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Zusammenfassung

Im Rahmen dieser Arbeit wird eine neuartige Blutpumpe fiir ein Herzunterstiit-
zungssystem entwickelt, die ohne Lager betrieben werden kann. Dabei schwebt der
Rotor frei in einem Gehéuse und wird nur durch hydrodynamische und magnetische
Krifte stabilisiert.

Mit Hilfe von numerischen Strémungssimulationen werden die Fluid-Struktur Wech-
selwirkungen zwischen dem Fordermedium Blut und dem Rotor zeitecht simuliert.
Das zur Simulation der Rotorstabilisierung entwickelte Programmsystem kann Kon-
figurationen behandeln, bei denen sich der Rotor in axialer und radialer Richtung
bewegen oder im Gehéduse um die zwei Achsen normal zur Rotationsachse kippen
kann. Der am Lehrstuhl fiir Fluidmechanik vorhandene Stromungsloser NS3D wird
soweit modifiziert, dafs numerische Strémungssimulationen auch auf bewegten Re-
chengittern durchgefiithrt werden kénnen. Die Berechnung der resultierenden Ver-
schiebung des Rotors aufgrund der angreifenden Krifte erfolgt mit dem zweiten
Newton’schen Gesetz.

Mittels stationdrer Stromungssimulationen wird ein erster Prototyp der Blutpum-
pe entworfen und im Hinblick auf hydraulische Effizienz und hohe hydrodynamische
Kréfte zur Rotorstabilisierung optimiert. Auferdem wird der Einfluff von verschiede-
nen Betriebsparametern und geometrischen Abmessungen auf das Stabilisierungs-
verhalten des Rotors untersucht. Der Vergleich von numerisch und experimentell
gewonnenen Leistungsdaten der Blutpumpe zeigt eine gute Ubereinstimmung.

Dies gilt auch fiir die instationdren Stréomungsrechnungen, mit denen die Rotorsta-
bilisierung zeitecht simuliert wird. Fiir den Fall rein axialer Verschiebungen stimmt
die numerisch bestimmte, stationdre Endposition des Rotors mit der im Experiment
ermittelten iiberein. Instationére Simulationen, bei denen der Rotor auch in radialer
Richtung verschiebbar ist, zeigen ebenfalls physikalisch sinnvolle Ergebnisse.

Um das Ausmaf an Blutschadigung durch ein virtuelles Blutpumpendesign beurtei-
len zu kénnen, wird ein Verfahren vorgestellt, mit dem aus den Ergebnisdaten nume-
rischer Strémungssimulationen die Belastung von Blutzellen auf dem Weg durch die
Pumpe ermittelt werden kann. Der Vergleich der im Rahmen dieser Arbeit entwor-
fenen Pumpe mit bestehenden Systemen zeigt, dak die Pumpe sehr blutschonend
arbeitet.



Kapitel 1

Einleitung

1.1 Problemstellung

In den westlichen Industrienationen sind die Herz-, Geféfs- und Kreislauferkrankun-
gen die derzeit haufigste krankheitsbedingte Todesursache; sie stellen etwa 50% aller
Krankheitsfélle mit todlichem Ausgang. Risikofaktoren fiir diese Erkrankungen sind
hauptséachlich falsche Erndhrung, Mangel an Bewegung und iiberméfiger Genuf von
Konsumgiften. Jahrlich erleiden allein in Deutschland circa 150.000 Menschen einen
Herzinfarkt, mit steigender Tendenz. Ebenfalls steigend ist die Zahl der Menschen
mit chronischen Herzkrankheiten, weltweit sind etwa 15-20 Millionen davon betrof-
fen.

Eine krankheitsbedingte Schidigung des Herzens fithrt im Allgemeinen zu einer
Herabsetzung der Pumpleistung, hervorgerufen beispielsweise durch Erkrankung der
Herzkranzgefafse oder defekte Herzklappen. Wahrend ein gesundes Herz bei maxima-
ler Leistung bis zu 25 Liter Blut pro Minute durch den Korper pumpen kann, schafft
ein krankes meist nur noch 4-5 Liter pro Minute, was nicht einmal fiir entspanntes
Spazierengehen ausreicht. Sollte diese Herzinsuffizienz nicht mehr mit Medikamen-
ten oder einer Operation zu beheben sein, bleiben als letzte Moglichkeiten noch
die Herztransplantation oder der Einsatz von kiinstlichen Herzunterstiitzungssys-
temen. Grundséatzlich ist die Alternative der Herztransplantation der bessere Weg.
Trotz des enormen Fortschritts, den die Herzunterstiitzungssysteme in den letzten
Jahren gemacht haben, wird, speziell bei langfristigem Einsatz, das Blut in diesen
mechanischen Pumpen zu sehr geschadigt.

Bei der Herztransplantation tritt aber das Problem der Organknappheit deutlich
zutage. Weltweit stehen 4.000 bis 5.000 Spenderherzen zur Verfiigung, aber weit
iiber 20.000 Patienten aller Altersgruppen stehen auf der Warteliste, von denen
die Hélfte innerhalb von 5 Jahren stirbt, FRANKE [24]. Im Jahr 2002 wurden in
Deutschland 395 Herztransplantationen durchgefiihrt, gleichzeitig verstarben aber
2.500 Patienten, die durch eine Transplantation hétten gerettet werden konnen.

Grofse Hoffnungen werden daher auf die kiinstlichen Herzunterstiitzungssysteme ge-
setzt. Dabei handelt es sich um mechanische Systeme fiir die Herzkreislaufunterstiit-
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zung, die partiell oder vollstdndig implantiert werden, wobei das natiirliche Herz
meist im Korper verbleibt. Anders als beispielsweise beim Herzschrittmacher, der
lediglich einen elektrischen Impuls gibt, um die Kontraktion des Herzmuskels anzu-
regen, libernehmen diese Systeme die Pumpfunktion der linken oder beider Herz-
kammern. Der Kreislauf wird stabilisiert und alle lebenswichtigen Organe werden
weiterhin mit Sauerstoff versorgt.

Beim FEinsatz dieser Herzunterstiitzungssysteme unterscheidet man grundsétzlich
drei Anwendungsgebiete, zum ersten die Uberbriickung der Zeit bis zur Herztrans-
plantation (bridge to transplantation), zum zweiten die Entlastung bis zur méglichen
Erholung des Herzens (bridge to recovery) und zum dritten den Einsatz des Systems
als Dauerimplantat und damit als Alternative zur Herztransplantation (alternative
to transplantation).

Der Markt fiir Herzunterstiitzungssysteme wurde bisher mafgeblich durch das erst-
genannte Anwendungsgebiet bridge to transplantation bestimmt. Durch die gemach-
ten Verbesserungen, wie hohere Lebensdauer, bessere Vertriaglichkeit und hohere
Lebensqualitédt, werden die beiden letztgenannten Anwendungsgebiete bridge to re-
covery und alternative to transplantation in Zukunft an Bedeutung gewinnen, da
hierin die Losung fiir das Problem der knappen Spenderherzen liegt. Nach Schét-
zungen des US-amerikanischen Heart, Blood and Lung Institute gibt es in den USA
35.000 bis 105.000 Patienten die in diese beiden Kategorien eingeordnet werden kon-
nen. Das weltweite Marktvolumen fiir Herzunterstiitzungssysteme lag im Jahr 2001
bei 150 Millionen US-Dollar, allerdings schétzen Analysten das Potential fiir diesen
Markt um ein Vielfaches hoher ein, KOBER [32]. Fiir Deutschland gibt der Bun-
desverband Medizintechnologie die Anzahl potentieller Nutzer dieser Systeme mit
jahrlich 5.000 bis 7.500 Patienten an. Bei einem Durchschnittspreis von 75.000 Euro
pro System ergibe sich ein Marktvolumen von 470 Millionen Euro, s. BVMED [14].

Aufgrund der physiologischen Eigenschaften von Blut miissen bei der Konstrukti-
on der Blutpumpe eines Herzunterstiitzungssystems Zonen mit lokaler Erwarmung
und Totwassergebiete unbedingt vermieden werden. Genau dies tritt aber in den
Lagern einer konventionellen Pumpe auf; durch die Lagerreibung kommt es zur Er-
warmung und infolge der Dichtvorichtungen zu Totwassergebieten. Des Weiteren
sind die Dichtspalte zwischen Rotor und Gehé&use meist sehr eng, folglich treten
dort hohe Schubspannungen auf, die wiederum zu Hiamolyse! fiihren.

Diese Probleme konnen durch die Verwendung eines aktiv beriithrungsfrei gelagerten
Rotors umgangen werden. Dies bedeutet, daf die Position des Rotors standig ge-
messen und durch Andern eines Magnetfeldes geregelt wird. Der Nachteil bei aktiv
gelagerten Systemen ist, dafl gegenwértig mindestens ein Viertel des Gesamtener-
giebedarfs fiir die Rotorlagerung aufgewendet werden mufs. Dies hat einen héheren
Energieeintrag ins Blut und eine Einschréankung der Lebensqualitit des Patienten
zur Folge, da die mitgefiihrten Batterien schneller entladen werden. Auch die Kos-
ten fiir die Elektronik und der hohere Platzbedarf sind in diesem Zusammenhang
zu nennen. Der bei weitem wichtigste Nachteil einer aktiven magnetischen Lagerung
ist, dafs eine komplizierte Mef- und Regelelektronik auch immer storanfallig ist. Ein

'Hamolyse=Schidigung der roten Blutzellen
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Versagen der aktiven magnetischen Lagerung hat aber immer auch einen Totalausfall
der Blutpumpe zur Folge, was unmittelbar zum Tod des Patienten fiihren kann.

Die numerische Simulation der Strémung in einer Blutpumpe mittels CFD?-
Verfahren stellt besondere Anforderungen an die Auswahl des Rechenverfahrens.
Aufgrund der geringen Abmessungen, der engen Spalte und der niedrigen spezifi-
schen Drehzahl einer Blutpumpe, sollte bei der Turbulenzmodellierung auf ein Low-
Reynolds Turbulenzmodell zuriickgegriffen werden. Wenn sich zudem wie bei einer
beriihrungsfrei gelagerten Blutpumpe sténdig die Position des Rotors éndert, erfor-
dert die numerische Simulation der Stromungsvorginge in der Pumpe eine zeitechte
Losung und die Verwendung von bewegten Rechengittern. Falls die Zellen des Re-
chengitters auflerdem wéhrend eines Zeitschrittes in mehrere Richtungen verformt
werden, mufs parallel zu den Erhaltungsgleichungen fiir Masse und Impuls noch die
Raumerhaltungsgleichung, das sogenannte Space Conservation Law (SCL), gelost
werden, s. SCHUSTER [55] und YUAN [69].

1.2 Stand des Wissens

1.2.1 Geschichte der Herzunterstiitzung

Die Urspriinge der Idee, mit Hilfe einer Blutpumpe den Kreislauf aufrecht zu erhal-
ten, gehen auf den franzosischen Arzt Julien-Jean Le Gallois im Jahr 1812 zurtick.
Er wollte das Herz durch einen Mechanismus zur Injektion von Blut ersetzen, um
so bestimmte Organe am Leben zu erhalten. Vladimir Demikhov ersetzte 1937 die
Herzen von Hunden durch mechanische Blutpumpen; er konnte die Tiere bis zu 7
Stunden am Leben erhalten. Einer der wichtigsten Schritte auf dem Weg zu den heu-
tigen Herzunterstiitzungssystemen war die Entwicklung der Herz-Lungen Maschine
durch John H. Gibbon und ihr erster erfolgreicher Einsatz am 6. Mai 1953. Hiermit
wurden erstmals in der Geschichte Operationen am stillstehenden Herzen moglich.
Die Herz-Lungen Maschine besteht bis heute im wesentlichen aus einer Blutpum-
pe, die als Herzersatz fungiert und einem Oxygenator, der die Funktion der Lunge
iibernimmt, s. Bild 1.1.

Da bei herzkranken Patienten in der Regel eine ausreichende Lungenfunktion be-
steht, konnte in der Folgezeit bei der Entwicklung von Herzunterstiitzungssystemen
auf den Oxygenator zur Ubernahme der Lungenfunktion verzichtet werden. Die Her-
steller widmeten sich verstarkt der Entwicklung von Blutpumpen, die dauerhaft die
Pumpleistung des Herzens ersetzen konnen. Am 4. April 1969 ersetzte der amerika-
nische Herzchirurg Denton Cooley das versagende Herz eines Patienten durch eine
Plastikpumpe, um ihn fiir zweieinhalb Tage bis zur rettenden Herztransplantati-
on am Leben zu erhalten. Der Eingriff gelang, dennoch verstarb der Patient einen
Tag nach der Herztransplantation, da das Kunstherz das Blut zwar gepumpt, aber
auch zu sehr geschadigt hatte. Am 2. Dezember 1982 wurde von William DeVries
dem 61-jahrigen Patienten Barney Clarke erstmals ein kiinstliches Herz eingesetzt,

2CFD=Computational Fluid Dynamics
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Bild 1.1: Herz-Lungen Maschine, Baujahr 1953

das nicht nur eine kurze Zeitspanne bis zur Herztransplantation tiberbriicken soll-
te, sondern das auf unbestimmte Zeit dessen durch einen Virus schwer geschiadigtes
Herz ersetzen sollte. Clarke war zu alt und bereits zu sehr geschwécht, um fiir eine
Herztransplantation in Frage zu kommen. Clarke lebte 112 Tage mit dem kiinst-
lichen Herzen, wenn auch mit sehr eingeschréankter Lebensqualitdt, da er an eine
Vielzahl von Schlduchen und Kabeln angeschlossen war. In Deutschland begann die
Kunstherzforschung in den spéten 60er Jahren am Klinikum Charlottenburg der
Freien Universitat Berlin unter Emil Biicherl. 1987 wurde erstmals ein von Biicherl
entwickeltes Kunstherz am Deutschen Herzzentrum Berlin erfolgreich implantiert.

1.2.2 Einsatzgebiete und Bauformen von Blutpumpen

Die Einsatzgebiete fiir Blutpumpen kénnen in Anwendungen am Herzen einerseits
und in alle iibrigen Anwendungen andererseits unterteilt werden. Zu den Letztge-
nannten zéhlt in erster Linie die Dialyse, die in technischer Hinsicht klar von den
Anwendungen am Herzen zu trennen ist. Bei der Dialyse betragen die Durchfluf-
raten 150-200 ml/min bei einem Druck von 13-27 kPa. Bei den Anwendungen am
Herzen liegen die Durchflufsraten im Bereich von 3-8 1/min, bei einem Druck von 13-
40 kPa und erfordern daher in der Regel andere Pumpentypen, s. WESTPHAL [65].
Die Einsatzgebiete am Herz, die in dieser Arbeit ausschlieflich betrachtet werden,
umfassen in erster Linie den kardiopulmonalen Bypass wahrend Operationen am
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offengelegten Herzen, die Herzunterstiitzung bei bestimmten Indikationen und den
temporaren Herzersatz. Aufgrund der Vielzahl von Systemen zur Herzunterstiitzung
ist eine sinnvolle Klassifizierung nach Bauformen schwierig; eine Moglichkeit stellt
die Unterteilung in extra- und intrakorporale Blutpumpen dar.

Extrakorporale Blutpumpen

Bei extrakorporalen Herzunterstiitzungssystemen befindet sich die Blutpumpe ent-
weder direkt am Korper (parakorporal), oder in einiger Entfernung und ist durch
Blutschlauche mit dem Patienten verbunden. Bei extrakorporalen Blutpumpen ist
die Versorgung mit Antriebsenergie relativ leicht realisierbar und die Gréfe des me-
chanischen Antriebs nicht durch anatomische Verhéltnisse limitiert. Des Weiteren
ist die Biokompatibilitat der verwendeten Werkstoffe auf die Bereiche beschréankt, in
denen unmittelbarer Blutkontakt besteht. In den meisten Féllen ist eine perkutane
Kaniilierung, d. h. ein Anschlufs des Systems durch Leistengeféifie, moglich und somit
ein Offnen des Thorax nicht erforderlich. Haupteinsatzgebiete sind der kardiopulmo-
nale Bypass wiahrend und nach Herzoperationen zur kurzzeitigen Unterstiitzung des
Herzens und der Notfalleinsatz bei akutem Herzversagen zur Aufrechterhaltung des
Kreislaufs. Die Einsatzzeit betrégt meist nur einige Stunden oder wenige Tage. Die
Pumpeinheiten der meisten extrakorporalen Herzunterstiitzungssysteme sind entwe-
der als Roller- oder Radialpumpen ausgefiihrt.

Intrakorporale Blutpumpen

Bei intrakorporalen Systemen wird die Blutpumpe in den Koérper implantiert. Die
Steuerung des Systems, bestehend aus Controler, Batterien oder Antriebskonsole,
kann entweder mit implantiert werden oder befindet sich aufserhalb des Koérpers.
Systeme dieser Kategorie bieten dem Patienten viele Vorteile, wie erhohte Mobilitat
und weitgehende Unabhéngigkeit von einer Intensivpflege. Einsatzgebiete sind die
mittel- und langfristige Herzunterstiitzung und der totale Herzersatz. Die geplante
Einsatzdauer liegt meist im Bereich einiger Wochen, hat in einigen Fallen aber auch
schon iiber 2 Jahre betragen. Die Intrakorporalen Systeme lassen sich je nach Prinzip
der Blutférderung in Verdrénger-, Axiale-, und Radiale Blutpumpen einteilen, von
denen im Folgenden jeweils ein Beispiel kurz diskutiert wird.

Ein Beispiel fiir intrakorporale Blutpumpen, die nach dem Verdrangerprinzip arbei-
ten, ist das Herzunterstiitzungssystem Novacor der Firma WorldHeart. Das System
wurde im Jahr 1984 erstmals implantiert. Die in Bild 1.2a dargestellte Blutpumpe
besteht aus einem nahtlosen Polyurethansack. Uber eine EinfluRprothese, die an der
Herzspitze angeschlossen ist, fliefst {iber eine biologische Herzklappe das Blut in die
Pumpe. Die Pumparbeit erfolgt durch einen elektromagnetischen Antrieb, das Blut
fliefst anschliefend tiber eine Ausflufklappe und eine Ausfluftprothese zuriick zur
Aorta. Die Blutpumpe mit der elektromagnetischen Antriebseinheit wird in die lin-
ke vordere Bauchwand implantiert, wo zuvor eine entsprechende Tasche préapariert
wird. Uber eine Leitung wird die Pumpe mit dem externen Controler verbunden.
Dieses Kabel wird auf der rechten Seite aus der Bauchwand herausgeleitet. Neben
den elektrischen Leitungen dient das Kabel auch zum Luftaustausch zwischen Blut-
sack und Motorgehéuse.

Als Beispiel fiir axiale Blutpumpen sei hier das von der Firma BerlinHeart entwi-
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C)

Bild 1.2: Blutpumpen von Herzunterstiitzungssystemen; a) Verdrangerpumpe No-
vacor b) Axialpumpe Incor und c) Radialpumpe Ventrassist

ckelte Herzunterstiitzungssystem Incor aufgezeigt, iiber das in den letzten 2 Jahren
héufiger in der deutschen Presse berichtet wurde, s. Bild 1.2b. Der erste klinische
Einsatz fand im Juni 2002 im Deutschen Herzzentrum Berlin statt. Diese Blutpumpe
ist klein und leicht und somit auch bei Kindern einsetzbar. Das Laufrad der Pumpe
ist aktiv berithrungsfrei gelagert, die schwebende Lagerung des Rotors verhindert die
Entwicklung von Reibungswérme. Dies reduziert den Verschleifs einzelner Bauteile
und erhoht die Lebensdauer des Systems. Der Rotor dreht sich aufgrund der kom-
pakten Bauweise mit bis zu 12.000 Umdrehungen pro Minute. Gegenwartig erfolgt
die Energie- und Dateniibertragung noch iiber ein Kabel, das durch die Bauchde-
cke geht, allerdings wird die Vollimplantierbarkeit aller Komponenten angestrebt.
Verbindungen vom Koérperinneren nach aufien sind dann nicht mehr notwendig, die
benotigte Energie zum Betrieb wird durch die geschlossene Hautoberflache per In-
duktion iiber Spulen {ibertragen.

Ein Beispiel fiir radiale Blutpumpen ist in Bild 1.2¢ dargestellt Es handelt sich da-
bei um die Pumpeinheit des Ventrassist Herzunterstiitzungssystem der Firma Ven-
tracor. Das System wurde im Juni 2003 erstmals am Menschen eingesetzt und ist
insbesondere vor dem Hintergrund der hier vorliegenden Arbeit interessant, da der
Rotor hydrodynamisch gelagert ist. Der Rotor besteht aus einem offenen Laufrad,
dessen relativ breite Schaufeln an der Aufienseite angeschrégt sind. Durch sehr enge,
verjiingte Spalte zwischen Schaufeloberseite und Gehéusewand lauft der Rotor auf
hydrodynamischen Gleitlagern. In den Schaufeln sind Magnete integriert, durch die
der Rotor angetrieben wird. Die passive hydrodynamische Lagerung des Rotors hat
zum einen den Vorteil, dafs keine storanféllige Elektronik verwendet werden muf,
zum anderen muf keine Energie fiir die Messung und Regelung der Rotorposition
aufgebracht werden.
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1.2.3 Einsatz von CFD bei der Entwicklung von Blutpumpen

Seit Mitte des vorigen Jahrhunderts werden beim Entwurf von Strémungsmaschi-
nen, zu denen auch Blutpumpen zéhlen, zunehmend CFD-Verfahren eingesetzt. Aus
Mangel an Rechenleistung wurden anféanglich quasi-dreidimensionale Verfahren ver-
wendet. Diese nihern nach der Theorie von WU [67] die tatséchlich dreidimensionale
Stromung durch Superposition von drei zweidimensionalen Stromungen an. SCHIL-
LING [52, 53] wendet diese Verfahren an, wobei hier der Vorschlag gemacht wird, aus
Rechenzeitgriinden nur eine représentative Meridianebene zu verwenden. Aufgrund
der sehr geringen Rechenzeiten werden diese Verfahren auch heute noch bei der ma-
thematischen Optimierung von Turbomaschinen, in der die Stromungssimulation als
extrem zeitkritisch zu bewerten ist, verwendet, s. THUM UND SCHILLING [60] und
SCHILLING ET AL. [54]. Mit steigender Rechnerleistung wurden fiir die Nachrech-
nung von Stréomungsmaschinen voll-dreidimensionale Verfahren auf Basis der Euler-
bzw. Navier-Stokes Gleichungen herangezogen. Die numerische Berechnung dieser
Stromungen basiert auf der Losung der Erhaltungsgleichungen fiir Masse, Impuls
und Energie.

Seit etwa 10 Jahren werden CEFD-Verfahren auch in der Medizintechnik eingesetzt.
Sie sind bei der Entwicklung von nahezu allen medizinischen Gerdten, die von Blut
durchstromt werden, einsetzbar wie Blutpumpen, Herzklappen, Stents, Oxygena-
toren und Dialysegerdten. Bei der hier betrachteten Entwicklung von Blutpumpen
wird CFD vor allem zur Designoptimierung, in letzter Zeit aber auch zur Berechnung
des Hamolysegrades aufgrund der mechanischen Beanspruchung, verwendet.

BLUDSZUWEIT (8| simuliert die Stromung in einer kompletten Radialblutpumpe,
bestehend aus Laufrad, Spirale und Radseitenraum. Aus den Ergebnisdaten der
Stromungssimulation berechnet sie eine skalare Vergleichsspannung nach von Mises
s. HAHN [27], aus den Komponenten des Spannungstensors. Anschliefend ermittelt
sie aus den Strombahnen von Partikeln mit der Grofse und dem Gewicht einer roten
Blutzelle durch Aufintegrieren die mechanische Belastung einer Blutzelle auf dem
Weg durch die Pumpe. Sie stellt fest, daf durch Halbieren der Spaltweite zwischen
Rotor und Gehéuse zwar die Forderhohe steigt, allerdings auch die maximale Ver-
gleichspannung. Des Weiteren schlidgt BLUDSZUWEIT [7] eine Formel zur Berechnung
des Hamolysegrads aus der Vergleichsspannung vor.

MITOH ET AL. [40] simulieren die Strémung in einer Axialpumpe und vergleichen
die berechnete Forderhohe mit Ergebnissen aus Messungen. Sie finden eine gute
Ubereinstimmung von Messung und Simulation bei niedrigen Nenndurchflukraten,
was auch von WOOD [66] beobachtet wird. Auferdem berechnen sie aus den CFD
Ergebnissen den Hamolysegrad von vier verschiedenen Laufraddesigns und verglei-
chen den berechneten Wert mit in vitro Messungen. Sie finden bei drei Designs eine
zufriedenstellende Ubereinstimmung, beim vierten eine sehr schlechte. Die Abwei-
chungen begriinden sie damit, daf die empirische Formel zur Berechnung des Hé-
molysegrads von GIERSIEPEN [26] nicht fiir die in ihrer Axialpumpe auftretenden
hohen Spannungen geeignet ist.

APEL ET AL. [4] berechnen das Stromungsfeld in der Impella Intracardiac Axial-
pumpe, einer intrakorporalen Blutpumpe zur linksseitigen Herzunterstiitzung. Sie
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stellen das turbulente Spannungsfeld dem viskosen gegeniiber und stellen fest, dafs
bei der von ihnen eingestellten Reynoldszahl die viskosen Spannungen nicht gegen-
iiber den turbulenten vernachlassigt werden kénnen. Auferdem ist die Auswahl von
Turbulenzmodell und Wandfunktion fiir eine akkurate Vorhersage der Spannungs-
aufnahme sehr wichtig, da die Blutzellen vor allem in Wandné&he hohen Spannungen
ausgesetzt sind.

WATANABE ET AL. [64] simulieren die Stromung in der Medtronic BP-80 Blut-
pumpe. Diese extrakorporale Blutpumpe ist eine der ersten Radialblutpumpen und
besitzt keine Schaufeln. Das Blut wird mittels Reibung an drei rotierenden Ko-
nen gefordert. Sie vergleichen die aus CFD-Ergebnissen berechnete Férderhohe mit
experimentell gewonnenen Daten und finden eine schlechte Ubereinstimmung. Sie
untersuchen den Einfluff der Netzfeinheit und der Turbulenzmodellierung auf die
Simulationsergebnisse, konnen aber nur geringfiigige Verbesserungen erzielen.

OKAMOTO ET AL. [45] optimieren mittels CFD die Blutkammer einer Verdrin-
gerpumpe. Sie simulieren die Stromung in der Blutkammer der Pumpe wéhrend
des Fiill- und des Auswurfvorgangs. Anschliefend berechnen sie die turbulenten
Reynoldsspannungen und daraus den Hamolysegrad. Durch ein verbessertes Design
der Blutkammer kénnen sie den aus numerischen Simulationen bestimmten Hémo-
lysegrad um ein Vielfaches senken.

NAKAMURA UND YANO [44] berechnen die Strémung in einer Radialpumpe mit
Spirale und Diffusor. Anschlieffend variieren sie den Abstand zwischen Schaufelhin-
terkante und Spiraleneintritt. Durch diese Mafsnahme konnen sie die Forderhche
geringfiigig steigern und die Druckverteilung in der Spirale und im Diffusor glétten.

CHAN ET AL. [19] versuchen mit Hilfe von CFD die Zustréomung bei Radialpum-
pen mit ungekriimmten Schaufeln zu optimieren. Sie plazieren Vorleitschaufeln im
Saugstutzen und stellen fest, daft durch den erzeugten Vordrall die Anstréomung
der Schaufeln verbessert und damit die Schubspannung im Laufrad gesenkt wird.
Allerdings sinkt durch diese Mafnahme auch die Forderhche und Blutzellen sind
statt dessen auf dem Weg durch den Saugstutzen héheren Spannungen ausgesetzt.
In [18] studieren sie den Einflufl der Schaufelgeometrie auf die erzielbare Forderho-
he in einer Radialpumpe. Sie vergleichen fiinf verschiedene Schaufeldesign, sowohl
vorwarts- und riickwarts-, als auch ungekriimmt. Anschliefend ermitteln sie anhand
der Strombahnen von Partikeln mit dem Durchmesser und den Stoffeigenschaften
einer roten Blutzelle den Hamolysegrad des jeweiligen Schaufeldesigns. Sie stellen
fest, dak eine hohe Anzahl von kurzen Schaufeln die Stromung am besten fiithrt und
demzufolge auch den Hamolysegrad reduziert.

MIYAZOE ET AL. [43, 42, 41] optimieren mittels CFD die Nikkiso HPM-15 Radi-
alblutpumpe mit offenem Laufrad. In [43| variieren sie die Form des Saugstutzens.
Sie finden, daf bei einem konisch zulaufenden Stutzen die Laufschaufeln besser an-
gestromt werden als bei einer geraden Form und an der Eintrittskante keine Ablo-
sungen mehr auftreten. Dadurch kann die Blutschiadigung in der Pumpe reduziert
werden. In [42| untersuchen sie, wie die Weite des radialen und axialen Spalts zwi-
schen Laufrad und Gehduse die maximalen Spannungen in der Pumpe beeinflufst.
Sie stellen fest, dafs die Spannungsspitzen bei engen Spaltweiten grofser sind und
dak der Einfluf der axialen Spaltweite dominanter ist, als der der radialen an der
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Rotorhinterkante. Auch in [41] untersuchen sie den Einfluf der radialen und axialen
Spaltweiten. Da bei Blutpumpen mit offenen Laufrddern der Radseitenraum zwi-
schen Tragscheibe und Gehéuse nur unzureichend mit Blut gespiilt wird, ist dort die
Gefahr von Thrombenbildungen am Hd&chsten. Deshalb verwenden sie einen Rotor
mit Lochern in der Tragscheibe, durch die Blut vom Laufrad in den Radseitenraum
gelangen kann. Dieser perforierte Rotor wird auch von TSUKAMOTO ET AL. [62]
verwendet. Anhand der Streichbahnen von masselosen Partikeln stellen sie fest, daf
der Radseitenraum besser gespiilt wird, ignorieren aber die damit einhergehenden
héheren Spannungen oder die Einbufse an Forderhdhe.

ANDERSON ET AL. |1, 2] setzen CFD ein, um den Radseitenraum des Prototypen ei-
ner Radialblutpumpe zu optimieren. Zuerst simulieren sie die Strémung durch einen
Laufradkanal und extrahieren aus den Ergebnisdaten der Stromungssimulation die
Druckdifferenz zwischen Ein- und Austritt in den Radseitenraum. Anschliefend ver-
wenden sie diese Druckdifferenz als Randbedingung fiir Simulationen an Modellen
des oberen und unteren Radseitenraums. Sie vergleichen die numerisch berechne-
te Férderhohe mit Messungen und stellen eine zufriedenstellende Ubereinstimmung
fest. Anschliefend verringern sie in ihrem numerischen Modell die Spaltweite zwi-
schen Rotor und Gehduse und erreichen damit einen héheren Gesamtwirkungsgrad
der Pumpe. Mit den so gewonnenen Erkenntnissen wird der néchste, verkleinerte
Prototyp der Blutpumpe gebaut.

BERTRAM [6], QUIAN [49] und TRANSLEY [59] verwenden CFD zur Entwicklung
der Ventrassist Radialblutpumpe, die im vorigen Abschnitt kurz vorgestellt wurde,
s. Bild 1.2¢c. In [6] und [49] berechnen sie die hydrodynamischen Lagerkrifte auf
den Rotor fiir verschiedene Schaufeldesigns. Auflerdem lenken sie den Rotor axial
aus und verdndern so die Spaltweiten im Radseitenraum. Anschliefend vergleichen
sie die aus den Ergebnisdaten der Strémungssimulationen berechnete Nettoaxial-
kraft mit Ergebnissen einer einfachen, theoretischen Betrachtung. Sie stellen fest,
daf die Theorie bei mittleren und groferen Spaltweiten mit den Simulationen iiber-
einstimmt, bei kleinen Spaltweiten jedoch unrealistische Ergebnisse liefert.

Aufser zur Designoptimierung und Hémolysegradberechnung wird CFD als willkom-
menes Mittel zur Visualisierung der Stromungsverhéltnisse verwendet, da die meis-
ten Blutpumpen aufgrund ihrer Baugrofse fiir optische Stromungsmessungen unge-
eignet sind und erst in einem vergroferten Mafstab nachgebaut werden miifiten.
Eine gute Ubersicht iiber die Bedeutung von CFD beim Design kiinstlicher Organe
liefert VERDONCK [63].

1.2.4 Physiologische Eigenschaften von Blut und Schadigung
in einer Pumpe

Wihrend man im konventionellen Pumpenbau bereits Wirkungsgrade von iiber 90%
erzielt, betragen die von Blutpumpen selten mehr als 40%. Dies liegt an den beson-
deren Randbedingungen, die bei der Konstruktion von Pumpen zur Férderung von
Blut zu beachten sind. Hierbei kommt es weniger auf hohe Wirkungsgrade, sondern
vor allem auf eine moglichst schonende Forderung des Fluids an. Die Schwierigkeiten
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bei der schonenden Forderung liegen zum einen in den physiologischen Eigenschaf-
ten von Blut, zum anderen in der Zirkulation in einem geschlossenen Kreislauf. Die
ununterbrochene Forderung derselben Blutmenge im geschlossenen Korperkreislauf
laft alle blutschadigenden Einfliisse anwachsen, bis die tolerierbare Schwelle {iber-
schritten wird. Die physiologischen Eigenschaften von Blut und die beiden wichtigs-
ten Schidigungsmechanismen, Hémolyse und Blutgerinnung, werden im Folgenden
kurz beschrieben:

Blut besteht zu ca. 45 Vol.-% aus festen Bestandteilen, dem Héamatokrit. Diese
Formelemente lassen sich in die folgenden Einzelelemente differenzieren:

e Thrombocyten (Blutplittchen): ca. 300 pro mm?

e Erythrocyten (rote Blutzellen): ca. 4.5 bis 5 Millionen pro mm?

e Leukocyten (weike Blutzellen): ca. 6000 bis 8000 pro mm?

Die restlichen 55 Vol.-% sind das Blutplasma, das wiederum Blutserum und Fibrino-
gen enthélt. Das Fliissigkeitsverhalten von Blut ist daher vergleichbar mit dem einer
Suspension, d. h. unterschiedliche Dichte und Moglichkeit der Trennung durch Zen-
trifugieren. Blut verhélt sich in den feinen Kapillaren, in denen der Gasaustausch
stattfindet, wie eine nicht-Newton‘sche Fliissigkeit; die Viskositdt héngt von der
Schubspannung ab. Aufterdem ist die Viskositdt bei Mannern grofer als bei Frauen,
sie wachst mit steigendem Lebensalter und héngt stark vom Hamatokritwert ab. Da
sich die numerischen Untersuchungen in dieser Arbeit aber auf die relativ grofen
Gefalse am Herzen beziehen, wird Blut als ein homogenes Fluid mit Newton‘schem
Fliefverhalten, einer Dichte von 1010 kg/m?® und einer dynamischen Viskositit von
0.004 Ns/m?, betrachtet.

Die Hamolyse beschreibt die irreversible Schiadigung der Zellmembranen der Ery-
throcyten, was zur Freisetzung des in den Zellen enthaltenen Hamoglobins fiihrt.
Héamolyse tritt in Blutpumpen vor allem durch Quetschen der Erythrocyten in
Schléduchen oder engen Spalten und durch hohe laminare und turbulente Spannun-
gen in der Stromung auf. Diese Schidigung von Blut durch mechanische Einfliisse ist
Gegenstand einer Vielzahl von experimentellen Untersuchungen, mit denen der ge-
naue Schiadigungsmechanismus geklart werden soll, s. GIERSIEPEN ET AL. [26, 25]
und WURZINGER ET AL. [68]. Die quantitativen Ergebnisse erscheinen allerdings
bei einem Vergleich nicht ganz unabhéngig vom Instrumentarium, mit Hilfe dessen
beispielsweise Scherspannungen in das Blut eingebracht wurden, BRAMM [11]. Ei-
nigkeit herrscht jedoch iiber die Tatsache, daft der Hamolysegrad im Wesentlichen
davon abhéngt, wie hoch die Spannung war, der eine rote Blutzelle ausgesetzt und
wie lange sie dieser Spannung ausgesetzt war. GIERSIEPEN ET AL. [26] geben eine
empirische Formel zur Bestimmung des Hamolysegrades an:

TH(%) = 3.62-10° - o416 . 40785 (1.1)

erp

Die aktuellsten experimentellen Untersuchungen von PAUL ET AL. [47] zeigen aller-
dings, dak die dem Blut maximal zumutbaren Spannungen bisher weit unterschatzt
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wurden. Sie finden, daf eine mekbare Hamolyse erst bei einer Schubspannung von
tiber o, k=420 N/ m? einsetzt, unabhingig von der Einwirkzeit, die in einem Be-
reich von 25 bis 1250 ms variiert wird. Unterhalb dieser Grenze kann keine detek-
tierbare Schadigung nachgewiesen werden.

Die Gerinnung des Blutes und die damit meist verbundene Entstehung von Throm-
ben wird durch die Aktivierung eines fiir das Uberleben des Gesamtorganismus
notwendigen Mechanismus hervorgerufen, der bei Gefafsverletzungen die Blutungen
stillt. Mit diesem lebenswichtigen Gerinnungsmechanismus sind jedoch auch Ge-
fahren verbunden, die beim Pumpen von Blut besonders hervortreten. Setzt der
Gerinnungsvorgang nédmlich ohne Notwendigkeit im Kreislauf ein, so konnen die
mitgefithrten thrombischen Ansammlungen in den feinen Geféfsen des Gehirns, der
Lunge oder der Nieren zu Verschliissen fiihren und unter Umsténden einen voll-
standigen Ausfall dieses Organs bewirken. Deshalb mufs bei der Konstruktion von
Blutpumpen peinlichst darauf geachtet werden, Zonen in denen es zur Blutgerin-
nung kommen kann, zu vermeiden. Dazu zdhlen in erster Linie Bereiche mit lokaler
Erwarmung und Bereiche ohne Blutaustausch. Bei letzteren kann es sich sowohl
um Zonen ohne Stromung als auch um Rezirkulationsgebiete handeln. Es reichen
bereits Erhebungen oder Vertiefungen von Bruchteilen eines Millimeters aus, um
thrombische Ansammlungen auszul6sen.

1.3 Zielsetzung

Diese Arbeit ist ein Beitrag zum von der Bayerischen Forschungsstiftung unterstiitz-
ten Forschungsvorhaben “Implantierbare Zentrifugalpumpe zur Herzunterstiitzung"
und beschreibt die hydrodynamische Entwicklung der Blutpumpe. Die vorgestellten
Ergebnisse entsprechen dem Wissensstand nach zwei Jahren. Das Ziel dieses For-
schungsvorhabens ist die Entwicklung einer Blutpumpe, die ohne Lager betrieben
werden kann.

Bei Berticksichtigung der in Abschnitt 1.1 aufgefiihrten Nachteile von aktiv beriih-
rungsfrei gelagerten Blutpumpen scheint der bessere Weg eine passive magnetische
Lagerung zu sein, wie sie in der Blutpumpe des Ventrassist Herzunterstiitzungssys-
tems bereits mit Erfolg eingesetzt wird.

In dieser Arbeit soll ein neuer Ansatz fiir eine passive, hydrodynamische Rotorlage-
rung entwickelt werden. Die Vorteile dieses neuen Systems gegeniiber der Ventrassist
Blutpumpe sind der sehr viel hohere hydraulische Wirkungsgrad, durch Verwen-
dung eines geschlossenen anstelle eines offenen Laufrads, und die voraussichtlich
schonendere Blutférderung aufgrund der breiteren Spalte zwischen Rotor und Ge-
héause. Dazu wird eine komplette Blutpumpe mit Rotor, Radseitenraum und Spirale
entworfen und der bei Pumpen unweigerlich auftretende Kurzschlufivolumenstrom
zwischen Rotor und Gehéuse geniitzt, um den Rotor zu stabilisieren; es wird also
aus der Not eine Tugend gemacht. Um die Rotorstabilisierung numerisch simulie-
ren zu konnen, muf ein entsprechendes Programmsystem entwickelt und validiert
werden. Das Programmsystem soll die Fluid-Struktur Wechselwirkungen zwischen
dem Fordermedium Blut und einem, innerhalb des Pumpengehéuses frei bewegli-
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chen, starren Rotor erfassen und die resultierende Verschiebung aufgrund der am
Rotor angreifenden hydrodynamischen und magnetischen Kréfte berechnen kénnen.
Dazu mufs fiir jeden Zeitschritt ein neues Rechengitter erzeugt werden, eine insta-
tiondre Stromungssimulation durchgefithrt und die am Rotor angreifenden Kréfte
bestimmt werden. Auf die weitaus komplexere Einbeziehung der Momente auf die
Rotorstabilisierung wird zu diesem Zeitpunkt noch verzichtet. Mit dem entwickelten
Programmsystem sollen numerische Simulationen der Rotorbewegung auf verschie-
den stark vereinfachten Modellen der Blutpumpe durchgefiihrt und die Ergebnisse
durch Messungen, die am Deutschen Herzzentrum Miinchen (DHM) durchgefiihrt
werden, iiberpriift werden.
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Kapitel 2

Theoretische Grundlagen

In diesem Kapitel werden die wesentlichen theoretischen Grundlagen zur Berech-
nung inkompressibler, instationdrer und turbulenter Stromungen behandelt. Die nu-
merischen Simulationen miissen zudem auf bewegten Netzen durchgefiihrt werden,
da die Bewegung des Rotors nicht a priori bekannt ist. Wegen der nicht einfachen
Netzbewegung, bei der die Zellen des Rechengitters auch verformt werden konnen,
muf noch eine Erhaltungsgleichung fiir den Raum simultan zu denen fiir Masse
und Impuls gelost werden. Nach der Vorstellung der Grundgleichungen wird noch
auf die zeitlich gemittelten Gleichungen eingegangen und die im Rahmen dieser Ar-
beit verwendeten Rechenverfahren werden kurz vorgestellt. Abschliefend wird die
Schliefung der zeitlich gemittelten Gleichungen mit den in dieser Arbeit ausgewéhl-
ten Turbulenzmodellen aufgezeigt.

2.1 Grundgleichungen

Den Ausgangspunkt zur Berechnung einer dreidimensionalen, instationdren, rei-
bungsbehafteten Stromung bilden die Erhaltungsgleichungen fiir Masse und Impuls.
Fiir ein absolutes, stehendes System lauten sie in integraler Schreibweise, s. FERZI-
GER UND PERIC [23]:

%///pdV—i—//pE-ﬁdA:O (2.1)
%/‘//pé’dV—F/ZPEg'ﬁdA:/A/

Darin ist T der Spannungstensor:

N
Sy

dA (2.2)

2 _
T:—<p+§u~div8)l+2,uD (2.3)
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wobei I der Einheitstensor ist und D der Deformationsstensor:

— 1
D = 3 [gfr’ad5+ (gradg)T} (2.4)

Durch Normieren der Gleichungen, s. YUAN [69], und die Anwendung des Diver-
genztheorems nach Gauf, lassen sich die Oberflachenintegrale in Volumenintegrale
umwandeln. Weiterhin gilt fiir inkompressible Fluide, daft die Dichte konstant ist
und man erhélt die dquivalenten partiellen Differentialgleichungen:

divé = 0 (2.5)
g—f + div(¢€ + pI) = 2vdivD (2.6)

bzw. in kartesischen Koordinaten:
% - g—z + g—j =0 (2.7)
o ke O O (G G0 5E)
R i e s B (R0 A ML

Die Gleichungen 2.7-2.10 stellen die instationédren Navier-Stokes Gleichungen in kon-
servativer Form fiir den Fall eines zeitlich unverédndert im Raum stehenden Kon-
trollvolumens dar. Bei vielen hydrodynamischen Problemen é&ndert sich jedoch das
Stromungsgebiet mit der Zeit, da sich die Rénder relativ zu einem absoluten Koor-
dinatensystem bewegen. Die Bewegung wird entweder durch einen externen Einfluff
vorgeschrieben, z. B. von einem Kolben erzwungen, oder sie muf, wie im vorlie-
genden Fall, aus der Rotorkinematik berechnet werden. In beiden Féllen muf das
Rechennetz den bewegten Réandern folgen. Wenn die Bewegung von einem ortsfes-
ten Koordinatensystem aus betrachtet wird und kartesische Koordinaten verwendet
werden, miissen die Erhaltungsgleichungen lediglich um die Geschwindigkeit des Re-
chennetzes erweitert werden. Im Folgenden werden wie bei FERZIGER UND PERIC
[23] die Gleichungen fiir ein bewegtes Gittersystem hergeleitet.

Die Kontinuitétsgleichung fiir eine 1D Stromung lautet:

=0 (2.11)

Durch Integrieren der Gleichung iiber ein Kontrollvolumen, dessen Réander sich zeit-
lich &ndern, erhélt man:
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x2 (t) T2 (t)

dp Npc) ,
/atder/ S dr = 0 (2.12)

x1 (t) x1 (t)

Nach Anwenden der Leibniz-Regel auf den ersten Term ergibt sich:

o (t)

d d d
T /Pdw—p[ﬂ—ﬂ] +plea —a) =0 (2.13)
:Bl(t)

Der Ausdruck Cc% ist die Geschwindigkeit, mit der sich das Rechennetz bewegt und
wird mit ¢, bezeichnet. Damit ergibt sich nach FERZIGER UND PERIC [23]:

d xg(t) mg(t)
P@/d$+P/a—x(C—Cb)d$:0 (2.14)

z1(t) z1(t)

Die Kontinuitédtsgleichung fiir eine 3D-Strémung ergibt sich wie bei einer 1D-
Stromung unter Verwendung der 3D Leibnitz-Regel:

d ar Yo
5///pdV—//p%ﬂrLdAjL//pc-ndA—O (2.15)
V(t) Alt)

A(t)

beziehungsweise

d
a///pdeL//p(E—c?,)-ﬁdA:O (2.16)
V() A(t)

Analog zur Herleitung der Kontinuitatsgleichung erhélt man die instationdren Im-
pulsgleichungen fiir zeitabhéngige Randbedingungen in integraler Form:

d - -
i / / /PcidV+/ / pc; [(€— é) - 1] dA :/ /(Tijij —pi;)-TdA (2.17)
V(t) At)

A(t)

mit ¢ = 1,2, 3 und j = 1, 2, 3. Dabei entspricht 1 der x—, 2 der y— und 3 der
z—Raumrichtung in kartesischen Koordinaten.

Fiir den Fall, daf sich das Rechennetz mit der gleichen Geschwindigkeit wie das
Fluid bewegt, sind die zweiten Integrale der linken Seite der Gleichungen Null und
es ergeben sich die Erhaltungsgleichungen in Lagrang’scher Form. Bewegen sich die
Rénder nicht, haben die Erhaltungsgleichungen 2.1 und 2.2 die Euler’sche Form.
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Um die Massenkonservativitdt des Verfahrens zu gewéhrleisten, mufs parallel zu den
Erhaltungsgleichungen fiir Masse und Impuls noch die Raumerhaltungsgleichung,
das sogenannte Space Conservation Law, gelost werden. Man kann letztere als die
Kontinuitatsgleichung im Fall von verschwindender Fluidgeschwindigkeit betrach-
ten.

d
a///dv—//c;.mmzo (2.18)
V(t) A(t)

Zur genauen Diskussion dieser Gleichung sei auf Kapitel 3.2 verwiesen.

2.2 Mittelung der Grundgleichungen

Das Gleichungssystem 2.7-2.10 ist ein System gekoppelter, nichtlinearer Gleichun-
gen, das nur in wenigen Ausnahmefillen analytisch 16sbar ist. Bei der Berechnung
laminarer und turbulenter Strémungen miissen deshalb zur Losung numerische Ver-
fahren herangezogen werden. Grundsétzlich ist die Losung mit der Direkten Nu-
merischen Simulation mdglich, wobei keine weitere Modellierung nétig ist. Um die
Energieverluste durch Reibung bei der Direkten Numerischen Simulation korrekt zu
erfassen, miissen allerdings auch die kleinsten Wirbel raumlich und zeitlich ausrei-
chend genau aufgelost werden. Die dazu notwendige Rechenleistung fiir technische
Problemstellungen kann mit heute verfiigharen Computern nicht bereitgestellt wer-
den.

Der Aufwand bei der Losung des Gleichungssystems 2.7-2.10 1aft sich durch ei-
ne zeitliche Mittelung der Stromungsgrofen wesentlich reduzieren. Dazu fithrt man
nach REYNOLDS [50] in die Navier-Stokes Gleichungen eine Aufteilung der Momen-
tangroke ¢ in einen Mittelwert ¢ und einen Schwankungsanteil ¢’ ein:

Die zeitlich gemittelte Groke ¢(x;) ergibt sich durch Mittelung iiber einen ausrei-
chend langen Zeitraum 7"

G(x:) = lim % / o) dt (2.20)

T—o00

Der zeitliche Mittelwert des Schwankungsanteils verschwindet:

¢ (i, t) =0 (2.21)

Diese Vorgehensweise lafit sich auch auf instationdre Stromungen anwenden, solan-
ge die Voraussetzung erfiillt ist, daf die globale zeitliche Anderung der Stromung
wesentlich langsamer verlauft, als die turbulenten Schwankungen. Dabei mufs die
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Integrationszeit T grof genug sein, um einen repréasentativen Mittelwert zu bestim-
men, jedoch klein gegeniiber der globalen Zeitskala.

Fithrt man den Separationsansatz nach Gleichung 2.19 in die inkompressiblen
Navier-Stokes Gleichungen 2.7-2.10 fiir die Geschwindigkeiten und den statischen
Druck ein und mittelt diese zeitlich, so erhéilt man die Reynolds-gemittelten Navier-
Stokes Gleichungen (RANS):

ou;
el (2.22)
o, _ Ou; . 1 Op 0 Ju; aﬂj 7,7

Die Gleichungen 2.22 und 2.23 beschreiben im Gegensatz zu den origindren Erhal-
tungsgleichungen den Transport der zeitlich gemittelten Geschwindigkeit und des
Drucks. Sie enthalten zusétzlich den Reynolds-Spannungstensor W, der aus der
Mittelung der konvektiven Terme stammt und a priori unbekannt ist. Das betrach-
tete Gleichungssystem ist somit unterbestimmt und mufs durch ein Turbulenzmodell

geschlossen werden.

2.3 Rechenverfahren

Fiir die numerischen Stromungssimulationen wird in erster Linie der am Lehrstuhl
fir Fluidmechanik (FLM) zur Simulation inkompressibler Stréomungen vorhandene
CFD-Code NS3D verwendet, der im Wesentlichen von SKODA [56] entwickelt wur-
de. NS3D ist ein Finite-Volumen-Navier-Stokes-Verfahren, das auf nichtversetzten,
nichtiiberlappenden, blockstrukturierten Gittern arbeitet. Dabei wird das zu ana-
lysierende Stromfeld durch ein geeignetes Rechennetz zuerst in kleine Teilvolumina
aufgeteilt. Auf jedes dieser Teilvolumina werden die Erhaltungsgleichungen in inte-
graler Form angewendet, wodurch fiir jede Zelle eine Bilanzgleichung entsteht. Diese
setzt die lokale Anderung einer Erhaltungsgrofie in Beziehung zu den iiber die Be-
randungsflachen ein- und austretenden Fliisse und den im Volumen wirkenden Quel-
len und Senken. Als Ergebnis dieser Umformung erhélt man fiir jedes betrachtete
Kontrollvolumen eine linearisierte, algebraische Gleichung, die die Erhaltungsgrofe
am betrachteten Punkt mit den Nachbarwerten und weiteren Einflufsgréften korre-
liert. Das resultierende Gleichungssystem wird anschlieRend durch die SIP! geldst,
s. STONE [58]. NS3D ist ein blockstrukturierter Stromungsloser, der auferdem mit
Hilfe von MPI2-Bibliotheken parallelisiert ist, was ein hohes Maf an Flexibilitit ge-
wahrleistet. Die zeitliche Diskretisierung erfolgt mit dem zweiter Ordnung genauen
impliziten 3-Level Verfahren. Eine detaillierte Beschreibung von NS3D findet sich
bei SKODA [56].

1SIP=Strongly Implicit Procedure
2MPI=Message Passing Interface



18 KAPITEL 2. THEORETISCHE GRUNDLAGEN

Bei zwei Anwendungen in dieser Arbeit wird anstelle von NS3D das kommerzielle
Softwarepaket TASCFLOW [17] verwendet. Tascflow kommt zum einen beim Ent-
wurfsprozefs der Beschaufelung und der Spirale der Blutpumpe zum Einsatz, weil
dort ein hohes Mafs an Flexibilitdt vom CFD-Code gefordert ist. Zum anderen wird
Tascflow verwendet, wenn das Ausmaf an Blutschiadigung in der Pumpe untersucht
werden soll, wozu ein Partikel-Tracking Modul benétigt wird. Dabei werden die
Bahnlinien von Partikeln mit der Grofe und den Stoffeigenschaften von roten Blut-
zellen mittels vorwartsgerichteter Euler-Integration aus den Komponenten der loka-
len Stromungsgeschwindigkeit berechnet. Das Partikel-Tracking wird nur als Post-
processing auf eine auskonvergierte Stromungslosung aufgesetzt und ist nicht Teil
der Stromungslosung.

Die verwendeten Rechennetze werden von einem selbstentwickelten, algebraischen
Netzgenerator erzeugt, lediglich beim Entwurf der Spirale wird das kommerzielle
Programm ICEMCFD [30] verwendet. Der selbstentwickelte Netzgenerator vernetzt
je nach verwendetem Geometriemodell vollautomatisch entweder einen periodischen
Ausschnitt oder den gesamten fluidgefiillten Raum der Pumpe. Dabei werden die
Verschiebungen in die drei Raumrichtungen und gegebenenfalls die Drehwinkel um
die beiden Raumachsen normal zur Rotationsachse iiber eine Steuerdatei eingelesen.

2.4 Turbulenzmodellierung

Turbulenzmodelle die auf den RANS-Gleichungen basieren, lassen sich geméf ihrer
Beschreibung der unbekannten Reynolds-Spannungen in zwei Hauptgruppen unter-
teilen, s. THURSO [61]:

o Wirbelviskositatsmodelle gehen von einer von den Stromungsgrofsen abhangi-
gen, turbulenten Viskositdt aus und erlauben die direkte Modellierung des
Reynolds-Spannungstensors.

e Reynolds-Spannungs Modelle basieren auf der Losung der Transportgleichun-
gen des Reynolds-Spannungstensors und erfordern die Modellierung der in
diesen Gleichungen auftretenden Korrelationen.

Ein wichtiges Kriterium bei der Auswahl eines geeigneten Turbulenzmodells ist
die Behandlung der wandnahen Stromung. Die meisten Turbulenzmodelle gehen
bei der Modellierung der unbekannten Terme des Reynolds-Spannungstensors von
Stromungen fernab fester Wéande und hohen turbulenten Reynoldszahlen aus. Der
Existenz von Winden wird in diesen Modellen dadurch Rechnung getragen, dafs
in diesen Bereichen von voll entwickelten, turbulenten Grenzschichten ausgegan-
gen wird, ungeachtet des tatsdchlichen Zustands. Unter Zuhilfenahme von Wand-
funktionen iiberbriickt die wandnéchste Zelle des verwendeten Rechengitters somit
die viskose Unterschicht und die Ubergangsschicht der Grenzschicht. Der eigentli-
che Giiltigkeitsbereich von Wandfunktionen beschrénkt sich auf Stromungen, de-
ren Geschwindigkeitsprofile in der Grenzschicht einer universellen Verteilung folgen.
Fiir die im Rahmen dieser Arbeit durchgefiihrten Simulationen ist die Verwendung
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von Wandfunktionen nicht gerechtfertigt. Aufgrund der kleinen Baugrofe und den
sehr engen Spalten ist es kaum moglich, die Netzverzerrung so zu wahlen, dafs fiir
die wandnéchste Zelle der dimensionslose Wandabstand y* im Geltungsbereich der
Wandfunktionen liegt. Fiir die Fluid-Struktur Wechselwirkungen ist es aber essenti-
ell wichtig, die wandnahen, viskosen Stromungsvorgiange korrekt zu erfassen. Daher
wird zur Turbulenzmodellierung ein Low-Reynolds-Number Turbulenzmodell ver-
wendet. Bei diesen Modellen wird die Integration der Gleichungen bis in die viskose
Wandschicht hinein fortgesetzt, was zwar den Rechenaufwand deutlich erhoht, aber
einen hoherwertigen Modellierungsansatz darstellt. In dieser Arbeit wird daher fiir
turbulente Stromungssimulationen das nichtlineare Low-Reynolds-Number Turbu-
lenzmodell von LIEN ET AL. [35] verwendet, das in NS3D implementiert ist und
dessen Leistungsfahigkeit von SKODA [56] und THURSO [61] nachgewiesen wird.

Bei turbulenten Stromungssimulationen mit dem kommerziellen Softwarepaket Ta-
scflow, wird zur Turbulenzmodellierung das k& — w basierte Shear-Stress Transport
Modell nach MENTER [39] verwendet. Bei diesem Modell wird automatisch zwischen
einer Low-Reynolds Formulierung und einer Wandfunktion gewechselt, wenn es die
Stromungsverhéltnisse in Wandnéhe erfordern. Eine Beschreibung ist in TASCFLOW
[17] und TASCFLOW [16] enthalten.
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Kapitel 3

Numerische Verfahren

In diesem Kapitel wird zuerst das entwickelte Programmsystem, mit dem die Rotor-
stabilisierung zeitecht simuliert wird, in Form eines Ablaufdiagramms vorgestellt.

Numerische Simulationen, bei denen die Zellen des Rechengitters verformt werden,
verlangen parallel zu der Losung der Erhaltungsgleichungen fiir Masse und Impuls
noch die Raumerhaltungsgleichung. Die Losung dieser Gleichung wird im zweiten
Abschnitt diskutiert.

Bei der numerischen Simulation des beriihrungsfrei gelagerten Rotors der Blutpum-
pe handelt es sich um ein Problem aus dem Bereich der Fluid-Struktur Wechselwir-
kungen. Hierbei wird allerdings nicht eine Geometrie unter dem Einfluk von hydro-
dynamischen Kréften verformt, vielmehr wird ein starrer Rotor durch diese Kréfte
verschoben. Um die Bewegung des Rotors vorhersagen zu kénnen, miissen die auf
den Rotor wirkenden Krifte genau erfaltt werden. Deshalb wird im dritten Abschnitt
auf die numerische Berechnung der hydrodynamischen Kréfte aus der Losung der
Stromungsgleichungen eingegangen.

Aus der Summe aller an dem Rotor angreifenden Kréfte wird mit Hilfe des Zwei-
ten Newton’schen Axioms die resultierende Verschiebung des Rotors berechnet; die
zeitliche Diskretisierung dieses Gesetzes wird im vierten Abschnitt vorgestellt.

Um ein virtuelles Design einer Blutpumpe unter dem Gesichtspunkt der Blutsché-
digung zu beurteilen, kann aus den Ergebnisdaten einer numerischen Stromungs-
simulation die Spannungsaufnahme einer Blutzelle auf dem Weg durch die Pumpe
berechnet werden. Zur besseren Verarbeitung der komplexen Spannungszustinde
im Fluid, werden die im Strémungsfeld auftretenden Normal- und Schubspannun-
gen auf eine skalare Vergleichsspannung zuriickgerechnet. Die Berechnung dieser
Vergleichsspannung wird im letzten Abschnitt aufgezeigt.

3.1 Programmsystem

Fiir die instationdre, numerische Simulation der Rotorstabilisierung wird ein Pro-
grammsystem entwickelt, das im Wesentlichen aus den drei Modulen Netzgenerator,
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CFD-Code NS3D und Postprocessing besteht. Die drei Programmodule sind iiber
eine iibergeordnete Steuerungsroutine miteinander verbunden und werden nachein-
ander aufgerufen. In Bild 3.1 ist das Ablaufdiagramm des entwickelten Programm-
systems dargestellt, wenn der Rotor im Raum & = Z(x, y, z) verschiebbar ist.

t=t,; x=0
|
t=t, + At

!

v

Netzgenerierung

]
3D-Navier-Stokes

Stréomungsrechnung
— i ,
X Berechnung der Berechnung der
Stromungskrifte Magnetischen Krifte
! !
F, + Ky + Mag T Lga =ZF1
1
mX =Y K
i
!
X =X+ Ax
?

Bild 3.1: Ablaufdiagramm des Programms zur Rotorstabilisierung

Ausgehend von einer stationédren Startlosung zum Zeitpunkt ¢ = ¢ befindet sich der
Rotor an der Ausgangsposition £ = 0, in der Mitte zwischen den beiden Gehéau-
sehélften. Nun wird in Zeitrichtung ein Schritt vorangegangen, d. h. t = ty + At,
und der Netzgenerator generiert ein Rechennetz fiir die numerische Stréomungssi-
mulation. Auf dem erzeugten Rechennetz wird ein Zeitschritt einer instationéren,
dreidimensionalen Navier-Stokes Stromungssimulation durchgefiihrt. Nachdem die
Stromungssimulation auskonvergiert ist, werden im Postprocessing Modul die hydro-
dynamischen Stromungskréfte, die auf die benetzten Oberflichen des Rotors wirken,
aus den Ergebnisdaten der Stromungssimulation berechnet. Parallel werden die ma-
gnetischen Krifte auf den Rotor berechnet, s. Abschnitt 5.2. Aus der Summe aller
an dem Rotor angreifenden Kréafte wird anschlieffend mit Hilfe des zweiten New-
ton’schen Gesetzes die resultierende Verschiebung AZ berechnet.

Die Summe der angreifenden Kréfte setzt sich aus der Druckkraft Fp, der Rei-
bungskraft Fr, der magnetischen Kraft Fj,, und der um den Auftrieb reduzierten
Gewichtskraft Fiz4 zusammen. Letztere muf in die Kréftebilanz einbezogen werden,
weil bei Simulationen mit NS3D nur dynamische Druckdifferenzen beriicksichtigt
werden. Dies ist fiir Stromungen in geschlossenen Systemen gerechtfertigt, bei de-
nen weder die Gewichtskraft noch die Auftriebskraft in die Berechnung der Stromung
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eingehen. Im vorliegenden Fall soll aber die Verschiebung eines von Fluid umgebe-
nen Korpers aufgrund der angreifenden Kréfte bestimmt werden. Deshalb mufs hier
die um den Auftrieb reduzierte Gewichtskraft des Rotors in die Kréftebilanz mit
eingerechnet werden.

Mit der neuen Rotorposition wird ein weiterer Schritt in Zeitrichtung vorangeschrit-
ten und ein neues Rechennetz generiert, auf dem wieder ein Zeitschritt einer nu-
merischen Stromungssimulation durchgefiihrt wird. Anschliefend werden erneut die
Krifte auf den Rotor und die daraus resultierende Verschiebung berechnet. Diese
Schleife wird solange durchlaufen, bis der Rotor eine stationére Position erlangt oder
an dem Gehéduse anstofst.

3.2 Das Space Conservation Law

Fiir eine numerische Stromungssimulation wird das Rechengebiet in eine Anzahl he-
xaederformiger Kontrollvolumina aufgeteilt, deren Eckpunkte durch Geraden ver-
bunden und in deren Mittelpunkten die Losungsvariablen definiert werden. Ein
solches Kontrollvolumen ist in Bild 3.2 dargestellt. Um den Zellmittelpunkt, der
als arithmetisches Mittel der Koordinaten der Eckpunkte ermittelt und mit P be-
zeichnet wird, ist das Zellvolumen AV angeordnet. Diese zellzentrierte Anordnung
wird in der sogenannten Kompafinotation bezeichnet, d. h. die Nachbarzellen sind
in i-Indexrichtung mit West und Fast, in j-Indexrichtung mit South und North,
und in k-Indexrichtung mit Bottom und T'op benannt. Die zwei benachbarten Zel-
len gemeinsamen Zellflichenmittelpunkte werden entsprechend mit Kleinbuchstaben
w, e, s,n,bund t bezeichnet. Die zwei benachbarten Zellen gemeinsame Zellfliche hat
den Flédcheninhalt A.

In vielen Anwendungsbereichen von numerischen Strémungssimulationen éndert sich
das Rechengebiet mit der Zeit, weil sich die Berandungen bewegen. Wenn die Netz-
linien des Rechennetzes dabei nicht verformt werden, konnen die Massenstrome an
den Zellgrenzflachen mit der Relativgeschwindigkeit zwischen Fluid und Rechennetz
gebildet werden. Wenn sich aber die Netzlinien mit unterschiedlichen Geschwindig-
keiten bewegen, weil die Zellen verformt werden, ist nach FERZIGER UND PERIC
[23] die Massenkonservativitit des Verfahrens nicht notwendigerweise gewéhrleistet.
Dies soll im Folgenden anhand des Beispiels in Bild 3.3 verdeutlicht werden. Dar-
gestellt ist ein rechteckiges, zweidimensionales Kontrollvolumen, dessen Seiten sich
mit konstanten, aber unterschiedlichen, Geschwindigkeiten u, = 0T nd vy =
bewegen, so daf die Grofse des Kontrollvolumens mit der Zeit zunimmt. Weiterhin
wird angenommen, daf das Fluid inkompressibel ist und sich mit einer konstanten
Geschwindigkeit bewegt.

Die implizit, in Zeitrichtung erster Ordnung genau diskretisierte Kontinuitatsglei-
chung lautet:

p[(AV)"™ — (AV)"]

At + pllu—1up)e — (u— )] (Ay)" T +
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Bild 3.2: 3D-Kontrollvolumen mit Bezeichnung der Seiten

pl(v = v)a — (v =0) " (A2)"* = 0 (3.1)

Aufgrund der Annahme, daf die Fluidgeschwindigkeit konstant ist, entféllt ihr Anteil
in Gleichung 3.1 und nur die Unterschiede in der Geschwindigkeit der Seiten des
Rechennetzes verbleiben.

p[(AV)™ — (AV)"]
At

— p(upe — ulmv]nJrl (Ay>n+1 -
P [Won — vps]" T (A)" T =0 (3.2)
Mit den oben gemachten Annahmen kann man die Gittergeschwindigkeiten an ge-

geniiberliegenden Kontrollvolumenseiten und das Kontrollvolumen selbst wie folgt
ausdriicken, s. Bild 3.3:

) )
(ub,e - ub,w) = th ) (Ub,n - Ub,s) = Kyt (33)
(AV)" = (AzAy)™t (AV)" = (AzAy)" (3.4)

Setzt man diese Ausdriicke in Gleichung 3.2 ein, wird ersichtlich, daft die diskre-
tisierte Kontinuitatsgleichung nicht massenkonservativ ist, die Massenquelle ergibt
sich zu:
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Neue Position

n
>
%®)
.. .Alte Posifion -
=
2
i W e
BN
2
S
(Ax)" Ox
(AX)D+1

Bild 3.3: Rechteckiges Kontrollvolumen, dessen Grofe mit der Zeit anwéachst, auf-
grund der unterschiedlichen Gittergeschwindigkeiten an den Réndern

_ poxdy
At

= p(ulxe - ub,w) ('Ub,n - Ub,s)At (35)

Im Fall einer expliziten Diskretisierung ergibt sich der gleiche Fehler mit umgekehr-
ten Vorzeichen. Obwohl dieser Diskretisierungsfehler nur erster Ordnung in Zeitrich-
tung ist, kann er die Stabilitdt und die Genauigkeit des Verfahrens beeintrachtigen,
da sich die Massenfehler mit der Zeit summieren. Dieser Fehler kann nicht durch
Verfeinern des Rechengitters verringert werden, sondern lediglich durch Verkleinern
des Zeitschritts, s. DEMIRDZIC UND PERIC [20]. Der Fehler verschwindet, wenn sich
entweder die Kontrollvolumenseiten nur in eine Richtung bewegen, oder wenn sich
gegeniiberliegende Seiten mit der gleichen Geschwindigkeit bewegen.

Die Massenerhaltung kann durch das bereits in Abschnitt 2.1 vorgestellte Space
Conservation Law gewéhrleistet werden.

d
%///dV—//c7,~ﬁdA:0 (3.6)
V(t) A(t)

Diese Gleichung beschreibt die Erhaltung des Raums, wenn das Kontrollvolumen
mit der Zeit seine Grofe und/oder Position verdndert. Wenn man Gleichung 3.6 in
Zeitrichtung mit dem impliziten Euler Verfahren diskretisiert, ergibt sich:

(AV)™ — (AV)"
At

= Z(cb -n); A; i = e,w,n,Ss.. (3.7)

i

Der Unterschied zwischen dem Kontrollvolumen zum neuen Zeitpunkt (AV)" ! und
dem zum alten Zeitpunkt (AV)"™ kann durch die Summe der von den Seitenfléchen
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des Kontrollvolumens iiberstrichenen Volumina ausgedriickt werden. Dies ist am
Beispiel der east-Seite in Bild 3.4 dargestellt:

4 Uberstrichenes
y Neue Volumen
Position n+1
C-\90V,
""""" n+1
.- e
Ay Ae
“‘ rn+1 e”“
Alte /‘\‘ rn
Position
>
X

Bild 3.4: Kontrollvolumen, dessen Position und Grofe sich wahrend eines Zeitschritts
andert, und von der east-Seite {iberstrichenes Volumen

Die Summe aller wahrend eines Zeitschritts iberstrichenen Seitenflachen ist demzu-
folge gleich der zeitlichen Anderung des Kontrollvolumens:

(AV)"L — (AV)" 3,0V,
At At

i = e w,mn,Ss.. (3.8)

Setzt man Gleichung 3.7 in Gleichung 3.8 ein, so ergibt sich das von der east-
Zellfldche tiberstrichene Volumen.

oVe

‘/e - (Cb ' n)eAe - At

(3.9)

Wenn die Position des Gitters bereits vorab bekannt ist und es sich um eine ein-
fache Bewegung handelt, wie z. B. die Rotation um eine feste Drehachse, kann die
Geschwindigkeit einer Zellflache direkt berechnet werden

Tn+1

~ €

Cphe ~

- T

At

a

(3.10)

und damit der gesuchte Massenstrom durch die Zellfliche, s. DEMIRDZIC UND PERIC
[21]:

me = /Ae plc — cp)e - ndA (3.11)

Dieser Ansatz ist allerdings nicht mehr zuléssig, wenn sich das Gitter in mehr als nur
eine Richtung bewegt. In diesem Fall ergeben sich kiinstliche Massenquellen, wie von
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DEMIRDZIC UND PERIC [20] nachgewiesen. Der bessere Ansatz zur Berechnung des
Massenstroms durch eine Zellfliche ist daher das von der Zellflache {iberstrichene
Volumen zu verwenden:

me & plc-n)eA. — pV., (3.12)

In NS3D wird ein gitterindizierter Massenstrom aus dem von einer Seite iiberstri-
chenen Zellvolumen berechnet, um den der mit der Fluidgeschwindigkeit gebildete
Massenstrom durch eine Zellseite korrigiert wird.

3.3 Bestimmung der Oberflachenkrafte auf den Ro-
tor

Die Verschiebung des Rotors wird durch die angreifenden Oberflachen- und Volu-
menkrifte bestimmt. Wéahrend die Volumenkrifte entweder konstant, oder im Fall
der magnetischen Kraft eine Funktion der Rotorposition sind, s. Abschnitt 5.2, wer-
den die Oberflachenkréfte nach jedem Zeitschritt aus den Ergebnisdaten der nume-
rischen Stromungssimulationen bestimmt. Als hydrodynamische Oberflachenkrifte
treten Druckkrifte und Reibungskréfte an den benetzten Oberflaichen des Rotors
auf, deren numerische Berechnung im Folgenden beschrieben wird. Die Druck- und
Reibungskréfte auf eine benetzte Oberfliche des Rotors ergeben sich zu:

m=M .
S E, =p-iA (3.13)
m=1
m=M . .

Fr = T - toA (314)
m=1

Dabei bezeichnet M die Gesamtzahl aller auf der Korperwand liegenden Zellfla-
chen. Der Flacheninhalt A jeder einzelnen Zellfliche wird aus dem Kreuzprodukt
der Diagonalen ihrer Eckpunkte ermittelt.

(3.15)

| S

(Fixra), A=, i =

Si
|

Zur Bestimmung der Wandschubspannung 7 an der Koérperoberfliche wird die Re-
lativgeschwindigkeit ¢p zwischen Wandgeschwindigkeit im Punkt w und Fluidge-
schwindigkeit im wandnéchsten Zellmittelpunkt P berechnet, s. Bild 3.5.

Die Tangentialkomponente der Relativgeschwindigkeit ¢p; wird durch Subtraktion
der Normalkomponente ¢p,, vom Geschwindigkeitsvektor ¢p ermittelt.

cpi = Cp — Cpn (3.16)
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Bild 3.5: Skizze zur Erlauterung der Berechnung der Wandschubspannung

Die Wandschubspannung 7 wird mit der Tangentialkomponente der Relativge-
schwindigkeit ¢p; und der Wandgeschwindigkeit ¢,,, sowie mit dem normalen Wan-
dabstand des wandnéchsten Zellmittelpunktes yp folgendermafen approximiert:

t(cpe — Co
o= MM (3.17)
Yp

3.4 Diskretisierung des zweiten Newton’schen Ge-
setzes

Die Summe der angreifenden Kréfte setzt sich zusammen aus der an den benetz-
ten Oberflichen des Rotors angreifenden Druck- und Reibungskréften, der um den
Auftrieb reduzierten Gewichtskraft und der magnetischen Kraft. Zur Berechnung
der aus der Kraftwirkung resultierenden Verschiebung wird das zweite Newton’sche
Gesetz verwendet:

F=m-a (3.18)

Diese Gleichung ist der mathematische Ausdruck des zweiten Newton’schen Axioms.
Es verkniipft die auftretende Beschleunigung a mit der resultierenden dufseren Kraft
F , die auf einen Korper mit der Masse m wirkt. In seiner allgemeinsten Form kann
das zweiten Newton’sche Axiom nach der Definition des Impulses formuliert werden:
Die zeitliche Anderung des Impulses I eines Korpers ist gleich der auf den Koérper
wirkenden Kraft.

~ 4l d(m7)
F = — = 3.19
dt dt (3.19)
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Wenn die Masse des Korpers sich wie im vorliegenden Fall nicht dndert, geht Glei-
chung 3.19 in die Gleichung 3.18 iiber. Betrachtet man eine translatorische Bewegung
in 7-Richtung, so ist:

d*r
F = ca = R— 3.20
m-a=m-—g (3.20)
Die diskretisierte Form der zweiten Ableitung in Zeitrichtung lautet:
<l—:n+1 fn) <l—:n _ fn—l)
d (di At B At gt ogn 4 g
Z(E) = . T T (391
dt \ dt At (At)?
und damit die diskretisierte Form von Gleichung 3.20:
l—:n-{-l — 2F" + J—;’n—l F
= — 3.22
(At)? m (322)

Daraus ergibt sich die Position des Rotors zum neuen Zeitschritt ™! aufgrund der
angreifenden Kraft F' wihrend des Zeitschritts At zu:

l—:n—f—l — 97" _ :Z,»n—l +

(3.23)

3.5 Berechnung der skalaren Vergleichsspannung

Bei dem Entwurfsprozeft einer Blutpumpe kommt es nicht so sehr auf einen mog-
lichst hohen hydraulischen Wirkungsgrad an. Vielmehr ist es wichtig, die Pumpe
auf gute Vertriaglichkeit und damit mdoglichst geringe Blutschadigung durch mecha-
nische Beanspruchung auszulegen. Der hydraulische Wirkungsgrad einer Pumpe lafst
sich bereits seit langem mit numerischen Methoden ausreichend genau vorhersagen,
s. RICHTER [51]. Allerdings mufs eine Pumpe mit hohem Wirkungsgrad noch lange
nicht auch blutvertraglich arbeiten. Beispielsweise vermindern enge Spalte zwischen
Rotor und Gehéduse den Leckagevolumenstrom und erhchen somit den Wirkungs-
grad, andererseits treten in engen Spalten hohe Scherspannungen auf, die die roten
Blutzellen nachhaltig schédigen.

Ein Weg, um eine am Computer entworfene Blutpumpe auf Blutschadigung zu tiber-
priifen und ggf. zu optimieren besteht darin, den Weg von Partikeln durch die Pum-
pe zu verfolgen. Anhand der Spannungen, denen diese Partikel ausgesetzt sind und
ihrer Verweilzeit in der Pumpe, l&ft sich das Ausmafs an Blutschidigung beurtei-
len. Um die komplexen Spannungszustinde im Fluid besser verarbeiten zu kénnen,
werden die im Stromungsfeld auftretenden Normalspannungen o und Schubspan-
nungen 7 auf eine skalare Vergleichsspannung zuriickgerechnet. Der symmetrische
Spannungstensor lautet in kartesischen Koordinaten:



3.5. BERECHNUNG DER SKALAREN VERGLEICHSSPANNUNG 29

. Oze Tay Tzz
T = Tyz  Oyy  Tyz
Tzr Tzy Ozz

wobei 7,y = Ty, und 7, = T,y und 7, = T, ist.

Durch Verwendung des Stoke’schen Gesetzes konnen fiir den Fall eines inkompressi-
blen Fluids die Spannungsanteile durch die Geschwindigkeitsgradienten ersetzt wer-

den.
[ ou 1 /0u Ov 1 {ou Ow) ]
ox 2 <8y 6:5) 2 (82 83:)
T = -9 1 @ + @ @ 1 @ + a_w
N 19 oy Oz y 2\0z 0Oy
1 /(0u Ow 1 /0v Ow ow
| 2\0z Odx) 2\0z Oy 0z |

Um den tatséchlichen dreidimensionalen Spannungszustand auf eine eindimensio-
nale, skalare Grofe zuriickzurechnen, wird der Ansatz von BLUDSZUWEIT [8] ver-
wendet, der von der Festigkeitshypothese der maximalen Gestaltdnderungsenergie
nach von Mises abgeleitet ist, s. HAHN [27]|. Dabei wird davon ausgegangen, daft
der Anteil der Volumendnderungsenergie an der Gesamtenergie gleich Null ist, da
es sich um ein inkompressibles Fluid handelt. Somit verbleibt der Anteil der Ge-
staltdnderungsenergie, womit die viskose, skalare Vergleichsspannung o, wie folgt
lautet:

1
o, = ﬁ \/afm + 02, + 02, — 0400y — Oyy02. — 042022 + 3(T§y + 77, + 72,)
(3.24)
Die turbulente, skalare Vergleichsspannung wird analog aus den Komponenten des

turbulenten Spannungstensors gebildet. Dieser entsteht aufgrund der zeitlichen Mit-
telung der Impulsgleichungen, vgl. Abschnitt 2.2.
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Kapitel 4

Validierung

In diesem Kapitel werden die vorgestellten numerischen Verfahren einer Validie-
rung unterzogen. Als erstes wird die laminare, stationédre und die laminare, instatio-
nare Umstromung eines Zylinders betrachtet. Hiermit soll untersucht werden, wie
gut NS3D zeitabhéngige Stromungen simulieren kann. Bisherige Anwendungen von
NS3D haben sich im Wesentlichen auf stationdre Simulationen beschrankt, s. SKO-
DA [56]. Parallel wird anhand dieser Testfille durch Vergleich mit Literaturdaten
iiberpriift, ob die vorgestellte Berechnung der Druck- und Reibungskréfte richtige
Ergebnisse liefert.

Im zweiten Abschnitt wird die Implementierung des Space Conservation Laws in
NS3D iiberpriift. Dies ist notwendig, da bislang noch keine numerischen Stromungs-
simulationen mit NS3D auf bewegten Gittern, die kontrahieren und expandieren
kénnen, durchgefiithrt wurden.

Im dritten Abschnitt wird das Verfahren, mit dem die Blutschéddigung in einer Blut-
pumpe beurteilt werden soll, anhand eines Testfalls validiert.

4.1 Laminare Zylinderumstromung

Mit den in diesem Abschnitt vorgestellten Ergebnissen soll gezeigt werden, daft NS3D
instationdre Stromungszustinde genau vorhersagen kann. Als Testfall wird dazu die
laminare, zweidimensionale Umstromung eines Zylinders verwendet, da sich damit
auch die in Abschnitt 3.3 vorgestellte Berechnung der Druck- und Reibungskrifte
an festen Wéanden verifizieren 1aft. Als Referenzdaten liegen sowohl Ergebnisse aus
numerischen Simulationen, s. FERZIGER UND PERIC [23] und LILEK ET AL. [36],
als auch LDA!- MeRergebnisse vor, s. DURST ET AL. [22].

Die verwendeten Rechengebiete sind in Bild 4.1 dargestellt. Das in Bild 4.1a gezeigte
Rechengebiet ist aus FERZIGER UND PERIC [23| entnommen und unterscheidet sich
durch einen vierfach langeren Einlauf und einen auf einer Seite etwas geringeren
Abstand zwischen Zylindermittelpunkt und Wand von dem in Bild 4.1b, das von

ILDA=Laser-Doppler Anemometrie
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Bild 4.1: Geometrie und Randbedingungen fiir eine laminare Stromung um einen
Zylinder in einem ebenen Kanal; a) Geometrie nach FERZIGER UND PERIC|23] und
b) Geometrie nach LILEK ET AL.[306]

LILEK ET AL. [36] verwendet wird. Bei beiden Gebieten wird ein parabolisches
Geschwindigkeitsprofil am Eintritt vorgeschrieben:

Uy = GU[@ ;Iy“) - <y ;Iy“ﬂ : u, = 0 (4.1)

Hierbei bezeichnet U die mittlere Strémungsgeschwindigkeit am Einlafs, H die Ka-
nalh6he und y, = —2D den Abstand in y-Richtung von der Zylinderachse zur un-
teren Kanalwand. Die Zylinderachse liegt nicht in der horizontalen Symmetrieebene
des Kanals, so daf die Stromung leicht asymmetrisch ist. Die Fluiddichte betragt 1
kg/m? und die dynamische Viskositit 0.01 Ns/m?.

Im Fall des Rechengebietes nach FERZIGER UND PERIC (23], s. Bild 4.1a, wer-
den die numerischen Simulationen auf vier, systematisch verfeinerten, Rechengittern
durchgefiihrt. Das grobste Gitter ist mit Level 1 bezeichnet und hat 1160 Knoten,
die drei feineren Gitter sind Level 2 mit 5390 Knoten, Level 3 mit 15940 Knoten
und Level 4 mit 42540 Knoten. Ein Ausschnitt des Level 2 Gitters ist in Bild 4.2
dargestellt. Die raumliche Diskretisierung wird mit dem zweiter Ordnung genauen
MINMOD-Verfahren durchgefiihrt, s. SKODA [56].

Zur Auswertung der Stromungssimulationen werden der Widerstandsbeiwert ¢, und
der Auftriebsbeiwert ¢4 des Zylinders mit einer axialen Erstreckung Az=1 m her-
angezogen:
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Bild 4.2: Das Lewvel 2-Gitter nach FERZIGER UND PERIC [23], bestehend aus 5390
Knoten; es ist nur ein Ausschnitt des Gitters dargestellt

E, . E,

- v 42
ToUD “ T T,0°D (42)

Cwy =

Dabei sind F, und F), die x— bzw. y-Komponente der Kraft, die das Fluid auf den
Zylinder ausiibt. Sie setzen sich aus der Druck- und der Reibungskraft zusammen.

Zuerst wird auf jedem der vier Gitter eine stationare Simulation bei einer Reynolds-
Zahl von Re = 20, gebildet mit der mittleren Eintrittsgeschwindigkeit U und dem
Zylinderdurchmesser D, durchgefiihrt und der Widerstandsbeiwert als Funktion der
Netzfeinheit aufgetragen, s. Bild 4.3a. Die mit Literatur bezeichnete Kurve repra-
sentiert die von FERZIGER UND PERIC|23| angegebenen Ergebnisse. Das Bild zeigt,
dafs die Ergebnisse mit N.S3D auf dem Netz Level 1 um ca. 3% von denen bei FER-
ZIGER UND PERIC abweichen. Dies diirfte darin begriindet sein, dak die Netzfeinheit
nicht exakt identisch ist und ebenso nicht die Verzerrung zur Wand hin. Mit steigen-
der Netzfeinheit néhern sich jedoch die Ergebnisse beider Rechencodes an. Auf dem
feinsten Netz Level 4 betriagt die Abweichung der berechneten Widerstandsbeiwerte
weniger als 0.03%. Gleiches gilt fiir die berechneten Auftriebsbeiwerte.

Um zu iiberpriifen wie gut instationdre Stromungen mit NS3D simuliert werden
konnen, wird die Reynolds-Zahl auf Re=100 erhéht. Wenn die Reynolds-Zahl iiber
einen kritischen Wert steigt, der bei einem freistehenden Zylinder laut FERZIGER
UND PERIC [23] Re &~ 40 betrigt, wird die Stromung instationér. Es kann keine sta-
tiondre Losung mehr erzielt werden, da am Zylinder beidseitig Wirbel, mit einer
von der Reynolds-Zahl abhéngigen Frequenz, ablosen. Bild 4.3b zeigt die zeitlich
gemittelten maximalen Widerstandsbeiwerte fiir eine periodische, instationdre Stro-
mung bei Re=100. Die mit NS3D erzielten Ergebnisse stimmen sehr gut mit denen in
FERZIGER UND PERIC|23] angegebenen iiberein, unabhingig vom Netzlevel auf dem
die Simulation durchgefiihrt wird. Die maximale Abweichung zwischen den beiden
Kurven ist bei Netzlevel 2 zu finden und betriagt weniger als 0.1%.

Die im Folgenden vorgestellten Ergebnisse werden mit der in Bild 4.1b angegebenen
Geometrie nach LILEK ET AL. [36] durchgefiihrt. Es werden drei unterschiedlich fei-
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Bild 4.3: Widerstandsbeiwert eines laminar umstromten Zylinders in einem Kanal
als Funktion der Anzahl der Knoten; a) Stationédre Stromung bei Re=20 und b) Ma-
ximale Widerstandsbeiwerte fiir eine periodische, instationire Stromung bei Re=100

ne Gitter verwendet, das grobste hat 4.890 Knoten und ist mit Level 1 bezeichnet.
Das Level 2 Gitter hat 15.000 Knoten und das feinste Gitter Level 3 51.600 Knoten.
Bei dem Lewvel 3 Gitter sind 260 Knoten auf dem Zylinderumfang verteilt und im
Bereich der beiden Ablosegebiete verdichtet. Fiir die rdumliche Diskretisierung wird
das zweiter Ordnung genaue QUICK-Verfahren verwendet, die zeitliche Diskreti-
sierung ist mit dem ebenfalls zweiter Ordnung genauen impliziten 3-Level Schema
durchgefiihrt, s. SKODA [56].

Zuerst wird untersucht, wie groft der rdumliche Diskretisierungsfehler gegeniiber
dem zeitlichem ist. Dazu werden auf den drei Gittern instationdre Simulationen bei
Re=100 durchgefiihrt, wobei eine Schwingungsperiode des Widerstandsbeiwerts mit
85 Zeitschritten aufgelost wird. In Bild 4.4a ist der Widerstandsbeiwert wihrend
einer Oszillationsperiode dargestellt, wenn sich die Stromung bereits in einem ein-
geschwungenen Zustand befindet. Das Bild zeigt, daft der Unterschied zwischen der
Losung auf dem groben Gitter und der auf dem feinen Gitter etwa doppelt so grof
ist, wie der Unterschied zwischen der Losung auf dem mittleren und der auf dem
feinen Gitter. Bei einer zweiter Ordnung genauen raumlichen Diskretisierung sollte
der Unterschied sogar viermal so grof sein, s. LILEK ET AL. [36]. In Bild 4.4b ist die
Anderung des Auftriebsbeiwerts wihrend einer Schwingungsperiode aufgezeigt. Wie
bei dem Widerstandsbeiwert ist der raumliche Diskretisierungsfehler auf dem groben
Gitter etwa doppelt so grof, wie der auf dem mittleren Gitter. Auferdem zeigt der
Vergleich von Bild 4.4a und 4.4b, daf die Frequenz mit der der Widerstandsbeiwert
schwingt, doppelt so hoch ist wie die Frequenz des Auftriebsbeiwerts. Die Kraft in
x-Richtung, mit der der Widerstandsbeiwert gebildet wird, hat ein Maximum und
ein Minimum wéhrend der Phase zwischen Wachstum und Ablosen jedes Wirbels.
Das Vorzeichen der Kraft in y-Richtung, hingt hingegen davon ab, wo der Wirbel
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ablost, d.h. an der Ober- oder an der Unterseite des Zylinders.
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Bild 4.4: Zylinderumstréomung bei Re=100 und 85 Zeitschritten pro Schwingungs-
periode; a) Widerstandsbeiwert und b) Auftriebsbeiwert

In Tabelle 4.1 sind die aus den Ergebnisdaten der Stromungssimulationen berech-
neten mittleren Widerstandsbeiwerte, der maximale und der minimale Auftriebs-
beiwert und die Strouhal-Zahl fiir die Simulationen auf allen drei Rechengittern
angegeben. Dabei werden die mit NS3D erzielten Ergebnisse denen in LILEK ET AL.
[36] gegeniibergestellt. Die Strouhal-Zahl wird wie folgt gebildet:

D

St = UT (4.3)
Dabei bezeichnet T' die Dauer einer Schwingungsperiode des Auftriebskoeffizienten.
Aus Tabelle 4.1 geht hervor, daf auf dem feinen Gitter Level 3 die Unterschiede zwi-
schen den mit NS3D berechneten und den in LILEK ET AL. [36] angegebenen Werten
sehr gering sind. Die maximale Abweichung ist bei dem mittleren Widerstandsbei-
wert zu finden und betragt weniger als 0.5%. Der raumliche Diskretisierungsfehler
zwischen den mit NS3D auf dem Level 1-Gitter und den auf dem Level 3-Gitter
erzielten Ergebnisse betragt fiir die Strouhal-Zahl 3.1%, fiir den mittleren Wider-
standsbeiwert 0.35%, fiir den maximalen, bzw. minimalen Auftriebsbeiwert circa
17% und ist &hnlich grof, wie der von LILEK ET AL. [36] bestimmte.

Nach der Analyse des rdumlichen Diskretisierungsfehlers wird im Folgenden noch
auf den Einfluk des Zeitschritts auf das Ergebnis der Stromungslosung eingegan-
gen. Dazu werden auf dem Level 2-Gitter instationdre Stromungslosungen bei ei-
ner Reynolds-Zahl von Re=100 durchgefiihrt, bei denen eine Schwingungsperiode
des Widerstandsbeiwerts mit 43, 85 und 170 Zeitschritten aufgelost wird. Bild 4.5a
gibt die Anderung des Widerstandsbeiwerts withrend einer Oszillationsperiode an
und Bild 4.5b die Anderung des Auftriebsbeiwerts. Die Bilder zeigen, daf der zeit-
liche Diskretisierungsfehler sehr viel kleiner ist, als der rdaumliche. Die maximale
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Tabelle 4.1: Vergleich der Ergebnisse von Stréomungssimulationen mit NS3D und
Literaturdaten

St Cw CA,maz CA min

Level || NS3D ‘ Literat. || NS3D ‘ Literat. || NS3D ‘ Literat. | NS3D ‘ Literat.
1 0.286 | 0.283 2.820 | 2.846 0.625 | 0.635 | -0.658 | -0.660
2 0.294 | 0.293 2.885 | 2.893 0.683 | 0.713 || -0.718 | -0.739
3 0.295 | 0.294 2.920 | 2.908 0.743 | 0.742 | -0.770 | -0.767

Abweichung zwischen der mit 170 Zeitschritten/Periode und der mit 43 Zeitschrit-
ten/Periode erzielten Losung betrdgt beim Widerstandsbeiwert etwa 0.1%. Beim
Auftriebsbeiwert kann bereits kein Unterschied mehr festgestellt werden und dem-
zufolge auch nicht bei der Strouhal-Zahl. Dies {iberrascht nicht, da die von LILEK ET
AL. [36] gewdhlte grobste zeitliche Auflosung von 43 Zeitschritten/Periode bereits
relativ fein ist.
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Bild 4.5: Zylinderumstréomung bei Re=100 auf dem Level 2-Gitter fiir verschiedene
Zeitschritte; a) Widerstandsbeiwert und b) Auftriebsbeiwert

Abschliefsend wird die Abhéngigkeit des Widerstandsbeiwerts und der Strouhal-Zahl
von der Reynolds-Zahl untersucht. In Bild 4.6a ist der Verlauf des Widerstands-
beiwerts als Funktion der Reynolds-Zahl dargestellt. Ausgewéhlt wird hierfiir das
Level 2-Gitter und eine zeitliche Auflésung von 85 Zeitschritten pro Schwingungs-
periode des Widerstandsbeiwerts. In dem hier untersuchten Bereich mit Reynolds-
Zahlen kleiner als 250 verhélt sich der Widerstandsbeiwert proportional zu ¢, ~ \/%,

s. BOHRMANN ET AL. [10].

In Bild 4.6b ist die aus den Ergebnissen der Stromungslésungen berechnete Strouhal-
Zahl in Abhéngigkeit von der Reynolds-Zahl aufgetragen. Die mit NS3D ermittelten
Daten stimmen sehr gut mit denen von LILEK ET AL. [36] gefundenen iiberein. Der
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maximale Fehler betragt 0.6% bei Re=150. Die mittels Laser-Doppler Anemometrie
gefundenen experimentellen Daten in Bild 4.6b sind aus DURST ET AL. [22]| entnom-
men. Die numerisch bestimmten und die gemessenen Daten stimmen bis zu einer
Reynolds-Zahl von Re=100 gut iiberein, der maximale Fehler betragt weniger als 2%.
Die experimentell ermittelten Daten zeigen, dafs ab dieser Reynolds-Zahl die Stro-
mung dreidimensional wird, trotz eines sehr grofsen Verhéltnisses von Zylinderlange
zu Kanalhohe in dem Mefaufbau. Aus diesem Grund weichen die experimentellen
und die, unter Voraussetzung von zweidimensionalen Stromungsverhéltnissen ermit-
telten, numerischen Ergebnisse bei weiter ansteigender Reynolds-Zahl immer starker
von einander ab, s. LILEK ET AL. [36].
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Bild 4.6: Abhéngigkeit von der Reynolds-Zahl bei der Zylinderumstrémung; a) Wi-
derstandsbeiwert und b) Strouhal-Zahl

Die vorgestellten Untersuchungen haben gezeigt, daft NS3D ein stabiles Verfahren
zur genauen Vorhersage von stationdren und instationéren Strémungsvorgéangen ist.
Ebenso kann der Transitionsbereich zwischen stationdren und instationdren Stro-
mungen erfafst werden. Es wurde gezeigt, dafs eine sowohl von der zeitlichen als
auch von der rdumlichen Auflésung unabhéngige Losung erzielt werden kann. Der
Vergleich mit Literaturdaten zeigt aufserdem, dak die auf eine Berandung wirkenden
Druck- und Reibungskrafte genau berechnet werden kénnen.

4.2 Validierung des Space Conservation Laws

(SCL)

Zur Uberpriifung des Space Conservation Laws in NS3D werden zwei Testfille ver-
wendet. Der erste Anwendungsfall ist ein Kanal, bei dem die Berandungen unveran-
dert bleiben, bei dem sich aber die Netzlinien so bewegen, daf sich die Zellvolumina
zeitlich dndern. Hiermit soll gezeigt werden, dak durch das Eingreifen des SCL keine
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kiinstlichen Massenquellen innerhalb des Rechengebietes auftreten. Der zweite Test-
fall ist ein laminar angestromter Zylinder in einem Rechengebiet, bei dem sich aufier
den Netzlinien im Rechengebiet auch die Blockrander in unterschiedliche Richtun-
gen bewegen; damit soll zusétzlich die Implementierung des SCL an den Réndern
der Rechengebietes iiberpriift werden.

4.2.1 Kanal mit bewegten Netzlinien

Der erste Testfall ist aus DEMIRDZIC UND PERIC [20] entnommen. Dabei handelt
es sich um ein ruhendes Fluid in einem dreidimensionalen Rechengebiet, das mit
20 Knoten in z-Richtung, 5 Knoten in y-Richtung und 20 Knoten in z-Richtung
orthogonal aufgelost ist. Das Rechengitter verdndert sich innerhalb der Zeitspanne
At von einer dquidistanten Startposition zu einer, in allen 3 Raumrichtungen un-
terschiedlich stark verzerrten Endposition. Die Ansicht der Start- und Endposition
des Rechengebietes in der z-z-Ebene ist in Bild 4.7 dargestellt.

Bild 4.7: Kanal mit bewegten Netzlinien; Start- und Endposition des Rechengebietes

Die Gitterbewegung ist linear, d.h. jede Gitterlinie hat eine konstante, aber unter-
schiedliche Geschwindigkeit. Lediglich die Mittellinien und die Umrandungslinien
bleiben fest, das Problem ist somit symmetrisch. Die Gittergeschwindigkeiten haben
auf der einen Seite der Mittellinien positive, auf der anderen Seite der Mittellinien
negative Werte. An allen Berandungen des Rechengebietes werden ruhende Wan-
de angenommen, so dafs die Losung des Stromungsfelds fiir alle Geschwindigkeiten
und Driicke gleich null sein muk. Dies wird auch als Startlosung vorgegeben. Das
Fluid hat eine Dichte von 10 kg/m? und eine dynamische Viskositédt von 1 Ns/m?.
DEMIRDZIC UND PERIC [20] zeigen fiir diesen Testfall, dafs sich aufgrund der Git-
terbewegung, wenn das SCL nicht korrekt implementiert ist, Geschwindigkeits- und
Druckgradienten im Rechengebiet einstellen. Sie untersuchen detailliert, welchen
Einfluft der Zeitschritt und die Netzfeinheit auf den maximalen Fehler haben und
finden eine direkte Proportionalitit zwischen dem Fehler und dem Zeitschritt, mit
dem die Bewegung einer Gitterlinie aufgeldst ist. Durch Verfeinern des Netzes kann
der Fehler nicht reduziert werden. Wenn NS3D auf diesen Testfall angewendet wird,
bleibt die Startlosung unveréndert, was zeigt, dak das SCL korrekt implementiert ist.
Auch eine Variation des Zeitschritts oder der Netzfeinheit hat keine Auswirkungen
auf die Losung.
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4.2.2 Laminar angestromter Zylinder in einem teilweise ro-
tierenden Rechengebiet

Bei dem zweiten Testfall zur Validierung des Space Conservation Laws handelt es
sich um einen laminar angestromten Zylinder in einem teilweise rotierenden Re-
chengebiet, s. Bild 4.8a. Das Rechennetz besteht aus zwei rotationssymmetrischen
Blocken, wobei der innere Block den Zylinder umschliefst. Der dufsere stehende Block
hat an seiner Aufsenseite zwei feste Wénde sowie die Eintritts- und die Austritts-
randbedingung. Die beiden Blocke konnen iiber ein nonmatching-interface Daten
austauschen. Der innere Block ist mit 35 x 10 x 5 Knoten vernetzt, der dufsere mit
25 x 10 x 5 Knoten. Fiir die rdumliche Diskretisierung wird das zweiter Ordnung
genaue QUICK-Verfahren verwendet. Die zeitliche Diskretisierung wird mit dem
ebenfalls zweiter Ordnung genauen impliziten 3-Level Schema durchgefiihrt s. SKO-
DA [56]. Die Reynolds-Zahl, gebildet mit der Einstromgeschwindigkeit U und dem
Zylinderdurchmesser D, betragt Re=2. Bei dieser Reynolds-Zahl wird der Zylinder
laminar, stationdr umstromt und die Stromung 16st nicht an der Zylinderriickseite

ab.

[7
iy,
I

[T7 1
H

Bild 4.8: Laminar angestromter Zylinder in einem teilweise rotierenden Rechenge-
biet; a) Geometrie und Rechennetze und b) Rechennetze mit maximal gestauchten
(oben) und maximal gestreckten (unten) inneren Block

Fiir die Simulationen werden die Rechennetze vorab erzeugt und wéahrend der nu-
merischen Simulation zum jeweiligen Zeitschritt eingelesen. Die Gittergeschwindig-
keiten werden in NS3D aus der Differenz der Positionen einer Zellfliche zu zwei
Zeitpunkten und dem Zeitschritt berechnet. Es werden zwei unterschiedliche Be-
wegungsfalle unterschieden. Im ersten Fall bewegt sich der innere Block in einer
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Rotationsbewegung um den Zylinder mit der Winkelgeschwindigkeit w = 7 s71. Im
zweiten Fall bewegt sich zuziiglich zur Rotation des inneren Blocks das nonmatching-
interface zwischen den Blocken in radialer Richtung. Die Netzzellen in beiden Bl6-
cken werden dadurch um bis zu 50% in radialer- und Umfangsrichtung gestaucht
oder gestreckt; die beiden Extrempositionen sind in Bild 4.8b dargestellt. Die Fre-
quenz mit der das nonmatching-interface radial oszilliert ist 7/2 s71. Wenn das SCL
korrekt implementiert ist, sollte sich fiir beide Bewegungsfille die gleiche Stromungs-
l6sung einstellen.

Als erstes wird untersucht, ob eine vom Zeitschritt unabhéangige Losung erzielt wer-
den kann. Dazu werden fiir den ersten Bewegungsfall, bei dem der innere Block
nur rotiert, numerische Simulationen mit unterschiedlichen Zeitschritten durchge-
fithrt. Eine Umdrehung des inneren Blocks wird dabei mit 10, 20, 40, 80 oder 320
Zeitschritten aufgelost. Zur Auswertung der Stromungssimulationen wird der Wi-
derstandsbeiwert c¢,, herangezogen, gebildet mit der axialen Erstreckung H des Zy-
linders.

F,
“ = T,0°DH (44)

F, ist die z-Komponente der Kraft, die das Fluid auf den Zylinder ausiibt und setzt
sich aus der Druck- und der Reibungskraft zusammen.

q) o)
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Bild 4.9: Laminar angestromter Zylinder in einem teilweise rotierenden Rechenge-
biet; a) Widerstandsbeiwert in Abhéngigkeit des Zeitschritts und b) Widerstands-
beiwert in Abhéngigkeit der Gitterbewegung

Das Bild 4.9a zeigt, daft ab einer zeitlichen Auflésung von 80 Zeitschritten pro Ro-
tation des inneren Zylinders die Losung unabhéngig vom Zeitschritt ist. Dies wird
durch SKODA [56] bestétigt. Mit dieser ausreichend feinen zeitlichen Auflésung wer-
den numerische Stromungssimulationen fiir den anderen Bewegungsfall durchgefiihrt
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und die Ergebnisse miteinander verglichen. Fiir die beiden Bewegungsfille sollten
sich bei korrekt implementierten SCL &hnliche Losungen ergeben. Daf dies der Fall
ist, zeigt Bild 4.9b, die maximale Abweichung zwischen den beiden Kurven betragt
weniger als 0.3% und diirfte durch numerische Ungenauigkeiten begriindet sein.

4.3 Validierung der Hamolyseberechnung

Um ein Blutpumpendesign auf mogliche Blutschéddigung zu untersuchen, soll die
mechanische Belastung, der eine rote Blutzelle auf ihrem Weg durch die Blutpum-
pe ausgesetzt ist, ermittelt werden. Als Bewertungskriterien werden dabei die nach
Gleichung 3.24 bestimmte Vergleichsspannung im Stromungsgebiet und die Zeit,
der eine Blutzelle dieser Spannung ausgesetzt ist, herangezogen, da diese beiden
Faktoren das Mak an Blutschéddigung bestimmen. Die numerischen Stromungssimu-
lationen werden mit dem kommerziellen CFD-Softwarepaket Tascflow durchgefiihrt,
in dem ein Partikel-Tracking Modul enthalten ist. Grundsétzlich ist das Verfahren
noch zu ungenau, um damit quantitative Aussagen iiber den zu erwartenden Ha-
molysegrad zu machen, s. MITOH ET AL. [40]. Allerdings ist es durchaus geeignet,
beim direkten Vergleich unterschiedlicher Pumpendesigns eine qualitative Aussage
dariiber zu treffen, welche Bauform das Blut schonender férdert, s. APEL ET AL.
[4] oder CHAN ET AL. [19]. Im Folgenden wird dieses Verfahren auf einen Testfall
angewendet und die Ergebnisse auf Plausibilitéit tiberpriift.

Als Testgeometrie dient ein laminar, in z-Richtung durchstrémtes zylindrisches
Rohr, mit dem Durchmesser 2R, das in drei Abschnitte unterteilt ist. Der vordere
und der hintere Abschnitt haben stehende Wéande der Lénge 4R, die Wénde des
mittleren Abschnitts mit der Lénge 2R rotieren mit der Winkelgeschwindigkeit w.
Der Rohrquerschnitt wird mit 50 x 50 Knoten vernetzt, die Knotenanzahl in Stro-
mungsrichtung betrigt 70 und die raumliche Diskretisierung ist zweiter Ordnung
genau. Die Abmessungen des Rechengebietes sind in Bild 4.10 dargestellt.

lz JRO L

4R 2R 4R

Bild 4.10: Zylindrisches Rohr mit abschnittsweise rotierenden Wanden

Es werden numerische Stromungssimulationen bei Reynolds-Zahlen von Re=12.5,
25, 50, 75 und 125 durchgefiihrt, wobei die Reynolds-Zahl mit der Winkelgeschwin-

digkeit w, dem Rohrinnenradius R, der Fluiddichte p und der dynamischen Viskositét
2

1 zu Re = %ﬁ gebildet wird.

Aus den Ergebnisdaten der Stromungssimulationen wird die skalare Vergleichss-
pannung im gesamten Stromungsgebiet nach Gleichung 3.24 berechnet. Um eine
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Aussage dariiber zu treffen, welcher Anteil des geférderten Blutvolumens welcher
Beanspruchung unterliegt, wird fiir die Vergleichsspannung im Stromungsgebiet die
kumulierte Haufigkeit ihres Auftretens bestimmt und in Abhéngigkeit der Reynolds-
Zahl dargestellt s. Bild 4.11a. Das Bild zeigt, dafs mit steigender Reynolds-Zahl in
einer groferen Anzahl von Kontrollvolumina die Vergleichsspannung unterhalb ei-
ner bestimmten Schranke liegt. Setzt man als Schranke z. B. eine Spannung von 100
N/m? an, so betrigt bei einer Reynolds-Zahl von 12.5 in iiber 95% der Kontrollvolu-
mina die skalare Vergleichsspannung weniger als 100 N/m?, bei einer Reynolds-Zahl
von 50 in 85% und bei einer Reynolds-Zahl von 125 in nur noch 73% der Volumina.

[, ——a&—— Re=12.5
--¢--- Re=50
——6—- Re=125

kum. Haufigkeit [%]

1 1 1 J 1 1 1 1 J
50 100 150 200 250 50 100 150 200 250
o, [N/m?] s, [N/m?]

Bild 4.11: Zylindrisches Rohr mit abschnittsweise rotierenden Wénden; a) Kumu-
lierte Haufigkeit der Vergleichsspannung im gesamten Stromungsgebiet und b) Ku-
mulierte Haufigkeit der Vergleichsspannung bei 50 Partikeln

Diese Form der Analyse erlaubt eine Bewertung der Belastungsverteilung im Stro-
mungsgebiet, aber nur unter der Voraussetzung, dak die Belastungsdauer keinen
Einfluf auf die Schidigung ausiibt. Zur Ermittlung der Belastungsdauer werden
deshalb die Bahnlinien von 50 Partikeln mit der Grofe und den Stoffeigenschaften
von roten Blutzellen berechnet, die dquidistant entlang des Rohrdurchmessers emit-
tiert werden. Die Koordinaten jeder Bahnlinie werden explizit mittels vorwartsge-
richteter Euler-Integration der lokalen Stromungsgeschwindigkeit bestimmt, s. TA-
SCFLOW |[16]. Entlang dieser Bahnlinien werden die zuriickgelegte Wegstrecke, die
Zeit sowie die zu den Ortsvektoren korrespondierenden Vergleichsspannungen ermit-
telt und aufgezeichnet. Die Partikel durchlaufen zunéchst den vorderen, stehenden
Bereich in axialer Richtung. Sobald sie in den Bereich mit der rotierenden Wand
gelangen, werden sie, je nachdem wie weit die Startposition z von der Mittelachse
entfernt war, unterschiedlich stark in Umfangsrichtung umgelenkt. In Bild 4.12 sind
die Partikelbahnen bei unterschiedlichen Reynolds-Zahlen dargestellt. Das jeweils
linke Bild zeigt die Bahnen projiziert in eine Ebene normal zur Hauptstromungs-
richtung, das rechte Bild zeigt die Partikelbahnen in der Draufsicht. Mit steigender
Umdrehungszahl werden die weiter aufsen gestarteten Partikel starker umgelenkt,
ab einer Reynolds-Zahl von 75 ist zudem zu beobachten, daf einige Partikel in einer
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Spiralbewegung gefangen bleiben, die sie erst nach langerer Zeit wieder verlassen.
Aufterdem werden aufgrund der Fluidreibung zunehmend auch Partikel, die in Nahe
der Mittelachse gestartet sind, in Rotation versetzt.

Re=12.5
Re=25
Re=50
Re=75
Re=125

Bild 4.12: Partikelbahnen in einem zylindrischen Rohr mit abschnittsweise rotieren-
der Wand bei verschiedenen Reynolds-Zahlen

Bild 4.11b zeigt fiir die 50 Partikel die kumulierte Haufigkeit der Vergleichsspannung,
der die Partikel ausgesetzt waren, fiir verschiedene Reynolds-Zahlen. Die Kurven zei-
gen einen dhnlichen Verlauf wie die in Bild 4.11a fiir das gesamte, rotationssymmetri-
sche Stromungsgebiet, da die Partikel dquidistant entlang des Zylinderdurchmessers
emittiert werden. In Bild 4.13a ist der Verlauf der bezogenen Vergleichsspannung,
der die Partikel ausgesetzt waren, als Funktion der bezogenen radialen Startposition
abgebildet. oq ist das Produkt der dynamischen Viskositdt p und der Stréomungsge-
schwindigkeit w, geteilt durch die Zylinderlinge 5R. Im Kernbereich der Stromung
zwischen —0.25 < z/R < 0.25 ist die bezogene Vergleichsspannung unabhéngig
von der Reynolds-Zahl. In den Randbereichen ist der Einflufs steigender Reynolds-
Zahlen, und damit steigender Umdrehungszahl, gut erkennbar. Mit steigender Um-
drehungszahl wird der Geschwindigkeitsgradient zwischen rotierender Wand und
ungestorter Kernstromung gréfer. Dies dufsert sich in einer hoheren Vergleichsspan-
nung, so dafs das Spannungsprofil im Randbereich bei zunehmender Reynolds-Zahl
immer steiler wird. In Bild 4.13b ist die bezogene Partikeldurchgangszeit als Funkti-
on der dimensionslosen, radialen Startposition dargestellt. Die Bezugsgrofe ¢, wird
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mit der Stromungsgeschwindigkeit am Einstrémrand w und dem Zylinderradius R
gebildet. In einem Bereich von —0.7 < x/R < 0.7 betrégt die bezogene Durchgangs-
zeit etwa 0.7, unabhéngig von der Reynolds-Zahl und der radialen Startposition.
Dies bedeutet, daft in diesem Bereich alle Partikel gleich schnell durch das Rechen-
gebiet laufen. In den Randbereichen —1.0 < z/R < —0.7 und 0.7 < z/R < 1.0
werden die Partikel mit steigender Reynolds-Zahl stéarker umgelenkt und haben des-
halb einen weiteren Weg bis zum Auslaf zuriickzulegen. Fiir diesen lingeren Weg
ist die Laufzeit grofer, was sich in einem steileren Anstieg der Kurven aufsert.

Bild 4.13: Partikelbahnen in einem zylindrischen Rohr mit abschnittsweise rotieren-
der Wand; a) Vergleichsspannung und b) Partikeldurchgangszeit

Die mechanische Beanspruchung, der eine Blutzelle im vorliegenden Fall ausgesetzt
ist, ergibt sich aus der Hohe der Vergleichsspannung und der Zeit, der sie dieser
Spannung ausgesetzt ist. In dieser Arbeit wird die Summe aus den Produkten von
Vergleichsspannung und Einwirkzeit zur quantitativen Beurteilung der Blutschadi-
gung verwendet; beide Faktoren werden somit gleich stark gewichtet. Die Schadigung
eines einzelnen Partikels S,, ergibt sich somit zu:

n=N
Sp = > op (" —1") (4.5)
n=1

Dabei bezeichnet ("' — ¢") das Zeitintervall zwischen zwei Integrationsschritten
einer Partikelbahn die mit NV Integrationsschritten aufgelost wird und o,, die skalare
Vergleichsspannung an Punkt n. Die normierte Gesamtschadigung S ist die Summe
der Schidigung aller emittierten Partikel geteilt durch die Partikelanzahl M:

S = i > S (4.6)



44 KAPITEL 4. VALIDIERUNG

In Bild 4.14 ist die normierte Gesamtschadigung S als Funktion der Reynolds-Zahl
dargestellt. Als Vergleich ist zusétzlich noch die resultierende Schadigung bei einer
Reynolds-Zahl von 0 eingetragen, d.h. die Wande im mittleren Zylinderabschnitt
rotieren nicht. Das Bild verdeutlicht, welchen Einfluft die Rotationsbewegung auf
die Schidigung hat. Im Bereich zwischen Re=0 und Re=25 ist nur ein moderates
Anwachsen der Schiadigung zu beobachten, anschliefend steigt die Kurve deutlich
an. Dies ist auf eine geringe Steigung der Vergleichsspannung und vor allem auf eine
langere Verweilzeit der Partikel im Stromungsgebiet zuriickzufiihren.

80

0 . 1 . 1 . | . 1 . J
0 25 50 75 100 125
Re

Bild 4.14: Normierte Gesamtschéadigung S als Funktion der Reynolds-Zahl

Dieser Testfall zeigt, dafs das vorgestellte Verfahren zur Beurteilung der Blutschéadi-
gung aufgrund mechanischer Beanspruchung in einer Geometrie sinnvolle Ergebnis-
se liefert. Dabei werden sowohl die Hohe der Spannung als auch die Verweilzeit im
Spannungsfeld in die Berechnung der Blutschidigung einbezogen.
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Kapitel 5

Modellbildung

In diesem Kapitel wird zuerst der fiir die Rotorstabilisierung verantwortliche Effekt
detailliert beschrieben. Im Weiteren wird auf die magnetischen Krifte, durch die die
Antriebsenergie auf den Rotor iibertragen wird und die einen Einfluft auf die Ro-
torstabilisierung haben, eingegangen. Anschliefend wird die hydrodynamische Aus-
legung der Blutpumpe beschrieben. Dazu zahlen der Entwurf einer Beschaufelung
und einer Spirale. Aufgrund der sehr hohen Rechenzeiten werden drei unterschied-
lich stark vereinfachte numerische Modelle der Blutpumpe gebildet und fiir die nu-
merischen Stromungssimulationen herangezogen. Die drei Modelle, die getroffenen
Vereinfachungen und die verwendeten Randbedingungen werden einzeln vorgestellt.

5.1 Stabilisierungseffekt

Seit etwa vier Jahren werden Herzunterstiitzungssysteme entwickelt, bei denen der
Rotor der Blutpumpe aktiv beriihrungsfrei gelagert ist (Incor, Duraheart, Heart
Mate III). Die Nachteile dieser Systeme sind in Abschnitt 1.1 diskutiert worden.
Die im Rahmen dieses Forschungsvorhabens zu entwickelnde Blutpumpe soll einen
passiv gelagerten Rotor haben, der durch einen Effekt stabilisiert wird, der seit lan-
gem bekannt ist und z. B. bei der Durchflumessung mit einem Schwebekorper, mit
Erfolg genutzt wird. Dabei wird ein meist kegelformiger Korper in einem durch-
sichtigen Rohr durch einen Fluidstrom in der Schwebe gehalten. Dieses Prinzip soll
auf den Rotor einer Radialpumpe iibertragen werden, wobei der Leckagestrom zwi-
schen Rotor und Gehéduse zur Rotorstabilisierung ausgeniitzt wird. In Bild 5.1a ist
ein Querschnitt durch eine einfache Radialpumpe dargestellt. Das Fluid stromt in
negativer axialer Richtung durch den Saugstutzen und dann in positiver radialer
Richtung in den beschaufelten Rotor. Dort wird das Fluid beschleunigt und stromt
weiter radial in Richtung Auslafs. Durch die Drallinderung des Fluids wird eine
Druckdifferenz im Rotor aufgebaut. Diese Druckdifferenz hat zur Folge, dafs ein Teil
des Fluids in negativer radialer Richtung durch die beiden Spalte zwischen Rotor
und Gehéuse zuriickstromt und von dort wieder in den Rotor gelangt. Dieser Spalt-
strom wird in herkdémmlichen Turbomaschinen durch Dichtvorrichtungen soweit wie
moglich reduziert; im vorliegenden Fall soll der Spaltstrom zur Stabilisierung des
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Rotors verwendet werden.

Q) o)

! Saugstutzen Saugstutzen

AT,
A Rotor \ Drosselstelle
|

N

Gehduse Rotor Gehduse

Bild 5.1: Schnitt durch eine Radialpumpe; a) Meridiankontur mit parallelen Spal-
ten zwischen Rotor und Gehduse und b) Meridiankontur mit Drosselstellen in den
Spalten

Bei der in Bild 5.1a gezeigten Konfiguration ist die Meridiankontur der Rotorau-
fsenseite parallel zu der Kontur der Gehduseinnenseite. Der gezeigte Rotor hat zwei
Freiheitsgrade; er kann um die z—Achse rotieren und ist entlang dieser Achse ver-
schiebbar, dhnlich einer Paffederverbindung. Wenn der Rotor auf der z—Achse in
Richtung der oberen Gehéuseseite verschoben wird, kontrahiert der obere Spalt auf
der gesamten Lange. Durch die Kontraktion wird, unter Voraussetzung einer gleich-
bleibenden Druckdifferenz zwischen dem Rotoreintritt und dem Rotoraustritt, die
Geschwindigkeit mit der das Fluid durch den oberen Spalt zuriickstromt, zunehmen.
Aufgrund der lokalen Beschleunigung fallt der statische Druck im oberen Spalt und
es resultiert eine Druckdifferenz zwischen der Ober- und der Unterseite des Rotors.
Diese Druckdifferenz bewirkt eine Kraft in positiver z—Richtung auf den Rotor, d.h.
der Rotor bewegt sich weiter in Richtung der oberen Gehédusewand, bis er dort an-
stofst. Das Gleiche geschieht, wenn der Rotor nach unten ausgelenkt wird. Der Rotor
erfahrt eine Kraft in negativer z—Richtung und bewegt sich weiter in Richtung der
unteren Gehéuseseite. Es handelt sich somit um ein instabiles System, d. h. wenn
der Rotor aus der Mittellage ausgelenkt wird, bewegt er sich weiter in Richtung der
Auslenkung.

Dieses instabile Rotorverhalten kann durch eine Modifikation der Spaltgeometrie
umgekehrt werden. Bei der in Bild 5.1b gezeigten Meridiankontur ist an der In-
nenseite der Spalte zwischen Rotor und Gehéuse eine Drosselstelle eingebaut. Wird
nun der Rotor in positive z—Richtung verschoben, verschlieft die Drosselstelle den
oberen Spalt, bevor dieser auf ganzer Lange kontrahiert ist. Dadurch wird der obere
Spaltstrom gedrosselt und, wiederum unter Annahme einer konstanten Druckdiffe-
renz zwischen Ein- und Austritt des Rotors, mehr Fluid stromt durch den unteren
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Spalt. Aufgrund des héheren Spaltmassenstroms durch den unteren Spalt wird das
Fluid dort beschleunigt, wodurch der statische Druck an dieser Stelle sinkt. Auch in
diesem Fall ergibt sich eine Druckdifferenz zwischen der Ober- und der Unterseite
des Rotors, allerdings mit umgekehrten Vorzeichen. Das bedeutet, wenn der Rotor
in Richtung der oberen Gehédusewand verschoben wird, ergibt sich aufgrund des
Druckunterschieds in den beiden Spalten eine resultierende Kraft, die den Rotor zu-
riick in Richtung der unteren Gehdusewand bewegt. Wird der Rotor in Richtung der
unteren Gehédusewand ausgelenkt, ist die resultierende Kraft in Richtung der obe-
ren Gehdusewand gerichtet, die den Rotor somit ebenfalls in eine stabile Mittellage
zuriickbringt.

5.2 Kraftibertragung auf den Rotor

Die zu entwickelnde Blutpumpe soll ohne konventionelle Lager auskommen und die
Energie fiir die Rotation des Laufrads soll {iber ein rotierendes magnetisches Feld
iibertragen werden. Der Motor entspricht einer permanenterregten, zweistrédngigen
Scheibenléufer-Synchronmaschine und besteht aus zwei getrennten Statoren, von
denen jeder einen Wicklungsstrang tragt. Die Nabe und die Deckscheibe des Rotors
werden aus einem magnetischen Material hergestellt, das abwechselnd polarisiert ist.
Eine detaillierte Beschreibung des Antriebs findet sich z. B. in HORzZ [29].

Statorteile Wicklung Saugstutzen

Gehduse

[

il

i)

magnetischer Rotor

Bild 5.2: Erster Entwurf der Blutpumpe mit Antriebseinheit

Ein am DHM erstellter erster Entwurf der Blutpumpe, aus dem das Funktionsprin-
zip ersichtlich wird, ist in Bild 5.2 dargestellt. Das Bild zeigt die zentral angeord-
nete Pumpe, bestehend aus dem Gehéuse und dem Rotor. Ober- und unterhalb der
Pumpe ist die elektrische Antriebseinheit angeordnet. Sie besteht aus jeweils einem
Riickschlufsring mit den Zéhnen, um die Formspulen gewickelt sind. Diese Spulen
werden im Betrieb abwechselnd bestromt, und durch das sich aufbauende magne-
tische Feld wird der Rotor angetrieben. Die axiale Anordnung der Pumpe und der
Antriebseinheit ergeben eine sehr kompakte Bauweise.

Damit der Rotor stabil 1auft, miissen die stabilisierend wirkenden Kréfte in jedem
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Betriebszustand stets grofer sein als die destabilisierenden. Wenn der Rotor in axia-
ler Richtung auf der Rotationsachse verschoben wird, ndhert er sich den Perma-
nentmagneten auf der Ober- bzw. Unterseite des Gehauses. Durch die magnetische
Anziehung wird der Rotor weiter in Richtung der Auslenkung beschleunigt.
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Bild 5.3: Magnetische Krifte auf den Rotor als Funktion der bezogenen Rotorposi-
tion; a) Kraft in axialer Richtung und b) Kraft in radialer Richtung

In Bild 5.3a ist die magnetische Kraft auf den Rotor in axialer Richtung als Funktion
der bezogenen axialen Position z/s dargestellt. Dabei bezeichnet z die axiale Auslen-
kung und s die Spaltweite an der Drosselstelle, wenn sich der Rotor in der neutralen
Position befindet, s. Bild 5.1b. Somit bedeutet ein Wert von z/s = 0, dak sich der
Rotor mittig zwischen den Geh#usehélften befindet. Bei einem Wert von z/s = 1
stofst der Rotor im Bereich der oberen Drosselstelle an die obere Gehéuseseite an
und bei einem Wert von z/s = —1 an die untere Gehéuseseite. Das Bild zeigt, daf
die magnetischen Kréfte in axialer Richtung destabilisierend wirken. Wird der Rotor
um beispielsweise 50% des maximalen Verfahrwegs nach oben verschoben, so ergibt
sich eine magnetische Kraft von 0.74 N auf den Rotor. Eine positiv gezédhlte Kraft
ist in Richtung der positiven z—Achse und somit in Richtung der oberen Gehéau-
seseite gerichtet. Diese magnetische Kraft mufs daher im Betrieb von stabilisierend
wirkenden hydrodynamischen Kréaften kompensiert werden.

In Bild 5.3b ist die magnetische Kraft auf den Rotor in radialer Richtung als Funk-
tion der bezogenen radialen Position Ar/Ar, dargestellt. Ar, bezeichnet dabei den
maximalen radialen Verfahrweg, bis der Rotor am Gehause anstofit, s. Bild 5.1b.
Der Verlauf der dargestellten Kurve ist umgekehrt der in Bild 5.3a. Wird der Rotor
in positiver radialer Richtung ausgelenkt, so wirkt auf ihn eine magnetische Kraft
in negativer radialer Richtung. Diese Kraft zieht den Rotor zuriick in Richtung der
Rotationsachse und kann destabilisierend wirkende hydrodynamische Krafte kom-
pensieren. Der Grund dafiir wird aus Bild 5.2 ersichtlich; der magnetische Rotor ist
auf der gleichen Achse wie die beiden Statoren angeordnet.

Die in Bild 5.3 dargestellten Daten sind die Ergebnisse von dreidimensionalen nume-
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rischen Magnetfeldrechnungen, die am Fachgebiet Energiewandlungstechnik (EWT)
der Fakultét fiir Elektrotechnik und Informationstechnik der TU Miinchen mit dem
kommerziellen Softwarepaket Opera-3D der Firma Vectorfields durchgefithrt wur-
den. Fiir die Magnetkraft sowohl in axialer als auch in radialer Richtung kann ver-
einfachend angenommen werden, dal Richtung und Betrag der Magnetkraft unab-
héngig von der Motordrehzahl sind.

5.3 Hydrodynamische Auslegung

5.3.1 Anforderungen

Beim Entwurf einer Blutpumpe fiir ein Herzunterstiitzungssystem miissen eine Viel-
zahl von Randbedingungen beachtet werden. Dazu zéhlen neben den normalen Leis-
tungsdaten einer hydraulischen Stromungsmaschine auch eine moglichst kleine Bau-
grofe und ein geringes Fiillvolumen, damit die Pumpe auch bei Kindern eingesetzt
werden kann sowie verschiedene sicherheitstechnische Aspekte, die ein Versagen der
Pumpe zu jedem Zeitpunkt ausschliefen. WESTPHAL [65] und KAUFMANN [31] ge-
ben eine gute Ubersicht iiber die allgemeinen Anforderungen an implantierbare Blut-
pumpen zur Herzunterstiitzung.

Bei der hydrodynamischen Auslegung der im Rahmen dieser Arbeit zu entwickelnden
Blutpumpe miissen gleichzeitig alle konstruktiven Merkmale, die eine Selbststabili-
sierung des Rotors moglich machen, in den Entwurfsprozef einbezogen werden. Diese
Anforderungen stehen teilweise im Gegensatz zu denen des klassischen Pumpenbaus.
Beispielsweise steigt die Stabilitdt des Rotors bei hohen Spaltvolumenstrémen, wo-
hingegen der hydraulische Wirkungsgrad sinkt. Die geforderten Leistungseckdaten
der Blutpumpe sind in Tabelle 5.1 zusammengefafit, wobei fiir die Dichte und die dy-
namische Viskositdt des Blutes die in Abschnitt 1.2.4 angegebenen Werte zugrunde
gelegt werden.

Tabelle 5.1: Leistungsdaten der Blutpumpe

H Minimum ‘ Optimum ‘ Maximum ‘

Q (1/min) 4 6 8
n, (bei 6 1/min) 16.3 16.75 18.5
Re-Zahl 42300 50800 63500

Die in Tabelle 5.1 angegebene Reynolds-Zahl wird mit

w D?
Re =
€ 2v

(5.1)

berechnet. Dabei entspricht D = 2 - ro dem Laufraddurchmesser, s. Bild 5.1a, und
v = 4.96-107% m? /s ist die kinematische Viskositéit von Blut. Die Blutpumpe soll mit
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einem Rotordurchmesser von etwa 40 mm im Auslegungspunkt einen hydraulischen
Wirkungsgrad, s. Gleichung 5.13, von mindestens 40% erreichen. Die Schaufelzahl
soll moglichst gering sein, da an den Schaufeleintrittskanten mit erhohter Hamolyse-
gefahr zu rechnen ist. Die gesamte Blutpumpe, inklusive Antriebseinheit, soll einen
maximalen Durchmesser von 50 mm und eine Hohe von 25 mm nicht {iberschreiten.

5.3.2 Beschaufelung

Zur Erstauslegung des Laufrads wird das am FLM entwickelte Entwurfssystem Real-
Time Design (RTD), s. LEPACH [34], zusammen mit der kommerziellen CFD Soft-
ware Tascflow verwendet. Die Geometrie der Schaufel und die der Meridiankontur
werden mit dem RTD entworfen und modifiziert. In Bild 5.4a ist die umfangsge-
mittelte, auf die Umfangsgeschwindigkeit bezogene Radialgeschwindigkeit am Ein-
tritt eines Schaufelkanals als Funktion der bezogenen Kanalhohe dargestellt. Diese
Verteilung wird aus einer Rechnung mit einem Vorentwurf des Laufrads mit allen
Schaufelkanédlen und dem gesamten Radseitenraum extrahiert. Das Bild zeigt, dafs
eine stark ungleichférmige Zustromung zum Laufrad vorliegt. Im Bereich der Nabe
ist bei z/2zmq = 0.125 sogar eine Riickstromung vom Laufrad in den Saugstutzen zu
erkennen. In Bild 5.4b ist die umfangsgemittelte bezogene Umfangsgeschwindigkeit
am Eintritt eines Schaufelkanals als Funktion der bezogenen Kanalhohe dargestellt.
Die Umfangsgeschwindigkeit dndert sich &hnlich wie die Radialgeschwindigkeit iiber
der Kanalhohe und ist im Bereich der Nabe hoher, als im Bereich der Deckscheibe.
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Bild 5.4: Umfangsgemittelte dimensionslose Geschwindigkeiten am Eintritt des
Schaufelkanals; a) Radialgeschwindigkeit und b) Umfangsgeschwindigkeit

Ursache fiir die sehr ungleichméfige Zustromung zu den Schaufelkanélen sind die
vergleichsweise hohen Spaltstrome, die einen Mitdrall in der Laufradzustromung er-
zeugen. Bei Blutpumpen miissen die Spalte zwischen Rotor und Gehéuse gut durch-
spiilt werden, um Totwassergebiete und damit Zonen mit Gefahr der Thrombenbil-
dung zu vermeiden. Deshalb werden die Spaltabstinde sehr grofiziigig bemessen und
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auf Dichtvorrichtungen verzichtet. Aufgrund der ungleichméfigen Zustrémung zum
Rotor kann beim Entwurfsprozefs der Laufradbeschaufelung nicht von einer gleich-
formigen und drallfreien Zustromung ausgegangen werden, wie das bei Stromungs-
maschinen iiblicherweise angenommen wird. Bei der Schaufelauslegung wird daher
erst eine Rechnung mit allen Schaufelkanélen des Laufrads und dem gesamten Rad-
seitenraum durchgefiihrt. Aus dieser Rechnung werden das Geschwindigkeitsprofil
am Eintritt und das Druckprofil am Austritt eines Schaufelkanals extrahiert und
bei den folgenden Optimierungsrechnungen mit nur einem Schaufelkanal als Rand-

bedingung vorgeschrieben. Auf diese Weise léfit sich die Rechenzeit fiir eine Opti-
mierungsrechnung auf wenige Minuten reduzieren. Wenn im Zuge der Optimierung
die Schaufelzahl variiert oder sich die Schaufelform zu sehr gedndert hat, wird zur

Kalibrierung erneut die ganze Pumpe nachgerechnet.
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Bild 5.5: Rechennetz fiir einen Schaufelkanal; dargestellt ist die mittlere Strombahn

Als Auslegungspunkt wird entsprechend Tabelle 5.1 ein Volumenstrom von Q=6
1/min und eine Drehzahl von n=2400 U/min angenommen. Da die Blutpumpe spé-
ter in einem relativ weiten Arbeitsbereich arbeiten soll, wird bei der Schaufelaus-
legung auf eine in dem gesamten Arbeitsbereich moglichst gute Stromungsfithrung
geachtet. Die numerischen Stromungssimulationen werden stationdr durchgefiihrt,
als Koppelungsmodell zwischen dem bewegten Laufrad und dem stehenden Radsei-
tenraum wird ein frozen-rotor interface verwendet, s. TASCFLOW [17]. In Bild 5.5 ist
das Rechennetz fiir einen Schaufelkanal dargestellt. Die Auflosung in Stromungsrich-

tung betragt 50 Knoten, davon liegen 42 auf der Schaufeloberfliche. Die Auflésung
zwischen den Schaufeln betriagt 25 Knoten und die Anzahl der Strombahnen 15. Die
rdumliche Diskretisierung im Stromungsgebiet ist zweiter Ordnung genau. Damit
keine zusétzlichen axialen Krafte auf den Rotor ausgeiibt werden, ist die Schaufel

zweidimensional ausgefiihrt, d. h. die Schaufelkontur &ndert sich nicht in axialer
Richtung.

Als Bewertungskriterien fiir die Schaufeloptimierung in dem Betriebspunkt ) bzw.
bei der Durchflufszahl ¢ werden die Forderhche H bzw. die Totaldruckzahl W,
die theoretische Totaldruckzahl W, und der hydraulische Wirkungsgrad 7, des
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Laufrads herangezogen. Diese sind wie folgt definiert:

A
== (5.2)
Py
4Q
= 5.3
Y= TDem (5.3)
29gH
\I/t - 'LL% ) (54)
2 A(ue,
\:[It,th (2 )7 (55)
Us
v,
= 5.6
=g (5.6)

Tabelle 5.2 fakt die Ergebnisse der sieben besten Schaufelentwiirfe zusammen. Dabei
bezeichnet Ay die Umschlingung, d,,., die maximale Dicke des Schaufelprofils, [
den Schaufeleintrittswinkel und (s, den Schaufelaustrittswinkel.

Tabelle 5.2: Vergleich der Ergebnisse von Rechnungen zum Entwurf einer Beschau-
felung fiir ¢=0.0127.

Nr. Schaufeln AQO [O] ﬁsl[o] ﬁsZ [O] dmaa: [mm] H [m] \I/t \Dt,th Mh [%]
1 6 771 | 40.1 | 49.9 2.0 1.016 | 1.225 | 1.283 | 95.5
2 6 90.1 31.2 | 49.8 2.0 1.027 | 1.280 | 1.337 | 95.7
3 5 84.2 | 40.1 | 42.1 2.0 1.025 | 1.222 | 1.301 | 93.9
4 7 84.2 | 40.1 | 42.1 2.0 1.048 | 1.280 | 1.316 | 97.3
d 7 84.2 | 40.1 | 42.1 1.5 1.064 | 1.300 | 1.324 | 98.2
6 6 84.2 | 40.1 | 42.1 2.0 1.040 | 1.255 | 1.279 | 98.1
7 6 84.2 | 40.1 | 42.1 1.5 1.053 | 1.270 | 1.296 | 98.0

Die besten Ergebnisse werden mit den Variationen Nr. 5 und Nr. 6 erzielt, die beide
einen hydraulischen Wirkungsgrad von iiber 98% erreichen. In Absprache mit dem
DHM wird Variation Nr. 6 ausgewéahlt, da dieses Laufrad nur sechs Schaufeln auf-
weist und demnach die Hamolysegefahr geringer ist. In Bild 5.6 ist der Druckbeiwert
¢, in Abhéngigkeit von der bezogenen radialen Erstreckung r/ry dieser Schaufelva-
riation dargestellt. Der Druckbeiwert ist definiert als:

p_pref
¢, = L Lref (5.7)
P %PWzTQ

Dabei bezeichnet p,.; den flachengemittelten Druck am Laufradeintritt.

Bild 5.6 zeigt, dafs an der Schaufelnase noch eine Fehlanstréomung vorliegt. Diese ist
im Bereich der Nabe und in der Kanalmitte stirker ausgeprégt, als an der Deck-
scheibe. Grund hierfiir ist die sehr ungleichformige Zustromung, vgl. Bild 5.4. Die
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Bild 5.6: Verlauf der Druckbeiwerte als Funktion der bezogenen radialen Erstreckung
fiir den Schaufelentwurf Nr. 6. Druckbeiwert fiir jeweils eine Strombahn in der Nihe
der Nabe, der Kanalmitte und der Deckscheibe

Fehlanstromung kénnte vermindert werden, indem man den Schaufeleintrittswinkel
iiber der Schaufelhohe variiert. Dieser Ansatz widerspricht jedoch der Vorgabe, dafl
die Schaufel eine zweidimensionale Form haben soll. In Bild 5.7a ist die umfangs-
gemittelte Radialgeschwindigkeit am Austritt eines Schaufelkanals als Funktion der
bezogenen Kanalhohe dargestellt. Die Verteilung ist, abgesehen von den Randberei-
chen nahe der Nabe und der Deckscheibe, zufriedenstellend gleichférmig. Gleiches
gilt fiir die in Bild 5.7b dargestellte umfangsgemittelte Umfangsgeschwindigkeit am
Austritt eines Schaufelkanals.

Die numerischen Simulationen zum Entwurf einer Beschaufelung zeigen ferner, dafs
die im Auslegungspunkt geforderte Forderhohe von 1.615 m bei 2400 U /min nicht
erfiillbar ist. Diese Forderhohe kann nur erreicht werden, wenn entweder der Lauf-
raddurchmesser um ca. 25% vergrofert oder die Drehzahl erhoht wird. Da die Vorga-
be einer kompakten Bauweise hoher eingestuft wird als eine moglicherweise starkere
Blutschdadigung, wird die Drehzahl fiir den Auslegungspunkt auf 3000 U /min erhoht.

5.3.3 Spirale

Beim Entwurf einer Spirale fiir eine Radialpumpe wird die Groke und die Form
des Spiralenquerschnitts A, in Abhéngigkeit des Umfangswinkels ¢ bestimmt. Fiir
den Erstentwurf wird von einem linearen Zusammenhang zwischen den Spiralen-
querschnitten und dem Umfangswinkel ausgegangen, d.h. konstante Stromungsge-
schwindigkeit in Umfangsrichtung. Dabei nimmt man an, daf die Geschwindigkeits-
verteilung ahnlich ungleichférmig ist wie in einem geraden Rohr und rechnet mit
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Bild 5.7: Bezogene umfangsgemittelte Geschwindigkeiten am Austritt des Schaufel-
kanals; a) Radialgeschwindigkeit und b) Umfangsgeschwindigkeit

einer mittleren Geschwindigkeit, die in jedem Querschnitt gleich ist. Damit ergibt
sich ein linearer Zusammenhang zwischen dem Querschnitt Ay am Ende der Spirale
einer Pumpe und einem beliebigen Querschnitt A:

QD
A, = A - .
4 0" 3600 (58)

Der Querschnitt Ay wird nach BOHL [9] etwa 10% bis 20% kleiner, als der Quer-
schnitt am Austritt des Spiralgehduses gewéhlt. Die optimalen Grofen der Spirale,
d.h. Grundkreis, Spiralenhéhe und Form der Zunge, kénnen letztlich nur durch Ver-
suche oder numerische Simulationen ermittelt werden. Die Spiralengeometrie wird
mit dem kommerziellen CAD! Softwarepaket CATIA [15] generiert und iiber ein In-
terface an den kommerziellen Netzgenerator ICEMCFD [30] iibergeben. Das Rechen-
gitter der Spirale wird anschliefsend in der CEFD Software TASCFLOW [17] mit den
Rechennetzen des Radseitenraums und des Laufrads verbunden. Die Verwendung
dieser kommerziellen Programmsysteme ermoglicht ein hohes Mafs an Flexibilitéat
und das schnelle Generieren und Untersuchen einer Variation.

Bei der Auslegung der Spirale wurden zwei unterschiedliche Designs entworfen, die
mit Design 1 und Design 2 bezeichnet werden. Von beiden Designs werden meh-
rere Variationen erzeugt und numerisch untersucht. Das Design 1 entspricht der
klassischen Form einer Spirale mit einer Einschniirung zwischen Radseitenraum und
Spirale und ist in Bild 5.8a dargestellt. Die Breite der Einschniirung entspricht der
Schaufelhohe am Laufradaustritt. Die Querschnitte der Spirale sind gegenwértig
noch rechteckig, was die Netzgenerierung und die Fertigung eines Prototyps verein-
facht. Zu einem spéteren Zeitpunkt werden die Kanten der Spirale noch verrundet.
Bei dem Design 2, s. Bild 5.8b, wird auf die Einschniirung verzichtet, die Spirale ist

!CAD=Computer Aided Design



5.3. HYDRODYNAMISCHE AUSLEGUNG 25

somit ein Teil des Radseitenraums. Die Spiralenquerschnitte haben eine rechteckige
Form mit einer konstanten Hohe. Die Anderung der Querschnittsflichen wird durch
Andern der radialen Ausdehnung bewirkt.

Bild 5.8: Prinzipskizzen der beiden Spiralendesigns; a) Design 1 mit Einschniirung
zwischen Radseitenraum und Spirale und b) Design 2 ohne Einschniirung zwischen
Radseitenraum und Spirale

Zur Konstruktion einer Spirale wird im CAD-System an neun iiber dem Umfang ver-
teilten Positionen ein Querschnitt entlang des Grundkreises erzeugt und die Quer-
schnitte anschliefend verbunden. Der Durchmesser des Grundkreises, wie auch die
Querschnittsfliche am Austritt des Spiralgehduses, werden bei allen Variationen
gleich belassen. Im Netzgenerator Icemcfd werden die Variationen des ersten Spira-
lendesigns mit ca. 130.000 Knoten vernetzt, die Variationen des zweiten Spiralen-
designs mit ca. 160.000 Knoten. Die Radseitenraum- und Laufradnetze werden mit
einem selbst entwickelten Netzgenerator erzeugt, wobei als Laufradbeschaufelung die
Variation Nr. 6 aus Abschnitt 5.3.2 verwendet wird. Die numerischen Strémungs-
rechnungen werden stationdr durchgefiihrt, zur Koppelung zwischen dem bewegtem
Laufrad und dem stehendem Radseitenraum wird ein frozen-rotor interface verwen-
det. Als Betriebspunkt werden ein Volumenstrom von 6 1/min und eine Drehzahl
von 3000 U/min angenommen. Zur Bewertung der verschiedenen Spiralenentwiir-
fe werden aufser der Férderhohe H noch der auf den geférderten Volumenstrom @)
bezogene Spaltvolumenstrom ggpqite, die hydraulische Leistung P4 und die Wel-
lenleistung Pyyeye der Pumpe sowie der volumetrische Wirkungsgrad 7,, und der
Gesamtwirkungsgrad 7., herangezogen. Diese sind wie folgt definiert:

(QSpalt,oben + QSpalt,unten)

spalte = Q (59)
Phydr. = APEA : Q (510)
Pwee = M - w (5.11)

(5.12)

Nvol =
QRotor
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Phydr.
es — 5.13
o PWelle ( )

Dabei bezeichnet Apga die statische Druckerhéhung zwischen Saugstutzeneintritt
und Spiralenaustritt, w die Winkelgeschwindigkeit und M das Antriebsmoment des
Rotors. Letzteres wird gebildet aus der Summe der Kreuzprodukte aller auf die Ro-
toroberflache wirkenden Druck- und Reibungskréfte und dem jeweiligen Abstand zur
Rotationsachse. In Tabelle 5.3 und Tabelle 5.4 sind die Ergebnisse aller Variationen
der beiden Spiralendesigns zusammengefafst.

Fiir beide Spiralendesigns wird ein Erstentwurf erstellt und dann modifiziert. Bei
Design 1 werden die Querschnitte der Spirale zuerst um 10% und 25% verkleinert,
anschliefend um 10% und 25% vergrofsert. Aufserdem wird noch eine Variation mit
um 25% verkleinerten Querschnitten und einer weiter nach innen gezogenen Zunge
erzeugt. Bei Design 2 werden die Querschnitte der Spirale zuerst um 10% und 25%
verkleinert. Bei der anschlieffenden Variation 10 werden die Querschnitte des Erst-
entwurfs verwendet, aber die Zunge weiter nach aufen gezogen, so daf der Abstand
zwischen der Rotorhinterkante und der Zunge 5% des Laufraddurchmessers betragt.
Der Grund hierfiir ist, daf sich der Rotor im Betrieb auch in radialer Richtung be-
wegen wird und deshalb der Abstand zur Zunge moglichst grofs sein sollte, damit
der Rotor nicht anstofst. Abschliefsend wird von dieser Version noch eine Variation
mit verrundeten Kanten erzeugt.

Aus Tabelle 5.3 und Tabelle 5.4 geht hervor, daf die Form der Spirale nur einen
geringen Einflufs auf die Leistungsdaten der Blutpumpe hat. Die Unterschiede zwi-
schen den Variationen eines Designs liegen im Bereich der Rechengenauigkeit. Auch
das Verrunden der Kanten von Variation 10 hat relativ geringe Auswirkungen, so
daft man weiterhin mit der einfacher zu handhabenden eckigen Form arbeiten kann.
Der Vergleich von Design 1 mit Design 2 zeigt, dak die erzielte Forderhohe bei Design
2 etwas hoher ist, als bei Design 1. Dies wird allerdings mit einer héheren Wellen-
leistung erkauft, so dak der Gesamtwirkungsgrad bei beiden Designs gleich bleibt.
Schliefslich wird die Spiralenvariante 10 gewahlt, bei der der Abstand zwischen Roto-
raufenseite und Zunge ausreichend grofs und trotzdem noch eine kompakte Bauform
moglich ist.

5.4 Numerische Modelle

Fiir die stationédren und instationéren numerischen Strémungssimulationen werden
drei unterschiedlich stark abstrahierte Modelle der Blutpumpe verwendet. Es sind
dies ein einfaches Modell des Radseitenraums (Modell A), bei dem der Rotor eine
einfache Scheibe ist, ein Modell, das aus einem Schaufelkanal und der entsprechenden
Teilung des Radseitenraums besteht (Modell B) und das komplette Modell der Blut-
pumpe, bestehend aus Radseitenraum, Laufrad und Spirale (Modell C). Der Grund
fiir das Erstellen der beiden vereinfachten Geometriemodelle sind die Rechenzeiten.
Tabelle 5.5 gibt eine Ubersicht iiber den Rechenzeitbedarf bei stationéren und in-
stationdren Simulationen fiir die drei numerischen Modelle. Fiir eine instationére
Simulation der Rotorstabilisierung sind etwa 1500 Zeitschritte erforderlich, bis sich
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Tabelle 5.3: Vergleich der Ergebnisse von Rechnungen zum Entwurf einer Spirale;
Design 1 mit Einschniirung zwischen Radseitenraum und Spirale

Nr. Bemerkung Ispatte |70 | H[m] | Pryar W] | PwenelW1] | Mot [%0] | Nges [%0)]
1 Erstentwurf 19.4 1.68 2.06 5.2 83.8 37.4
2 || Querschnitte um 19.4 1.68 2.06 5.53 83.7 37.4
10% verkleinert

3 || Querschnitte um 19.3 1.67 2.05 5.53 83.7 37.2
25% verkleinert

4 || Querschnitte um 19.4 1.67 2.05 5.51 83.9 37.2
10% vergroRert

5) Querschnitte um 19.4 1.65 2.03 5.49 84.0 37.0
25% vergrofert

6 wie Nr.3 aber 19.4 1.67 2.06 5.53 83.7 37.3

Zunge weiter
nach innen

Tabelle 5.4: Vergleich der Ergebnisse von Rechnungen zum Entwurf einer Spirale;

Design 2 ohne Einschniirung zwischen Radseitenraum und Spirale

Nr. Bemerkung Gspalte [%] H [m] Phydr. [W] PWelle[W] Nvol [%] Nges [%]
7 Erstentwurf 20.1 1.75 2.13 5.54 82.8 38.6
8 || Querschnitte um 19.8 1.73 2.12 5.62 83.6 37.7
10% verkleinert

9 Querschnitte um 19.7 1.66 2.05 5.59 84.7 36.6
25% verkleinert

10 || wie Nr.7 aber 20.1 1.72 3.43 5.63 83.4 37.4
Zunge weiter
nach aufien

11 || wie Nr.10 aber 20.1 1.74 2.12 5.63 83.3 37.8

Kanten verrun-
det

ein stationédrer Zustand eingestellt hat. Die in Tabelle 5.5 gemachten Angaben bezie-
hen sich auf einen Computer mit Pentium IV Prozessor und einer Taktfrequenz von
2.4 GHz, wobei die Rechenzeit fiir eine instationére Simulation mit Modell C hochge-
rechnet wurde. Als Konvergenzkriterium wird eine Reduktion der Summennorm der
Fehlerresiduen um mindestes vier Gréfenordnungen angenommen. Die konvektiven
Terme in den Erhaltungsgleichungen werden bei allen Simulationen mit dem erster
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Ordnung genauen UDS-Schema diskretisiert, siche z.B. FERZIGER UND PERIC [23],
da die numerischen Stromungssimulationen schlecht konvergieren.

Tabelle 5.5: Rechenzeiten fiir die drei numerischen Modelle

| Modell A | Modell B | Modell C |

Anzahl Rechenknoten 24.800 83.590 510.000
stationére Simulation (Tage) 0.2 0.5 1
instationdre Simulation (Tage) 3 60 400

Die Rechenzeiten lassen sich durch Aufteilen des Rechengebiets und Verteilen auf
mehrere Prozessoren zwar deutlich reduzieren, betragen aber gegenwértig noch meh-
rere Monate. Die drei Modelle werden im Folgenden kurz vorgestellt.
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Bild 5.9: Rechennetz und verwendete Randbedingungen fiir das Modell A; der ver-
grofserte Ausschnitt zeigt die Stromungsvektoren im oberen Spalt

Bild 5.9 zeigt das Rechennetz von Modell A und die verwendeten Randbedingun-
gen. Dieses Modell entspricht im Wesentlichen einer Tesla Pumpe, bei der Fluid
nur durch Reibung an einer rotierenden Oberfliche geférdert wird. Um die fiir die
Rotorstabilisierung entscheidende Stromung im Spalt richtig wiedergeben zu kon-
nen, wird eine umgekehrte Stréomungsrichtung vorgegeben. Das Fluid tritt in der
mit Einlafs bezeichneten Flédche drallfrei ein, teilt sich dann in den oberen und den
unteren Spaltstrom auf und verlafst das Rechengebiet durch den Saugstutzen. In den
beiden Spalten wird Fluid durch die aufgepréigte Druckdifferenz in Néhe der stehen-
den Gehdusewand nach innen transportiert. Gleichzeitig wird Fluid in der Nahe der
rotierenden Rotorwand aufgrund der Fliehkraft nach aufen gefordert. In dem vergro-
fserten Ausschnitt in Bild 5.9 ist der Geschwindigkeitsverlauf im Spalt zu sehen. Der
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Spaltvolumenstrom wird bei diesem Modell explizit am Einlafs vorgegeben. Da der
Rotor als eine rotierende Scheibe modelliert wird, 1aft sich die Rotationssymmetrie
des Modells ausniitzen und es geniigt, einen Ausschnitt des Radseitenraums zu be-
trachten. Bei diesem einfachen numerischen Modell wére auch eine zweidimensiona-
le Betrachtung mit einem rotationssymmetrischen CFD-Code moglich, der aber am
FLM nicht zur Verfiigung steht. Mit diesem Modell lassen sich nur axiale Verschie-
bungen des Rotors untersuchen. Das Rechennetz besteht aus 24.800 Rechenknoten,
wobei vor allem die beiden Spalte sehr fein aufgelost werden. In vorangegangenen
Untersuchungen zur Turbulenzmodellierung an diesem Modell hat sich gezeigt, dafs
alle eingesetzten Turbulenzmodelle ein sofortiges Laminarisieren der Strémung im
Spalt vorhersagen, s. STEINBRECHER ET AL. [57|. Deshalb werden alle numerischen
Simulationen mit diesem Modell unter laminaren Stromungsbedingungen durchge-
fiihrt.
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Bild 5.10: Rechennetz und verwendete Randbedingungen fiir das Modell B; der
vergroferte Ausschnitt zeigt die Stromungsvektoren im oberen Spalt

Bild 5.10 zeigt das Rechennetz und die Randbedingungen von Modell B, das aus
einem Schaufelkanal und einer 60°-Teilung des Radseitenraums besteht. Bei diesem
Modell wird der Spaltvolumenstrom nicht explizit vorgegeben, sondern ist eine Folge
der im Schaufelkanal aufgebauten Druckdifferenz und somit abhéngig von der Dreh-
zahl des Rotors. Um die Rotationssymmetrie ausniitzen zu koénnen, wird anstelle
der Spirale ein kurzer Radialdiffusor verwendet. Deshalb konnen auch mit diesem
Modell nur axiale Verschiebungen des Rotors behandelt werden. Der Schaufelkanal
ist mit 18.750 Rechenknoten aufgeldst, der Radseitenraum mit 64.840 Knoten. Bei
den Stromungssimulationen mit diesem Modell wird zur Turbulenzmodellierung das
nichtlineare Low-Reynolds-Number Turbulenzmodell von LIEN ET AL. [35] verwen-
det.
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Bild 5.11: Rechennetz und verwendete Randbedingungen fiir das Modell C; der
vergroferte Ausschnitt zeigt die Stromungsvektoren im oberen Spalt

Bild 5.11 zeigt das Rechennetz und die Randbedingungen des unvereinfachten Ge-
samtmodells der Blutpumpe, das mit Modell C bezeichnet wird. Das Modell besteht
aus dem gesamten Radseitenraum, der Laufradbeschaufelung mit allen sechs Schau-
felkandlen und der Spirale. Zur besseren Visualisierung sind Teile des oberen und des
unteren Spaltes nicht dargestellt. Auch bei diesem Modell ist der Spaltvolumenstrom
abhéngig von der Drehzahl des Rotors. Das Modell ist mit insgesamt 510.000 Knoten
vernetzt; dabei entfallen 267.000 Knoten auf den Radseitenraum, 127.725 Knoten
auf den Rotor und 115.275 Knoten auf die Spirale. Mit diesem Modell kénnen so-
wohl axiale als auch radiale Verschiebungen und das Kippen des Rotors behandelt
werden. Die Modellierung der Turbulenz erfolgt ebenfalls mit dem Modell nach LIEN
ET AL. [35].

Die Auflésung in axialer und radialer Richtung im Radseitenraum ist bei allen drei
Modellen gleich. Um die Modellierungsfehler der beiden vereinfachten Modelle ab-
schitzen zu konnen, ist in Bild 5.12b fiir die drei Modelle die Differenz zwischen
dem Druck im unteren Spalt p und dem Druck an der Innenseite der Drosselstel-
le p(r1), bezogen auf den Referenzdruck p,.r, dargestellt. Letzterer wird mit der
Umfangsgeschwindigkeit us gebildet, s. Bild 5.12a.

P
Pref = §u§ (5.14)

Die auf der Abszisse aufgetragene bezogene Lauflange ( ist wie folgt definiert:
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(=1 (5.15)

ro —T

Die Drosselstelle im Spalt beginnt bei ( = 0 und endet bei ( ~ 0.2. Die Spaltgeome-
trie ist bei allen drei Modellen identisch, der Gesamtvolumenstrom beim Modell A
entspricht der Summe der Spaltvolumenstréome aus einer Rechnung mit dem Modell
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Bild 5.12: Vergleich der drei numerischen Modelle; a) Prinzipskizze mit den verwen-
deten Bezeichnungen und b) Druckabfall im unteren Spalt

Bild 5.12b zeigt, daff die Anderung des bezogenen statischen Drucks iiber der Spalt-
lange von den beiden vereinfachten Modellen qualitativ richtig wiedergegeben wird.
Quantitativ sind jedoch Unterschiede zwischen den Modellen erkennbar. Die maxi-
malen Abweichungen sind bei ¢ ~ 0.5 und betragen 37% zwischen dem Modell C
und dem Modell A, bzw. 13% zwischen dem Modell C und dem Modell B. Ursachen
fiir die Abweichungen zwischen den drei Modellen sind beispielsweise der durch das
Laufrad erzeugte Drall, mit dem die Stromung in den Radseitenraum eintritt und
der bei dem einfachen Radseitenraummodell fehlt. Aufterdem ist die Spaltgeometrie
an der Rotoraufenseite bei den beiden vereinfachten Modellen anders, da hier kei-
ne Spirale sondern ein kurzer Radialdiffusor verwendet wird. Somit ist das Modell
A zwar fiir schnelle Parameterstudien geeignet, fiir eine sichere Beurteilung sollte
jedoch eines der beiden héherwertigen Modelle verwendet werden.
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Kapitel 6

Ergebnisse

Die Vorstellung der Ergebnisse gliedert sich in drei Abschnitte. Im ersten Abschnitt
sind die Ergebnisse von stationdren numerischen Stromungssimulationen mit NS3D
zusammengefalit. Das axiale Stabilisierungsverhalten des Rotors 1afst sich durch ein
geschicktes Design des Radseitenraums positiv beeinflussen. Deshalb wird der Rad-
seitenraum in Hinblick auf hohe hydrodynamische Riickstellkréfte optimiert. Da sich
der Rotor im spéteren Betrieb frei innerhalb des Gehéuses bewegen soll, wird zu-
dem iiberpriift, welche Auswirkungen das radiale Verschieben und das Kippen des
Rotors auf das Stabilitdtsverhalten haben. Auch die Variation einiger Betriebspara-
meter und deren Einfluft auf die Rotorstabilisierung werden untersucht.

Da die Rotorstabilisierung der Blutpumpe dynamisch untersucht werden soll, miissen
die numerischen Strémungssimulationen zum Teil zeitecht durchgefiihrt werden. Fiir
diese Simulationen wird das in Abschnitt 3.1 vorgestellte Programmsystem verwen-
det, die Ergebnisse werden im zweiten Abschnitt diskutiert. Die Rotorstabilisierung
wird unter Verwendung aller drei Geometriemodelle numerisch simuliert und die
Ergebnisse soweit moglich mit Messungen verglichen. In erster Linie werden axia-
le Verschiebungen des Rotors untersucht. Abschlieffend wird noch eine Simulation
vorgestellt, bei der sich der Rotor auch in radialer Richtung bewegen kann.

Im dritten Abschnitt wird das Ausmafs an Blutschiadigung in der entwickelten Pum-
pe aus den Ergebnisdaten numerischer Stromungssimulationen berechnet und die
Belastung von Blutzellen auf dem Weg durch die Pumpe ermittelt.

6.1 Stationare Simulationen

6.1.1 Stationare Simulationen mit dem Modell A

Bei den in diesem Abschnitt vorgestellten Ergebnissen von stationdren numerischen
Simulationen wird das in Bild 5.9 gezeigte Modell A verwendet und nur eine axiale
Verschiebung des Rotors zugelassen. Bei den stationdren Rechnungen zur Rotorsta-
bilisierung wird der Rotor axial ausgelenkt und fiir jede Rotorposition eine stationére
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Stromungssimulation durchgefiihrt. Anschliefend werden die Druck- und Reibungs-
krifte in axialer Richtung auf allen Rotorflichen aufintegriert und die resultieren-
de hydrodynamische Kraft F' berechnet. Bild 6.1a zeigt die bezogene axiale Kraft
F/F,¢s als Funktion der bezogenen axialen Position z/s fiir eine Geometrie, bei der
die Meridiankontur der Rotoraufienseite parallel zur Kontur der Geh&useinnenseite
ist, s. Bild 5.1a, und fiir eine Geometrie mit einer Drosselstelle an der Innenseite
der Spalte, s. Bild 5.1b. Als Referenzgrofte wird die mit dem Referenzdruck und der
Rotorquerschnittsflache gebildete Kraft F.;

Fref = Dref - Aver = Suzm(ry — i) (6.1)

N

verwendet, s. Bild 5.12a. Die numerisch oder experimentell bestimmten Kréfte be-
ziehen sich immer auf eine volle 360° Teilung, auch wenn nur ein periodischer Aus-
schnitt gerechnet wurde.

«0.05

T w 0.1

= | a----- parall. Spalt w | ] _

L [ ~ ——-8—— Simulation
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Bild 6.1: Stationédre Simulationen mit Modell A; a) Bezogene Axialkraft als Funktion
der relativen Rotorposition und b) Vergleich von Meft- und Simulationsdaten fiir die
Geometrie mit Drosselstelle

Zur Verifizierung des in Abschnitt 5.1 beschriebenen Stabilisierungseffektes werden
jeweils eine Reihe stationdrer numerischer Stréomungssimulationen mit den beiden in
Bild 5.1 angegebenen Geometrien und axial ausgelenktem Rotor durchgefiihrt. Das
Bild 6.1a zeigt, dals bei einer Geometrie mit parallelem Spalt zwischen Rotor und
Gehéuse eine Verschiebung des Rotors in positiver axialer Richtung eine positive
Axialkraft hervorruft. Diese beschleunigt den Rotor weiter in Richtung der Auslen-
kung, d. h. es werden keine stabilisierenden hydrodynamischen Kréfte erzeugt, die
den Rotor in die Ausgangslage zuriickbringen kénnten. Wird dagegen eine Geome-
trie mit einer Drosselstelle an der Innenseite des Rotors verwendet, so ergibt sich
bei einer positiven axialen Verschiebung eine negative axiale Kraft. In diesem Fall
bewirkt die hydrodynamische Kraft eine Riickstellung des Rotors in eine stabile
Mittellage.
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Begleitend zu den numerischen Untersuchungen wird der Stabilisierungseffekt mit
dem Modell A am DHM auch experimentell untersucht. Der fiir die Riickstromung
in der Nahe der Gehéusewand notige Gegendruck wird von einer zweiten Pumpe
aufgebracht. An dem Versuchsstand kénnen der Volumenstrom, die Drehzahl, das
Drehmoment, der statische Druck im Spalt an drei Positionen, die axiale Kraft auf
den Rotor und die axiale Position des Rotors gemessen werden. Eine detaillierte
Beschreibung des Mefaufbaus ist in ATTIA [5] und BREITENBACH [12] enthalten.

In Bild 6.1b ist die durch Messungen bestimmte bezogene Axialkraft auf den Rotor
fiir die Geometrie mit Drosselstelle in Abhéngigkeit der bezogenen axialen Auslen-
kung dargestellt. Diesen Daten sind Ergebnisse aus numerischen Simulationen ge-
geniiber gestellt. Das Bild zeigt, daf die experimentellen und die numerischen Ergeb-
nisse bei kleinen Auslenkungen noch relativ gut iibereinstimmen, die Abweichungen
zwischen den beiden Kurven bei grofieren Auslenkungen aber immer grofer werden.
Die Ursachen fiir die Abweichungen kénnen sowohl auf der numerischen als auch auf
der experimentellen Seite liegen. So wird bei den numerischen Untersuchungen von
einer gleichférmigen drallfreien Zustromung ausgegangen, was nicht der Realitat im
Experiment entspricht. Vielmehr liegt hier eine sehr komplexe Zustromung vor, die
aber aus Rechenzeitgriinden nicht aufgelost wird. Als mogliche Fehlerursachen auf
der experimentellen Seite sind zu nennen, daf die Betriebsvolumenstréome i. d. R.
wenige Liter pro Minute betragen und dementsprechend unsicher zu messen sind.
Auferdem ist es schwierig, die axiale Position des Rotors exakt einzustellen, da die
Verfahrweite zwischen z/s = 0 und z/s = 1 nur 0.2 mm betrégt. Dennoch geben
sowohl die experimentellen als auch die numerischen Untersuchungen den Trend
klar wieder. Eine axiale Verschiebung des Rotors ruft eine der Verschiebung entge-
gen gerichtete hydrodynamische Kraft hervor, die den Rotor wieder in seine stabile
Mittellage zuriick bringt.

6.1.2 Stationare Simulationen mit dem Modell B

Fiir die in diesem Abschnitt vorgestellten Ergebnisse von stationdren numerischen
Simulationen wird das in Bild 5.10 gezeigte Modell B verwendet. In Bild 6.2a ist
die bezogene axiale Kraft auf den Rotor als Funktion der relativen axialen Position
und der Drehzahl dargestellt. Der eingestellte Fordervolumenstrom betrégt 6 1/min.
In dieser bezogenen Darstellung ist die Axialkraft kaum von der eingestellten Dreh-
zahl abhédngig. Wahlt man dagegen eine dimensionsbehaftete Darstellung, so wird
die Axialkraft mit zunehmender Auslenkung und Drehzahl grofer. Dies wird von
BREITENBACH [12| durch Messungen an einer dhnlichen Geometrie bestitigt.

Im Fall axialer Verschiebungen sind die stabilisierend wirkenden hydrodynamischen
Krifte auf den Rotor grofer, als die in Bild 5.3a gezeigten destabilisierend wirkenden
magnetischen Krafte. Die Grofe der hydrodynamischen Krifte hangt aufser von den
Betriebsparametern Drehzahl und Fordervolumenstrom auch von der Spaltgeome-
trie des Radseitenraums ab. Durch Optimieren der Spaltgeometrie wird die Steifig-
keit des Systems verbessert, d. h. moglichst hohe hydrodynamische Riickstellkréf-
te erzielt. Im Folgenden werden verschiedene Spaltabmessungen variiert und deren
Einfluf auf die hydrodynamischen Kréfte ermittelt. Bei allen Simulationen wird ein
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Bild 6.2: Stationdre Simulationen mit Modell B; a) Bezogene Axialkraft fiir ver-
schiedene Drehzahlen iiber der relativen Spaltweite und b) Bezogene Axialkraft fiir
verschiedene relative Spalthohen an der Drosselstelle

Betriebsvolumenstrom von 6 1/min und eine Drehzahl von 3000 U/min angenommen
und der Rotor in einem Bereich von —0.75 < z/s < 0.75 axial ausgelenkt.

Die erste geometrische Grofe, deren Einflufs auf die Rotorstabilisierung untersucht
wird, ist die Spalthohe s an der Drosselstelle. Es werden sieben Modelle mit unter-
schiedlichen Spalthchen an der Drosselstelle erzeugt. Die Meridiankontur des Rotors
wird nicht verdndert und die Variation von s wird iiber ein Aufweiten des Gehéau-
ses erzielt. In Bild 6.3a ist eine Prinzipskizze des Modells angegeben, aus der die
Spalthohe an der Drosselstelle und der Rotoraufsenradius o hervorgehen. Bild 6.2b
zeigt, wie sich die auf die Referenzkraft aus Gleichung 6.1 bezogene Axialkraft in
Abhéngigkeit der auf den Rotorauflenradius bezogenen axialen Auslenkung fiir ver-
schiedene Spalthoéhen an der Drosselstelle verhalt. Mit abnehmender Spalthéhe an
der Drosselstelle steigt bei einer bestimmten axialen Auslenkung die resultierende
Kraft auf den Rotor. Um zu beurteilen, welche Geometrie die hochste Steifigkeit
aufweist, wird der Gradient der Kurven aus Bild 6.2b, zwischen einer axialen Aus-
lenkung um 50% des maximalen Verfahrwegs nach oben und 50% des maximalen
Verfahrwegs nach unten, berechnet. In diesem Bereich ist der Verlauf der Kurven
nahezu linear, aufserdem soll sich der Rotor im spéteren Betrieb vorzugsweise in
diesem Gebiet bewegen. Wird der Gradient der Kurven in Abhéngigkeit der auf den
Rotoraufsenradius bezogenen Spalthche im unausgelenkten Zustand aufgetragen, so
ergibt sich der in Bild 6.3b gezeigte Verlauf. Die Kurve verlauft bis s/ry = 0.009 noch
relativ flach und fallt anschliefsend mit zunehmender Spalthohe linear ab. Messungen
am DHM zeigen ebenfalls, daf bei moderaten axialen Auslenkungen bei einer Konfi-
guration mit einer geringen Spaltweite an der Drosselstelle grofere hydrodynamische
Riickstellkréfte erzielt werden konnen, als mit einer groken Spaltweite.

Die zweite geometrische Abmessung, die in Zusammenhang mit der axialen Rotor-
stabilisierung untersucht wird, ist die radiale Lange der Drosselstelle. Hierfiir wer-
den fiinf Geometriemodelle generiert, wobei der Eintrittsradius des Rotors und die
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Bild 6.3: Stationdre Simulationen mit Modell B; a) Prinzipskizze der Spalththe s an
der Drosselstelle und b) Axiale Steifigkeit als Funktion der relativen Spaltweite

Grundform des Radseitenraums beibehalten und der Abstand [ in Bild 6.4a variiert
wird. In Bild 6.4b ist aufgezeigt, wie sich die hydrodynamischen Kréfte auf den Rotor
in Abhéngigkeit von der auf den Rotorauftenradius bezogenen radialen Erstreckung
der Drosselstelle verdandern. Wieder wird die Steigung der Kraft-Verschiebung Kur-
ven zwischen einer axialen Auslenkung um 50% des maximalen Verfahrwegs nach
oben und 50% des maximalen Verfahrwegs nach unten berechnet und als Funktion
der relativen Spaltlange [/ry aufgetragen. Bild 6.4b zeigt, dafs die Léange der Dros-
selstelle einen sehr viel geringeren Einflufs auf die hydrodynamischen Kréfte hat, als
die Spalthohe. Die Kurve fallt mit steigender Spaltlange an der Drosselstelle leicht
ab, wobei die Abnahme weniger als 5% betragt. Fiir die hydrodynamischen Kréfte
auf den Rotor ist es somit unerheblich, wie lang die radiale Erstreckung der Drossel-
stelle ist. In Hinblick auf moglichst geringe Blutschadigung sollte deshalb die radiale
Erstreckung der Drosselstelle moglichst klein gewahlt werden.

Die dritte geometrische Grofe, die Auswirkungen auf das Stabilisierungsverhalten
des Rotors hat, ist die radiale Positionierung der Drosselstelle im Spalt. In Bild 6.5a
ist der innere Radius der Drosselstelle rp; und der Rotoreintrittsradius 1 dargestellt.
Bei dieser Versuchsreihe ist die radiale Erstreckung der Drosselstelle konstant, wie
auch die Spalthohe an der Drosselstelle. Variiert wird der Radius rp; so, dafs die
Drosselstelle radial nach aufen verschoben wird. Damit trotz des Verschiebens der
Drosselstelle im Spalt die Lénge der Drosselstelle konstant bleibt, wird am Rotor-
eintritt eine Fase vorgegeben, so daf sich der Spalt nach der Drosselstelle wieder
aufweitet, s. Bild 6.5a. Bild 6.5b zeigt, daf die Position der Drosselstelle im Spalt
Auswirkungen auf die hydrodynamischen Kréfte auf den Rotor hat. Bei einem Ver-
héltnis von 7p1/m = 1 befindet sich die Drosselstelle direkt am Rotoreintritt. Wird
die Drosselstelle im Spalt radial nach aufen verschoben, wird die Steifigkeit grofser
und erreicht bei rp;/r; = 1.25 ein Maximum. Das radiale Verschieben der Dros-
selstelle im Spalt hat, aufser der Erhéhung der Axialkréfte auf den Rotor, einen
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Bild 6.4: Stationdre Simulationen mit Modell B; a) Prinzipskizze der Spaltldnge [
der Drosselstelle und b) Axiale Steifigkeit als Funktion der relativen Spaltlédnge

weiteren positiven Effekt, auf den an dieser Stelle bereits hingewiesen werden soll.
Der Rotor soll sich im spéteren Betrieb vollkommen frei im Gehduse bewegen kon-
nen, d. h. er kann sich auch um eine Achse senkrecht zur Rotationsachse drehen.
Wird dieser Drehwinkel zu grofs, kann es passieren, dak die Magneten an der Au-
fsenseite des Rotors an den Permanentmagneten auf der Ober- und Unterseite des
Gehéuses haften. Dieses unerwiinschte Verkippen des Rotors wird reduziert, wenn
die Drosselstelle weiter aufsen im Spalt liegt, weil der Rotor dann im Bereich der
Drosselstelle am Gehéuse anstofst.
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Bild 6.5: Stationédre Simulationen mit Modell B; a) Prinzipskizze der radialen Posi-
tionierung der Drosselstelle rp; und b) Axiale Steifigkeit als Funktion der relativen
Positionierung
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Die vierte geometrische Abmessung, die untersucht wird, ist die Spalthohe h am
Aufsendurchmesser des Rotors. Bei dieser Versuchsreihe bleibt die Geometrie der
Drosselstelle konstant, und an der Rotorhinterkante wird das Gehéuse axial aufge-
weitet, s. Bild 6.6a. Der Einfluf der Spalththe am Rotorauftendurchmesser auf die
Steifigkeit ist in Bild 6.6b dargestellt. Das Bild zeigt, dak eine Variation von A nur
einen geringen Einflufl auf die hydrodynamischen Kréfte auf den Rotor hat. Nach
einem leichten Anstieg bis h/ry = 0.05 flacht die Kurve wieder ab. Ein Vergrofern
der Spalthéhe an der Rotorhinterkante hat zwar kaum Einflufs auf die hydrodyna-
mischen Axialkrifte, dafiir aber einen grofen Einfluft auf die magnetischen Krifte.
Je grofer die relative Spaltweite h/rs ist, desto weiter ist der magnetische Rotor von
den Permanentmagneten auf der Gehduseober- und Unterseite entfernt und desto
geringer sind die destabilisierend wirkenden magnetischen Axialkréfte. Allerdings
hat ein Vergrofsern des Spalts zwischen dem Rotor und den Magneten negative Aus-
wirkungen auf den Motorwirkungsgrad. Aus diesem Grund sollte die Spalthohe h
primér durch die Anforderungen an den elektrischen Antrieb des Motors bestimmt
werden.
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Bild 6.6: Stationdre Simulationen mit Modell B; a) Prinzipskizze der Spalthéhe am
Rotoraufendurchmesser und b) Axiale Steifigkeit als Funktion der relativen Spalt-
hohe

Als flinfter und letzter Parameter wird untersucht, welche Auswirkungen es hat,
wenn der obere und der untere Drosselspalt eine unterschiedliche radiale Erstreckung
haben. Der Hintergrund dieser Studie ist, daf sich der Rotor im Normalbetrieb nicht
in der Mitte zwischen den Gehadusewanden stabilisieren wird. Die Ursache hierfiir ist
die Unsymmetrie des Gehauses, denn der Saugstutzen befindet sich auf der Ober-
seite des Gehauses. Durch unterschiedlich lange Drosselstellen kann der Rotor so
justiert werden, daf er sich im Normalbetrieb in der Geh&dusemitte befindet und bei
auftretenden Storungen, z. B. plétzlichen Beschleunigungen durch Bewegungen des
Patienten, ausreichend Spielraum hat. Bild 6.7a zeigt eine Prinzipskizze der Geome-
trie, in der der obere Drosselspalt ldnger ist als der untere. Die radiale Erstreckung
der oberen Drosselstelle wird mit [, bezeichnet, die der unteren mit [, und [ ist die
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Lénge, wenn beide Drosselstellen gleich lang sind, vgl. Bild 6.4. Das Bild 6.7b zeigt
den Verlauf der bezogenen Axialkraft, wenn der Rotor in der Mitte des Gehéuses
ist, als Funktion der bezogenen Differenz der Spaltlingen an der unteren und der
oberen Drosselstelle. Die Kurve zeigt, dafs bei einer symmetrischen Rotorgeometrie,
(ly —1,)/l = 0, auf den Rotor eine positive Axialkraft wirkt, wenn er sich in der
Mitte des Gehduses befindet. Der Rotor wird sich im Betrieb somit etwas oberhalb
der Gehdusemitte einstellen. Wenn die Lange der oberen Drosselstelle beibehalten
und die untere Drosselstelle verkiirzt wird, d. h. (I, —1,)/l < 0, wird die Axialkraft
in der Mittellage geringer und der Rotor wird sich etwas weiter in der Geh&usemitte
stabilisieren. Wird umgekehrt die Lénge der unteren Drosselstelle beibehalten und
die obere Drosselstelle verkiirzt, d. h. (I, —I,)/l > 0, so wird die Axialkraft in der
Mittellage grofer.
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Bild 6.7: Stationdre Simulationen mit Modell B; a) Prinzipskizze bei unterschiedli-
chen Léngen der Drosselstellen und b) Bezogene Axialkraft bei mittiger Lage des
Rotors z/s =0

Zusammenfassend laft sich zu den in diesem Abschnitt vorgestellten Ergebnissen
sagen, dafs fiir eine axiale Rotorstabilisierung die hydrodynamischen Kréfte auf den
Rotor moglichst grof sein miissen. Diese Kréfte konnen durch ein intelligentes Design
des Radseitenraums deutlich gesteigert werden. Bei diesen Untersuchungen wurde,
ausgehend von der urspriinglichen Geometrie, jede Einflukgréfe einzeln variiert und
die anderen konstant gehalten. Wenn allerdings abschliefsend eine Geometrie mit
allen aufgezeigten optimalen Abmessungen untersucht wird, fallt die Erhohung der
hydrodynamischen Kréfte weit geringer aus, als erwartet. Fiir ein optimales De-
sign des Radseitenraums sollten daher die einzelnen Einflukgréfen nicht getrennt
betrachtet, sondern in einem globalen Optimierungsprozef untersucht werden.
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6.1.3 Stationare Simulationen mit dem Modell C

Bei den in diesem Abschnitt vorgestellten Ergebnissen von stationdren numerischen
Stromungssimulationen wird das in Bild 5.11 gezeigte Modell C verwendet. Im Vor-
dergrund der Untersuchungen steht die Stabilisierung des Rotors, d. h. die Frage wie
sich die hydrodynamischen Krifte auf den Rotor bei Variation verschiedener Einflufs-
grofen verandern. Hierzu zdhlen geometrische Modifikationen des Radseitenraums
und der Meridiankontur, axiale und radiale Verschiebungen des Rotors sowie dessen
Kippen im Gehéuse.

6.1.3.1 Krifte in axialer Richtung

In Bild 6.8a ist das durch numerische Stromungssimulationen bestimmte Kennfeld
der Blutpumpe in dimensionsloser Darstellung angegeben. Das Feld ist eine Kom-
bination aus zehn Fordervolumenstrémen ¢Q = 1..10 1/min und fiinf Drehzahlen
n = 2400, 2700, 3000, 3300, 3600 U/min. Die in Bild 6.8a verwendeten Grofen
Durchflufizahl ¢ und Totaldruckziffer v, wurden in den Gleichungen 5.3 und 5.4
bereits definiert. Bei der in Bild 6.8a gewéhlten dimensionslosen Darstellung soll-
ten aufgrund der Ahnlichkeitstheorie alle Drosselkurven, unabhéngig von der Dreh-
zahl, zu einer Kurve zusammenfallen, s. PFLEIDERER [48|. Diese Forderung wird
bei kleinen Férdervolumenstrémen sehr gut erfiillt, bei groferen Volumenstromen
weichen die Kurven etwas von einander ab, jedoch betrigt die Abweichung stets
weniger als 7%. Dieses Bild ist im Anhang A auch in dimensionsbehafteter Darstel-
lung angegeben. Die im Anhang verwendeten Einheiten entsprechen dabei den in
der Medizintechnik {iblichen Einheiten fiir den Differenzdruck in Millimeter Queck-
silbersdule und fiir den Volumenstrom in Liter pro Minute. In Bild 6.8b sind fiir
die Auslegungsdrehzahl von 3000 U/min den numerisch ermittelten Werten Ergeb-
nisse aus Messungen am DHM gegeniiber gestellt. Bei kleinen Volumenstromen lie-
gen die numerisch ermittelten Werte etwas oberhalb der experimentellen Kurve, was
durch Probleme beim Messen kleiner Volumenstrome begriindet sein kann. Bei einer
Durchflufszahl von ¢ = 0.004 iiberschneiden sich die Kurven, im anschliefsenden Ver-
lauf liegt die numerisch ermittelte Kurve um etwa 6% unterhalb der experimentell
ermittelten. Ursache fiir diese Abweichungen kénnen numerische Ungenauigkeiten
sein; da die Simulationen nur schlecht konvergieren, werden die konvektiven Terme
in den Navier-Stokes Gleichungen nur erster Ordnung genau approximiert.

Im Auslegungspunkt bei einer Drehzahl von 3000 U/min und einem Férdervolumen-
strom von 6 1/min liegt der numerisch ermittelte Gesamtwirkungsgrad der Pumpe
bei 7ges = 37.5%, der am DHM gemessene bei 40%. In diesem Betriebspunkt betrégt
die berechnete spezifische Drehzahl der Pumpe n, = 19 1/min.

Bei den numerischen Simulationen der einzelnen Betriebspunkte, aus denen sich das
Kennfeld zusammensetzt, befindet sich der Rotor auf der Rotationsachse mittig im
Gehduse. An dieser Position erfahrt er eine Axialkraft, die von den eingestellten
Betriebsparametern, in erster Linie aber vom Férdervolumenstrom abhéngt. In Bild
6.9a ist die bezogene Axialkraft auf den Rotor in mittiger Position in Abhéngigkeit
des Fordervolumenstroms und der Drehzahl dargestellt. Die Axialkraft auf den Rotor
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Bild 6.8: Stationdre Simulationen mit dem Modell C; a) Kennlinien in dimensions-
loser Darstellung und b) Vergleich von Simulationsergebnissen mit Messungen am

DHM

hat bis zu einem Volumenstrom von 4 1/min noch keine Vorzugsrichtung und weist
je nach Drehzahl in die positive oder in die negative axiale Richtung. Mit steigendem
Volumenstrom ist die Axialkraft zunehmend in Richtung der oberen Gehauseseite
gerichtet. BREITENBACH [13| untersucht diesen Vorgang anhand von Messungen
an einer ahnlich aufgebauten, extrakorporalen Blutpumpe. Auch er findet, daff mit
steigendem Volumenstrom eine nach oben gerichtete Kraft in axialer Richtung auf
den Rotor wirkt.

Die axialen Krifte auf den Rotor werden aukerdem durch die Form des Ubergangs
zwischen Radseitenraum und Spirale beeinfluftt. Die beiden in Bild 5.8 gezeigten
Spiralendesigns unterscheiden sich nur geringfiigig in den Leistungsdaten der Blut-
pumpe, jedoch deutlich bei den hydrodynamischen Kréaften auf den Rotor. Um zu
iiberpriifen, wie sich die axialen Krafte auf den Rotor bei den beiden Designs verhal-
ten, wird der radiale Abstand zwischen der Aufenkante des Rotors und der Innen-
kante der Spirale variiert. In Bild 6.9b ist dieser Abstand mit Ar, bezeichnet. Die
Prinzipskizze zeigt eine Geometrie mit dem Spiralendesign 1, das eine Einschniirung
zwischen Radseitenraum und Spirale hat. Wird Ar, verdndert, wobei die Quer-
schnittsflichen der Spirale gleich bleiben, so &dndert sich die bezogene Axialkraft
auf den Rotor wie in Bild 6.10a dargestellt. Das Bild zeigt, daf mit wachsender
radialer Spaltweite die Steifigkeit abnimmt, was ungiinstig fiir die Rotorstabilisie-
rung in axialer Richtung ist. Zum Vergleich ist eine Rechnung mit einer Geometrie
mit Spiralendesign 2, ohne die Einschniirung zwischen Radseitenraum und Spira-
le, angegeben. Der Unterschied der Steifigkeit zwischen dieser Geometrie und der
Geometrie mit dem grofsten Gradienten und Spiralendesign 1, bei Ar,/ry = 0.025,
betragt 36%. Bei der letztgenannten Geometrie betragt der radiale Verfahrweg des
Rotors aber nur noch 0.5 mm, so daft der Rotor im Betrieb stdndig am Gehéuse an-
stofen wiirde. Auferdem wiére aufgrund der hohen Umfangsgeschwindigkeiten am
Aufsendurchmesser des Rotors und der geringen radialen Spaltweite mit einem ho-
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Bild 6.9: Stationdre Simulationen mit dem Modell C; a) Bezogene Axialkraft als
Funktion des Volumenstroms oder der Durchflufzahl und b) Prinzipskizze der Geo-
metrie

hen Maf an Blutschadigung zu rechnen. Deshalb wird weiterhin mit Spiralendesign
2 gearbeitet, da dies eine kleinere Bauform ermoglicht und zudem einen ausreichend
grofsen radialen Verfahrweg von mindestens 2 mm aufweist.
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Bild 6.10: Stationére Simulationen mit dem Modell C; a) Axiale Steifigkeit als Funk-
tion von 7,/r, und b) Axiale Steifigkeit als Funktion von r,,/rs

Eine weitere geometrische Abmessung die im Zusammenhang mit der axialen Rotor-
stabilisierung untersucht wird, ist die radiale Erstreckung des dufseren, horizontalen
Teils der Meridiankontur, die in Bild 6.9b mit Ar,, bezeichnet ist. Der Hintergrund
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fiir diese Untersuchung ist, dafs fiir einen hohen Motorwirkungsgrad die Rotorflache,
auf die die magnetischen Krifte einwirken, ausreichend grof sein sollte. Deshalb
wird der magnetisierte Bereich des Rotors, welcher in dem &ufseren, horizontalen
Teil der Meridiankontur untergebracht ist, in seiner radialen Ausdehnung verdndert.
Um zu iiberpriifen, welchen Einflufs diese geometrische Abmessung auf die Rotorsta-
bilisierung hat, werden fiinf Modelle mit dem gleichen Laufradaufsenradius ro und
unterschiedlichen Langen des magnetisierten Bereichs des Rotors Ar,, untersucht.
Bild 6.10b zeigt, daft durch Vergrofern der Lénge des magnetisierten Bereichs die
axiale Steifigkeit zunimmt. In Absprache mit dem EWT und dem DHM wird fiir die
weiteren Untersuchungen die Geometrie mit Ar,,/ry = 0.215 verwendet.

Fiir die Geometrie mit der bezogenen Abmessung von Ar,, /rs = 0.238 in Bild 6.10b
sind aufserdem Mefdaten verfiighar, die in Bild 6.11 den Ergebnissen aus numeri-
schen Stromungssimulationen gegeniiber gestellt sind. Das Bild zeigt die bezogene
Axialkraft auf den Rotor in Abhéngigkeit der bezogenen axialen Auslenkung, wobei
eine sehr gute Ubereinstimmung erzielt werden konnte. Die numerisch bestimmten
Werte liegen weitestgehend innerhalb der Mefsunsicherheit der experimentellen Da-
ten. Auflerdem ist die Spaltweite an der Drosselstelle bei den untersuchten Geometri-
en nicht genau gleich, sie ist bei der fiir die numerischen Simulationen verwendeten
Geometrie um 4% kleiner als bei der Geometrie, die fiir die Messungen verwendet
wurde.
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Bild 6.11: Bezogene Axialkraft in Abhéngigkeit der axialen Auslenkung; Vergleich
von Messungen des DHM mit numerischen Simulationen
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6.1.3.2 Krifte in radialer Richtung

In diesem Abschnitt werden hydrodynamische Kréfte, die wiahrend des Betriebs der
Blutpumpe in radialer Richtung auf den Rotor wirken, untersucht. Diese héngen
zum einen von den Betriebsparametern Fordervolumenstrom und Drehzahl ab, zum
anderen aber auch von der radialen Position des Rotors im Gehéuse.

In Bild 6.12 ist die Lage des Rotors und der gesamten Blutpumpe in Bezug auf
ein willkiirlich gewéhltes kartesisches Koordinatensystem dargestellt. Das Bild 6.12
zeigt einen Schnitt durch das Rechennetz der Blutpumpe wenn der Rotor nicht
in axialer Richtung, aber um 50% der maximalen Verschiebung in Richtung der
Position 4 ausgelenkt ist. Die maximale Verschiebung ist die Distanz, die sich der
Rotor in radialer Richtung bewegen kann, ohne an der Spiralenzunge anzustofien
und wird mit AR bezeichnet. Der obere Ausschnitt in Bild 6.12 zeigt zum Vergleich
das Rechennetz, wenn der Rotor nicht radial ausgelenkt ist. Der Rotor wird zu acht
Position mit konstantem Abstand von der Rotationsachse bewegt, die in Bild 6.12
mit den Zahlen eins bis acht bezeichnet sind. An jeder Position wird eine stationére
Stromungssimulation durchgefiihrt und aus den Ergebnisdaten werden die Kréfte in
radialer Richtung ermittelt.
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Bild 6.12: Schnitt durch das Gesamtmodell der Blutpumpe bei z/s =0

In Bild 6.13 ist die bezogene hydrodynamische Kraft in die beiden Raumrichtun-
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gen normal zur Rotationsachse dargestellt. Die gezeigten Ergebnisse sind aus den
Ergebnisdaten der Kennlinienrechnungen entnommen, d. h. der Rotor befindet sich
auf der Rotationsachse und ist auch nicht in axialer Richtung ausgelenkt. Als Be-
zugsgrofe Fr.p wird auch fiir die Kréfte in radialer Richtung die in Gleichung 6.1
angegebene Referenzkraft verwendet. Das Bild 6.13a zeigt, dak die bezogene Kraft
in z—Richtung sowohl von der Drehzahl als auch vom Betriebsvolumenstrom ab-
hangt. Wenn man die Kurve mit der Auslegungsdrehzahl von 3000 U/min als Bezug
annimmt, ergibt sich bei einer niedrigeren Drehzahl eine Verschiebung in Richtung
positiver bezogener Kréfte in z-Richtung. Umgekehrt sind bei einer héheren Dreh-
zahl als die Auslegungsdrehzahl die Kurven in Richtung negativer bezogener Kréfte
verschoben. Das Bild zeigt aukerdem den Einflufs des Fordervolumenstroms auf die
bezogene Kraft in z—Richtung. Wird der Volumenstrom der Pumpe bei einer kon-
stanten Drehzahl gedrosselt, so verringert sich die bezogene Kraft in x—Richtung
und wirkt je nach Drehzahl in einem Bereich von Q=5-7 1/min in negativer -
Richtung.
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Bild 6.13: Bezogene Krifte auf den Rotor in z- und y-Richtung als Funktion des
Betriebsvolumenstroms und der Drehzahl; a) F,/F,.r und b) F,/F,.;

Es zeigt sich, dak im Auslegungspunkt bei 3000 U/min und 6 1/min die bezoge-
ne Kraft in x—Richtung nahezu null ist, so daf in diesem Punkt nur geringe, in
radialer Richtung destabilisierend wirkende, hydrodynamische Kréfte am Rotor an-
greifen. Insgesamt ist die Kraft in x—Richtung betragsmaéfig kleiner, als die Kraft
in axialer, d. h. in z—Richtung. Im gleichen Betriebspunkt und bei unausgelenktem
Rotor betriagt sie nur etwa 25% der Kraft in axialer Richtung, vgl. Bild 6.9a. In Bild
6.13b ist die bezogene Axialkraft in y—Richtung dargestellt. Das Bild zeigt, dafs die
Kraft in y—Richtung kaum von der Drehzahl und vom Fordervolumenstrom abhéngt
und auch betragsmafig kleiner ist, als die Kréfte in die anderen beiden Raumrich-
tungen. Da das Laufrad und der Radseitenraum rotationssymmetrisch sind, muf
der Grund fiir die unterschiedlich grofsen Kréafte in x— und y—Richtung die Form



76 KAPITEL 6. ERGEBNISSE

der Spirale sein. Um dies zu iiberpriifen, wird eine Testrechnung mit einer um 90°
gedrehten Spirale durchgefiihrt, wobei die Laufradstellung beibehalten und nur das
Rechengebiet der Spirale gedreht wird. Wie erwartet, sind die Kréfte in radialer
Richtung betragsméfig gleich grof, allerdings ist nun die Kraft in z— und die Kraft
in y—Richtung vertauscht.

Die bis hierhin vorgestellten Ergebnisse von Kréaften, die in radialer Richtung auf
den Rotor wirken, beziehen sich auf einen Rotor, der sich auf seiner Rotationsachse
befindet und nicht axial ausgelenkt ist. Die Kréafte in radialer Richtung &ndern sich
aber auch, wenn der Rotor bereits radial verschoben ist. Um den Einflul der Position
des Rotors im Gehéuse zu iiberpriifen, wird eine Reihe von numerischen Stromungs-
simulationen durchgefiihrt, bei denen sich der Rotor bereits von der urspriinglichen
Rotationsachse entfernt hat. Als Betriebspunkt wird fiir alle Simulationen der Aus-
legungspunkt mit einem Fordervolumenstrom von 6 1/min und einer Drehzahl von
3000 U/min zugrunde gelegt.

] Ar/AR=0.0
—&—— Ar/AR=0.25
—&—— Ar/AR=0.5

Bild 6.14: Kraft in x— und y—Richtung auf den Rotor bei z/s =0

Das Bild 6.14 zeigt die Anderung der bezogenen Krifte in z— und y—Richtung auf
den Rotor, wenn sich dieser in einem Kreis um die Rotationsachse bewegt. Der Ra-
dius des Kreises wird dabei so gewahlt, dak die radiale Verschiebung Ar einmal 25%
und einmal 50% des maximal moglichen Verfahrwegs AR entspricht. Zum Vergleich
sind aufserdem die Kréfte dargestellt, wenn sich der Rotor auf der Rotationsachse
befindet, d. h. Ar/AR = 0. Die Zahlen eins bis acht in Bild 6.14 dienen zur Verdeut-
lichung, bei welcher Rotorposition welche Kréfte in x— und y—Richtung wirken und
entsprechen denen in Bild 6.12. Aus Bild 6.14 geht hervor, dafs die hydrodynamischen
Kréfte in radialer Richtung destabilisierend wirken. Wird der Rotor beispielsweise
um Ar/AR = 0.25 in Richtung der Spiralenzunge, entspricht Position 4, ausge-
lenkt, so ist die bezogene Kraft in z—Richtung an dieser Stelle ndherungsweise null
und die bezogene Kraft in y—Richtung betréagt F,/F,.r = —0.0037. Eine Kraft mit
negativem Vorzeichen ist entgegen der y—Achse in Bild 6.12 gerichtet, somit wird
diese Kraft den Rotor weiter in Richtung der Spiralenzunge beschleunigen. Wird der
Rotor noch einmal um die gleiche Distanz bis Ar/AR = 0.5 ausgelenkt, so ist die
y—Komponente der bezogenen Kraft in radialer Richtung etwa doppelt so grof, wie

bei Ar/AR = 0.25.
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Da die hydrodynamischen Kréfte in radialer Richtung destabilisierend wirken, miis-
sen sie im Betrieb durch umgekehrt gerichtete und betragsméfig grofsere magneti-
sche Krafte kompensiert werden, vgl. Abschnitt 5.2. In der in Bild 6.14 gewéhlten
dimensionslosen Darstellung bei einer Drehzahl von 3000 U/min entsprechen die
magnetischen Kréfte bei einer Auslenkung von Ar/AR = 0.25 einem Kreis um den
Ursprung mit einem Radius von 0.0183 und bei einer Auslenkung von Ar/AR = 0.5
mit einem Radius von 0.0356. Damit sind die magnetischen Kréfte im Auslegungs-
punkt ausreichend grof, um die hydrodynamischen Kréfte auch bei grofteren radialen
Auslenkungen des Rotors zu kompensieren.
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Bild 6.15: Mittlere bezogene Kraft auf den Rotor als Funktion der axialen Verschie-
bung

Um zu iiberpriifen, in wieweit die axiale Position des Rotors die hydrodynamischen
Krifte in radialer Richtung beeinflufst, wird fiir fiinf axiale Positionen im Bereich von
z/s = —0.5 bis z/s = 0.5 ein Kriftediagramm wie in Bild 6.14 aufgenommen, wozu
insgesamt 85 stationdre, numerische Stromungsrechnungen notwendig sind. Um die
Ergebnisdaten moglichst kompakt darzustellen, wird eine mittlere bezogene Kraft
F,,, eingefiihrt:

128 | [Fu(ri)— Fyol® [E,(r,i) — Fy
F, = - A B SUAEAVA 6.2
8 - “ Fres i Fres (62)

=1
Dabei bezeichnen F und Fy die Krafte wenn der Rotor in der zentralen Mittellage
ist, d. h. Ar/AR = 0, was dem Mittelpunkt der Kreise in einem Kréaftediagramm
wie in Bild 6.14 entspricht. Die Variable r steht fiir den Kreisradius, auf dem sich der
Rotor bewegt, also entweder Ar/AR = 0.25 oder Ar/AR = 0.5. Die Variable i lauft
von eins bis acht und bezeichnet die acht Positionen, mit denen ein Kreis aufgelost
ist. Die mittlere bezogene Kraft F,, gibt also an, wie grof der mittlere Radius eines
Kreises im Kriftediagramm um den Ursprung bei Ar/AR = 0 ist. In Bild 6.15
ist F, in Abhéngigkeit von der bezogenen axialen Auslenkung z/s dargestellt. Die
mittlere bezogene Kraft steigt im Bereich —0.5 < z/s < 0 zunéchst noch an und
bleibt im Bereich positiver axialer Verschiebungen 0 < z/s < 0.5 konstant. Die
maximale Differenz zwischen Minimum und Maximum betréagt bei beiden Kurven
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etwa 25%. Dies zeigt, dak die Kréifte in radialer Richtung nur in einem geringen Mafs
von der axialen Position des Rotors abhédngen.

Die bisher vorgestellten Ergebnisse haben gezeigt, dak die in radialer Richtung auf
den Rotor wirkenden Kréfte zum einen von den Betriebsparametern Fordervolu-
menstrom und Drehzahl und zum anderen von der radialen Position des Rotors ab-
hangen. Im Folgenden werden deshalb diese Parameter miteinander kombiniert, um
zu lberpriifen, ob sich der Rotor auch bei ungiinstigen Kombinationen noch stabil
bewegt. Da gezeigt wurde, daf die Kréafte in radialer Richtung nur in einem geringen
Mafse von der axialen Position des Rotors abhéngen, werden diese Untersuchungen
fiir nur eine représentative axiale Auslenkung, bei z/s = 0, durchgefiihrt.
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Bild 6.16: Stationdre Simulationen mit dem Modell C; a) Bezogene Kraft in z— und
y—Richtung auf den Rotor als Funktion des Foérdervolumenstroms und b) Bezogene
Kraft in £— und y—Richtung auf den Rotor als Funktion der Drehzahl

In Bild 6.16a ist die bezogene Kraft in x— und y—Richtung auf den Rotor bei einer
bezogenen radialen Auslenkung von Ar/AR = 0.5 als Funktion des Fordervolumen-
stroms dargestellt. Der Fordervolumenstrom wird dabei in einem Bereich von zwei
bis acht Liter pro Minute variiert, dem Bereich, in dem die Pumpe spéter arbeiten
soll. Die Drehzahl betragt 3000 U/min. Das Bild zeigt, daf sich bei Drosselung der
Pumpe die bezogene Kraft in x—Richtung veringert, wiahrend die bezogene Kraft
in y—Richtung ndherungsweise konstant bleibt. Dies bestatigt die in Bild 6.13 vor-
gestellten Ergebnisse fiir einen radial nicht ausgelenkten Rotor. Die grofsten hydro-
dynamischen Kréafte auf den Rotor treten bei dem niedrigsten Fordervolumenstrom
von 2 1/min auf. Da die magnetischen Kréfte in dieser dimensionslosen Darstellung
unabhéingig vom Fordervolumenstrom einem Kreis um den Ursprung mit dem Ra-
dius von 0.0356 entsprechen, kann davon ausgegangen werden, daf der Rotor sich
fiir alle dargestellten Kombinationen in einem stabilen Bereich bewegt.

Bild 6.16b zeigt die bezogene Kraft in x— und y—Richtung bei einer bezogenen
radialen Auslenkung von Ar/AR = 0.5 als Funktion der Drehzahl. Der Férder-
volumenstrom betrégt bei allen Simulationen 6 1/min. Die Radien der Kreise im
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Kriftediagramm bleiben konstant, nur die Mittelpunkte der Kreise verschieben sich
etwas in Richtung der negativen x— Achse.

Der Einflufs der Drehzahl auf die Kréfte in radialer Richtung ist geringer, als der
Einfluft des Fordervolumenstroms. Dies gilt sowohl fiir den Fall der konzentrischen
Rotation ﬁ—lg = 0, als auch fiir die in radialer Richtung ausgelenkte Rotation ﬁ—lg > 0.
Bei diesen Untersuchungen mit moderaten Betriebsparametern und radialen Aus-
lenkungen sind die destabilisierenden hydrodynamischen Kréfte stets kleiner, als die

stabilisierend wirkenden magnetischen Kréfte.

6.1.3.3 Kirifte bei Kippen des Rotors

In diesem Abschnitt werden Ergebnisse von stationdren numerischen Strémungssi-
mulationen vorgestellt, bei denen der Rotor um eine Achse normal zur urspriingli-
chen Rotationsachse gedreht ist. In Bild 6.17 ist ein Schnitt durch das Gesamtmodell
der Blutpumpe dargestellt, wenn sich der Rotor in axialer Richtung mittig im Ge-
héuse befindet, d. h. z/s = 0, und um +2° um die x—Achse gedreht ist. Ein Winkel
von 2° stellt bei der gegenwértig verwendeten Geometrie den maximal mdoglichen
Kippwinkel dar, da der Rotor ansonsten im Bereich der Drosselstelle am Gehéuse
anstoftt. Bei allen Simulationen werden als Betriebsparameter ein Férdervolumen-
strom von 6 1/min und eine Drehzahl von 3000 U/min angenommen. Der Winkel
um die z—Achse wird mit «, der Winkel um die y—Achse mit 3 bezeichnet.

Bild 6.17: Schnitt durch das Modell C bei x = 0; dargestellt ist das Rechennetz,
wenn der Rotor um +2° um die x—Achse gedreht ist

In Bild 6.18 sind die Ergebnisdaten von numerischen Stromungssimulationen darge-
stellt, bei denen der Rotor um die x—Achse gekippt ist. Bild 6.18a zeigt die bezogene
Axialkraft F' = Fgspar + FRotor als Funktion des Drehwinkels o. Auferdem sind die
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beiden Komponenten der Axialkraft dargestellt, zum einen alle Druck- und Rei-
bungskréfte Fg,q;, die auf die Aufenseite des Rotors wirken, und zum anderen alle
Druck- und Reibungskrifte Fry,, die auf die Innenseiten des Rotors wirken. Das
Bild zeigt, daf die axiale Kraft auf den Rotor nahezu ausschlieflich durch die Druck-
differenz zwischen dem oberen und dem unteren Spalt hervorgerufen wird. Die resul-
tierende Kraft auf die Innenseiten des Rotors, d. h. auf die Deck- und Tragscheibe
des Laufrads, ist aufgrund der symmetrischen Bauweise des Rotors vernachlassigbar.
Die Axialkraft auf den Rotor dndert sich mit dem Drehwinkel «. Eine Drehung um
die z—Achse in negativer Richtung, a < 0, bewirkt eine Axialkraft in Richtung der
oberen Gehéauseseite, die mit steigendem Drehwinkel anwéchst. Wird der Rotor in
positiver Richtung um die x—Achse gedreht, sinkt die Axialkraft und ist ab einem
Drehwinkel von @ = +1.3° in Richtung der unteren Gehéauseseite gerichtet.
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Bild 6.18: Stationédre Simulationen mit dem Modell C; a) Bezogene Axialkraft bei
einer Drehung um die x—Achse und b) Bezogene Momente bei einer Drehung um

die z—Achse

In Bild 6.18b sind die auf das mittlere Antriebsmoment M, bezogenen Momente
um die z- und y-Achse als Funktion von « dargestellt. Die Momente um die drei
Raumachsen sind definiert als:

M, = Z(Fy~z — F,-y);

2

M, = Z(sz — F,-2);

)

M. = Y(Fy-y — Fy-a) (6.3)

(2

wobei Fy, F, und F, die Summe der Druck- und Reibungskréfte auf den benetzten
Oberflachen des Rotors in die jeweilige Raumrichtung darstellen und ¢ die Anzahl
der Zellen. Bild 6.18b zeigt, dak sich das Moment um die x—Achse dndert, wenn
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der Rotor um die z—Achse gedreht wird. Dieses Moment ist so gerichtet, daf es
destabilisierend auf den Rotor wirkt. Wird der Rotor beispielsweise um +2° um die
x—Achse gekippt, so ergibt sich ein positives Moment um die x—Achse, das etwa
70% des Bezugsmoments um die z— Achse betragt. Das positive Vorzeichen bedeutet,
dak der Rotor weiter in Richtung der Auslenkung beschleunigt wird. Wird der Rotor
in die andere Richtung gedreht, ist das Moment um die x—Achse betragsméifig
gleich, allerdings mit umgekehrten Vorzeichen. Aufterdem ruft das Verdrehen um
die x—Achse ein Moment um die y—Achse hervor. Dieses Moment ist betragsméfig
grofer, als das Moment um die x—Achse. Bei einem Drehwinkel von o = +2° betragt
es das Dreifache des Antriebsmoments um die z— Achse.
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Bild 6.19: Stationdre Simulationen mit dem Modell C; a) Bezogene Axialkraft bei
einer Drehung um die y—Achse und b) Bezogene Momente bei einer Drehung um
die y—Achse

In Bild 6.19a sind die Ergebnisdaten einer Simulationsreihe, bei der der Rotor um die
y—Achse gedreht wird, dargestellt. In diesem Fall ist die bezogene Axialkraft auf den
Rotor unabhéngig vom Drehwinkel # um die y—Achse. Zumindest ist in Bild 6.19a
kein eindeutiger Trend erkennbar. Bild 6.19b zeigt, dafk ein Kippen des Rotors um
3 = +2° ein Moment um die y—Achse bewirkt, das etwa 70% des Bezugsmoments
um die z—Achse entspricht. Dieses Moment weist ein negatives Vorzeichen auf und
ist somit entgegen der Drehrichtung gerichtet, d. h. es wirkt stabilisierend auf den
Rotor. Allerdings ruft das Kippen um die y—Achse ein Moment um die x—Achse
hervor, das wiederum betragsméfig sehr viel grofer ist als das Moment um die
eigentliche Drehachse.

Das Fazit dieser Untersuchungen iiber das Kippen des Rotors um eine Achse senk-
recht zur Rotationsachse ist, dak dies ein geringes Moment um die Kippachse und
ein betragsméfig grofseres Moment um die dritte Raumachse hervorruft. Aus den
bis hierher vorgestellten Ergebnissen wiirde folgen, dafs der Rotor, sobald er um eine
Achse normal zur Rotationsachse gedreht wird, voraussichtlich anfingt zu taumeln
und instabil wird. Hinzu kommt, daf in diesem Fall der Rotor nicht durch stabilisie-
rende magnetische Kréfte abgefangen wird. Vielmehr werden auch die magnetischen
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Kréfte zur Destabilisierung des Rotors beitragen, was aus der Anschauung von Bild
5.2 hervorgeht. Wird der Rotor um eine Achse normal zur Rotationsachse gekippt,
so nahert sich der magnetische Auftenbereich des Rotors den Permanentmagneten
auf der Ober- und Unterseite des Gehduses und wird von diesen angezogen. Im Fall
des Kippens des Rotors wirken somit die hydrodynamischen und die magnetischen
Krifte in dieselbe Richtung.
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Bild 6.20: Rotor um die z—Achse gekippt; a) Gemessene Differenzdruckverteilung
zwischen den Spalten und b) Berechnete Differenzdruckverteilung zwischen den Spal-
ten

Die neuesten experimentellen Untersuchungen am Deutschen Herzzentrum Miinchen
zeigen aber, das sich der Rotor doch stabilisiert. Diese gegensétzlichen Aussagen las-
sen sich damit erkléren, das bei der Auswertung der numerischen Simulationen nicht
die Kriimmung der Strombahnen im Spalt einbezogen wurde. Am DHM ist ein ge-
kippter Rotor untersucht worden und in Bild 6.20a ist der gemessene Differenzdruck
zwischen dem oberen und dem unteren Spalt dargestellt. Das Bild zeigt, das wenn
der Rotor um die z—Achse gekippt ist, baut sich eine Druckdifferenz zwischen den
Spalten auf, die entgegen der Kipprichtung orientiert ist und den Rotor somit wie-
der aufrichtet. Allerdings liegt der Ort des Differenzdruckminimums und -maximums
nicht gegeniiber der Kippachse, wovon bei der Auswertung der zuvor vorgestellten
numerischen Simulationen ausgangen wurde. Vielmehr sind die beiden Extrematas
um etwa 45° entgegen der Rotationsrichtung versetzt, die Riickstellwirkung auf den
Rotor erfolgt somit etwas phasenversetzt. Diese Phasenverschiebung erklart warum
aus den numerischen Simulationen kein der Auslenkung entgegengerichtetes Mo-
ment zu ersehen ist. In Bild 6.20b ist die aus den numerischen Strémungssimula-
tionen berechnete Differenzdruckverteilung zwischen den Spalten dargestellt. Auch
die Simulationen sagen eine Phasenverschiebung des Differenzdruckminimums und
-maximums vorher, allerdings sind die Extrematas weniger stark ausgepragt. Als
mogliche Ursache hierfiir ist zu nennen, das bei den experimentellen Untersuchun-
gen die Geometrie des Radseitenraum etwas geédndert wurde und zudem ein anderer
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Betriebspunkt eingestellt ist.

Zur weiteren Absicherung das der Rotor bei Verkippen trotzdem stabil lduft, wer-
den am DHM experimentelle Untersuchungen mit einem Rotor durchgefiihrt, der
mit einem diinnen Draht an seiner Antriebswelle befestigt ist. Mit dieser flexiblen
Welle kann das fiir die Rotationsbewegung erforderliche Antriebsmoment iibertra-
gen werden, zugleich ist es dem Rotor aber moglich nahezu ohne Widerstand zu
kippen. Wird diese Antriebswelle wiahrend des Betriebs gekippt, versucht der Ro-
tor seine urspriingliche Position beizubehalten. Wird auferdem der Rotor kiinstlich
ausgelenkt, d. h. er wird durch eine Beriihrung an der Rotoraussenseite gekippt,
so stellt sich die in Bild 6.20a gezeigte Differenzdruckverteilung in den Spalten ein.
Wird der Rotor wieder los gelassen, bewegt er sich innerhalb von weniger als 20 ms
zuriick auf seine ungekippte Ausgangsposition und die Druckunterschiede zwischen
den Spalten verschwinden.

6.2 Instationare Simulationen

6.2.1 Instationare Simulationen mit dem Modell A

Fiir erste grundlegende Untersuchungen zur transienten Rotorstabilisierung wird das
in Bild 5.9 gezeigte Modell A verwendet, da die Rechenzeiten hier am kiirzesten sind.
Dabei soll geklart werden, ob eine von dem Zeitschritt unabhéngige Losung erzielt
werden kann und unter welchen Betriebsbedingungen sich der Rotor stabilisiert. Der
Rotor hat nur zwei Freiheitsgrade, d. h. er kann um die z—Achse rotieren und ist
entlang dieser Achse verschiebbar.

Das Bild 6.21a zeigt Resultate der ersten zeitechten numerischen Simulationen der
Rotorstabilisierung mit dem in Abschnitt 3.1 vorgestellten Programmsystem, wobei
der Einfluk des Zeitschritts auf das Ergebnis gepriift wird. Zu Beginn der Simula-
tionen befindet sich der Rotor in der Mitte des Gehéuses bei z/s = 0. Innerhalb
der ersten 16 Umdrehungen bewegt er sich um etwa 5% der gesamten Spalthohe in
Richtung der unteren Gehéuseseite. Anschliefsend verbleibt der Rotor an dieser sta-
tiondren Endposition, was durch Simulationen mit bis zu 100 Umdrehungen belegt
ist. Die Ergebnisse zeigen, daf die Rotorbewegung unabhéngig vom verwendeten
Zeitschritt ist, allerdings ist der maximale Zeitschritt aufgrund der expliziten Dis-
kretisierung des zweiten Newton‘schen Gesetzes begrenzt, s. Abschnitt 3.4. Wird
die Rotorbewegung mit 500 Zeitschritten pro Umdrehung aufgelost, so ergibt sich
die gleiche Losung wie bei einer zeitlichen Auflésung mit nur 50 Zeitschritten pro
Umdrehung. Die mittlere Abweichung zwischen den beiden Kurven betréigt weniger
als 0.2%, allerdings oszilliert die Kurve mit der groberen zeitlichen Auflésung von
50 Zeitschritten pro Umdrehung deutlich starker. Wird der Zeitschritt weiter ver-
grofert und eine Umdrehung mit nur noch 42 Zeitschritten aufgelost, so oszilliert
der Rotor gleich zu Beginn der Simulation mit wachsender Amplitude um die Start-
position und stofst noch wihrend der ersten Umdrehung gegen die obere oder die
untere Gehéauseseite. Diese Oszillationen sind nicht physikalischer, sondern aufgrund
der expliziten Zeitdiskretisierung numerischer Natur.
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Bild 6.21: Instationédre Simulationen mit dem Modell A; a) Relative axiale Rotorpo-
sition als Funktion der zeitlichen Auflésung und b) Kennfeld der Rotorstabilisierung

Die ersten instationdren numerischen Simulationen der Rotorstabilisierung mit dem
einfachen Radseitenraummodell haben gezeigt, dafs die stationdre Endposition, die
der Rotor erreicht, von den Geometrie- und Betriebsparametern abhéngt. Diese Po-
sition sollte moglichst nahe an der Mittellage z/s = 0 liegen, da der Rotor dann
ausreichend Spiel hat, um auf Storungen zu reagieren. Ob der Rotor eine stationére
Endposition erreicht, héngt in erster Linie von der Spalthohe an der Drosselstelle
und vom Spaltvolumenstrom ab, wihrend die Rotordrehzahl nahezu keinen Einflufs
hat. Grund ist, daf bei diesem einfachen Spaltmodell der Spaltvolumenstrom direkt
vorgeschrieben wird und nicht eine Folge der im Rotor aufgebauten Druckdifferenz
ist. Der Spaltvolumenstrom und die Spalthohe bestimmen die Radialgeschwindig-
keit an der Drosselstelle. Eine hohe Radialgeschwindigkeit kann durch eine geringe
Spalthohe bei gleichbleibendem Spaltvolumenstrom oder durch Erhohen des Spalt-
volumenstroms bei gleichbleibender Spalthohe erzielt werden. Um zu iiberpriifen,
bei welchen Parametern der Rotor noch eine stationdre Endposition erreicht, wird
ein Kennfeld der Rotorstabilisierung ermittelt, das in Bild 6.21b gezeigt ist. Je-
der Punkt in diesem Bild entspricht einer instationdren Simulation. Das Kennfeld
setzt sich aus einer Kombination von vier Spalththen an der Drosselstelle mit vier
Spaltvolumenstromen und mit drei Rotordrehzahlen zusammen, was insgesamt 48
instationdre Stromungssimulationen ergibt. Zur besseren Anschaulichkeit der Ergeb-
nisse wird eine mit der Spalthéhe an der Drosselstelle s gebildete Reynolds-Zahl Re,
und eine mit dem Spaltvolumenstrom () gebildete Reynolds-Zahl Req eingefiihrt,
die wie folgt definiert sind:

Res = ) RGQ = (64)
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Dabei bezeichnet r,, den Mittelwert zwischen Eintritts- und Austrittsradius der
Drosselstelle. Die als instabil gekennzeichneten Punkte in Bild 6.21b ergeben sich
aus instationdren Simulationen, bei denen keine Rotorstabilisierung erzielt werden
kann. In dem schraffiert dargestellten Ubergangsbereich sind die Ergebnisse der nu-
merischen Simulationen nicht eindeutig. Trotz nahezu identischer Reynolds-Zahlen
stabilisiert sich der Rotor bei Simulationen mit einer kleinen Spalthéhe an der Dros-
selstelle und einem niedrigen Spaltvolumenstrom, wiahrend bei einer Simulation mit
einer groferen Spalthohe und einem groferen Spaltvolumenstrom keine Stabilitét
erzielt werden kann. Unterhalb dieses Ubergangsbereichs erreicht der Rotor stets
eine stabile, stationidre Endposition, oberhalb stoft er nach einigen Umdrehungen
an der Gehdusewand an. Das Bild zeigt, wenn bei einem konstanten Spaltvolumen-
strom, d. h. Reg—const., die Spalthéhe an der Drosselstelle vergrofert wird, dann
steigt Re, an bis zuerst der Ubergangsbereich und dann der instabile Bereich er-
reicht wird. Je nach Grofe des eingestellten Spaltvolumenstroms wird der instabile
Bereich frither oder spéter erreicht. Zusammenfassend 1af5t sich feststellen, daf ei-
ne Verringerung der Spaltweite und eine Erhohung des Spaltvolumenstroms jeweils
stabilisierend wirken.

6.2.2 Instationare Simulationen mit dem Modell B

Fiir die in diesem Abschnitt vorgestellten Ergebnisse der transienten Rotorstabili-
sierung wird das Modell B aus Bild 5.10 verwendet. Dieses Modell stellt einen ho-
herwertigeren Modellierungsansatz als das einfache Radseitenraummodell dar, weil
der Spaltvolumenstrom nicht direkt vorgeschrieben wird, sondern eine Folge der
eingestellten Rotordrehzahl ist. Wie im vorangegangenen Abschnitt sind nur axiale
Verschiebungen des Rotors erlaubt.

In Bild 6.22a ist die bezogene, axiale Rotorposition z/s in Abhéngigkeit der Anzahl
der Umdrehungen und des eingestellten Zeitschrittes dargestellt. Als Betriebspunkt
wird fiir diese Simulationen ein Fordervolumenstrom von 6 1/min und eine Drehzahl
von 3000 U/min gewéhlt. Es soll gezeigt werden, daf auch mit diesem Modell die
axiale Rotorstabilisierung simuliert werden kann und dafs die Losung unabhéngig
von dem gewdhlten Zeitschritt ist. Bei der ersten Simulation wird eine Rotorum-
drehung mit 72 Zeitschritten aufgelost. Die Simulation startet mit dem Rotor bei
z/s = 0 und innerhalb von drei Umdrehungen bewegt sich der Rotor zu einer sta-
tiondren Endposition. Wird der Zeitschritt halbiert, so daf eine Umdrehung mit
144 Zeitschritten aufgelost wird, so zeigt die entsprechende Kurve einen dhnlichen
Verlauf. Der zeitliche Mittelwert der stationdren Endpositionen weicht um 3% von
der Kurve mit der gréberen zeitlichen Auflosung ab. Auch wenn der Zeitschritt ein
weiteres Mal halbiert wird, so daf eine Umdrehung mit 288 Zeitschritten aufgelost
wird, bewegt sich der Rotor zur gleichen stationdren Endposition, wobei der Mit-
telwert um 6% von der Kurve mit der grobsten zeitlichen Auflosung abweicht. Wie
auch bei den instationédren Simulationen mit dem Modell A werden die Fluktuatio-
nen in den Kurven bei einer feineren zeitlichen Auflésung geringer. Die Ergebnisse
zeigen, daft die Rotorstabilisierung auch mit diesem Modell simulierbar ist und die
Losung nur geringfiigig von dem Zeitschritt abhéngt. Bei allen im Folgenden vorge-
stellten Ergebnissen wird deshalb eine zeitliche Auflésung von 72 Zeitschritten pro
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Bild 6.22: Instationédre Simulationen mit dem Modell B; a) Relative axiale Rotor-
position als Funktion der zeitlichen Auflésung und b) Relative axiale Rotorposition
als Funktion der Drehzahl

Bild 6.22b zeigt die bezogene axiale Rotorposition z/s als Funktion der Anzahl
der Umdrehungen und der Drehzahl. Bei einer Drehzahl von 3000 U/min zeigen
die numerischen Untersuchungen, daf sich der Rotor bei einer bezogenen axialen
Position von z/s = 0.128 stabilisiert. Die am DHM experimentell mit einem in
axialer Richtung frei beweglichen Rotor ermittelte Position betréagt im Mittel z/s =
0.14, wobei die Mefswerte mit einer Unsicherheit von Az/s = 0.1 behaftet sind.
Diese sehr gute Ubereinstimmung zeigt, daf mit dem in Abschnitt 3.1 vorgestellten
Programmsystem die transiente Rotorstabilisierung simuliert werden kann.

Wenn die Drehzahl der Pumpe variiert wird, dndert sich die im Laufradkanal aufge-
baute Druckdifferenz, und damit dndern sich auch die Druckverhéltnisse im Spalt.
Wird die Drehzahl von 3000 U /min auf 3300 U/min erhoht, liegt die stationére End-
position, die der Rotor erreicht, bei z/s = 0.1. Ein weiteres Steigern der Drehzahl
auf 3600 U/min hat zur Folge, dafs die Endposition bei z/s = 0.086 liegt, allerdings
treten bei dieser Drehzahl auch verstarkt periodische Oszillationen auf, die im weite-
ren Verlauf nicht abklingen. Durch das Erhohen der Drehzahl scheint sich der Rotor
ndher an der Mittellage bei z/s = 0 zu stabilisieren. Dieser Trend kann nicht durch
Messungen am DHM bestétigt werden, da sich die Rotorposition nur geringfiigig
mit der Drehzahl dndert und die Werte alle innerhalb der Meflungenauigkeit liegen.

Bei allen bisher vorgestellten Ergebnissen wird angenommen, dafs sich die Pumpe
in einem ruhenden Bezugssystem befindet. Im spéteren Betrieb wird die Pumpe
jedoch sténdig in Bewegung sein, da sie als Teil eines Herzunterstiitzungssystems
in den Brustraum eines Patienten implantiert wird. Um zu gewahrleisten, dafs die
Pumpe auch dann stabil lauft, wenn sie z. B. plotzlich durch eine Bewegung des
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Patienten beschleunigt wird, werden numerische Simulationen durchgefiihrt, bei de-
nen das Gehduse der Pumpe in axialer Richtung bewegt wird. Dabei wird gepriift,
wie der in axialer Richtung frei bewegliche Rotor auf die Gehdusebewegung reagiert.
Als Betriebspunkt wird fiir alle Simulationen mit bewegtem Gehéuse ein Férdervo-
lumenstrom von 6 1/min und eine Drehzahl von 3000 U/min gewahlt.
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Bild 6.23: Instationére Simulationen mit dem Modell B; a) Relative axiale Gehéus-
eposition bei einer sprunghaften Bewegung und b) Relative Rotorposition als Folge
der Gehdusebewegung

Das Bild 6.23a zeigt die bezogene axiale Gehéduseposition z,/s als Funktion der An-
zahl der Umdrehungen bei einer sprunghaften Anderung der Gehiuseposition. W&h-
rend der ersten zehn Umdrehungen bewegt sich das Gehéuse nicht, damit sich der
Rotor in eine stationére Position einschwingen kann. Anschliefiend wird das Gehéuse
innerhalb eines Zeitschritts um 14%, 28% und 42% der Spalthohe an der Drossel-
stelle s in positiver z—Richtung versetzt. An dieser Position verbleibt das Gehéuse
fiir etwa drei Umdrehungen, bis sich der Rotor erneut in eine stationdre Position
eingeschwungen hat und springt anschliefsend wieder zuriick auf die Ausgangsposi-
tion. Die Reaktion des Rotors auf diese sprungférmige Gehdusebewegung ist in Bild
6.23b dargestellt. Nachdem das Gehduse bei zehn Umdrehungen sprungférmig nach
oben bewegt wurde, &ndert sich die bezogene relative Position des Rotors (z — z,)/s
im Gehéduse. Der Rotor befindet sich plotzlich an einer Position nahe der unteren
Gehéauseseite und gleicht dies aus, indem er der Geh&usebewegung folgt. Innerhalb
von 0.025 s hat sich der Rotor wieder an der gleichen relativen Position im Gehau-
se eingependelt. Nach etwa dreizehn Umdrehungen springt das Gehduse innerhalb
eines Zeitschritts wieder zuriick auf die Ausgangsposition, so daf sich der Rotor
kurzzeitig an einer Position nahe der oberen Gehéuseseite befindet. Wiederum folgt
der Rotor der Gehdusebewegung und bewegt sich innerhalb von 0.025 s zu derselben
stationdren Endposition, die er vor der Gehdusebewegung eingenommen hatte.

In Bild 6.24a ist die bezogene axiale Gehduseposition z,/s als Funktion der An-
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Bild 6.24: Instationére Simulationen mit dem Modell B; a) Relative axiale Gehéus-
eposition bei einer Bewegung mit konstanter Geschwindigkeit und b) Relative Ro-
torposition als Folge der Gehéusebewegung

zahl der Umdrehungen dargestellt, wenn sich das Gehduse mit einer konstanten
Geschwindigkeit bewegt. Wéahrend der ersten zehn Umdrehungen bewegt sich das
Gehéuse nicht, damit ein eingeschwungener Zustand erreicht wird. Anschliefsend
wird das Gehéduse mit einer konstanten Geschwindigkeit fiir die Dauer von sieben
Umdrehungen in die positive z—Richtung bewegt, wodurch sich ein rampenférmiger
Kurvenverlauf im Weg-Zeit Diagramm ergibt. Je nach zuriickgelegtem Weg stellt
sich eine willkiirlich gewéhlte, konstante Geschwindigkeit von 0.001 m/s oder 0.005
m/s ein. Abschliefend bleibt das Gehéduse fiir weitere vier Umdrehungen auf der
erreichten axialen Position, damit sich der Rotor wieder in eine stationare Endpo-
sition bewegen kann. Das Bild 6.24b zeigt die Reaktion des Rotors, wenn sich das
Gehéuse mit einer konstanten Geschwindigkeit axial nach oben bewegt. Nach der
Einschwingphase bewegt sich das Gehause in positive axiale Richtung, so daf sich
die bezogene relative Rotorposition édndert. Da der Rotor aufgrund seiner Trégheit
der Gehdusebewegung nachliduft, befindet er sich wihrend der Bewegung néher an
der unteren Gehausewand. Bei beiden Simulationen stellt sich innerhalb von 0.028
s ein stationédrer Zustand ein, in dem der Rotor seine relative Position im Gehéuse
nicht mehr dndert. Die stationére relative Position, an der sich der Rotor wahrend
der Gehdusebewegung befindet, hingt von der Geschwindigkeit ab, mit der sich das
Gehéuse bewegt. Je schneller das Gehéuse nach oben bewegt wird, um so naher liegt
diese Position an der unteren Geh&useseite. Sobald das Gehéduse wieder steht, 1auft
der Rotor auf seine urspriingliche relative Position im Geh&use zuriick.

Das Bild 6.25 beschreibt das transiente Stabilisierungsverhalten des Rotors, wenn
das Gehéuse eine komplexere Bewegung ausfiihrt. Die Gesamtbewegung besteht aus
einer Einschwingphase von 10 Umdrehungen, einer Phase konstanter Beschleuni-
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Bild 6.25: Instationére Simulationen mit dem Modell B; a) Beschleunigungs-Zeit Dia-
gramm; b) Geschwindigkeits-Zeit Diagramm; c¢) Weg-Zeit Diagramm des Geh&uses
und b) Relative Rotorposition als Folge der Gehdusebewegung

gung mit 1/16 der Erdbeschleunigung fiir eine Dauer von 0.015 s, einem Abschnitt
mit einer konstanten Geschwindigkeit von 0.0085 m/s, der 0.07 s dauert, und einer
Phase, in der das Geh&duse mit -1/16 der Erdbeschleunigung fiir eine Dauer von
ebenfalls 0.015 s abgebremst wird. Abschliefsend bleibt das Geh&ause fiir drei Umdre-
hungen auf der erreichten axialen Position. In Bild 6.25a ist das Beschleunigungs-Zeit
Diagramm dieser Bewegung aufgezeigt und in Bild 6.25b das Geschwindigkeits-Zeit
Diagramm. Das Bild 6.25¢ zeigt die bezogene axiale Gehauseposition z,/s, was einer
bezogenen Darstellung des Weg-Zeit Diagramms fiir diese Bewegung entspricht. Au-
fserdem ist die bezogene, axiale Position des Rotors z/s als Antwort des Rotors auf
die Gehdusebewegung dargestellt. In Bild 6.25d ist die Relativposition des Rotors
wahrend der Bewegung angegeben. Wahrend der 0.015 s, in denen das Gehéuse auf
die Geschwindigkeit von 0.0085 m/s beschleunigt wird, bewegt sich der Rotor um
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eine relative Distanz von A(z — z,)/s = 0.41 in Richtung der unteren Gehéuseseite.
Wiéhrend der folgenden Phase, in der sich das Gehduse mit konstanter Geschwindig-
keit bewegt, bleibt der Rotor in einem stationéren Zustand bei (z — z,)/s = —0.282.
Anschlieffend wird das Geh&use mit der betragsméfig gleichen Beschleunigung ab-
gebremst, mit der es vorher beschleunigt wurde, und verbleibt auf der erreichten
axialen Endposition. Wéahrend des Bremsvorgangs bewegt sich der Rotor zuriick zu
seiner urspriinglichen relativen Position bei (2 — z,)/s = —0.128, auf die er sich
erneut einschwingt.

o
(¢,
1
o
(¢,
1

\ \ ] L 4 . w \ R
0 5 10 15 20 0 5 10 15 20

Umdrehungen Umdrehungen
L ! 1 ! 1 ! 1 ! 1 L ! 1 ! 1 ! 1 ! 1
0 0.1 0.2 0.3 0.4 0 0.1 0.2 0.3 0.4
t[s] t[s]

Bild 6.26: Instationdre Simulationen mit dem Modell B, Rotorposition und Gehéau-
seposition bei einer sinusférmigen Bewegung des Gehduses; a) z, = 0.27s sin(£¢)
und b) z, = 0.27s sin(20t)

In Bild 6.26a und Bild 6.26b sind die Ergebnisse von zwei Simulationen dargestellt,
bei denen das Gehéuse sinusformig bewegt wird. Aufgrund der Triagheit des Ro-
tors erfolgt dessen Antwort phasenverschoben, so dafs hier nicht mehr die Differenz
zwischen Geh#use- und Rotorposition, sondern die bezogene Geh#useposition z,/s
und die bezogene Rotorposition z/s fiir jede Simulation einzeln dargestellt wird. Die
Amplitude betragt bei beiden Simulationen 27% der Spaltweite an der Drosselstelle.
Bei der in Bild 6.26a gezeigten Simulation betragt die Winkelgeschwindigkeit €2 mit
der das Gehéduse schwingt 25% der Winkelgeschwindigkeit des Rotors, bei der in
Bild 6.26b gezeigten Simulation ist sie doppelt so hoch.

Aus den Ergebnisdaten der in Bild 6.26a gezeigten Simulation geht hervor, dafs die
Rotorbewegung mit der gleichen Frequenz erfolgt, wie die anregende Bewegung des
Gehéauses. Insgesamt durchlaufen Gehduse und Rotor 2.5 Perioden, wobei die Dauer
einer Periode T" = 0.08 s oder 3.98 Umdrehungen betriagt. Die Antwort des Ro-
tors auf die Gehdusebewegung erfolgt zeitlich etwas nachlaufend, wobei die zeitliche
Phasenverschiebung zwischen den beiden Kurven At = —0.0092 s, bzw. 0.46 Umdre-
hungen betrégt. Die Amplitude der Rotorbewegung entspricht der der Gehdusebewe-
gung. Wird die Frequenz der Gehdusebewegung verdoppelt, so dndert sich die Ant-
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wortfrequenz des Rotors in gleicher Weise, s. Bild 6.26b. Auch bei dieser Simulation
ist die Frequenz der Rotorbewegung gleich der der anregenden Gehidusebewegung
und die Phasenverschiebung zwischen den beiden Kurven betragt At = —0.0092 s,
bzw. 0.46 Umdrehungen. Durch das Verdoppeln der Frequenz der Gehdusebewegung
halbiert sich die Periodendauer einer Rotorschwingung auf 7" = 0.04 s.

Alle vorgestellten Untersuchungen, bei denen das Gehéuse in axialer Richtung be-
wegt wird, zeigen, daft der Rotor aufgrund seiner Tragheit der Gehdusebewegung
nachlduft und nach Ende der Bewegung wieder die gleiche stationére Position ein-
nimmt. Die Antwort des Rotors auf eine Bewegung des Gehéuses erfolgt sehr schnell,
d. h. innerhalb von weniger als 0.01 s bzw. einer halben Rotorumdrehung. Zu ei-
nem spéateren Zeitpunkt sollte aukerdem gepriift werden, welchen Einflus es auf die
Rotorstabilisierung hat, wenn der Rotor kurzzeitig an einer Gehdusewand anstofst.
Dies 1afit sich effizienter in einem physikalischen Experiment untersuchen, da bei
numerischen Simulationen Probleme bei der Netzgenerierung entstehen wenn die
Spaltweite gegen null geht und die Rechenzeiten bereits jetzt fiir jede Simulation
mit bewegtem Gehause etwa drei Monate betragen.

6.2.3 Instationare Simulationen mit dem Modell C

Fiir die in diesem Abschnitt vorgestellten Ergebnisse der Rotorstabilisierung wird
das in Bild 5.11 vorgestellte Modell C verwendet. Mit diesem Modell werden zwei
zeitechte Simulationen der Rotorstabilisierung durchgefiihrt. Bei der ersten Simu-
lationsreihe werden nur axiale Verschiebungen des Rotors erlaubt, bei der zweiten
kann sich der Rotor zudem auch in radialer Richtung bewegen. Bei der zweiten Reihe
werden nur Krifte in den drei Raumrichtungen berticksichtigt, nicht aber die Mo-
mente, die den Rotor zum Kippen bringen, da in Abschnitt 6.1.3.3 gezeigt werden
konnte, daf der Rotor instabil wird und sofort an den Gehédusewénden anstofst.

Die Berechnung der Verschiebungen in x— und y—Richtung aufgrund der am Rotor
angreifenden Krifte erfolgt analog der in Abschnitt 3.4 aufgezeigten fiir Verschiebun-
gen in axialer Richtung. Bei beiden Simulationsreihen werden ein Férdervolumen-
strom von 6 1/min und eine Drehzahl von 3000 U/min angenommen. In Bild 6.27 ist
die bezogene axiale Rotorposition z/s in Abhéngigkeit der Anzahl der Umdrehungen
fiir die beiden Simulationsreihen dargestellt. Bei der mit axial bezeichneten Reihe
sind nur axiale Verschiebungen erlaubt, bei der Reihe axial undradial sind auch
radiale Verschiebungen zuléssig. Das Bild zeigt, dafs sich innerhalb der ersten vier
Umdrehungen kaum Unterschiede zwischen einer Simulation mit rein axialen und
einer Simulation mit axialen und radialen Verschiebungen ergeben. Danach werden
die Abweichungen zwischen den beiden Simulationsreihen grofer, wobei die beiden
Kurven weiter den gleichen mittleren Verlauf aufweisen. Die maximale Abweichung
zwischen den beiden Kurven betragt 25% bei 10.5 Umdrehungen, die Abweichung
der zeitlichen Mittelwerte der Kurven betragt weniger als 0.5%.

In Bild 6.28 ist fiir die Simulationsreihe, bei der auch radiale Verschiebungen zugelas-
sen sind, die bezogene Rotorposition in der z-y-Ebene zu verschiedenen Zeitpunkten
dargestellt. Als Bezugsgrofie AR dient die maximale Distanz, um die sich der Rotor
in radialer Richtung bewegen kann, ohne an der Spiralenzunge anzustofsen. Die vier
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Bild 6.27: Instationdre Simulationen mit dem Modell C; Relative axiale Rotorposi-
tion fiir eine Simulationsreihe, bei der nur axiale Verschiebungen erlaubt sind, und
fiir eine Simulationsreihe, bei der axiale und radiale Verschiebungen zugelassen sind

Bilder zeigen den Weg, den der Rotormittelpunkt nach 6, 12, 18 und 24 Umdrehun-
gen zurilickgelegt hat. Wéahrend der ersten vier Umdrehungen, s. Bild 6.28a, bewegt
sich der Rotor zu einem Punkt bei /AR ~ —0.003 und y/AR ~ 0.005. In diesem
Punkt haben die Radialkrafte ihr Minimum, was auch aus den Ergebnissen der sta-
tiondren Stromungssimulationen in Bild 6.14 hervorgeht. Anschlieffend beginnt der
Rotor spiralenférmig um diesen Punkt zu kreisen, s. Bild 6.28b und Bild 6.28c, wo-
bei sich der Rotor mit zunehmender Simulationsdauer weiter von dem Mittelpunkt
entfernt. Nach 24 Umdrehungen betragt die radiale Verschiebung noch weniger als
7% des maximal moglichen Weges AR.

6.3 Analyse der Blutschadigung

Bei der Konstruktion von Pumpen zur Férderung von Blut gelten andere Randbe-
dingungen als bei der Konstruktion einer herkommlichen Pumpe. Neben der Vermei-
dung von Thrombenbildung ist insbesondere auf eine moglichst geringe Schédigung
der roten Blutzellen beim Fordern zu achten. Es ist somit wiinschenswert, einer-
seits bereits friithzeitig im Entwicklungsprozefs der Blutpumpe Aussagen iiber die zu
erwartende Blutschadigung treffen zu konnen und andererseits die Ursachen einer
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Bild 6.28: Instationdre Simulationen mit dem Gesamtmodell der Blutpumpe; bezo-
gene Rotorposition in der x-y-Ebene zu verschiedenen Zeitpunkten

Schédigung bei bereits bestehenden Systemen zu ergriinden. Seit etwa 10 Jahren gibt
es Ansétze, hierzu numerische Verfahren heranzuziehen, siehe z. B. BLUDSZUWEIT
[8] und MITOH ET AL. [40]. Dabei wird das Ziel verfolgt, eine qualitative Bewertung
jener Einflufsfaktoren vorzunehmen, die als ursdchlich fiir die Blutschiadigung ange-
sehen werden und sich durch numerische Berechnung ermitteln lassen. Ziel dieser
Analyse ist es, eine Bewertungsgrofe fiir eine gegebene Geometrie und einen defi-
nierten Betriebszustand zu ermitteln, welche eine Abschitzung der zu erwartenden,
stromungsinduzierten Blutschidigung im Vergleich zu anderen Geometrievarianten
oder Betriebspunkten erlaubt, APEL [3].

Um das Ausmafs an Blutschidigung der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten Blut-
pumpe, die den Namen Rotacor trégt, beurteilen zu kénnen, miissen die Ergebnisse
in Relation zu einer bereits eingehend in-vivo und in-vitro untersuchten Pumpe ge-
sehen werden. Als Bezugsgrofe dient daher die gut dokumentierte extrakorporale
Radialblutpumpe Rotaflow, die am DHM entwickelt wurde, s. MENDLER ET AL.
[38] und ORIME ET AL. [46] und von der Firma Jostra vertriecben wird. In einem
diesem Forschungsvorhaben vorangegangenen Projekt ist der elektrische Antrieb
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der Rotaflow Blutpumpe verbessert und die Pumpe in Hinblick auf hydraulische
Effizienz optimiert worden. Das Produkt dieser Weiterentwicklung ist die extrakor-
porale Blutpumpe Rotassist, die ebenfalls zu Vergleichszwecken herangezogen wird,
s. MENDLER ET AL. [37] und BREITENBACH [13].

Die Grundlage fiir eine numerische Berechnung der Blutschidigung sind die Er-
gebnisdaten von numerischen Stromungssimulationen. Daher werden fiir alle drei
Blutpumpen Rechennetze erzeugt, wobei der mit Fluid gefiillte Raum jeder Pumpe
mit etwa 650.000 Knoten diskretisiert wird. Anschliefend werden stationére Stro-
mungssimulationen mit dem kommerziellen CFD-Softwarepaket Tascflow durchge-
fiihrt, in dem ein Partikel-Tracking Modul enthalten ist. Als Betriebspunkt wird ein
Fordervolumenstrom von 6 1/min und eine Drehzahl von 3000 U/min gewéhlt. Aus
den Ergebnisdaten der auskonvergierten Stromungslosungen wird die skalare Ver-
gleichsspannung geméf Gleichung 3.24 fiir jedes Kontrollvolumen berechnet. Um
eine Aussage dariiber zu treffen, welcher Anteil des geférderten Blutvolumens wel-
cher Beanspruchung unterliegt, wird fiir die Vergleichsspannung im Strémungsgebiet
die Haufigkeit ihres Auftretens bestimmt. In Bild 6.29a ist eine solche Verteilung
fiir die drei Blutpumpen in kumulierter Form dargestellt. Das Bild zeigt, dafs die
Vergleichsspannung im gesamten Stromungsgebiet bei allen drei Blutpumpen zu an-
nihernd 100% weniger als 100 N/m? betriigt. Bei der implantierbaren Blutpumpe
Rotacor, die im Rahmen dieser Arbeit entwickelt wurde, ist die 100%-Marke sogar
bereits bei 60 N/m? erreicht. Die Vergleichsspannung liegt weit unter dem Wert von
420 N/m?, ab dem eine meRbare Héimolyse einsetzt. Diese Form der Analyse erlaubt
eine Bewertung der Belastungsverteilung im Stromungsgebiet, aber nur unter der
Voraussetzung, dak die Belastungsdauer keinen Einfluf auf die Schadigung austibt.
Dies trifft nur fiir kurze Belastungszeiten im Bereich von Millisekunden zu, APEL
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Bild 6.29: Analyse der Blutschddigung; a) Kumulierte Héufigkeit der Vergleichss-
pannung im gesamten Stromungsgebiet und b) Nach Gleichung 4.6 bestimmte Blut-
schadigung
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Zur Ermittlung der Belastungsdauer werden die Bahnlinien von 300 Partikeln mit
der Grofe und den Stoffeigenschaften von roten Blutzellen berechnet, deren Start-
punkte gleichméfig iber den Eintritt am Saugstutzen verteilt sind. Entlang dieser
Bahnlinien werden die zuriickgelegte Wegstrecke, die Zeit sowie die zu den Ortsvek-
toren korrespondierenden Vergleichsspannungen ermittelt und aufgezeichnet. Aus
diesen Daten lassen sich zunéchst die Verweilzeiten der Partikel ermitteln. In den Bil-
dern 6.30a und 6.30b ist die Haufigkeit der Verweilzeiten der Partikel in relativer und
kumulierter Form aufgetragen. Bei der Darstellung der relativen Héufigkeit betragt
die Breite der einzelnen Intervalle 0.1 s. Bei den beiden extrakorporalen Blutpumpen
haben tiber 90% der Partikel die Pumpe innerhalb einer Sekunde durchlaufen. Bei
der Rotacor Blutpumpe haben 98% der Partikel die Pumpe bereits nach 0.3 s pas-
siert. Die Ursache fiir die lingeren Durchgangszeiten bei den beiden extrakorporalen
Blutpumpen ist, dak die Pumpenteile als Einwegartikel konzipiert sind und daher
aus fertigungstechnischen Griinden die Spalte zwischen Rotor und Gehéuse sehr viel
grofer ausfallen. Dadurch treten grofiere Spaltvolumenstrome auf, folglich strémen
die meisten Partikel mehrmals durch das Laufrad, um zum Auslafs zu gelangen.
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Bild 6.30: Analyse der Blutschddigung; a) Relative Héufigkeit und b) Kumulierte
Héufigkeit der Verweilzeit fiir 300 Partikel

Bild 6.31a zeigt die relative Haufigkeit und Bild 6.31b die kumulierte Haufigkeit der
maximal auf jeder Partikelbahn aufgezeichneten skalaren Vergleichsspannung. Bei
der Darstellung der relativen Haufigkeit betragt die Breite der einzelnen Intervalle
15 N/m?2. Im Fall der extrakorporalen Blutpumpe Rotaflow waren 90% der Par-
tikel einer Spannung von weniger als 100 N/m? ausgesetzt, im Fall der Rotassist
Blutpumpe liegt dieser Wert bei 150 N /m?.

Dagegen weist die intrakorporale Blutpumpe Rotacor die niedrigsten Spannungs-
werte auf, d. h. 90% der Partikel sind einer Spannung von weniger als 75 N/m?
ausgesetzt. Diese Pumpe ist als Teil eines implantierbaren Herzunterstiitzungssys-
tems fiir einen langerfristigen Einsatz konzipiert, bei dem sich die blutschadigenden
Einfliisse auf Dauer aufsummieren.
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Bild 6.31: Analyse der Blutschddigung; a) Relative Héaufigkeit und b) Kumulierte
Héufigkeit der maximal aufgezeichneten skalaren Vergleichsspannung fiir 300 Parti-
kel

Fakt man die beiden Schadigungsursachen Vergleichsspannung und Verweilzeit ge-
méak Gleichung 4.6 zu einer skalaren Grofe zusammen, so ergibt sich der in Bild
6.29b dargestellte Sachverhalt. Die Schadigung S betréagt bei der im Rahmen die-
ser Arbeit entwickelten Rotacor Blutpumpe lediglich 15%, bzw. 10% dessen, was
einer Blutzelle in den beiden extrakorporalen Blutpumpen Rotaflow und Rotassist
zugemutet wird.

Zusammenfassend kann daher gesagt werden, dafs bei der Rotacor Blutpumpe keine
Probleme mit zu hoher Blutschiadigung zu erwarten sind, was jedoch durch experi-
mentelle Untersuchungen noch nachgewiesen werden muf.
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Kapitel 7

Bewertung und Ausblick

Im Rahmen dieser Arbeit wird ein Programmsystem entwickelt, mit dem die Fluid-
Struktur Wechselwirkungen zwischen dem Férdermedium Blut und einem darin be-
weglichen Rotor einer Blutpumpe simuliert werden kénnen. Aufserdem werden der
Radseitenraum, die Beschaufelung und die Spirale der Blutpumpe entworfen und
in Hinblick auf hohe Steifigkeit, hohe Wirkungsgrade und geringe Blutschédigung
optimiert.

Das zur numerischen Simulation der instationdren Rotorstabilisierung entwickel-
te Programmsystem besteht aus einem Netzgenerator, dem CFD-Code NS3D und
einem Postprocessing Modul. Der Netzgenerator erzeugt vollautomatisch ein Re-
chennetz, wahlweise der gesamten Blutpumpe oder eines vereinfachten Modells. Es
kénnen sowohl Konfigurationen, bei denen der Rotor in axialer und radialer Richtung
verschoben ist, behandelt werden als auch solche, in denen der Rotor im Gehéuse
um eine zur Rotationsachse senkrechte Achse gekippt ist. Der am FLM vorhandene
Stromungsloser NS3D wird modifiziert, so daf sich numerische Strémungssimula-
tionen auch auf bewegten Rechengittern durchfithren lassen. Aufserdem wird ein
Postprocessing entwickelt, mit dem die vom Fluid auf den Rotor ausgeiibten hydro-
dynamischen Kréafte und die daraus resultierende Verschiebung berechnet werden
koénnen.

Mit Hilfe stationédrer Stromungssimulationen wird der erste Prototyp einer Blut-
pumpe entworfen. Der Vergleich von numerisch ermittelten und experimentellen
Leistungsdaten der Pumpe zeigt eine gute Ubereinstimmung. Dies gilt auch fiir
die instationdren Strémungsrechnungen, mit denen die Rotorstabilisierung simuliert
wird. Fiir den Fall rein axialer Verschiebungen stimmt die numerisch bestimmte sta-
tiondre Endposition des Rotors mit der im Experiment ermittelten sehr gut tiberein.
Instationdre Simulationen, bei denen der Rotor auch in radialer Richtung verschieb-
bar ist, zeigen ebenfalls physikalisch sinnvolle Ergebnisse, die aber noch durch Mes-
sungen belegt werden miissen.

Mit der Entwicklung eines Moduls zur Berechnung der Blutschiadigung aus den Er-
gebnisdaten numerischer Strémungssimulationen steht ein Werkzeug zur Verfiigung,
mit dem ein zukiinftiges Blutpumpendesign hinsichtlich Blutschiadigung bewertet
werden kann. Der Vergleich der im Rahmen dieser Arbeit entworfenen Pumpe mit
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bestehenden Systemen zeigt, dak die Pumpe sehr blutschonend arbeitet.

Das entwickelte Programmsystem stellt ein validiertes Werkzeug zur numerischen Si-
mulation der Rotorstabilisierung in axialer und radialer Richtung dar. Der néchste
Schritt sollte die Einbeziehung der Kipp- und Kreiselmomente in die Rotorstabilisie-
rung sein. In diesem Fall muf fiir die Berechnung der resultierenden Verschiebung ein
anderer Ansatz verwendet werden, da dann die vergleichsweise einfache Berechnung
mit Hilfe des zweiten Newton’schen Gesetzes nicht mehr gilt.

Aufgrund der extrem zeitaufwendigen instationdren Simulationen sollte zudem ei-
ne Portierung des Programmsystems, insbesondere des CFD-Codes, auf einen vek-
torisierten oder massiv-parallelisierten Hochleistungsrechner in Erwidgung gezogen
werden.
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Anhang A

Kennfeld der Blutpumpe
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Bild A.1: Durch numerische Stromungssimulationen ermitteltes Kennfeld der Blut-
pumpe in dimensionsbehafteter Darstellung
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