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1 Einleitung

Technische Geréte in der Medizin, die sich langerfristig zur Therapie von unterschied-
lichen Erkrankungen im direkten Kontakt zum menschlichen Blut befinden, sind
verbreitet und schon tber Jahrzehnte im Einsatz. Ohne diese I nstrumente wéren ganze
Bereiche bel der Patientenbehandlung, wie z.B. Bypassoperationen, Blutersatz oder
Blutreinigung, undenkbar. Die dabel auftretenden Blutsch&digungsvorgange bilden

die zeitliche Limitierung des jeweiligen Einsatzes.

Je nach Anwendungsgebiet konnen die Einsétze Uber einige Minuten und Stunden (in
der Transfusionsmedizin oder wadhrend der Dialyse) bis hin zu einigen Monaten
(totaler Herzersatz, langzeitimplantierbare Herzunterstiitzungsysteme) reichen. In der

Zukunft sind sogar dauerhafte | mplantationen von Blutpumpen geplant.

Je nach Einsatzdauer der Geréte sind unterschiedlich hohe Anforderungen an die
Grenzen der zulassigen Blutschadigung anzulegen. Wahrend eines kurzzeitgen
Einsatzes kann eine geringe Traumatisierung des Blutes aufgrund der Regenerations-
mechanismen des Korpers toleriert werden. Langfristige Einsédtze, vor alem bei
Vollimplantaten, verlangen dagegen eine auf ein absolutes Minimum reduzierte Scha-
digung des Blutes, was mit eéinem erheblich erhdhten Entwicklungs- und Produktions-
aufwand verbunden ist. Die Schadigung der Erythrozyten ist dabel von herausragender
Bedeutung, deren Grenzwerte sind in zahlreichen Normen festgelegt (FDA-, | SO- und
DIN-Normen) worden. Die Thrombogenitét der Gerate muss ebenfalls untersucht

werden, soll aber im Rahmen der vorliegenden Arbeit nicht betrachtet werden.

Die herkbmmliche Methode der Messung der Schadigung der roten Blutkorperchen
beruht auf der Trennung des Plasmas von den Zellen einer dem Kreislauf entnom-
menen Probe. Das im Plasma befindliche Hamoglobin kann nach einer chemischen
Behandlung photometrisch analysiert werden. Diese Prozedur erfordert mehrere
verschiedene Geréte (Zentrifuge, Spektrophotometer, Reaktionsgefal3e) und ist sehr

zeitaufwendig (im Bereich von etwa 30 Minuten). Eine direkte optische Messung der
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Schadigung im Blutstrom ohne Probenentnahme hétte dagegen den Vorteil einer quas
kontinuierlichen Ermittelung, so dass bei Funktionsstérungen frihzeitig und schnell
reagiert werden kann, womit die hohe Belastung des Patienten entscheldend reduziert

werden kann.

Die hier vorgestellte Methode kann, unter Beachtung der geringeren Genauigkeit der
Messung gegeniber der photometrisch ermittelten Referenz, zur quantitativen

Messung der Schadigung im Labor kostenglnstig eingesetzt werden.

Die Messung des optischen Verhaltens des Blutes wird bisher zur Messung des Sauer-
stoffgehaltes und der Gesamthamoglobinkonzentration des Blutes eingesetzt. Die
partielle Lysis der Erythrozyten beeinflusst jedoch diese optischen Eigenschaften, so
dass Fehlinterpretationen des detektierten Signals moglich sind. Innerhalb der vorlie-

genden Arbeit wird diese Beeinflussung aufgezeigt und diskutiert.

Das optische Verhalten des Blutes wird mittels der Messung des Reflexionsverhaltens
des Blutes im Kreidauf unter Laborbedingungen untersucht. Die gemessene Licht-
menge wird Uber die hier vorgestellte Modifkation der Photonendiffusionstheorie fir

den Fall der partiellen Hamolyse mit den gewonnenen Referenzmessungen korreliert.

Ein Vergleich zwischen den vorhergesagten berechneten Werten des Plasmahé&moglo-
bingehaltes zeigt eine hohe Ubereinstimmung der experimentell gewonnenen Daten
mit den berechneten Werten. Abweichungen vom rechnerischen Modell werden
anhand der vorgestellten beeinflussenden Parameter konkretisiert. Sie erlautern die
Diskrepanz der erwarteten und gemessenen Daten und bilden die Grundlage fur diein

Zukunft weitergehenden Untersuchungen.



2 Physiologische Grundlagen des
Blutes

2.1 Allgemeines, medizinische Fachbegriffe
Das Blut dient as Transportmedium fir Atemgase, Nahrstoffe und Temperatur. Mit

dessen Hilfe gelangt Sauerstoff von den Lungen zum Gewebe, das wiederum den
Sauerstoff verbraucht und Kohlendioxid an das Blut abgibt. Von dort wird es zurtick
zu den Lungen transportiert. Die im Korper entstehende Temperatur wird Uber die
hohe Wéarmekapazitét des Blutes verteilt und zu den Atemorganen und der Haut trans-
portiert. Weiterhin wird Uber das Flief3en des Blutes erreicht, dassim Korper bendtigte

Stoffe verteilt werden, so dass die Stoffkonzentration konstant gehalten wird.

Das Blut besteht zu Uber 50% aus Blutplasma, dass sich zu 90% aus Wasser, 8% Prote-
inen und 2% anderen Substanzen zusammensetzt. Die Proteine im Plasma sind einer-
seits eine grofde Nahrstoffquelle fir den Korper und kdnnen andererseits Stoffe wie
lonen, Lipide und andere nichtwasserl 6diche Mol ekille binden und transportieren. Sie
kénnen Uber ihre ampholytischen Eigenschaften pH-abhéngig Séure- oder Basen-
bildner sein und dienen somit als Puffer zur Einstellung eines konstanten pH-Wertes.
Die Konstanz des pH-Wertes ist wichtig zur Einstellung des osmotischen Druckes

zwischen dem Blutplasma und zelluléren Plasma.

Einheit Human | Schwein
Anzahl der Erythrozyten [10%mL] | 4,854 6,4
Hamatokrit Hct [%0] 42-47 38-40
Gesamthamoglobin GHb [g/dI] 13,9-15,8 | 13,2-14,2
mean cell hemoglobin MCH [pa] 29 17-21
mean cell hemoglobin content | MCHC [g/dl] 33 34

Tabelle 2-1. Gegenuberstellung der Normwerte fir Human- und Schweineblut

Qudle: Altman 1971
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Der zellulére Bestandteil am Gesamtvolumen des Blutes wird durch den Hamatokrit
dargestellt. Er liegt beim Menschen zwischen 40 und 45%. Den grofdten Antell an
Zellen nehmen die Erythrozyten (Tabelle 2-1) ein. Die anderen zelluléaren Bestandteile
sind im wesentlichen die Leukozyten fir die Abwehr von Krankheitserregern und den
Abbau von Fremdkorpern sowie die Thrombozyten, die fir den Wundverschluss
zustandig sind /Schmidt 1993/.

2.1.1 Erythrozyten

Die Erythrozyten dienen vor allem dem Atemgastransport im Blut. Der Uber die Lunge
eingeatmete Sauerstoff und dasin den Zellen gebildete Stoffwechsel endprodukt Koh-
lendioxid wird am in den Erythrozyten enthaltenen Hamoglobin gebunden. Das Hamo-
globin ist ein Protein und kann an dem im Molekl enthaltenen Eisenatom Sauerstoff
anlagern. Das Hamogl obin Hb geht so in Oxyhamoglobin HbO,, Uber. Ein Hb-Mol ekdil
kann dabel maximal 4 Sauerstoffmolekile anlagern. Die Bindungsfahigkeit des Hb

hangt von mehreren Faktoren ab:

» Ein hoher Anteil an inaktiven Varianten des Hb (Hb-CO, Methdmoglobin)
reduzieren die Aufnahmeféhigkeit fir Sauerstoff

» DieHohe des Sauerstoffpartialdruckes beeinflusst die Oxygenierung des Hb.
Beispielsweise tritt bel arteriellem Blut eine Séttigung von etwa 97% bei
95mmHg auf. Die Séttigung sinkt bel ventsem Blut auf etwa 70% bei
40mmHg.

» Die Absenkung des pH-Wertes andert die Bindungsfahigkeit hin zu einem
geringerem Wert bei gleichem Partialdruck.

» Eine Absenkung der Temperatur verbessert die Fahigkeit des Hamoglobins zur
Bindung des Sauerstoffs.

» Dieintrazelluldre Anwesenheit bestimmter Stoffe kann die Bindung von Sauer-
stoff an das Hb herabsetzen.
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» Eine Erhéhung des Partialdruckes von Kohlendioxid bewirkt ein Absinken des
Sauerstoffpartialdruckes, so dass gebundener Sauerstoff abgegeben wird

(Mechanismus des Austauschs von Atemgasen).

» Fetales Blut besitzt eine unterschiedliche Hamogl obinzusammensetzung und
einen niedrigeren pH-Wert, so dass eine hdhere Sauerstoffaffinitét registriert

werden kann.

« Die pathologische Anderung der Zellenform (Sichel zellenanamie) setzt die
Affinitét herab, dadie Oberflache der Zelle verkleinert ist.

Quéle: Schmidt 1993
Die Oxygenation bzw. Reduktion des Hamoglobins bewirkt eine charakteristische
Farbanderung, so dass arterielles Blut hellrot, ventses Blut dagegen bl&ulich dunkelrot

erscheint.

Abb. 2-1: Form eines gesunden Erythrozyts

Quéle: Branemark 1971

Die Zellmembran des Erythrozyten ist semipermeabel. Der Stofftransport durch diese
Membran erfolgt tber die Diffusion. Dies kann in direkter Form oder Uber die L 6sung
in Wasser oder Lipiden erfolgen, die wiederum durch die Membran diffundieren
kénnen. Die bikonkave Form des Erythrozyts hat eine Oberflachenvergrofierung
gegentiber einer Kugeloberflache zur Folge, was die Diffusionsfahigkeit der Stoffe
durch die Zellmembran begunstigt (vgl. Abb. 2-1). Die Grofdeder Erythrozyten variiert
leicht. Dieswird Uber die Price-Jones-Verteilung dargestellt /Price-Jones 1920/.
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Die Form und Grole der Erythrozyten variiert zwischen verschiedenen Spezies
(Tabelle 2-2). Die Gegenliberstellung zwischen humanem und Schweineblut wird hier
vorgenommen, dain der optischen Untersuchung des Blutesin der vorliegenden Studie
ausschliefdlich Schweineblut eingesetzt wird. Die optischen Eigenschaften des
humanen und porcinen Vollblutes werden, soweit mdglich, im spéteren Verlauf

miteinander verglichen.

Medium A B C Volurr;en Oberflézéche Refe-

[um] | [um] | [pm] | [um’] [um?] renz

Human | trocken: 7,5 2,0 - - 137 v
7,5 - - 87 135 12/

nass. 8,5 2,4 1,0 88 138 13/

Ringer: 8,0 2,65 | 1,60 87 137 14/

8,1 - - 107,5 138 /5/

flieBend: | 7,3-8,6 - - 87,8-94,7 - 16/
Schwein | trocken: 7,0 - - 61,1 - 12/
nass: 6,0 | Mittelwert: 1,7 - - 10/

0.A. 6,0 - - 55-56 - 17/

6,1 - - 50-65 - 18/

Tabelle 2-2. Geometrische Normwerte flir Erythrozyten vom Schwein und Mensch
(Mal3e aus Abb. 2-1)

Quelle: /0/ eigene Messung, /1/: Schmidt 1993, /2/: Altman 1971, /3/: Twersky 1970, /4/: Jay 1975, /5/: Canham 1968,
/6/: Barman 1993, /7/: Sanderson 1981, /8/: Baumgartner 1999

2.1.1.1 Hamolyse
Unter Hamolyse versteht man die Schadigung des Erythrozyts, wobel Hamoglobin an
das Plasma abgegeben wird. Dort wird es zum Teil an Haptoglobin gebunden und zum
Teil asfreies Hamoglobin an das Plasma abgegeben. Belde Formen des Hamoglobins
im Plasma werden as Plasmahadmoglobin (PHb) zusammengefasst. Physiologische
Normalwerte bei Humanblut fur PHb liegen unter Img/dl (Werte fir leichte H&mo-
lyse: 5-10 mg/dl, mittelschwere Hamolyse: 10-25 mg/dl, schwere Hamolyse: >25
mg/dl) /Deutsch 1975/, was auf den Alterungsprozess der Erythrozyten zurlickzu-

fuhren ist. Die Alterung bewirkt eine herabgesetzte Flexibilitét der Zellmembran des
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Erythrozyts, die beim Transport durch die Kapillargefél3e oder an den Herzklappen zu
einer Lysierung der Erythrozyten fihren kann. Bei starker korperlicher Belastung kann
der Wert auf das 10-30fache ansteigen, so dass Werte bis zu 40 mg/dl als noch normal
angesehen werden konnen /Richterich 1971/. Nichtphysiologische Hamolyse kann

dagegen mehrere Ursachen haben:

2.1.1.1.1 Mechanische Schadigung

Die mechanische Schadigung des Erythrozyts entsteht durch die zu hohe mechanische
Belastung der Zellmembran. Bei der subletalen Schadigung werden Poren in der
Membran vergrof3ert, so dass Hamoglobin in das Plasma diffundieren kann. Die
Dehnung der Membran ist reversibel, so dass der Erythrozyt in seine Ausgangsform,
mit einem verminderten Hb-Gehalt, zuriickgehen kann. I st die mechanische Belastung
der Membran zu hoch, reif3t diese und gibt ihren gesamten Zellinhalt an das Plasma ab.
Es bleibt ein Zellfragment (sog. ghost) zurlick, der durch Phagen aus dem Plasma
entfernt wird. Diese Schadigungsform tritt bel mechanischen Systemen auf, die in den
Blutkreislauf integriert sind bzw. den Blutfluss aufrecht erhalten. Deren Auslegung
hinsichtlich der Minimierung der Schadigung ist eine schwierige Aufgabe und kann
bisher nur Gber eine makroskopische Modellbildung /Apel 2002/ oder in einfachen

Geometrien /Paul 2000/ vorgenommen werden.

2.1.1.1.2 Osmotische Schadigung

Bei der osmotischen Schadigung wird durch einen Uberhthten Konzentrationsgradi-
enten zwischen dem Blutplasma und dem Zellinnern durch die semipermeable
Membran z.B. Wasser aufgenommen. Dies bewirkt einen Anstieg des Zellinnendrucks
und eine Dehnung der Membran bis zu einer kritischen Schwelle, ab der die Zellmem-
bran zerstort wird. Ausgehend von einer intrazellul&ren Wassermenge von 70,2% kann
ein humanes Erythrozyt reversibel durch eine Verformung eine minimale Wasser-
menge von ca. 55% und eine maximale Wassermenge von ca. 78% enthalten, ohne
dass Hamolyse auftritt /Kageyama 1989/. Untersuchungen der osmotischen Schédi-

gung Uber die Variation der Salzkonzentration ergaben eine friher beginnende Sché-
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digung bei Schweineblut bel 0.74g/100ml [NaCl] gegentber 0.43g/100ml [NaCl] bei
humanen Blut /Altman 1971/. Zum Vergleich sai angemerkt, dass isotonische Koch-

salzl6sung (keine V eranderung des osmotisches Drucks) bel 0.9g/100ml liegt.

2.1.1.1.3 Schadigung durch Ultraschall

Erythrozyten kdnnen durch Einwirkung von Ultraschall lysiert werden /Tarssanen
1976/. Die Oszillation des angeregten Blutes hat mehrere lysierende Effekte zur Folge:
Kavitation, Reibung zwischen Plasma und Zellen und hohe Druckanderungen. In der
Labordiagnostik wird dies zum Zellauf schluss verwendet. Die Zellen werden in einem
kurzen Zeitraum zerstort, so dass der intrazellulére Inhalt in das Blutplasma oder die
L 6sung abgegeben werden und dort untersucht werden kann. Untersuchungen haben
gezeigt, dass die mechanische Schadigung durch Ultraschall bei verschiedenen

Spezies unterschiedliche Hamolyseraten zur Folge haben /Miller 2000/.

2.1.1.1.4 Chemische Schadigung
Durch Chemikalien kdnnen Erythrozyten vollstandig zerstort werden. Dies wird bei
der colorimetrischen Bestimmung des Hb-Gehaltes ausgenutzt, kann aber auch bei

Aufnahme von hdmolytischen Toxinen hervorgerufen werden.

2.1.1.1.5 Ther mische Schadigung

Eine Uberhdhte Korpertemperatur Uber 42°C bewirkt eine Denaturierung von
Eiweil3en, die auch Bestandteil der Zellmembran sind. Dadurch wird die Flexibilitét
der Membran gestort und Hamoglobin kann durch die nun permeable Membran
austreten (z.B. /Marseille 2001/).

2.1.1.1.6 Destruktion durch Organismen
Bakteriophagen konnen gesunde oder gedterte Erythrozyten zerstéren und deren
Inhaltsstoffe abbauen (Erythrozytenphagozytose). Eine Uberhthte Anzahl dieser

Phagen kann zu einem zu hohen Abbau von Erythrozyten fhren.
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2.1.1.1.7 Photodynamische Schadigung

Erythrozyten kdnnen durch starke Lichteinstrahlung geschadigt werden /Blum 1941/.
Die Schédigung ist wellenlangenabhéngig und kann mit der Absorptionsfahigkeit des
Hamoglobins erklart werden. Die der absorbierten Lichtmenge entsprechende Ener-
giedichte uf3ert sich in einem Temperaturanstieg, so dass die Zelle letztlich thermisch

geschadigt wird.

2.1.1.2 Hamolyseindizes
o dtatische Werte

In der Literatur werden verschiedene Werte zur Darstellung des Plasmaha&moglobins
(PHb) und der H&molyse verwendet, die hier im elnzelnen kurz aufgelistet werden. Die
Formeln zur Berechnung der Indizes werden im Laufe der Arbeit verwendet, um die
Ruckfihrung der in einer Vielzahl von Quellen angegebenen Schadigungsraten in

messbare PHb-K onzentrationen zu ermdglichen.

Hamolyseindex IHg 4 :

_ Vpiasma JPHb] _ (100 —Hct) [(TPHb]

Moo = 5, TGHD] © [GRE] &
mit VEiut: Blutvolumen [l]
V piasma: Plasmavolumen [I]
Hct: Hamatokrit [%0]
[PHD]: PHb-Konzentration [g/dl]
[GHD: GHb-Konzentration [g/dl]

Die Integration des Hamatokritsin die Relation zwischen Hamoglobin im Plasma und

Gesamthamoglobin erlaubt einen Hct-unabhéngigen Vergleich der Blutschadigung.
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 zeitlicher Verlauf der Hamolyse

Um den zeitlichen Verlauf der Anderung der PHb-Konzentration zwischen 2 Zeit-

punkten t; und t , zu charakterisieren, wird der Volumenstrom V des Blutes in den

Hamolyseindex integriert:

IH

Vg [PHD,] —[PHb
= Ve [PAPA ZIPAB 1 51 10y 2.2)
\ -t

Quelle: /Naito 1994/
Dieser Index hat den Nachteil, dass das Hct-abhangige Hamolyseverhalten des Blutes

nicht beriicksichtigt ist. Aquivalent zum statischen Fall wird die Hamatokritabhangig-

keit im normalisierten Hamolyseindex NIH aufgenommen:

Veur [PHD,] ~[PHb]

NIH = "

[{100-Hct) (2.3)

Dielntegration des Gesamthdmoglobin in die Berechnung wurde von /M{ller 1993/ im

modifizierten H&molyseindex MIH vorgenommen:

Vi (1100 — Hot) T[PHD,] ~ [PHb]) _ 4
V [t [GHb]

MIH = (2.4)

mit V: Volumenstrom [I/min]
t:  Pumpdauer [min]

Der modifizierte Hamolyseindex MIH ist der derzeitig gelaufigste fur vergleichende
Untersuchungen von Blutpumpen, der Index IH wird meist dann angegeben, wenn eine
Schadigung zu einem bestimmten Zeitpunkt angegeben werden soll (z.B. Schwell-

werte fir maximal zulassige PHb-K onzentrationen).
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2.1.2 Rheologie des Blutes

Blut besteht aus Plasma mit eingelagerten Zellen. Das Flie3verhalten des Blutes ist
nichtnewtonisch. Die Erythrozyten als partikulérer Hauptbestandteil haben eine
bikonkav diskoide Form. Daraus ergeben sich einige Besonderheiten in den Fliel3ei-

genschaften des Blutes.

Abb. 2-2: mikroskopische Aufnahmen der Abhangigkeit der Form und der
Aggregatbildung der Erythrozyten im Srémungsfeld (oben: niedrige,
unten: hohe Geschwindigkeit), 2600fache Aufldsung

Quelle: /Branemark 1971/

Die Zellen weisen geschwindigkeitsabhangig eine axiale Migration in Richtung der
Mitte des Blutstroms bei gleichzeitiger Orientierung ihrer Hauptachse quer zur Stro-
mungsrichtung auf. AuRerdem ist eine Aggregationsneigung (Geldrolleneffekt oder
Rouleaux) bei niedrigen Flief3geschwindigkeiten festzustellen /Schmidt 1993,
Lindberg 1993/, die eine nichtharmonische Viskositatsverteilung zur Folge hat (siehe
Abb. 2-2). Die Grole der Blutgefalie spielt eine wichtige Rolle bei den Flief3eigen-
schaften, wenn der Fahraeus-Effekt zum Tragen kommt. Dies geschieht vor alem in
Kapillargefél3en mit Durchmessern unter 250um /Barbee 1971/.

Die beschriebenen rheologischen Eigenschaften des Blutes wirken sich auf die opti-
schen Eigenschaften aus. Im weiteren Verlauf der Arbeit wird auf diese Besonderheit

des Blutes bei der Reflexionsmessung eingegangen.
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3 Medizinische Einsatzgebiete der optischen
Spektroskopiein Blut

Im folgenden Kapitel wird ein Uberblick tber die bestehenden Anwendungsgebiete
der optischen Analyse von Blut gegeben. Es wird zwischen der Messung chemisch
behandelter Blutproben und der direkten Messung des Blutes (im Blutstrom oder trans-

kutan) unterschieden.

Denkbare Applikationen fir die zeitkontinuierliche Messung der mechanischen Blut-
schadigung werden separat im néchsten Kapitel 4 erlautert. Deren Vorteile gegentiber

bisheriger Messmethoden werden dabel aufgezeigt.

3.1 Hamolysiertes Blut

Bei hamolytischem Blut kann durch Separation von Plasma und Erythrozyten photo-
metrisch der Gehalt von Hamoglobin im Plasma quantifiziert werden. Eine qualitative
Aussage ab etwa 30 mg/dl ist schon visuell moglich /Kruszyna 1977/. Ab dieser
Schwelleist bei einer vollstandigen Trennung der Zellen vom Plasmadietypische rote
Farbe des Hamoglobins erkennbar. Die photometrische Bestimmung des Hamoglobin-
Gehaltesim Blut /Horecker 1943/ und im Blutplasmaist eine Standardmethode in der
Medizin /Fairbanks 1992, Malinauskas 1997/. Bei der Cyanmethamoglobin-Methode
wird nach der Eliminierung streuender Zellbestandteile durch Zentrifugieren die Probe
mit einer Losung mit Immol/I KCN, 0,6mmol/l K4[Fe(CN)g]-3H,0 aktiver Reagenz

(Reaktiond dsung Hamoglobin, Merck, Darmstadt, Deutschland) behandelt. Dabel
werden alle Formen des Hb in stabiles Cyanmethdmoglobin (HICN) umgewandelt,
womit eine Anderung des spektralen Absorptionskoeffizienten unabhangig vom
vorherigen reduzierten oder oxygenierten Zustand verbundenist (vgl. Abb. 5-1). Diese
Methode wird allgemein a's das exakteste Verfahren beschrieben /Schmidt 1993/ und

ist in der vorliegenden Arbeit als Referenzmessmethode zum Einsatz gekommen.
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Die charakteristischen Absorptionsspektren von oxygeniertem und reduziertem
Hamoglobin bei der isosbestischen Wellenldnge ermdglichen die quantitative Bestim-
mung der Sauerstoffsattigung im Blut (z.B. OSM 3, Radiometer, Kopenhagen, Dane-
mark). Dazu ist eine Lyserung der Erythrozyten ohne Umwandlung des
Oxygenierungszustand des Hamoglobins nétig. Die Abtrennung streuender Zellen

erfolgt durch Zentrifugieren oder Filtration.

Um die Konzentration der Hamogl obinderivate HbCO, MetHb und HbF bestimmen zu
koénnen, missen deren spezielle Abweichungen der Absorption im Spektrum bekannt
sein /Richterich 1971, Mendelson 1989/. Die Transmissionsintensitéten mehrerer
Wellenlangen (bis zu 128 im ABL 700, Radiometer, Kopenhagen, Danemark) werden
gemessen und mit den bekannten Spektren korreliert. Bel einer Intoxikation des Pati-
enten mit Kohlenmonoxid ist ein erhohter Wert fur HbCO, bei Nitrit- und Stickoxidin-
halation ein erhéhter Wert fir MetHb feststellbar.

3.2 Nichthamolysiertes Blut

3.2.1 Messung des Blutsauer stoffgehaltes

Die Sauerstoffséttigung kann in unbehandelten Proben ermittelt werden. Dazu wird
monochromatisches Licht mindestens zweier Wellenldngen eingestrahlt und dastrans-
mittierte /Drabkin 1939/ oder reflektierte /Rodrigo 1953/ Licht gemessen. Das unter-
schiedliche  Absorptionsspektrum  zwischen reduziertem und oxygeniertem
Hamoglobinim Blut kann zur Ermittlung des Sauerstoffgehaltesim Blut herangezogen
werden. Dabei wird ausgenutzt, dass bei der isosbestischen Wellenlange von 805nm
(infrarot) kein Einfluss des Sauerstoffgehaltes zu ermitteln ist. Sie wird zur Referen-
zierung hinsichtlich des Hamatokrits (Kapitel 3.2.4) herangezogen /Kramer 1951/.

Eine medi zinische Anwendung hierfur ist die kontinuierliche Uberwachung der Sétti-

gung bel dem Einsatz von Herz-L ungen-M aschinen /Gamero 2001/.

3.2.2 Regelung der intravendsen Oxygenierung
Der Grad der arteriellen Oxygenierung ist ausschlaggebend fir die Korperfunktionen.

Die Differenz zwischen arteriellem und vendsem Blut ist ein Indikator fUr den Sauer-
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stoffbedarf des Korpers. Wird dem Patienten extrakorporal Sauerstoff zugefihrt
(Herz-Lungen-Maschine), kann Uber eine Detektion der Sattigung ein geregelter
Kreislauf realisiert werden. Eine dem Verbrauch angepasste Oxygenierung Uber die
Variation des arteriellen Oxygenierungsgrades oder der Flief3ggeschwindigkeit kann

mittels elner integrierten optischen Messung realisiert werden /de Vries 1992/.

3.2.3 Pulsoximeter

Die nichtinvasive Messung des Blutsauerstoffgehaltes ist heute eine weit verbreitete
Standardmethode zur Erfassung von Hypoxamie. Die Erfassung erfolgt durch die
Detektion des transmittierten Lichtes im roten und nahinfraroten Bereich (660nm und
940nm). Bei diesen Wellenlangen unterscheiden sich die Absorptionskoeffizienten

von Hb und HbO, stark. Das Verhdltnis der beiden von zwei Leuchtdioden ausge-

sandten und gemessenen Intensitdten ist korreliert zum Sauerstoffgehalt im Blut. Erste
Messungen wurden von Mathes und Milikan durchgefihrt. Sie konnten nachweisen,
dass die Absorption des Lichtes durch variierende Séttigung des Sauerstoffesim Blut
transkutan gemessen werden kann /Mathes 1935, Milikan 1942/. Erst die Kombination
der detektierten Lichtmenge mit dem Puls /Aoyagi 1974/ gewahrleistete eine prakti-
kable Methode zur Bestimmung der arteriellen Sauerstoffséttigung. Die Schwankung
der detektierten Lichtmenge entsteht durch die flief3ggeschwindigkeitsabhangige
Absorption und Streuung im Blut und veranderlicher Geféiggeometrien. Durch die
Synchronisierung des Signals mit dem Puls kann die transmittierte Lichtmenge der
Sauerstoffsattigung im arteriellen Blut zugeordnet werden. Beeinflussende Absorpti-
onen durch Hautpigmente oder Carboxyhdmoglobin kénnen eliminiert werden. Erste

kommerzielle Pulsoximeter wurden 1975 hergestellt.

3.2.4 Hct-M essung

Dieses Verfahren basiert auf der Messung destransmittierten oder reflektierten Lichtes
in unbehandeltem Blut und zeigt eine gute Ubereinstimmung mit der in Kapitel 3.1
beschriebenen Messung des Cyanmethamoglobins /Schmitt 1986(a), Takatani
1988(b), Schmalzel 1989/. Ausschlaggebend fir die Messung des Hamatokritssind die
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wellenlangenabhangigen makroskopischen Streuungskoeffizienten =, und %4 (Siehe

Gleichungen (5.17) und (5.18)).

Um eine von der Sauerstoffsdttigung unabhéngige Messung zu ermdglichen, wird
moglichst nahe am isosbestischen Punkt (die Wellenlange betragt 805 nm) gemessen.
Prinzipiell kann aber bei Kenntnis der Sauerstoffséttigung bei jeder Wellenlénge
gemessen werden (die Empfindlichkeit steigt mit steigendem Absorptionskoeffizi-
enten, sehe Abb. 8-3, Seite 95).

Vortell gegentber der dblichen Mikrorohrchen-Methode ist, dass keine Probe
entnommen und zentrifugiert werden muss. Nachteilig wirkt sich bei zirkulierendem
Blut die Abhangigkeit des Signals von der Fliefl3ggeschwindigkeit aus/Lindberg 1993/.

3.2.5 pH-Wert

Der pH-Wert beeinflusst die Form der Erythrozyten durch unterschiedliche Permeabi-
litét der Zellmembran zwischen Kationen und Anionen. So nimmt z.B. die Zelle in
hypertonischen Ldsungen die bekannte Stechapfelform (Echinozyt) an. Dies bewirkt
wiederum eine Veradnderung des Streuverhaltens der Zellen und damit des gesamten
Blutes /Barker 1991/.

3.2.6 Elektrolyte, Glucose

Selbst bei gleichbleibendem pH-Wert ist eine Anderung des messbaren reflektierten
Lichtes durch die zusétzliche Lichtabsorption oder Fluoreszenz eines zugegebenen
Stoffes feststellbar. Soll dieser Effekt minimiert werden, muss in Bereichen mit
geringer Absorptionsneigung dieser Stoffe gearbeitet werden, wie es in der Nah-
Infrarot-Spektroskopie des Blutes erfolgt /Hirth 1998/.

3.2.7 Thrombendetektion

Wird kontinuierlich Licht einer bestimmten Wellenlange in das Blut gesandt und
gemessen, kann aufgrund des unterschiedlichen Abstrahlverhaltens von Thromben
gegeniiber Vollblut eine kurzzeitige Anderung des Signals wahrend des "Vorbeiflie-
Rens' des Thrombus gemessen werden /Nyssen 1984, Reynolds 1990(a), Reynolds
1990(b), Sankai 1997/. Die Hohe der Anderung ist abhéngig vom Abstand des
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Thrombus und der Lichtquelle. Die Dauer des gednderten Reflexionsverhalten des
Blutes lasst bei bekannter Fliefdggeschwindigkeit auf die GrolRe der Thromben
schlief3en.

3.2.8 Erythrozytenmigration im Blutlager

Die Messung der Migration von Erythrozyten in ein hydrodynamisches Lager einer
Blutpumpeist nicht fur den klinischen Einsatz gedacht, vielmehr bietet esdie Mdglich-
keit, im Entwicklungsstadium diesen Effekt zu untersuchen. Es basiert auf der
Messung des Hamatokritsim Lagerspalt /Kaiwa 1999/.

3.2.9 Regelung der Forderleistung von Blutpumpen

3.2.9.1 Total Artificial Heart

Bei einem Totalersatz einesHerzensist die Mdglichkeit der automati schen Anpassung
der Schlagfrequenz des Kunstherzens an sich &ndernde Belastungen nicht mehr
moglich. Die Messung der Differenz zwischen arterieller und intravendser Oxygenie-
rung, d.h. desVerbrauchs von Sauerstoff im Korper, stellt eine geeignete M ethode zur
Regelung der Forderleistung des Kunstherzens dar /Takatani 1988(a), Nakamura
1999/. Derzeitige, im Klinischen Einsatz befindliche Systeme kdnnen nur manuell
eingestellt werden. Empirische Daten fir den Sauerstoffbedarf des Patienten in
verschiedenen Situationen (in Ruhe, Normalverbrauch oder erhéhter Bedarf bel Bewe-

gung) sind Grundlage fir diese Einstellungen.

3.2.9.2 On-demand Ventricular Assist Device

Ahnlich dem im vorherigen Kapitel beschriebenen Prinzip kann ein Herzunterstiit-
zungssystem, das nur bei erhohtem Forderbedarf des Blutes aktiviert wird, geregelt
werden. Eine implantierte Blutpumpe, die bel Normalbelastung im Standby-Betrieb
lauft und erst bei erhohtem Sauerstoffbedarf (d.h. hoherer Blutfluss) arbeitet, ermdg-

licht eine Verlangerung der Lebensdauer des I mplantats.

3.2.10 Dynamische Lichtdetektion
Mit Hilfe neuer Messverfahren, die eine Pulserfassung im Nanosekundenbereich

ermoglichen, kann eine Erfassung der mittleren Flugzeit von reflektierten Photonen im
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Zentimeterbereich erreicht werden /Delpy 1988/. Mit der Kenntnis des Sender-
Empfénger-Abstandes und der Lichtgeschwindigkeit kann Uber die Flugzeit die
mittlere zuriickgelegte Weglange ermittelt werden. Die Kenntnis der Flugzeit (und
damit der Eindringtiefe) der Photonen lasst Riickschliisse auf die Hautzusammenset-
zung und deren Durchblutung zu. Krankhafte Veranderungen (Tumore, Gebiete
geringer Durchblutung, lokale Hyper- und Hypoxien) werden so lokalisiert (Hirnfunk-
tion: /Benaron 1995, Hirth 1998, Germon 1998/; Hauttypen: /Duncan 1995/). Bei einer
geeigneten Rekonstruktion grof¥flachiger Daten sind sogar bildgebende Verfahren
moglich /Schmidt 1999/. Die derzeitige zeitliche Auflésung solcher Laborsysteme
liegt bei etwa 10ps.
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4 Mogliche Anwendungsgebiete
zur kontinuierlichen M essung
des PHb-Gehaltesin Vollblut

Die hier vorgestellte Mdglichkeit der kontinuierlichen Messung des Plasmaha&moglo-
bingehaltesim Blut zielt vor allem auf zwel Anwendungsgebiete hin. Es sind Einsétze
im klinischen Bereich zur hamolytischen Uberwachung bei Blutzirkulation aber auch
|abortechnische Anwendungen bei der Entwicklung und dem Test von neuen Blutpum-

pentypen maoglich.

4.1 Uberwachung
4.1.1 Blutpumpen

Die Uberwachung von implantierten Blutpumpen kann hinsichtlich ihrer hamolyti-
schen Eigenschaften (und deren Anderung bei Fehlfunktion oder VerschleiR) bisher
nur Uber Blutentnahme am Patienten ermittelt werden. Die integrierte zeitkontinuier-
liche Messung des PHb-Gehaltes im Blutstrom direkt hinter dem Implantat kann
schnell (bei Annahme eines langerfristig stabilen Hamatokritwertes) Storungen des
Betriebs der Pumpe aufdecken. Hamolyseuntersuchungen bei Pumpsystemen mit
Betriebsstorungen wie z.B. Schleifen des Rotors an der Kanalwand oder Stufen im
Stromungskanal durch Rotorexzentrizitét, zeigen, dass die Hamolyse um ein vielfa-
ches ihrer urspringlichen Werte ansteigen kann /Sief3 1998/. Auch ein geanderter
Betriebspunkt durch Abschnirung der Zu- oder Ablaufkonnektierung der Pumpe
beeinflusst mal3geblich die mechanische Induzierung von Hamolyse. Betriebspunkte
weit aul3erhalb der Auslegung bewirken Fehlanstromungen der Rotorschaufeln und
koénnen zu lokalen V erwirbel ungen und damit zu messbaren Anderungen der Blutschi-
digung fuhren /Marseille 2001, Apel 2002/.

Wichtig fir die Auslegung der optischen Sensoreinheit in-vivo ist neben der Biokom-
patibilitét die Langzeitstabilitdt der Messgrofie. Die Sensoroberflache muss dauerhaft
gegen Proteinadhasion geschuitzt sein. Langfristige Variationen des Hct- und des pH-
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Wertes spielen nur eine untergeordnete Rolle. Es muss nur sichergestellt sein, dass
schnelle Anderungen der beeinflussenden optischen Parameter ausgeschl ossen werden

koénnen, die zu Fehlinterpretationen des Signals fihren kdnnen.

4.1.2 Oxygenatoren

Blutschadigung in Oxygenatoren tritt dann auf, wenn die Scherbelastung der Erythro-
zyten zu hoch ist. Neben der M6glichkeit die Sauerstoffséttigung im Blut vor und nach
dem Oxygenator zu messen, um dessen Effektivitét zu untersuchen, kann Uber die
Signalhdhe im isosbestischen Punkt die hdmolytische Eigenschaft geprift werden.
/Kawahito 2001, Nilsson 1990/

4.1.3 Dialyse, Transfusion

Die kontinuierliche Photometrie wahrend der Hamodialyse kann zur Messung der
dialysierten Blutmenge eingesetzt werden /de Vries 1992, Mancini 1993/. Indirekt
kann so bei bekannten Flief3eigenschaften im Dialysator und bekannten Blutfluss auf
hamolytisch unginstige (zu hohe) Betriebspunkte geschlossen werden. Ungunstige
Konfigurationen des Dialysators (Toleranzen, abgeknickte blutfihrende Schléduche
und Querschnittsverengungen durch Thromben), die eine erhbhte Hamolyse zur Folge
haben kdnnen /Lange 1993, Transonic 1999, Skogby 1998, Y ang 2001/ sind besser
durch eine direkte Messung des PHb-Gehaltes zu tiberwachen.

4.2 Pumpen- und Herzklappendesign, ver gleichende
Unter suchungen

Aquivalent zum klinischen Einsatzfall kann im Labor bei Kenntnis des Hamatokrits
auf die hdmolytischen Eigenschaften geschlossen werden, ohne dierelativ zeitaufwen-
dige Messung des Plasmahé&moglobins tber Entnahme, zentrifugieren und Umwand-
lung des PHb in Cyanmethdmoglobin durchf iihren zu miissen (Blutpumpen: /Hansbro
1999, Noon 1990/; Herzklappen: /Graf 1992/). Erkenntnisse tber die Schadigung des
Blutes durch die eingesetzten Gerate konnen in deren Auslegung einflief3en und deren
Entwicklungszeit verkirzen. Eine Vielzahl von Parametern, die die hdmolytischen
Eigenschaften beeinflussen spielen dabei eine Rolle, von denen hier einige exempla-

risch genannt sein:
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- Die Empfindlichkeit des Blutes gegentiber verwendeter Materialien /Sief3
1998, Fecke 1994/

- fluiddynamische Eigenschaften, wie z.B. die Schaufelform von Kreiselblut-
pumpen /Apel 2002, Siess 1998/

- die Oberflachengite von blutfUhrenden Bauteilen oder Kanteneinfltisse /Mon-
roe 1981, Merrill 1979/

- Reibungseffekte und Vibrationen in Lagern mit Blutkontakt /Nakazawa 1996/.

Im Gegensatz zur Uberwachenden Funktion in méglichen in-vivo Anwendungen spielt
hier die quantitative vergleichende Untersuchung der Hamolyse die Hauptrolle, so
dass eine hohere Genauigkeit an das System sichergestellt werden muss (bekannte
Hiel3geschwindigkeit, Hct- und pH-Werte).
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5 Lichtausbreitungin Blut

5.1 Grundlagen

5.1.1 Absor ption, Transmission, Reflexion

Blut stellt in optischer Hinsicht ein tribes, , farbiges®, partikel behaftetes Medium dar.
Einfallendes Licht wird wellenléngenabhangig gedampft und gestreut. Die Streuung
des Lichtes erfolgt an den im Blut befindlichen Zellen. Die hohe Dampfung des kurz-
welligen blauen Lichtesund dierelativ geringe Absorption desroten/infraroten Lichtes
durch das Blut ruft die charakteristische rote Farbe des Blutes mit deren Anderung im
oxygenierten und nichtoxygenierten Zustand hervor. Die verschiedenen Blutbestand-
teile beeinflussen die Lichtddmpfung in charakteristischen Wellenléngenbereichen.
Dasim Blut befindliche Wasser dampft infrarotes Licht oberhalb 1000 nm sehr stark,

waéhrend Eiweil3e und Hamoglobin im Griin- und Blaubereich absorbieren.

Wird ein Lichtstrahl im Vollblut gestreut, erfolgt dieszum Teil in vorwartiger und zum
Teil in rickwartiger Richtung. Aufgrund der vergleichbaren GrélRenordnungen der
Wellenlangen des Lichtes und der Ausdehnung der streuenden Partikel kann die Rich-
tungsénderung des Lichtes as Mischform von Beugung und Streuung angesehen
werden /Mie 1908/.

5.2 Vollstandig hdmolysiertes Blut
Ist das Blut vollsténdig hdamolysiert und sind alle streuenden Zellfragmente entfernt,
wird einfallendes Licht der Intensitét | nur absorbiert. Dies geschieht wellenl&ngenab-
hangig und ortsunabhéngig, sobald von einer Gleichverteilung desim Plasma befind-
lichen Hamogl obins ausgegangen werden kann.

dl

= —ano (5.1)

Das Beer-Lambert-Gesetz beschreibt die konstante Dampfung entlang eines Weges s.
Durch Integration fol gt eine exponentielle Dampfung des Lichtesin Abhangigkeit von

der zurlckgelegten Weglange des Lichtes, der Konzentration des dampfenden
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Mediums ¢ und dessen wellenléangenabhangigen Absorptionskoeffizienten a.

I, =l e (5.2)
I, = lo—1, (5.2a)

mit |, a's transmittierte Lichtintensitét. Die Differenz Gl. (5.2a) wird als absorbierte
Intensitét 1, bezeichnet. Der Absorptionskoeffizient kann auch tber die (nichtstreu-

ende) Partikeldichte p und den Absorptionsquerschnitt o, Uber

ac = pa, (5.3

beschrieben werden. Die molare Extinktion € eines Mediums wird Uber den Zusam-

menhang

€ = s (5.9

in I/mol/cm angegeben. Sie liegt fur Vollblut bel etwa 890 I/mol/cm fir eine Wellen-
lange von 805nm. Die Dampfung des Mediums wird auch als optische Dichte (OD)

angegeben, Uber den Zusammenhang

oD = —Iogll— = —€CS (5.5
0

Gangige Laboruntersuchungen an Blut in der Medizin basieren auf dem Prinzip der

Messung der Absorption bel ausgewahlten Wellenlangen (siehe Kapitel 3.1).

Die unterschiedlichen Absorptionsspektren verschiedener Formen des Hamoglobins
dienen zu deren Konzentrationsmessung und deren V erhal tnisse zueinander, die eben-

falls zu diagnostischen Zwecken eingesetzt werden (Abb. 5-1).
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Abb. 5-1: molare Extinktion des Hamogl obins im oxygenierten und deoxygenierten
Zustand (Werte nach Takatani 1987)

5.3 Nichthamolysiertes Blut
5.3.1 Lichtbeugung und —Streuung an Partikeln

In nichthdmolysiertem Vollblut findet neben der Absorption eine Streuung und
Beugung des Lichtes an den eingebetteten Partikeln statt. Die Streuung eines Licht-
strahles am Erythrozyt ist Bestandteil vieler umfangreicher Untersuchungen. Die von
der Lichtquelle ausgesandte Intensitéat wird wellenléangenabhangig absorbiert. Die
Reflexion an den im Blut vorhandenen Zellen dagegen (incl. deren Anderung des
Sauerstoffgehalts) ist nur gering frequenzabhangig /Zdrojkowski 1970, Schmitt 1991,
Longini 1968, Reynolds 1974/. Die Transmission hingegen nimmt zu hdheren
Frequenzen hin ab /Takatani 1978/. Im roten Frequenzbereich wird das Licht haupt-
séchlich durch das Hamoglobin in den Erythrozyten absorbiert. Im infraroten Bereich
oberhalb 1000nm nimmt der Absorptionskoeffizient desim Blut vorhandenen Wassers
stark zu, wéhrend unterhalb des roten Bereichs die Bluteiwei3e hauptsachlich fir die
Dampfung verantwortlich sind. Der Bereich zwischen 600nm und 900nm mit einer
verhdltnismallig geringen Dampfung beeinflussender Stoffe wird bio-optisches

Fenster genannt und kann aufgrund der daraus resultierenden hoheren Weglange durch
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dasBlut bis zur Absorption des Lichtes fir optische M essungen herangezogen werden.
Auf dem von den Photonen zuriickgelegten Weg wird das Licht an den festen Zellbe-
standteilen des Blutes gestreut (Abb. 5-2).

Sensor Blutkanal Lichtabsorption

im Erythrozyt

; : >
Llchtquelleﬂiz\\ @ @ .
= Lichtstreuung

\ @ &) am Erythrozyt

I
Lichtbarriere B -~

Detektor S‘Z‘\\\ % _
detektiertes
Q

reflektiertes Licht

Abb. 5-2: Sreuung von Photonen in Vollblut

Aufgrund der Komplexizitéat des Streuvorganges, bedingt durch die formbedingte hohe
Anisotropie, des mathematisch aufwendig zu beschreibenden bikonkaven Quer-
schnitts und der Varianz der Form der Erythrozyten, werden verschiedene analytische
Rechenmodelle zu dessen Beschreibung verwendet. Je nach Art der zu berechnenden
optischen Verhdtnisse (Transmissions- oder Reflexionsmessung, Abstand zwischen
Sender und Empfanger, verwendete Wellenlange, kontinuierliches oder gepulstes
Licht, artspezifische Form und Grof3e der Erythrozyten etc.) werden Vereinfachungen
und Annahmen fir die Streuung vorgenommen, um eine rechnerische Simulation

durchfihren zu konnen.

1. Mie-Streuung

Die Streuung von Licht an spharischen Partikeln, bel der die Wellenlangen im
roten/nahinfraroten Bereich (660-830 nm) in der gleichen GrofRenordnung wie der
Partikeldurchmesser (Grof3e des Erythrozyts betrégt einige pum) liegt, wird Uber die
Theorie nach Mie /Mie 1908/ beschrieben. In dieser wird mittels der Maxwellschen

Gleichungen die exakte Streuung an einem Partikel mit einer isotropen homogenen
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Welle beschrieben /Ishimaru 1980, Sudiarta 2001/. Der Berechnung wird ein homo-
genes sphérisches bzw. ein konzentrisch sphérisches Partikelmodell zugrunde gelegt.
In dieser Arbeit wird das homogen sphérische Partikel zur Approximation des
Streuverhaltens an Erythrozyten zum Einsatz kommen. Die LAsung der Theorie nach

Mie ist die Beschreibung der Streuung Uber den Gesamtstreuungsquerschnitt (o),
unterteilt in den Streuungsquerschnitt in Vorwarts- (o;) und Rickwaértsrichtung (o,)
und den Absorptionsguerschnitt (o) /Wiscombe 1980, Steinke 1988, Hammer 1998/.

Diese partikelspezifischen Querschnitte sind ein Aquivalent zur Beschreibung der

Verhdtnisse des absorbierten oder gestreuten Lichtes zum einfallenden Licht:

Nig ;
o, = +t— = 2njf(p)fdp (5.6)
IO
0
2 0
|
o, =1— = 2njf(u)fdu (5.7)
IO
-1
|, 0
o, = - (5.8
0, = 0,+0, (5.9

mit | der Lichtintensitét in einem Beobachtungsabstand r und p=cos(6) (6= Streu-
winkel).

Die gemittelte winkelunabhangige Streuung p wird tber den mittleren gewichteten

cosinus des Streuwinkel s beschrieben:

1
n= 2nj f()fdu (5.10)

wobel 0,—0, (5. 11)
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ist (mit f(u) der winkelabhangigen Streufunktion, siehe Abb. 5-3). p = 1 beschreibt
eine reine Transmission, i = —1 eine reine Reflexion und p = 0 eine isotrope

Streuung.

Eine vereinfachte Formulierung nach Henyey-Greenstein /Pedersen 1976/ beschreibt

die anisotrope Streuung mit

_.2
f(u) = 1-[u] _1<ps<1 (5.12)
a3+ [ - 201 °u

Der Wert fiir p von 0,99...0.995 zeigt, dass die Erythrozyten sehr stark transmittierend

streuen und nur zu einem geringen Tell reflektieren.

A Oo A Oo A Oo
Transmission

-90° 90° -90° 90°
Reflexion

Human Ery Human Ery Porcine Ery

S,0=100% 2 =805nm A =805nm

A=660nm

einfallendes Licht

Abb. 5-3: Mie-Sreuung an Human- und Schweineerythrozyten (zufallig orientiert,
kugelformig approximiert), logarithmische Skalierung (Parameter siehe Tabelle 5-1)

Die Abb. 5-3 zeigt die berechnete V ariation der Streuungsverhdtnissein Abhangigkeit
von der Wellenlange des Lichtes und der GrofRe der Erythrozyten (Vergleich
Schweine- und Humanblut). Die Parameter fir die Berechnung der Streuung sind aus
Tabelle 5-1 und Tabelle 2-2 entnommen. Sie verdeutlichen, dass der artspezifische
Einfluss der mikroskopischen Streuung im Vollblut nicht vernachlassigt werden darf

und in die Berechnung der makroskopischen Koeffizienten einflief.
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Molekulargewicht Hb | 64500+£2000 g/mol  /Schmidt 1993/

Brechungsindex des Plasmas Re{ np} 1.335
Brechungsindex des Erythrozyts Re{ ngy} 1.401
A=805nm 4,330

Dampfung Im{ng} A=660nm, S,0=0% | 2,210

A=660nm, S,0=100% | 2,4 (10"
Human 91,3 um®
Schwein 58 pm?*

Volumen des Erythrozyts

Tabelle 5-1. Parameter zur Berechnung des Sreuverhaltens (nach Mie)

Die Berechnung desimaginaren Anteils der Brechung Im{ng} ist wellenlangen- und

konzentrationsspezifisch und bestimmt sich zu:

In(10) O\ OOHb] [ex A\ )
41

| m{ n Ery} = (513)

Quelle: /Sem’ yanov 2000/
Wobei wegen [HD] Ery ” [Hb] 5 und der dominanten Absorption des Hb im nahinfra-

roten Bereichs die Beeinflussung der Streuung durch den imaginédren Anteils des

Plasmas vernachlassigt wird. Der Absorptionskoeffizient a(A) in [cm Dnol} betragt

nach den Werten aus Abb. 5-1 fir die zu berechnenden Wellenlangen:

a(A) [I/mol/cm]

Wellenlange | S,0 = 0% | S,0 = 100%
660 nm 3200 316
730 nm 1464 390
805 nm 880 896
830 nm 826 974

Tabelle 5-2. molare Extinktion a(A) des oxygenierten und reduzerten Hamoglobins
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Die hier vorgestellten Definitionen zur Beschreibung eines Streuvorganges entspre-
chen den in der klassischen Optik verwendeten Formulierungen des Absorptions- und

Reflexionsgrades.

Die Berechnung der gemittelten Streuung unter der Annahme eines kugelformigen
Partikels kann vorgenommen werden, wenn eine zuféllige Orientierung der Blutkor-
perchen vorausgesetzt wird. Experimentelle Uberprifungen bestétigen dies /Reynolds
1974, Pedersen 1976, Schmitt 1986a/. Der Berechnung des Einflusses ausgerichteter
Erythrozyten, wie sie im fliefienden Blut auftreten, ist weit aufwendiger /Lee 1991/
und fuhrt zu richtungsabhéngigen Koeffizienten /Takatani 1978/.

2. Rayleigh-Gans Streuung

Die Voraussetzung der Anwendbarkeit der Streuungsnaherung nach Rayleigh-Gansist
(n,-1) EkdEry «1 (n; = rel. Brechungsindex, k = Wellenzahl, dg,, = Erythrozyten-

Durchmesser). Sie wird bei der Streuung im nahinfraroten Bereich nicht eingehalten,
weshalb die berechneten Werte nur eine qualitative Aussage liefern. Gegentiber der
Mie-Streuung ist aber die weitgehende Festlegung eines kugelférmigen Partikels nicht
gegeben, so dass die anisotrope Form in die Berechnung einflief3en kann. Ergebnisse
der Berechnung nach Rayleigh-Gans zeigen zu niedrige Werte fur den Streuungsquer-

schnitt /Hammer 1998/ gegentiber experimentellen Werten.

3. andere Methoden

Die beiden oben genannten Methoden zeigen eine weitgehende Ubereinstimmung des
Absorptions- und Streuungsverhalten an Erythrozyten. Weltere Berechnungsme-
thoden, die zu vergleichbaren Werten der Streuungsguerschnitte fihren, seien hier

noch aufgefuhrt:

» Berechnung mittels der Wellenfunktion nach Wentzel-Kramer-Brillouin /Ross
1969, Shvalov 1999/

» T-Matrix Berechnungen /Nilsson 2001/

» anormale Brechungstheorie /Hammer 1998/
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Deren komplizierte Berechnung soll hier nicht im Einzelnen diskutiert werden. Die

angegebenen Quellen untermauern die berechneten Werte nach Mie fir Erythrozyten.

5.3.2 Makroskopisches Ver halten des Lichtesin partikeldurchsetzten Medien
Die Beschreibung eines zeitinvarianten, diffusiven Prozesses wird mit Hilfe eines der
Helmholtzschen Schwingungsgleichung aguivalent formulierten Ausdrucks charakte-
risiert:
2 fa fs
(02-2)p, = —Z0, (5.14)
f., = Absorptionskonstante, beschreibt die Zahl der absorbierten Photonen pro Zeit und

V olumen, makroskopischer Absorptionsguerschnitt

f, = Streukonstante, beschreibt die Zahl der gestreuten Photonen pro Zeit und

V olumen, makroskopischer Streuungsguerschnitt

Py = einfallende Photonendichte,

P = gestreute Photonendichte,

D = Diffusionskonstante, D = - v /Shockley 1962/

(f,+2f)
n = Brechungsindex

(1: Nabla Operator.

Allgemein ausgedriickt bedeutet Gleichung (5.14), dass das Potential des gestreuten
Lichtes abzuglich der absorbierten Lichtmenge dem gestreuten einfallenden Licht

entspricht.
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Die Konstanten f, und f, beschreiben das optische Verhalten des Blutes. Sie sind

abhangig von den makroskopischen Faktoren %5 und X, der Erythrozyten, die
wiederum abhangig von den Absorption- und Streueigenschaften og und o, (siehe

Kapitel 5.3.1), deren Volumen Vg, und dem Hamatokrit Hct sind.

f

vz, (5.15)

S

f

vz, (5.16)

a

v = Lichtgeschwindigkeit in Blut.

Die exakte analytische Berechnung aller Photonenbahnen Uber die Streuung an alen
beteiligten Erythrozyten ist nicht moglich. Eine makroskopische Approximation des
Streuverhaltens einer Suspension mit deren Absorption und Streukoeffizienten kann
unter bestimmten Bedingungen vorgenommen werden. Die Bedingungen fir die
Zulassigkeit der M odellrechnung miissen jederzeit Uberprift werden. Im makroskopi-
schen Modell wird eine Blutschicht endlicher Ausdehnung mit sehr vielen streuenden
Partikeln angenommen. Grundlage der Berechnung der optischen Kenngréf3en des
Blutes sind dabei Erkenntnisse des mikroskopischen Verhatens von Erythrozyten
(siehe Kapitel 5.3.1). Die charakteristischen makroskopischen Kenngrof3en Z, und =g

snd experimentell bestimmbar und stehen nach /Twersky 1970/ im folgenden

Verhdtnis zu den mikroskopischen Streuungskoeffizienten:

Hct
Za: 1—0—0—5\—/—E—r; E[OZS Ebao +(1- OZS) Ebar] (5.17)
_ __ Het E( Hct)
Zs = 100 V.., D\/Ery 1- 100 (5.18)

mit

o mikroskop. Absorptionskoeffizient des HbO,

mikroskop. Absorptionskoeffizient des Hb

ao-

Oy
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Eine experimentelle Uberprifung von % zeigt, dass diese Approximation nur fur

Hct-Werte unterhalb 5% zulassig ist /Steinke 1988/. Die empirische Erweiterung von

Gl. (5.18) beschreibt einen genaueren Zusammenhang zwischen Z, o5 und Hct:

_ __Het E( Hct) E( Hct)
zs = 100 OV, Ve 1- 100 1.4- 100 (5.19)
Die Diskrepanz zwischen GlI. (5.18) und Gl. (5.19) ist in der Vereinfachung des Inte-

gralsin Gleichung (5.10) durch die Approximation (5.11) und der anisotropen Streu-
eigenschaften durch Aggregationsneigung der Erythrozyten zu suchen /L ubbers 1987/.

Basierend auf der Kenntnis dieser makroskopischen K oeffizienten sind eine Rethe von
Modellrechnungen zur Bestimmung des Streuverhaltens von Blut aufgestellt worden.
Im folgenden sollen diese aufgefiihrt und diskutiert werden. In Hinblick auf die Aufga-
benstellung der Berechnung des Streuverhaltens von teilweise lysiertem Blut wird ein

geeignetes Verfahren zur Berechnung ausgewéhlt.

1. Kubelka-Munk
Erste Untersuchungen an streuenden triben Medien von Munk und Kubelka /Kubelka
1931/ fur Farbanstriche sind von anderen Autoren in der in-vivo Oxymetrie /Drabkin
1939/ umgesetzt worden. Die Berechnung basiert auf einer 1-dimensionalen Streuung
unterteilt in Transmission und Reflexion (Zwel-Fluss-Theorie) mit den Parametern der

makroskopischen Streuungs- und A bsorptionskoeffizienten 25 und 2, (siehe Gl. (5.17)
und Gl. (5.18)). Der Reflexionsgrad R eines triben Mediums bestimmt sich damit zu:

| > — [F (. +2%
R=-<=1+-2 a(Za+ 22 (5.20)

S

Quélle: /Davies 1989/

Diese Beschreibung zeigt aufgrund der eindimensionalen Berechnung und der Streu-
ungsbetrachtung in isotrop verteilten infinitesmal grof3en Partikeln nur eine grobe

Ubereinstimmung zu den Messungen /Reynolds 1974, Takatani 1978/.

2. Mehrfache Streuung (Multiple Scattering Theorie - MST)
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Die mathematische Beschreibung der Absorption und der mehrfachen Streuung von
Licht durch ein partikelbehaftetes Medium erfolgt nach /Twersky 1970/ durch die
Summe der einfallenden Lichtintensitdt und der Intensitét in dem unbekannten Streu-
feld, das durch die Streuung der Photonen entsteht. Eine analytische Berechnung istin
der Quelle nicht erfolgt, allerdingsist bei der Annahme der vernachlassigbaren Rick-

streuung die Intensitét fur transmittiertes Licht gendhert berechenbar:

-5 —5.d

FVpe(l—€N)e (5.21)

mit

YRec = f HORC! (5.21a)
QRec

Dabei ist Qg der Offnungswinkel des Lichtempfangers /Takatani 1978/.

Moaveni hat die MST fur den Effekt der Rickstreuung erweitert /Moaveni 1970/.
Voraussetzung fur die Anwendbarkeit der MST sind eine hohe Verdinnung der
L 6sung oder eine Blutschicht mit geringer Dicke, so dass nur einige Streuvorgange im
Medium bis zur Detektion stattfinden. Fir die Berechnung der Streuvorgénge in Blut
mit physiologischen Hamatokritwerten tber eine Weglange grof3er 0,5 mm sind fuir die
getroffenen Annahmen nicht zulassig. Es treten zu hohe Abweichungen zwischen

realem Streuvorgang und Approximation auf /Takatani 1978/.

3. Photonen-Diffusions-Theorie (PDT) as Fernfeldapproximation

Wird eine Messung in einer dickeren Schicht (Pfadlange des Lichtes gréf3er 0,5 mm)
in Vollblut mit einer hohen Partikelkonzentration (entspricht dem Hamatokrit) vorge-
nommen, wird dies einfacher durch eine Fernfel dapproximation beschrieben. Dann ist
die mehrfache Streuung von Photonen an Partikeln durch diffusive Prozesse
beschreibbar. Dies wurde erstmals 1968 vorgeschlagen /Longini 1968/. Johnson
/Johnson 1970/ zeigte, dass bel physiologischen Hamatokritwerten die Streuung des

Lichtesdiffusiven Gesetzen folgt. Hier wurde die differentielle Diffusionsfunktion von
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Wellenin partikel behaftete M edien aufgestelt. Eine eindimensionale L 6sung der Glei-
chung (5.14) wird von /Zdrojkowski 1970/ und deren dreidimensionale Ldsung von
/Reynolds 1971/ vorgestellt. Die getroffenen Annahmen zur Anwendbarkeit werdenin
weiten Grenzen erflllt. Diese Berechnung wird als Ldsungsansatz der hier vorlie-

genden Arbeit verwendet.

Die Modellannahme zur Beschreibung der Photonendichten pg und pg in der analyti-

schen Diffusionsnéherung basiert auf der P1-Transportgleichung fir isotrope Wellen-
ausbreitung /I shimaru 1980/. Die Anpassung dieser K oeffizienten aus Gleichung 5.14
an die Trangportgleichung wurde von /Reynolds 1971/ vorgenommen. Die einfallende

Photonendichte py zerlegt sich in einen isotropen Anteil pgg) und einen anisotropen

Antell pg(y):

Po = po(o)—3D(D p 0(1)) (5.22)

mit der Diffusionskonstante D.

Diese beiden Koeffizienten setzen sich zusammen aus der einfallenden Photonen-

dichte p aler Richtungen, die in Kugelkoordinaten formuliert

1

Pogm) = 2T j o(r, 8, )P, (1)du (5.23)
-1

betragen (Definition des Streuwinkel p siehe Kapitel 5.3.1). Die ersten beiden
Legendre-Polynome Py(p) und P;(p) betragen:

Po(k) = 1 (5.23a)

Py(H) = K (5.23b)

Quelle: /Bernstein 1961/
und die Photonendichte p

_(za"' ZS)Z

p(r,0,z) = 1,z [R(r) (5.24)

mit |5 der Photonenintensitét im Punkt r = z = 0 und R(r) der Geometrie der Quelle.
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Die Kenntnisvon Gl. (5.23) bis (5.24) ermoglicht die Losung von (5.22):

—(Z, (Z,+Z

+2)z — JZ —
Py = lgZs€ [R(r)-3D0O I,z ue [(R(r) C&,) (5.25)
Der Zusammenhang zwischen der gestreuten Photonendichte pg und der einfallenden
Photonendichte pgy wird mit der Greenschen Funktion G beschrieben /Reynolds 1976,

Barton 1989/:

p(H) = = [ o) TB(H)aV" (5.26)
:

mit f der Ri chtung der gestreuten Photonen, i der Ri chtung der einfallenden Photonen

und dem Quellvolumen V', aus dem alle einfallenden Photonen ausgesandt werden.

Wird die Photonenquelle zylindrisch angenommen (die Lichtintensitét der Quelle ist

radialsymmetrisch und damit unabhéngig vom Winkel 6), kann die Greensche
Funktion G(r, z|r', ') ineinen radialen Anteil G(r|r') und die Eigenfunktionen p,(z)

in z-Richtung aufgel dst werden:
1 1 2 - 1 1
G(r.z|r\Z) = > Tpa(2)P(2)G(r|r) (5.27)
n=1

mit den Eigenfunktionen pn(z) = sin(k,z+Y,) (5.28)
und deren Normalisierung

kn
(5.29)

"n = Sk d+snzy —sn{2(k.d+ v}

mit
Die gesuchten Eigenwerte k, und die Phase y,, sind von nur noch von den optischen

Eigenschaften des M ediums abhangig:
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d: Dickeder Blutschicht in z-Richtung
k,: Eigenwerte der Funktion py,
Y. Phaseder Funktion p,

20K,
tan(kpd) = —— (5.30)
gk,-1
Vo = atan(gk,) (5.31)

mit g als stoffabhangige Streukonstante, die mit Hilfe der makroskopischen K oeffizi-

enten , und =, und p formuliert werden kann:

0.7104

Quelle: /Reynolds 1974/
Dieser Zusammenhang gilt nur fUr stark streuende Medien, was bei Blut mit physiolo-

gischen Hct-Werten zutrifft. Diese Stérke des Streuanteils eines Mediums wird durch
den Albedo-Wert beschrieben:

A=1 s 1 5.33
T (533)

S a

Bei typischen Werten fur Blut im nahinfraroten Bereich liegen die Werte fur >
zwischen 0,18 und 1,46 mm?, X, nimmt dagegen Werte zwischen 250 und 300 mn?

an, so dass (5.33) gultig ist /Cheong 1990, Schmitt 1991/.

Die Greensche Funktion radialer Abhangigkeit G(r|r) bestimmt sich nach /Reynolds
1976/ zu:

lo(Ar) CKg(Ar)  flrr>r
G(r|r) = " (5.34)
Ko(Ayr) Og(Ar)  flrr<r

mit den zylindrischen Besselfunktionen 0.0rdnung 1.Art und
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3
A, = /k§+b—a (5.35)

Mit Kenntnis der Gleichungen (5.27) bis (5.35) kann das Integral (5.26) analytisch

berechnet werden. Die L6sung fur die gestreute Photonendichte pg setzt sich nur noch

aus bekannten optischen und geometrischen Grofden zusammen:

1 - T p.(2)z.B
o () = 423([—)+3u(zs+ Za))loDZ i (5.36)
n=1 kn+(Za+ ZS)

mit dem von den Besselfunktionen und dem Radiusr, der Quelle abhangigen Wert fir

By
1 "
S-A Og(Ar) KK (A )] farre<r
B,= " (5.37)
LK o) 0y (gr,) fiir r, >r

n

Der gestreute Photonenfluss @ in positiver z-Richtung eines diffusiven Prozesses in

Abhangigkeit von der gestreuten Photonendichte pg

- _(za"'zs)z — —
®(r,6,z) = —grad (Dp,) + (1,2 e [(Q(r) [&,) L&, (5.38)

setzt sich aus der Differenz des Vorwartsanteils ®g,. und des Ruckwaértsanteils ®g

zusammen /Johnson 1970/ (Q(r): geometrieabhangige Intensitédt der Lichtquelle). Der

fur die Reflexion zu bestimmende riickwartige Anteil ®¢ wird berechnet tber Integra-
tion der z-Komponente von @ tiber 6 von 11/2bis 3172 (&gquivalent zur Streuung am

Partikel, Gl. (5.6) und (5.7)). Die Randbedingungen bei dieser Integration werden
dadurch festgelegt, dass @4 an der Stelle z = d (Ausdehnung der Schicht des Blutesin

z-Richtung) und z = 0 (Photoneneintritts- und Austrittsflache) identisch Null sind.
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11 1 0p;
d. = = =p_+ — — 5.39
- Z(Zps 3(23(1—u)+za)62} 539)

1 _ (3,432
- — |ozs e
2(23(1 - I-'l) + Za)

[Q(r)

Das Verhaltnis R der durch den Radius r, austretenden reflektierten Lichtmenge aus
der Ebene z = 0 und der durch den Radius r, eintretenden Lichtmenge in die Ebene

z = 01&sst sich aufgrund der Kenntnis von Gl. (5.39) darstellen zu:

2,
j I®&(r, 0, z= 0)rdrdd

R= lr(d) =00 (540)

21l,

[ J1orarde],
00

lo

Die Berechnung von Gl. (5.40) mit Hilfe von (5.39), (5.36) und (5.25) ergibt den
gesuchten Zusammenhang zwischen der Intensitét des reflektierten Lichtes zum

ausgesandten Licht :

l(d) 2/ f C —d/5 2r
ek € ff)z An(l-€ O)[l___rﬁjll()\nra)Kl()‘nrrec)} (5.41)
0 S n=1 a

mit d = Abstand Sender-Empfanger,

5, = (5.41a)

5= | = (5.41b)

der Diffusionslange und



5 Lichtausbreitung in Blut 52

6O
A = (5.41¢)

n 2
NN

sowie |1 und K4 die modifizierten zylindrischen Besselfunktionen 1. Ordnung 1. Art

und der Zuordnung des Empfangerradius r, = ro. Hierbel wird der Fall r < r in
Gl. (5.47) verwendet, da in dem hier beschriebenen Fall der Empfanger des reflek-
tierten Lichtes auRerhalb des Senders liegt. Die durch eine kreisformige Offnung mit
dem Radiusr (Sender) in der Ebene z = 0 ausgesandte und auf . (Empféangerradius)
im Abstand d (Sender-Empféanger Abstand) (siehe Abb. 5-4) reflektierte Intensitét

kann Uber

(d + rrec)2 + (d - rrec)2
I, (Nee) = loll(d+r,o)=1(d=r,)] G > (5.42)
r

rec

endgultig bestimmt werden. Hierbel wird ausgenutzt das die im ringférmigen Gebiet

7/
7/ Zr
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T S L0/
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Abb. 5-4: Berechnung der vom Sender (Radiusr,) ausgesandten und im Empfanger
(Radiusr,. ) detektierbaren reflektierten Intensitat

austretende Intensitét gleich der Differenz der reflektierten Intensitét auf der Flache
mit dem Radius d+r,o. und der Flache mit dem Radius d-r, ist (siehe Abb. 5-4). Eine
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flachenbezogene Gewichtung der Intensitét zwischen Ring und Empfangergrof3e mit

dem Radius r.o. ergibt die gesuchte messbare Lichtintensitét am Empféanger des

Sensors.

Die Gleichungen (5.41) und (5.42) sind Grundlage der in Kapitel 8 angegebenen
berechneten Intensitéten fur den Fall, dass der Wert des PHb nicht berticksichtigt wird

bzw. identisch null ist.

Fur den Fall des Hamolyseeinflusses auf die Reflexion werden die Berechnungen

dieser Gleichungen modifiziert (sehe Kapitel 5.4).
4. Statistische Modelle

Stati stische mathemati sche M odelle ermoglichen eine neue Berechnung der diffusiven
Prozesse von Photonen in Vollblut. Mit deren Hilfe werden die Photonenbahnen
hinsichtlich Streuung und Absorption durch partikelbehaftete Medien beschrieben.
Die gebrauchlichsten zwei Methoden, die Monte Carlo Methode und die Random

Walk Theorie werden hier nur kurz aufgefthrt.

* Monte Carlo Methode

Bekannt wurde diese Rechenmethode unter dem sogenannten Travelling-Salesman-
Problem. Die Simulationsmethode basiert auf der Berechnung einzelner Ereignisse mit
einem Zufallsgenerator als Quelle /Prahl 1989/. Eine hohe Anzahl von Ereignissen
nahert das exakte Gesamtverhalten an. Angewendet auf die Photonenstreuung in Blut

ist esin der Monte-Carlo Simulation mdglich, unter der Kenntnis der makroskopischen

KenngrolRen ,, = und p die Reflexion und Transmission des Lichtes zu berechnen

/Flock 1989/. In der inversen Konfiguration kdnnen dagegegen aus ermittelten Refle-
xions- und Transmissionsintensitéten die optischen Kenngrofien berechnet werden. In
Ubereinstimmung mit /Flock 1989, Graaff 1993, Wang 2000/ bringt aber die Lésung
der Photonendiffusion im Falle der Messung der Rlckstreuung an Blut mit einem
Sender-Empfanger Abstand von 2,3mm, wie es in dem hier verwendeten Fall zum

Einsatz kommt, keine signifikanten Unterschiede, so dass die Richtigkeit der Fernfeld-
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berechnung mittels Photonen-Diffusions-Theorie akzeptiert werden kann. Die
Beschreibung von transmittiertem Licht dagegen zeigt Schwachen der Diffusionsthe-

orie auf, die aber in der hier vorgestellten Messmethodik nicht relevant ist.

+ Random Walk Theorie

In der Random-Walk-Theorie /Bonner 1987, Gandjbakche 1992, Gandjbakche 2000,
Weiss 1998/ wird ein dhnliches Modell zugrunde gelegt, wie bel der Monte-Carlo
Methode. Stellen die streuenden Partikel ein 3-dimensionales Gitter dar, wird tber eine
Wahrscheinlichkeit angegeben, wenn ein Photon von der Ausgangsstreuung eines der
néchsten Partikel auf dem Gitter trifft, bzw. das es zwischen den Partikeln absorbiert
wird. Im Gegensatz zum Monte-Carlo Modell kénnen funktionale Zusammenhange
zwischen den optischen KenngrdfRen und dem Streuungsverhalten aufgestellt werden,
was el ne hohe Reduktion des Rechenaufwandes bewirkt. Getroffene M odellannahmen
wiein der Diffusionstheorie wie z. B. die hohe Anisotropie der Streuung konnen auch

hier bei einer Fernfeldbetrachtung vernachl&ssigt werden.

5.4 Photonentransport bel partieller Hamolyse

5.4.1 Theorie

Die Tatsache, dass streuende und absorbierende Partikel ein vom Beerschen Gesetz
abwei chende Extinktion des Lichtes aufweisen, ist von Kramer bei Transmissionsmes-
sungen nachgewiesen worden /Kramer 1951/. Bei der Messung des transmittierten
Lichtes durch Vollblut oder vollstandig hamolysiertes Blut treten unterschiedliche
Effekte auf, die die Extinktion des Lichtes beeinflussen. Der Sieb-Effekt /Pittman
1986, Duysens 1956/ durch lokale Absorption in den Erythrozyten bewirkt eine hthere
Transmissionfahigkeit des Lichtes bei Vollblut gegenlber vollstandig hamolysierrtem
Blut. Die Ablenkung der Lichtstrahlen durch den veranderten Streuwinkel /Vaenzeno
1985/ und die Reflexion des Lichtes an den Zellen hat stattdessen eine Verringerung
der transmittierten Intensitdt zur Folge. Diese Einflisse sind zahlreich fir die Falle der

vollstandigen Hamolyse ohne Zellfragmente /Loewinger 1964, Anderson 1965,
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Anderson 1967(1)/ und mit den ,, Ghost*-Zellen /Tomita 1983/ untersucht worden.

Vollstéandig hamolysiertes Blut ohne streuende Zellen oder Fragmente kann mit der
Reflexionsspektroskopie nicht untersucht werden, da die einzige Beeinflussung des
Lichtes Uber die Absorption geschieht und dabel keine Richtungsénderung des einfal-
lenden Lichtes entsteht.

Die ruckgestreute Intensitét ist sehr stark vom makroskopischen Absorptionskoeffizi-
enten (stérker als der Transmissionsgrad) abhéngig/Longini 1968/. Eine kleine Varia-
tion des makroskopischen Absorptionsverhalten bewirkt somit eine starke Anderung
der messbaren reflektierten Lichtmenge. Unter anderem ist dieser Effekt bei der
Bestimmung des Reflexionsgrades bei partieller Hadmolyse ausschlaggebend.

Die Anwesenheit von Hamoglobin im Blutplasma ist bisher als potentielle Fehler-
guelle bei der optischen Spektroskopiein Vollblut beschrieben worden /Longini 1968,
Twersky 1970, Janssen 1972, Schmitt 1986a, Takatani 1978, Oppenheimer 1993,
Gong 1999/. Erste qualitative messtechnische Versuche zur Bestimmung des PHb-
Gehaltes in Blut sind in starker Verdinnung mittels Transmissionsmessung /Sutera
1971/ und in physiologischen Bereichen des Hamatokrits /Sankai 1997, Neudel 2002/
untersucht worden. Prinzipiell stellt die Lichtausbreitung in tellweise hdmolysiertem
Blut eine Mischform der beiden vorher beschriebenen Zustande aus Kapitel 5.2 und
Kapitel 5.3 dar. Dabei ist ein Ubergang von nicht lysiertem zu lysiertem Blut dadurch
charakterisiert, dass die hauptséchlich in den Erythrozyten stattfindende (al so punktu-
elle) Absorption in eine Uber den gesamten relevanten Bereich gleichverteilte Absorp-
tion Ubergeht /Neudel 2001/.

Die unterschiedliche Stérke der Beleuchtung der an der zu detektierenden Reflexion
beteiligten Erythrozyten (abhangig vom Abstand des Senders, Abb. 5-5) bestimmt die
Abhangigkeit des detektierten Lichtes von der Hamolyse.
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Sensor Blut
Lichtquelle N
d=Abstand
_ LED-Receiver
Lichtbarriere
wZ ~_
Detektor Siz“\\ Detected intensity
yA

max. Tiefe Zmax n

Abb. 5-5: Darstellung der mittleren zurtickgel egten Weglange des Lichtesin
Abhangigkeit von dessen maximaler Eindringtiefe (die Sérke der elliptischen Bahnen
symbolisieren qualitativ die Vertellung der Intensitét)

Waéhrend sich aso ein intakter Erythrozyt im ,, Schatten® befindet, und somit nicht zur
Reflexion beitragt, erhoht das bei dessen Zerstérung frelwerdende Hamoglobin die

Absorption des Blutplasmas. Da sich das Hamoglobin im Blutplasma frei verteilen

hohe- niedrige-
Intensitéat des detektierten Lichtes

Sk‘ . _unbel euchtete"

Zelle
I

\ zerstorte Zelle
T

S
Dampfung / // 7
durch freiesHb .

/4
Diffusion des Hb im Plasma z

Abb. 5-6: Schematische Darstellung der unter schiedlichen Absorption vor und nach
der Lysierung von Erythrozyten (diffusiver Transport des Hb durch
Konzentrationsgradienten im Plasma)
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kann, gelangt es also auch zum Tell in beleuchtete Regionen und verursacht eine
zusatzliche Dampfung des gemessenen reflektierten Lichtes (schematische Darstel-
lung dazu siehe Abb. 5-6).

Die quantitative Berechnung der freien Plasmahamogl obinmenge erfolgt grundlegend
mit Hilfe der Photonen-Diffusions-Theorie (PDT, Berechnung siehe Kapitel 5.3.2,
Unterpunkt 3.) und der zusétzlichen Dampfung des Lichtes durch das im Plasma

enthaltene Hamoglobin.

Die punktuelle Lichtstreuung an den Erythrozyten und der Dampfung im Plasmakann
raumlich getrennt voneinander berechnet werden. Uber die Kenntnis der detektierten
Lichtintensitét in Abhéngigkeit von deren maximaler Eindringtiefe z kann mittelsdem

Beer-Lambertschen Gesetz die mittleren Photonenbahnl ange berechnet werden.

| ([PHb])= J.:maxlr’i([PHb] = 0) @ IPHBI 0@ g, (5.43)

mit [PHb] = Konzentration des Hadmoglobins im Plasma, z,,,,« = Dicke der Blutprobe

in z-Richtung und r(z) = Lichtweglange im Plasma bezogen auf die Eindringtiefe.

Die mittels der PDT errechnete Lichtintensitat wird abhangig der Eindringtiefe quan-

tifiziert:

dl
I {[PHE] = 0) = 1| | (5.44)

4

wobel |, nach Gl. (5.41) und (5.42) berechnet wird.

Diedirekte Messung der zurtickgel egten Weglange des Lichtesist derzeit aufgrund der
kurzen Langen von 1-5mm mit einer Aufl6sung von etwa 0.05 mm nicht genau genug
moglich /Delpy 1988, Essenpreis 1993/. Die Lichtgeschwindigkeit betragt in Blut-
plasma etwa 2.36mm/ps, was einer bendtigten zeitlichen Auflésung von 0.02ps/0.05
mm entspricht (bzw. Frequenzen von 50 THz). Erst die Entwicklung eines optischen

Messsystems mit Anstiegszeiten weit unter 1ps (sowohl Sender-Laser als auch
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Empfangsdiode und Signalverstarker) kann dieses Problem |6sen. Die Entwicklung in
der Lasertechnik mit Angtiegszeiten im Femtosekundenbereich scheinen eine

Messung in der Zukunft mdglich zu machen.

Der zurlickgelegte Weg des Lichtes im Plasma errechnet sich aus der gesamten Lénge
abzuglich des Wegesin den Erythrozyten. Als mittlere Weglange wird eine elliptische
Bahn vorausgesetzt, die im Vergleich zu analytischen Betrachtungen /Wilson 1992,
Gandjbakche 1992/ nahezu identische insgesamt gemittelte Weglangen ergibt. Dadie
einzel nen Photonenbahnen nicht bekannt sind und eine Gleichverteilung mit zuféliger
Orientierung der Blutkdrperchen angenommen wird, falt der bahnldngenbedingte
Fehler nicht ins Gewicht.

Die bel der Photonen-Diffusions-Theorie vorausgesetzte Fernfeldapproximation

ermoglicht auch hier die Berechnung des Weges im Plasma tber den Hamatokrit.

rerasmal?) = (1000 ) f j(g (tos0) + (2 (xing) o (545

Die Intensitét des Lichtes bei raumlicher Gleichverteilung und zufdliger Orientierung

= enf. o » | = Intensitét
lo= Intensitat Weglange x * hach Weg x

L T

—eff Durchmesser

-«

Xpasma

Abb. 5-7: Schematische Dar stellung des Lichtweges durch Vollblut

der Erythrozyten entlang eines Weges x lasst sich (wie in Abb. 5-7 schematisiert)

berechnen zu:

| (X) - |0 —0 CXpjasma [b_aCDEry D. . Eé_a CXplasma (546)

—no[PHb] Xplasma Eé_na[HbEry] DEry

I(x) = 1, (5.47)
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mit

[h = rpjaemal2) - (5.473)

XPI asma

Die Dampfung der Intensitdt im Erythrozyt

—na [ H bEry] DEry

l, B (5.47b)

wird nach der Diffusionstheorie (ohne PHb-Absorption, siehe Kapitel 5.3.2) ermittelt.
Die unbekannten Grof3en Dgyy, Und Xpyasma Stehen dabei in folgenden Verhéltnis:

D
B = Het (5.48)

Xplasma + I:)Ery

mit dem effektiven Durchmesser

Dey = 3/ Vey O (5.49)

Die getrennte Berechnung der Intensitdten mittels Diffusionstheorie und der zusétzli-
chen Absorption durch das im Plasma vorhandene Hamoglobin kann also nur dann
erfolgen, wenn die Gleichverteilung und zuféllige Orientierung der Erythrozyten im
Blut (also keine Aggregatbildung oder Orientierung in der Strdmung) angenommen

wird und somit die Gleichungen (5.46) und (5.47) gultig sind.

5.4.2 Smulation

Die experimentell ermittelten Werte werden mit Hilfe der Photonen-Diffusions-
Theorie und der Berechnung des dampfenden Einflusses des Plasmaha&moglobins
berechnet. Hierzu werden Rechenroutinen in MatLab™ (MathWorks, Natick, USA)
implementiert. Die Berechnung ist so gestaltet, dass variierende Parameter Sender-
Empfénger-Abstand, Hamatokrit, Blutsauerstoffgehalt, mikroskopische Streuungsko-
effizienten Blutes und freies Hadmoglobin manuell eingegeben werden konnen. Es
stehen verschiedene Routinen zur Verfigung, die es ermdglichen, einen der aufge-

fuhrten Parameter konstant zu halten und tiber die Anderung der anderen Parameter
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dessen Beeinflussung auf die Rickstreuung zahlenmaldig und graphisch darzustellen.
Wahrend der Berechnung erfolgt eine standige Uberprifung der Zul&ssigkeit des
verwendeten mathematischen Modells (Albedo, Gleichung 5.33).

5.4.2.1 Mathematisches M odell

Der Simulation wurde die PDT mit variierenden Plasmahamoglobinwerten zugrunde
gelegt. Ausgangspunkt dazu ist die differentielle Betrachtung der einzelnen Blut-
schichten. Dies gibt Auskunft, welcher Anteil von Photonen, die spéter detektiert
werden, wie tief in das Blut eindringen. Die resultierende Weglange kann zur Berech-

nung der im Plasma stattfindenden zusétzlichen Absorption herangezogen werden.

5.4.2.2 Getroffene Annahmen

Es wird von einem isotropischen Vorgang der Streuung im Blutkanal ausgegangen,
d.h. die Erythrozyten sind im Blut gleichverteilt und —orientiert. Rheologische
Einflisse (siehe Kapitel 2.1.2) wie Randseparation der Erythrozyten /Goldsmith
1986/, deren Aggregatbildung und Orientierung ist nicht in die Berechnung einge-
flossen. Hierzu stehen nur ungeniigende bzw. widersprtichliche Daten zur Verfligung.
Aufgrund der makroskopischen Fernfeldbetrachtung ist nicht bekannt, wie der Weg

der einzelnen Photonen durch das Blut erfolgt.

Die Berechnung der mikroskopischen Absorption und Streuung erfolgte nach Mie
(Kapitel 5.3.1), es wird ein kugelformiger Erythrozyt mit einem effektiven Durch-
messer angenommen (zufdlige Orientierung). Formanderungen der Erythrozyten zu
Echinozyten kénnen spontan bei Oberflachenkontakt (z.B. Glas) oder pH-Wert-Ande-
rungen erfolgen, diese und andere dynamische Prozesse finden in der Berechnung

keine Beriicksichtigung.

Weiterhin ist es bisher nicht moglich gewesen, die durch die zurtickbleibenden Zell-
fragmente stattfindende Streuung zu quantifizieren. Die Formen der Fragmente sind
schadigungsabhangig und werden sich ohne den Turgor (Innnendruck) einer intakten

Zelle sehr leicht verformen. Dadie Streuung an anderen Blutbestandteilen vernachl és-



5 Lichtausbreitung in Blut 61

sigbar ist bzw. deren relative Konstanz gegeben ist, werden diese nicht zur Berechnung
herangezogen. Sollte die Leukozytenzahl wesentlich von physiologischen Konzentra-

tionen abweichen, muss der Streuungsguerschnitt =g angepasst werden /Richter 1964/.

5.4.2.3 Berechnung

Die Berechnung der gedampften Intensitdt aufgrund der Anwesenheit von freiem
Hamoglobinim Plasma erfolgte in MatLab. Die Relthenentwicklung der modifizierten
Besselfunktionen innerhalb der Losung der PDT aus Gl. (5.41) wurden bei einem fest-
gelegten Fehler von 0,01% abgebrochen, da die Funktionen einen nichtperiodischen
Charakter haben und eine weitere Berechnung der Koeffizienten eine stetig abneh-
mende Bedeutung haben. Die gesamte reflektierte Lichtmenge wurde in ihre Bestand-
teile hinsichtlich der maximalen Eindringtiefe zerlegt, um dann Uber den Hamatokrit
die Weglange des Lichtstrahles durch das Plasma zu bestimmen. Das nichtstreuende
Plasmamit der hdmolyseabhéngigen Hb-Konzentration im Blut ddmpft das Licht nach
dem Beer-L ambertschen Gesetz und wird bezogen auf die antellsmaliige Eindringtiefe
verrechnet (siehe Schemain Abb. 5-8).
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Abb. 5-8: Berechnung des Einflusses der Hamolyse auf die detektierte Intensitét
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5.4.3 Beeinflussende Par ameter

Eine Relhe von Groféen beeinflussen die Messung des PHb. Die Reflexion aller
Wellenlangen ist sowohl Hct- as auch PHb-abhangig (Kapitel 5.4.3.1). Sie beein-
flussen sich wechselseitig. Weiterhin gehen die Parameter pH-Wert, Zellgeometrie
und -orientierung und die Grole des Stromungskanals aus Kapitel 5.4.3.2 bis
Kapitel 5.4.3.4 in die PHb-Messung ein, aufgrund der Tatsache, dass sie schon die
optischen Eigenschaften im nichtlysierten Fall (Kapitel 5.3) beeinflussen.

5.4.3.1 Hamatokr it

Waéhrend einer Hamatokritdnderung gehen 2 Effekte in die Abhangigkeit ein. Der
Hamatokrit beeinflusst die Eindringtiefe des Lichtes, so dassbel abnehmendem Hama-
tokrit die ,, Schatten*-Bereiche abnehmen und deshalb der Einfluss der Hamolyse
abnimmt (Sieb-Effekt). Andererseitsist die Weglange des Lichtesim Plasma bei nied-
rigem Hamatokrit hoher, was eine hthere Dampfung des Lichtes bewirkt. Dieser
Effekt Uberwiegt dem Erstgenannten, so dass ein Absinken des Hamatokritwertes
immer einen Anstieg der Empfindlichkeit wahrend der Detektion des PHb-Gehaltes
zur Folge hat.

5.4.3.2 pH, Zellober flache
Der pH-Wert beeinflusst den osmotischen Druck zwischen Blutplasma und intrazellu-
l&rem Plasma, was ein ein Ein- bzw. Ausflief3en des Wassers ausder Zelle bewirkt. Die

daraus resultierende Anderung der Oberflache hat ein verandertes Streuverhalten g

zur Folge. Die gednderte Wassermenge dagegen beeinflusst die Absorptionsfahigkeit
2, (gednderte Stoffkonzentration des absorbierenden Mediums), falls der Lichtstrahl

inder Zelle die gleiche Strecke zurticklegt (siehe Gl. (5.2)) /Latimer 1968/.

5.4.3.3 Durchmesser des observierten Blutkanals

Nimmt der Querschnitt des Stromungskanals ab, wird mehr und mehr der gesamte
Querschnitt zur Rickstreuung beitragen, so dass @hnlich der Hamatokritabhangigkeit
der Einfluss der Hamolyse auf die reflektierte Lichtmenge abnimmt. Aufgrund der
geringen Eindringtiefe des am Empfénger detektierbaren Lichtes (= maximaler
Abstand der Photonenbahn vom Sender-Empféanger-Mittelpunkt) bei einem Abstand
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des Empfangers vom Sender (90% des detektierten reflektierten Lichtes hat eine max.
Eindringtiefe von unter 2mm bel physiologischen Hct-Werten), wird dieser Effekt erst
bei kapillaren Gefal3en wirksam.

5.4.3.4 Defor mation und Orientierung der Erythrozyten im Scherfeld
Die Streuung an den Erythrozyten ist abhangig von deren Gestalt. Befinden sich diese

in Ruhe und bilden sie keine Aggregate, kann von dem angegebenen mikroskopischen

Streuungsquerschnitt und Streuwinkel p ausgegangen werden. Dasich die Streueigen-
schaften bei Deformation, wie sieim Scherfeld auftreten /Branemark 1971, von Gosen
1977/, andern, ist eine Variation dieses Faktors zu beobachten /Oster 1974, Stoltz
1981, Fujii 1999/. Die neben der Deformation und Aggregationen der Erythrozyten
auftretende Orientierung entlang der Flussfeldlinien (sehe Kapitel 2.1.2, Seite 23)
beeinflussen den Zusammenhang zwischen mikroskopischen und makroskopischen
Streuungsquerschnitt (siehe Gleichung 5.17 und Gleichung 5.19). Die herabgesetzte
Absorption durch die Aggregatbildung der Erythrozyten kann wiederum Uber den
Sieb-Effekt /Pittman 1986/ erklart werden, da die rdumliche Konzentration der absor-
bierenden Erythrozyten gegentiber dem nichtabsorbierenden Plasma, im Falle des Hb-
freien Plasmas, eine hohere Lichtdurchlassigkeit verursacht. Die Messungen (siehe
Abschnitt 8.2.5 auf Seite 108) zeigen dieses Verhalten bel Variation der Geschwindig-
keit, dabei einer Erhdhung des Blutflusses die Rouleaux-Formation der Erythrozyten

nach und nach aufgel 6st werden.
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Dietheoretische Betrachtung der Lichtausbreitung in Blut zeigt, dass die Reflexion des
Lichtes neben der Sauerstoff- und Hamatokritabhangigkeit auch von dem Grad der
Hamolyse abhangigist. Imfolgenden soll beschrieben werden, wie diese Abhangigkeit
im Labor Uberpruft und gemessen werden kann. Dazu ist ein Laborblutkreislauf entwi-
ckelt worden. Er besteht im wesentlichen aus vier Komponenten: dem optischen
Sensor mit Sende- und Empfangseinheit, einer Elektronik mit Pulsgenerator zur
Ansteuerung des Senders und einem Empfangsverstarker incl. Wandler, einer Daten-
aufzeichnung mittels PC und einer lichtdichten Kuvette, in der die Sensoreinheit inte-

griert wird.

6.1 Sensordesign

Der optische Sensor (Abb. 6-1) /Patent Nr.: JP62251662A, Takatani 1987/ besteht aus
drei Leuchtdioden (LED) mit verschiedenen Wellenlangen im roten bzw. nah-infra-
roten Wellenlangenbereich, elner Photodiode und einer Lichtbarriere zwischen Sender
und Empfangereinheit. Die LEDs sind konzentrisch zum Empfanger angeordnet, so
dass der Sender-Empfanger-Abstand fir alle ausgesandten Wellenlangen gleich ist.
Alle Komponenten sind in elnem offenen Transi storgehduse TO-100 integriert und mit
klarem Epoxy gegen Flussigkeiten abgedichtet worden. Die elektrischen Anschllisse
liegen auf der Riickseite des Sensors. Die Kathoden und Anoden aller Dioden sind (bis
auf zwel Anschliisse) getrennt herausgefiihrt um eine unabhangige Beschaltung aller

Bauteile zu ermdglichen.

6.1.1 Optische Komponenten

6.1.1.1 Sender

Die Sendeeinheit beinhaltet in einer ersten Version (im Jahr 1988) drei L euchtdioden
mit den Wellenlangen 660nm (ABU-35), 730nm (CR-35) und 830nm (BCH-35) der
Firma Showa Denko, K.K., Tokyo, Japan (Tabelle 6-1). Sie gehdren der Gruppe der

superhellen LED an, um eine hohe Lichtintensitédt in das Blut senden zu konnen.
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LED (660, 730, 830 nm)

Abb. 6-1: Aufsicht auf den Mess-Sensor

Die Wellenlangen sind aufgrund der Absorptionsspektren des oxygenierten und redu-
zierten Hb ausgewahlt worden (Vgl. Abb. 5-1).

Die Absorption der beiden LEDs mit den kirzeren Wellenlangen sind stark oxygenie-
rungs- und hdmatokritabhangig, wahrend im infraroten Bereich um 830 nm nur eine
sehr geringe Absorptionsénderung bei Variation des Sauerstoffgehaltes feststellbar ist

und damit nur vom Hct beeinflusst wird.

Aufgrund der Kenntnis der diodenspezifischen Daten kann eine ungeféhre Abschét-

zung der Helligkeit des eingestrahlten Lichtes vorgenommen werden.

_ Wellen- | Lestung | Helligkeit
Diode lange M aterial
[MW/mA] [Lumen/W]
[nm]
ABU-35 660 GaAlAs 0,12 ca 10
CR-35 830 GaAlAs 0,035 ca’
BCH-35 730 GaAlAs 0,055 ca 3

Tabelle 6-1. Kenndaten der Sensor-Leuchtdioden

In einem neuen Design mit integriertem Vorverstarker (Abb. 6-7) sind die Dioden
gegen schmalbandigere Dioden (665nm) bzw. Dioden mit an angepasster, isosbesti-
scher Wellenlange (805nm, isosbestisch meint unabhangig vom Oxygenierungsgrad)
ausgetauscht worden (im Jahr 2001).
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6.1.1.2 Empfanger

Die Intensitéat des reflektierten Lichtes der drel LED wird Uber eine oberflachenbe-
leuchtete Si-PIN-Photodiode (PD13, Optotechno Co. LTD, Japan) detektiert. Der
Vortell des Einsatzes einer PIN-Diode (Positiv-Intrinsisch-Negativ) gegentiber einer
normalen PN-Diode ist die erhohte raumlichen Feldstarkeverteilung im elgenleitenden
(intrinsischen) Halbleiterbereich (Abb. 6-2), was zu einer erhdhten Empfindlichkeit
bei diffusem Lichteinfall fuhrt. Die erhohte Ansprechzeit dieser Diodenart spielt in
dem beschriebenen Anwendungsfall keine Rolle, da die Settling-Zeit der Diode von

einigen psin der Sample/Hold Einheit berticksichtigt wird (siehe Kapitel 6.2.4).

Licht

el. Anschluss

A
IRV

| n

Abb. 6-2: Schematische Darstellung der S-PIN-Photodiode

Als Halbleitermaterial wurde Silizium eingesetzt, dessen hdchste Lichtempfindlich-

keit im nahinfraroten um 800nm im Bereich der ausgesandten Wellenlangen liegt.

6.1.1.3 Abstand Sensor-Empfanger

Der Abstand zwischen Sendereinheit und Empfénger beeinflusst mal3geblich die
Empfindlichkeit der reflektierten | ntensitat bezogen auf die Anderungen der Blutwerte
Sauerstoffgehalt, Hamatokrit und Plasmahamoglobingehalt. Der optimale Abstand
wird Uber eine Simulationsrechnung bestimmt (Ergebnis siehe Kapitel 8.1.2). Die
Dicke der Lichtbarriere und die Abmessungen der Dioden geben einen minimalen
Abstand von 1,2 mm vor. Der maximale Abstand liegt bei dem hier verwendeten

Gehause bei 4 mm.
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6.1.1.4 Beschichtungen

Die Sensorbeschichtung zur Passivierung der opt. Sensoreinheit muss mehreren
Anforderungen gentigen. Die Kontaktstelle zum Blut muss durchsichtig sein, sie darf
Uber die gesamte Messzeit keine Tribung erfahren und muss biokompatibel (nicht
thrombogen, |6semittelfrel, etc.) sein, ohne dass Ablagerungen von Blutbestandteilen
auftreten. Zusitzliche Anderungen des Brechungsindex und der Reflexion zwischen
Sensor und Beschichtung vermindern die Empfindlichkeit der Messung und miissen
deshalb minimiert werden /Brash 1991, Engbers 1990/.

» Biokompatibilitét

Es stehen mehrere optisch durchl&ssige Kunststoffe zur Beschichtung zur Verfiigung,
die in der Medizin eingesetzt werden /Kanda 1981, Hamilton 2002/. Fibrin- und

Thrombozytenabl agerung missen unbedingt verhindert werden.

» Trubung, opt. Eigenschaften

Der Schutzmechanismus des Blutes, bei dem Bluteiweil3e (meist Albumine) korper-
fremde Materialien mit einer Schutzschicht tberziehen, ist ein Problem bei der opti-
schen invasiven Messung von Blutwerten. Dies aul3ert sich in einer Erhdhung der
(Licht-)Absorption. Minimale Ablagerungen kénnen toleriert werden, da die Absorp-
tion der Eiweil3e im Nahinfrarotbereich gegentiber Hamoglobin relativ gering ist und
so keinen signifikanten Einfluss auf die Absorption nehmen. Dennoch ist ein langzeit-
stabiler Schutz unerléasslich.

 Materidien

Ausgehend von den angegebenen Anforderungen sind verschiedene Stoffe zur Ober-

flachenbeschichtung des Sensors untersucht worden.

(@) Epoxidharz
Das Ausgangsmaterial, mit dem die LED und die Photodiode gegen FlUssigkeiten
geschitzt wurden, hat nur ungeniigende biokompatible Eigenschaften. (Thrombena-
blagerung, Trubung durch Eiweil3e). Deshalb missen passivierende Schichten zur

sicheren Trennung des Sensors vom Blut gefunden werden. Die verschiedenen Kunst-
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stoffe werden hinsichtlich ihrer Vertraglichkeit und der Verarbeitungsmoglichkeit
ausgewahlt. Sieliegen meist in gel dster Form vor und kénnen durch Trocknung gleich-

malkig auf die Oberflache appliziert werden.
(b) Polyurethan (PU)

PU als bio- und hdmokompatibler Kunststoff hat eine weite Verbreitung gefunden.
Untersuchungen zur Proteinaffinitét zeigen aber, dass tber einen Zeitraum von einigen
Stunden aufgrund der Eiweil3adsorption die optische Durchlassigkeit abnimmt /Fran-
Cois 1996/.

Das Polyurethan wird einer 8%igen Losung (Losungsmittel ist Tetrahydrofuran) auf
die Sensoroberflache aufgebracht und bei 50°C getrocknet, wobei die Polymerisation
des PU stattfindet.

(c) Parylene

Die Beschichtung des Sensors mit Parylene verringert die Proteinaffinitét der Sensor-
oberfléche. Dieses Material kommt bei der Passivierung von Implantaten zum Einsatz
/Kroschwitz 1989, Stark 1996/. Das Parylene wird auf den Sensor Uber einen
Vakuum-Abscheidungs-Prozess appliziert. Dabei verdampft der Parylene-Dimer in
der Vakuumkammer. Das verbliebene gasformige Parylene-Monomer kann sich in
polymerisierter Form auf der Oberflache des Sensors abscheiden. Es wurde eine
Schichtdicke von 5 um gewahlt.

6.2 Elektronik

Die Messung der detektierten Lichtmenge, die von 3 gepulsten L euchtdioden ausgeht,
erfordert eine angepasste Ansteuer- und Messelektronik (Abb. 6-3) mit prézisem
Timing. Ausgehend von einer Schaltung /Roessner 1998, Bartminn 1998/ wurden
verschiedene Modifikationen zur Erhéhung der Messgenauigkeit und zum besseren
Timing vorgenommen. Eine Erweiterung zur rechnergestiitzten Kalibrierung der
Lichtquellen wurde integriert /Gitmans 2000/. Um eine hdhere Genauigkeit zur Detek-
tion des PHb zu erzielen, ist der Gleichanteil des Signals reduziert worden, da in

diesem Fall nur die Anderung des Signals ausgewertet werden muss. Soll dagegen der
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Abb. 6-3: Schematische Darstellung der Sgnalkette

Hamatokrit oder der Sauerstoffgehalt des Blutes gemessen werden, ist selbstverstand-
lich das gesamte Signal zu betrachten (die Reduktion des Signals um den Gleichanteil
muss abgeschaltet sein). Die Reduktion des Signals um diesen Anteil ermdglicht eine
hohere V erstérkung und damit bei der A/D-Wandlung im PC einen geringeren Diskre-
tisierungsfehler. Beim Vergleich der Messung mit dem berechneten Reflexionsver-

halten muss dies berticksichtigt werden (Hinweisin Kapitel 9.1).

6.2.1 Pulsgenerierung

Die zur Ansteuerung der Leuchtdioden und des Sample/Hold-Bausteins bendtigten
Pulse werden von einem 10MHz Quarz-getakteten Microcontroller (AT90S2313,
Atmel, San Jose, USA und ) erzeugt. Das Programm ist so gestaltet, dass der zeitliche
Versatz zwischen Einschalten der Leuchtdiode und Samplezeitpunkt tber 3 externe
Jumper (Delay JP in Abb. 6-4) zwischen 5 und 8,5 ps in 0,5 us Schritten justiert
werden kann. So kann bei Anderung der el ektrischen oder optischen Komponenten auf
geandertes Pulsverhalten des Signals der Wert der Verzogerung leicht nachgestellt
werden. Die gewéhlte Versatzzeit liegt bel 8us, dadort das Maximum des detektierten
Signalsliegt und alle Einschwing- und L adevorgange der Schaltung abgeklungen sind.
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Abb. 6-4: Pulsgenerator fur LED und Sample/Hold-Einheit, generierte Sgnalfolge
siehe Abb. 6-5

Die Breite des Pulses fur die LED-Ansteuerung betragt 10us. Die Pulsbreite wird so
gering als maglich gewahlt (die kiirzeste L ange wird durch den Zeitversatz der Samp-
lingeinheit bestimmt), um die Intensitét des Lichtes maximal einstellen zu kénnen,

ohne die Dioden zu zerstoren.

Der Samplingpuls zur Detektion der Hintergrundbeleuchtung (Lampen im Labor,
Sonneneinstrahlung) wird zu einem Zeitpunkt generiert, wenn alle Leuchtdioden abge-
schaltet sind. Da die detektierte Lichtmenge an der Photodiode wahrend eines
LED-Impulses diese Hintergrundintensitéat enthalt, muss tber die Differenz zwischen
der von der LED ausgesandten und detektierten Intensitét und der Hintergrundinten-
stét gebildet werden, um die gesuchte, am Blut reflektierte Lichtmenge messen zu
kénnen. Die gesamte Pulsfolge wird jeweils nach 830us wiederholt, so dass eine
guasi-kontinuierliche Datenerfassung moglich ist (Abb. 6-4). Dierelativ lange Warte-
zeit von 650us zwischen dem letzten Puls der Sequenz und dem Start der neuen
Sequenz ist gewahlt worden, damit die kurzzeitige Intensitét der LED hoch gewahit

werden kann, ohne dass deren L ebensdauer durch zu hohe Belastung reduziert wird.
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Abb. 6-5: generierte Pulsfolge des Microcontrollers

6.2.2 Lichtintensitatssteuer ung
Die Kalibrierung der ausgesandten Intensitdten der 3 Leuchtdioden kann auf 2
verschiedene Arten erfolgen. Eine manuelle Justierung tber Prézisonspotentiometer

ermoglicht die Anderung der Intensitét auch wahrend des Betriebs.

Die computergesteuerte Einstellung der Helligkeit erfolgt Gber elektronisch verstell-
bare Widersténde. Diese konnen Uber elektrische Pulsein 100 Schritten von 0Q bis zu
ihrem Endwert eingestellt werden. Eine Kaskade eines hochohmigen (100kQ,
DS1804-100, Dallas’Maxim Semiconductors, Sunnyvale, CA, USA) und eines niede-
rohmigen (1kQ, X9C102, Xicor Inc., Milpitas, CA, USA) ermdglicht die Einstellung
von 10.000 Werten des Widerstandes zwischen O und 101 kQ.

Als Kalibrierlosung fur die initiale Einstellung der Helligkeit wird verdinnte Milch
(im Verhdtnis 1:20 mit dest. Wasser) verwendet. Milch eignet sich als Vergleichsl6-
sung, da deren Streu- und Absorptionsverhaten im nahinfraroten Spektrum nahezu
konstant ist /Frankort 1998/.
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Abb. 6-6: manuelle und computer sgestiitzte Helligkeitssteuerung
der Sendedioden
Die Vorwiderstéande der Sendedioden ermdglichen eine Einstellung der empfangenen
Intensitéten unabhangig von der Absorption der Beschichtung des Sensors. Sie werden
manuell oder per Computer soweit verstellt bis die gewtinschte Lichtmenge durch
Streuung in der Milchldsung an der Empfangsdiode detektiert wird (Abb. 6-6).

6.2.3 Signaldetektion

Dieim Sensor integrierte Photodiode detektiert das sequentiel | ausgesandte und reflek-
tierte Licht inclusive der Hintergrundbeleuchtung. Sie wird tber einen Photodioden-
treiber nahe am Sensor vorgespannt. Uber einen speziell fiir die Verstarkung von
Photostrémen konzipierter Operationsverstérker mit hoher Transitfrequenz von

45MHz und sehr hoher Eingangsimpedanz zur verlustfreien Signaldetektion

Preamp

Abb. 6-7: schematische Darstellung des Sensors mit geschirmten integriertem
\orver starker
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(CA3140, Interdil, Irvine, CA, USA) wird das schwache Signal der Diode verstarkt und
von dort zum Verstdrker und der Sample/Hold-Einheit tbertragen (Abb. 6-8). Fur
einen rauscharmen Betrieb ist die Signalleitung von der Photodiode zum Vorverstarker
moglichst kurz gehalten worden. In einer zweiten Entwicklungsstufe der Sensoreinheit
ist der Vorverstarker mit in den Sensor integriert worden, um eine weitere Minimie-

rung der Stérungen zu erzielen (Abb. 6-7).

Abb. 6-8: Preamplifier der Photodiode

6.2.4 Demultiplexer

Die sequentiell detektierten Lichtmengen werden Uber eine Sample/Hold-Einheit in
die Intensitdten der einzelnen Wellenlangen zerlegt (Abb. 6-9). Dazu wird zeitverz6-
gert zu dem Einschaltzeitpunkt der LEDs die Ausgangsspannung des verstarkten
Photodiodensignals detektiert. Die Verzégerung ist so eingestellt worden, dass die
Einschaltverzogerung der Photodiode und die Bandbreite des V erstéarkers berticksich-
tigt ist. Uber ein Digitaloszilloskop (DL1200, Yokogawa Electric Corp., Tokyo,
Japan) wurde eine optimale Zeitdifferenz zwischen dem Einschalten der Diode und
dem Samplingzeitpunkt von 8us ermittelt. Die Samplingzeit betrégt 1us, die bei dem
eingesetzten Sampling-IC AD783 (Analog Devices, Norwood, MA, USA) eine
Genauigkeit von 0.01% selbst bei sehr hohen Amplitudenanderungen ermdoglicht.



6 Messaufbau 75
GND
1.
100
—
s Al
Sordl > = . 2N gour —&ara>
4 > RL
o R6 GND—=— GND~ SH |—~ C——+ A
GND 4 w o 100
GNDI—“— 47k “—nc > —
100n u2 u’J 3 ADTR
| M79L 0BACM(8) I GND
2 1
£— IN- OUT- |—% 1000
IN-_ NC
S —ing nc|—B o
INO
H|—| GND
o & 100 A2
2N gour
GND 4% 3 7 R
R8 GNDF—— GND  SH ——+<9B |
Rl GNDF————— 4 w 6 10
47K —nc. > —
100 /AW & ADTS
GND mJ I D
100n UL 1000
. 100 1AW gl | M78LOSACM(8) L
+12} IN  ouT |45
i i
zZzzz - |_|GND
0000 1000 A3
) o
' 2 IN 8 out 4 >
JGND RIO GNDI—— GND  SH —cm:b—@
IGND w
47K 4 e Y 6
mJ 3 ADT
{slA '} o I o
S0 Ol 1
{siB o 2 @
{gc o 3
<{giD | 4 - |_|GND
from Rulse Generator Ri1 100n A4
; 2N goaur
» 4% 3 = 7 il
R12 GNDI—— GND  SH ——+— 9D |
ol 1 IGND| 4 w 6 100
[ outB>—o| 2 47k “—nc > —
[ouC—o| 3
Catb>—o| 4 | G nome
to Filter | GND
1000

Abb. 6-9: Demultiplexer

Zusatzlich wird die Hintergrundbeleuchtung mit einem 4. Sample/Hold-Baustein

erfasst, so dass die Messung unabhangig von zusétzlich einfallendem Licht erfolgen
kann. Die Differenz der detektierten Intensitéten wahrend die 3 LED Licht emittieren

und der Hintergrundbeleuchtung ergibt die gesuchte reflektierte Intensitét. Eine exakte

Messung wird aber nur durch eine Abdunkelung mit einer lichtdichten Kuvette

erreicht.
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6.3 Software, M essdatenaufzeichnung

Zur automatischen Messdatenaufzeichnung der detektierten Signale mit integrierter
Kalibrierung der Lichtquellenist ein LabView™ (National Instruments, Austin; USA)
basiertes Programm entwickelt worden /Gitmans 2000, Hamilton 2002/. Mit Hilfe
einer Messdatenkarte (DAQ Card1200, National Instruments, Austin, USA) wurden
Mess- und Steuerdaten gewandelt und Ubertragen. Die computergesteuerte Helligkeit
wird Uber die digitale Ansteuerung der elektronischen Widerstande realisiert, so dass
eine automatische Kalibrierung der reflektierten Intensitét in der Milchldsung erfolgen

kann.

Die Abtastrate der Datenerfassung liegt bel 3,6 kHz, so dass pro detektiertem Leucht-
diodenpuls genau 1 Wert erfasst wird. Der Einfluss der Droop-Rate der Sample/Hold-
Unit wird dadurch reduziert. Auf eine Gléttung schaltungstechnische Gléttung des

Signals wird verzichtet, um eine flexible Datenerfassung zu erméglichen.

Die angezeigten und automatisch gespeicherten Daten werden stattdessen bei Bedarf
Uber die Software gemittelt, so dass der Einfluss kurzzeitiger Schwankungen des
reflektierten Lichtes (durch Thromben oder Fremdkdrper) minimiert wird. Die Mitte-
lung kann frei an die Art des Versuches (L angzeitmessung oder Messung dynamischer
Effekte) angepasst oder abgeschaltet werden.

6.4 Untersuchung der M essgenauigkeit
Um quantitative Aussagen Uber die Genauigkeit des Messsystems treffen zu kénnen,

mussen alle Komponenten der Signalkette hinsichtlich ihres Fehlers untersucht und
Uber die Berechnung des mittleren Gesamtfehlers tber die Fehlerfortpflanzung zusam-

mengefasst werden.

Die messtechnisch bedingten Fehlerquellen gliedern sich bel der optischen Untersu-
chung des Blutesin 3 separate Gruppen: die el ektrischen und optischen M essungenau-
igkeiten sind auf die Hardware des Versuchsstandes zuriickzufihren und meist tber
Fehlerangaben der Hersteller oder Messungen quantifizierbar, die Fehlerquellen des

Blutes und dessen Behandlung sind dagegen statistischer Natur und kénnen nur abge-
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schétzt werden (siehe Kapitel 2). Da das quasistatische optische Verhalten des Blutes
untersucht wird, werden dynamische Effekte (durch Thromben oder Fremdpartikel
generiert) durch eine geeignete Tief passfilterung im PC unterdriickt und sind somit bei

der Fehlerbetrachtung nicht relevant.

Die Fehler in der Signalgenerierung und -auswertung liegen in Amplituden- und
Offsetfehlern, Rauschen, Diskretisierungsfehlern bel der Digital-Analog-Wandlung
und Jitter bel der Pulsgenerierung und Abtastung begriindet. Sie werden im folgenden

unter Amplitudenfehlern und Timingfehlern zusammengefasst und analysiert:

6.4.1 Amplitudenfehler

Die Amplitudenfehler bei der optischen Messung kénnen in zwei verschiedene Kate-

gorien eingeteilt werden:

1. interexperimentelle Fehler durch Fehler wahrend der Kalibrierung der Hellig-
keit der Sensoren und den Einsatz verschiedener Sensoren mit variierenden

Bauteilelgenschaften

2. intraexperimentelle Fehler, die auf die Elektronik und die Quantisierung bei der

PC-gestiitzten Datenerfassung zuriickzuf Gihren sind.

Im ersten Fall treten Amplitudenfehler bei der manuellen oder computergestiitzten
Einstellung der Helligkeit der LED durch die Messung der reflektierten Lichtmenge an
der Kalibrierlésung auf. Diese sind urséchlichin der Schwankung der optischen Eigen-
schaften der Kalibrierldsung zu suchen. Die Kalibrierung der Helligkeit der L euchtdi-
oden ist aufgrund der unterschiedlichen optischen Durchlassigkeit der
hamokompatiblen Beschichtungen nétig (vgl. Abb. 8-16). Die dadurch auftretenden
Anderungen der in das Blut ausgesandten Lichtmenge wird tber die Kalibrierung

kompensiert.

Im zweiten Fall entstehen Fehler durch bauteilbedingte Toleranzen in der Elektronik,
Rauscheinfliisse und Diskretisierungsfehler bel der Digital-Analog Wandlung zur

Datenaufzeichnung im PC.



6 Messaufbau 78

Dierelevante Fehlerquelle bei der Einstellung der Helligkeit der LED liegt in den elek-
tronisch einstellbaren Widerstanden, die den Strom durch die LED im eingeschalteten
Zustand bestimmen. Deren diskrete Verstellbarkeit in jeweils 100 Schritte, einem
zusatzlichen Widerstand des Mittelabgriffs des Potentiometers und die Genauigkeit
der einzelnen Potentiometerelemente fihrt zu einer Auflosung des Gesamtwider-
standes von minimal 20Q (entspricht maximal 0,2%). Eine zusétzliche Feinjustierung
durch die manuell verstellbaren M ehrgangpotentiometer kann diese Auflésung noch

verbessern.

Der grofte Amplitudenfehler bei der Lichtdetektion liegt in der hohen Verstarkung des

Vorverstarkers, der den geringen Photodiodenstrom von einigen pA in eine &quiva-

lente Ausgangsspannung von 0 bis 5V wandelt (Verstarkung 1,1-105). Mit dem einge-
setzten Operationsverstérker, der speziell fir die Vestarkung von kleinen
Photostrémen konzipiert ist (FET-Eingange mit geringsten Eingangsstromen von etwa
10pA, hoher Bandbreite von 5SMHz, geringem Uberschwingen von 10% bei hoher
Verstérkung und kleiner Offsetspannung von 2mV) kann eine Wiederhol genauigkeit
der Ausgangsspannung in Abhéngigkeit vom Photostrom nach 8 psvon 0,1% erreicht
werden. Ist eine Erhdhung der Messgenauigkeit der dem detektierten Licht entspre-
chenden Spannung unter 5% gefordert, muss mit einem hohen Schaltungsaufwand

gerechnet werden.

Der Amplitudenfehler der Samplingeinheit kann bei werksseitig garantiertem abso-
lutem Gesamtfehler von 0,03% und einer Wiederholbarkeit von 0,005% vernachl&ssigt

werden.

Schliefdich werden bei der Diskretisierung im PC Amplitudenfehler von 1,2 mV oder
0,05% auftreten, die durch die Mittelung Uber einige Sekunden bel einer Datenrate von

1,2kHz noch minimiert werden.

Da die Messung der optischen Eigenschaften des Blutes quasistationdrer Art sind,
koénnen hoherfrequente Einfllsse durch Rauschen tber eine einfache Tiefpassfilterung
am Ausgang der 3 Kanale reduziert werden. Eine experimentelle Uberpriifung des
Signal-Rausch-Abstandes ergab einen Wert von -60dB.
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6.4.2 Timingfehler

Schwankende Zeitverzdgerungen zwischen den generierten Pulsen fr die Ansteue-
rung der LED und dem jeweils zugehdrigen Sampling-Puls kénnen Ursache fir
schwankende Messsignale sein. Sie werden vor alem durch die Stabilitat des Quarzes
bestimmt, da die Flankensteilheit der durch den Mikrocontroller generierten Pulse um
GroRRenordnungen genauer sind als die Quarzgenauigkeit. Der eingesetzte 10 MHz
Quarz hat eine Frequenzstabilitét incl. Temperaturstabilitdt von 70ppm, was einem

Gesamt-Jitter von max. 7ps entspricht. Dies ist vernachlassigbar.

Der Versatz zwischen den LED-Pulsen bzw. der gesamten Zyklenzeit spielt eine nur
untergeordnete Rolle, da die sehr geringe Droop-Rate (siehe Kapitel 6.4.1) bei der
nicht synchronisierten Datenerfassung tUber den PC (Verschiebung zwischen elektro-
nischem Samplingzeitpunkt und computergestitzter M esszeitpunkt) nur sehr klein ist.
Die weiteren geringen Zeitverzogerungen durch Schaltvorgange der Transistoren fir
die Ansteuerung und L adekapazitéten der LED nicht relevant, dadiese Zeiten wéhrend
der Messung konstant bleiben und durch die zeitverzégerte Messung der Intensitét

nicht ins Gewicht fallen.

Die relativ hohe Ansprechzeit der Photodiode (siehe Kapitel 6.1.1.2) ist der limitie-
rende Faktor fur die Bestimmung der reflektierten Lichtintensitéat. Der Fehler durch die
in der Photodiode stattfindenden Ladevorgange wahrend einer Lichtintensitétsande-
rung (was beim Einschalten einer LED stattfindet) kann in gewissen Grenzen durch
eine hohe Zeitverzogerung zwischen Einschaltzeitpunkt der LED und dem Samp-
ling-Zeitpunkt reduziert werden. Weiterhin ist der Photostrom nicht exakt linear
abhangig (Grolisignalverhalten) vom der Intensitét des auftreffenden Lichtes. Die
gemessene Verzerrung im gesamten Messbereich der Photodiode liegt unter 10%. Sie
ist am hdchsten, wenn die maximal detektierbare Intensitét (direkte gepul ste Beleuch-
tung mit maximal messbarer Helligkeit) auf die Photodiode auftrifft. Die vom Blut
detektierbare reflektierte Intensitét liegt weit unter diesem Wert, so dass eine experi-

mentelle Uberprifung der Nichtlinearitdt auf einen maximalen Fehler von 5% fiihrt
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(bei der Variation des Sauerstoffgehalt des Blutes von 20 auf 100%, die um Grof3en-
ordnungen geringere Anderung des Signals wahrend Hamolyse dagegen verursacht

demzufolge nur sehr kleine Fehler unter 0,5%).

Insgesamt kann somit von einem Gesamtfehler der Messung von um 5% ausgegangen
werden. Wahrend der Laborversuche zeigte sich, dass eine Reduktion dieses Fehlers
nicht sinnvoll erscheint, da die nichtreproduzierbaren Fehler der Reflexion durch
schwankende optische Eigenschaften des Blutes und rheol ogische Einfliisse oberhalb
der hier abgeschéatzten Messfehler liegen.

6.5 In-vitro Blutkreislauf
Die Untersuchung des optischen Blutverhaltens fand im Labor statt. In der Zukunft

Ventil zur ‘

Blutentnahme

Couette mit Sensor

Blutbeutel mit
Frischblut

v

Abb. 6-10: Schematische Dar stellung des Laborkreid aufes

mussinin-vivo Versuchen Uberprift werden, ob regenerative M echanismen des unter-

suchten Probanden/V ersuchstieres abweichende Eigenschaften ergeben.

Der eingesetzte in vitro Blutkreislauf (Abb. 6-10 und Abb. 6-11) soll hier beschrieben

werden.
Er setzt sich aus folgenden Komponenten zusammen:

* lichtdichte Couvette mit integriertem Sensor
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» Blutpumpe (BP80, Medtronic, Minneapolis, USA) mit variabler Drehzahl

» Oxygenator (HiLite 7000, Stolberg, Deutschland)

 Blutbeutel und Silikonverbindungsschlduche

» Blutbeutel mit Frischblut zur Aufbewahrung des ungeschadigten Blutes

e Flowmeter (HT 109, Transonic, Ithaca, USA) zur Bestimmung des Blutflusses
* Drossel zur Blutflussvariation

Es wurde ausschliefdlich Schweineblut verwendet, dessen maximale Lagerzeit 1 Tag
betragt. Der Kreidauf ist auf 37°C temperiert worden. Der Hamatokrit des Blutes
variierte von 35 bis44%. Dieinitiale Blutschadigung lag bei Werten von 20-50 mg/dl
und war damit gegeniber Normalwerten leicht erhdht, was auf pathologische
Ursachen der Spender, fal sche Entnahmetechnik des Blutesim Schlachthof oder Auto-

hémolyse bel Lagerung Uber einen Tag hinweg zuriickgef tihrt werden kann.

Abb. 6-11: gesamter Prifstand (ohne Oxygenator, links) und Coeutte zur
Sensoraufnahme (rechts)

Die Couvette zur Aufnahme des Sensors besteht aus biokompatiblem Kunststoff
(POM). Der Querschnitt des Stromungskanals ist rechteckig (25x25 mm), um Rand-
einflisse der Couvette bei der Reflexion des Lichtesin Blut zu vermeiden. Der Winkel
der Erweiterung von 12 mm Durchmesser der Zuleitungen auf den Couvettendurch-
messer it so gewdhlt, dass bei rein axial gerichteten (ohne radiale Komponente) Volu-

menstromen bis zu 2 I/min ein laminares Einstromen erfolgt und keine Wirbel bildung
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auftritt /Hamilton 2002/ (Abb. 6-12).

Abb. 6-12: schematische Darstellung der Couvette mit montiertem Sensor in Front-
und Seitenansicht mit Kanalerweiterung von 12 mm rund auf 25 mm quadratisch

Eine vernachlassigbare lokale Ablésung der Stromung kann nur noch an den Uber-
gangen zwischen den Bauteilen (Bauteil mit Erwelterung und Bauteil mit recheckigem
Stromungskanal) auftreten. Die Grofe des rechtwinkligen Kanals von 25 mm ist so
grof3 gewahlt, da eine gegentiber dem Sensor liegende Wand durch das Blut transmit-
tiertes Licht teilweise reflektiert und somit eine Stérung bei der Messung des am Blut
reflektierten Lichtes hervorruft. Der Abstand der dem Sensor gegentiberliegenden
Wand ist grofRer als die berechneten etwa 2 mm (siehe Abb. 8-1), der maximalen
Eindringtiefe der detektierten reflektierten Photonen. Dies hat zwei Grinde: Einmal
muss ein Bereich des Kanals ohne Reflexion existieren, um die Hamolyse zu messen
(siehe Kapitel 5.4.3.3), andererseits ist die Transmission durch Blut groR3er als die
Reflexion (sehe Abb. 5-3) und damit dieses transmittierte Licht an der nicht ideal
absorbierenden Wand (Randbedingung bei der Berechnung der Lichtausbreitung in
Blut siehe Gleichung 5.38) reflektiert wird. Bei dem gewahlten Abstand von 25 mm

kann von ener storungsfreien Reflexionsmessung ausgegangen werden.
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Im folgenden wird die Vorgehensweise wahrend der in-vitro Versuche umrissen. Es
werden die eingesetzten Vergleichsmessungen erléautert, um die optisch erfassten
Werte mit etablierten Referenzmessungen korrelieren zu kdnnen. Es werden die
verwendeten Blutschadigungsverfahren erlautert, die es ermoglichen, eine mechanisch
induzierte Hamolyse hervorzurufen. Auflerdem wird beschrieben, wie die Drift,
Temperatur- und Geschwindigkeitsvariation optische Anderungen hervorrufen und

experimentell ermittelt wurden.

7.1 Referenzmessungen

Waéhrend der optischen Untersuchung von Blut missen neben den eigentlich zu
messenden Werten Hct, Sauerstoffgehalt, GHb und PHb verschiedene beeinflussende
physi ol ogische Parameter gepriift werden. Ein sorgféltig standardisierte Blutentnahme
aus dem Modellkreidauf und der Messung ist Voraussetzung fur die Genauigkeit und
Reproduzierbarkeit der Erfassung des optischen Blutverhaltens. Unvermeidlich sind
jedoch Abweichungen zwischen den Messungen, die neben der Messungenauigkeit
der Gerdte auf die variable Blutzusammensetzung bel unterschiedlichen Spendern
zurlckzufthren sind. Im folgenden werden die hier eingesetzten optischen Messme-

thoden zur Bestimmung der Referenzwerte aufgefthrt:
» Plasmahamoglobin

Zur Bestimmung des PHb wurde ein Spektrophotometer (Uvikon 930, Kontron
Instruments, Neufahrn, Deutschland) verwendet. Dazu wurden 2 Proben a 2ml
dem Kreidauf entnommen und fur 10 Minuten bei 6000g zentrifugiert. Ausdem
Plasma wurden 250ul entnommen (Unipette 3190, Eppendorf, Hamburg,
Deutschland) und in eine K Givette mit 1ml Cyanmethamogl obinbildner (M ercko-

test H&moglobin, Merck, Darmstadt, Deutschland) gefillt. Die photometrische
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Untersuchung erfolgte bei den Wellenldngen 540nm (A bsorptionsmaximum des
HICN) und 680nm (Messung der Tribung) /Richterich 1971, Seite 387/. Der
PHb-Gehalt wird berechnet zu:

_ _ [PHDb]
(e(540nm) —e(680nm)) [D.746 = Tmg/di (7.0

Die gerdtebedingte Genauigkeit (Pipette und Spektrophotometer) des PHb-
Gehaltes betragt £1.5%. Der Gesamtfehler bel einer optischen Messung des
PHb-Gehaltes mittels Cyanmethode oberhalb von 20mg/dl wird allgemein mit
etwa 5% angegeben /Malinauskas 1997/.

» Gesamthamoglobin

Die Bestimmung der Gesamthamoglobinkonzentration erfolgte ebenfalls Gber
die Absorptionsmessung des in HICN umgewandelten Hamoglobins. Es wurde
die Standardmethode (Mischungsverhdltnis 20ul Blut auf 5ml M erckotest) ange-

wandt. Die Konzentration berechnet sich zu:

[GHb] = £(540nm) [36,83 (7.2)

* SO, und pH-Wert

Die Messungen werden mit einem portablen Blutanalysator (i-STAT, Abbott
Corp., East Windsor, USA, Pat. Nr.: WO 9201947) durchgefiihrt. Das Mess-
prinzip dieses Gerédtes berunt auf der Diffusion der relevanten lonen durch
verschieden selektive Membranen und Enzymschichten und der daraus resultie-
renden Konzentrationsanderung in der Messkammer hinter dieser Membran.
Daraus folgt eine Anderung der elektrischen Eigenschaften (Potential anderung,
Anderung des Gleichstrom- oder Wechsel stromwiderstandes), die in Beziehung

zu der Messgrofie stehen. Die Genauigkeit der SO,-Messung wird werksseitig
Uber den Fehler der pO,-Messung von 3 mmHg, die pH-Werte mit 0,005 (zusétz-
licher Fehler von -0,01 bei vendsem Blut) angegeben /i-STAT 1998/.
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Der pH-Wert sollte aufgrund der Formbeeinflussung der Erythrozyten wéahrend
des gesamten Versuches konstant bei etwa 7,3 liegen. Kleine Schwankungen

konnen toleriert werden /Mueller 1993/.

o Hamatokrit

Die Hamatokritwerte wurden meist mit der Mikrorohrchenmethode ermittelt.
Hierbei wird Vollblut in ein Glaskapillarréhrchen geftillt und 10 Minuten mit
10000g zentrifugiert. Die sichtbare Trennung zwischen Zellen und Plasma wird
prozentual ausgewertet. Die Genauigkeit dieser Methode liegt bel etwa 1%. Ein
Vergleich mit dem Blutanalysator (Genauigkeit typ. 0,7%) zeigt eine weitge-
hende Ubereinstimmung der M essdaten.

7.2 Blutschadigung
7.2.1 Kontinuierliche Schadigung

Um die Blutschadigung in einem in-vitro Kreislauf zu messen, wurde das Blut mecha-
nisch geschéadigt. Andere Schadigungsmechanismen (thermisch, osmotisch und
chemisch) wurden nicht genutzt, um eine Beeinflussung der Messsignale Uber
Thromben, Fremdstoffe oder Anderungen der optischen Eigenschaften der Erythro-

zyten auszuschlief3en.

Eine Langzeitschadigung des Blutes Uber einige Stunden ist zu erreichen, indem eine
Blutpumpe (BP80) oberhalb ihres maximal zul 8ssigen Arbeitsbereichs betrieben wird.
Die so auftretenden Uberhohten Scherkréfte am Erythrozyt bewirken eine verstarkte
Schadigung. Um Drifteinflisse auszuschlief3en, ist der PHb-Gehalt nach einer
gewissen Zeit wieder gesenkt worden, indem ein Teil des geschadigten Vollblutes
durch frisches Blut der gleichen Charge ersetzt wurde (siehe Kapitel 7.2.2). Ein
Vergleich der Messdaten zu unterschiedlichen Zeitpunkten bel gleichem PHb-Gehalt

lasst RuckschlUisse auf deren Drift zu.
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7.2.2 Schlagartige Variation der Plasmahamoglobinkonzentration

Um eine diskontinuierliche Schadigung des Blutes zu erreichen, wird ein Teil des
Blutes aus dem Kreislauf entnommen und tiber einen Zellauf schluss mittel s Ultraschall
mechanisch komplett lysiert. Das geschadigte Blut wird wieder in den Kreislauf
zurlckgegeben. Nachteilig ist die Aktivierung der Thrombozyten wéahrend des
Zellaufschlusses, so dass mit einer erhohten Konzentration Antikoagulanz gearbeitet
werden muss. Eine einfache Filtration der Thromben ist nicht nachteilig, da die gean-

derte Blutzusammensetzung dessen optischen Eigenschaften beeinflusst.

Alternativ ist dazu ein Blutaustausch von geschadigtem Blut (nach einer langeren
Schéadigung durch hohe Drehzahlen der Pumpe gegen einen hohen Druck) gegen unge-
schéadigtes Frischblut mit &quival entem Hamatokrit vorgenommen worden. Vorteilhaft
ist hier die unveranderte Blutzusammensetzung, nachteiligist hingegen die Erfordernis
den Hct genau zu prifen, der sich stark auf die optische Messung der Blutschadigung
auswirkt. Als Kontrollmdglichkeit bietet sich die Uberpriifung des Sensorsignals vor
und nach der Substitution an, wenn gewdhrleistet ist, dass keine Drifteinfllsse in die
Messung einflief3en. Sind bei gleichen PHb-Werten (Uber die Referenzmessung ermit-
telt) die Sensorsignale unterschiedlich, kann dies auf einen veranderten Hamatokrit-
wert zurtickgefuhrt werden. Diese Werte werden as ,,wild points® nicht in die
Kakulation einbezogen, bzw. es wird der gednderte Hct-Wert in der Auswertung

berlicksichtigt.

7.3 Langzeitstabilitat

Dain-vitro Zirkulationen von Blut Uber einen Zeitraum von mehr als 36 Stunden nicht
moglich sind (keine intrakorporale Regenerationsmechanismen, /ASTM F1830-97/),
sind die Versuche auf diesen Zeitraum beschrénkt worden. Spéter anzuschlief3ende in-
vivo Versuche kénnen stattdessen tber einen langeren Zeitraum stattfinden und lang-

fristige Einflisse auf die Messungen quantifizieren.

Wichtig bei der langerfristigen Messung ist die Bestimmung des ablagerungsbedingten
Driftes des Receiversignals und die Detektion umweltbedingter Einflisse auf die

Datenauswertung (Verstarker- und Sample/Hold-Einheit) und die Pulsgenerierung.
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Hierzu wird die Drehzahl der Blutpumpe soweit reduziert, dass keine detektierbare
Blutschadigung auftritt. Der einmal eingestellte Arbeitpunkt (Drehzahl, Flief3ge-
schwindigkeit und Druckverhdtnisse im Kreislauf und dessen Temperierung auf
Zimmertemperatur bzw. 37°C) wird Uber die gesamte Dauer des Versuches beibe-
halten. Die Datenerfassung des ausgesandten und detektierten Lichtes erfolgt kontinu-

ierlich.

Um Beeinflussungen des optischen Verhatens des Blutes durch Bakterienwachstum
zu reduzieren, ist das Blut mit Antibiotikum (0,7 ml/l Gentamicin, Vetrigen®,
Sanovi-Ceva, Dusseldorf, Deutschland) versetzt worden /Hamilton 2002/. Die Throm-
benaktivierung tber 24 Stunden wird durch eine starke Antikoagulation (15 I.E./ml

Heparin, Heparin-Natrium, Braun, Melsungen, Deutschland) verhindert.

7.4 Variation des Hamatokrits

Dadas Absorptions- und Streuverhalten des Blutes mal3geblich von der Partikeldichte
mit dem absorbierenden Stoff abhangt (siehe Gl. (5.17) und (5.18)), sind wéhrend
einer Versuchsreihe verschiedene Hamatokritwerte eingestellt worden. Die Variation
erfolgt durch Zugabe von Blut mit einem héheren Hamatokritwert, wobel sich volu-
menbezogen ein neuer Hct einstellt. Zur Absenkung des Hamatokrit wird abzentrifu-
giertes Plasmader gleichen Blutcharge zugegeben. Um die gering sauerstoffabhangige
Absorption bei der Wellenlange der L euchtdiode mit 830nm zu eliminieren, wurde ein
Oxygenator in den Kreislauf integriert. Der Sauerstoffpartialdruck wurde Gber 150
mmHg gehalten, so dass eine konstante Séttigung nahe 100% gewéhrleistet werden
konnte. Die Flief3geschwindigkeit vor dem Sensor und die Bluttemperatur ist wahrend
des gesamten Experiments konstant gehalten worden. Eventuel | auftretende veranderte
Plasmaha&moglobinwerte wurden Uber eine photometrische Referenzspektroskopie
Uberprift. Eine geringe Drehzahl der Blutpumpe erlaubt eine Blutzirkulation ohne
messbare Hamolyse. Die Messung des Hamatokriteinflusses erfolgte erst nach 2-3

Minuten, um eine komplette Durchmischung des Blutes zu garantieren /Frankort
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1998/. Dies konnte Uberpruft werden, da sich das Receiversigna zeitkontinuierlich
andert. Zum Vergleich wurden die Hamatokritbestimmung mit Mikroréhrchen und ein
Blutanalysegerét (i-Stat, Abbott, Windsor, USA) eingesetzt.

7.5 Variation des Blutsauer stoffgehaltes

Die Variation des Sauerstoffgehaltes wird tUber einen Oxygenator mit einstellbarer
Sauerstoff- und Stickstoffkonzentration Uber 2 Gasflaschen (Sauerstoffflasche mit
95% O, und 5% CO,, Stickstoffflasche mit 95% N, und 5%CO,) wahrend eines
Versuches eingestellt. Die Flief3geschwindigkeit mit 3 I/min und der pH-Wert mit 7.4
+0,2 ist konstant gehalten worden. Initial zu hohe ph-Werte wurden mit einem Phos-
phat-Puffer (pH 6,0) eingestellt. Zu Beginn des Experiments ist das Blut vollstandig

oxygeniert worden und nach und nach durch Zugabe von Stickstoff tber den Oxyge-
nator reduziert worden /Frankort 1998/.

7.6 Temperaturabhangigkeit

Die Temperatur wirkt sich vor alem auf die Erythrozytenaktivitét aus. Sollen in-vitro
Versuchen Uber einen langeren Zeitraum von 24 Stunden durchgefuhrt werden, ist es
sinnvall, die Erythrozytenaktivitat herabzusetzen, so dass der Verbrauch von Atem-
gasen relativ gering gehalten wird. Dies aul3ert sich in der geringeren Abnahme des
pH-Wertes, was fur die geometrische Formstabilitét und damit der optischen Eigen-
schaften der Erythrozyten verantwortlich ist /Hamilton 2002/. Die vergleichenden
Untersuchungen bel 20°C und 37°C Uber 24 Stunden unterscheiden sich nur durch die

Temperierung des im Blutkreislauf integrierten Blutbeutels.

7.7 Geschwindigkeitsabhangigkeit

Zur Bestimmung der Reflexionsabhangigkeit von der Geschwindigkeit wird im beste-
henden Versuchsaufbau die Fordermenge des Blutes Uber eine Drehzahlanderung der
Pumpe (BP80, Medtronics, Minneapolis, USA) und einer Drossel zwischen Pumpe
und Messsensor so variiert, dassam Sensor selbst die gleichen Druckverhaltnisse herr-

schen. Durch Anderung der Lage des Sensors zum Blutkanal (Messung oberhalb bzw.
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unterhalb des Kanals und seitliche Messung bel einer Pumprichtung von unten nach
oben) wird der Einfluss der Sedimentation der Erythrozyten bei geringen Fliel3ge-

schwindigkeiten Uberprft.
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8 Ergebnisse

8.1 Smulation

Die Berechnung der reflektierten Intensitét erfolgte, falls nicht gesondert aufgefiihrt,
fir Schweineblut, da das berechnete Streuverhaten mit Messergebnissen in
Kapitel 8.2. verglichen werden sollen. Die optischen und geometrischen Parameter
sind aus Tabelle 2-1, Tabelle 2-2 und Abb. 5-1 entnommen worden.

8.1.1 Optische Kenngrolden eines einzelnen Erythrozyten

Die mikroskopischen Kenngrofden des Streuverhaltens nach Mie sind mit Hilfe der
Gleichungen von /Latimer 1968/ und der Gl. (5.6) bis GlI. (5.11) berechnet worden.
Diese Werte liegen in guter Ubereinstimmung zu Berechnungen (unter Annahme
leicht variierender Partikel- und Plasmaparameter) und experimentell erfasster Daten
aus der Literatur (/Reynolds 1974(b), Cheong 1990/).

Wellenlange [nm] 660 730 805 830
Erythrozytenvolumen 91,3 58,0 91,3 580 | 913 | 580 | 913 58,0
(Human=91,3 pm® Schwein=58 pm°) ’ ’ ’ ’ ’ ’ ’ ’
. . = 0,
Absorptionsquerschnitt SO,=100% | 00371 | 00243 | 00458 | 0,0300 o100 | oo 0114 | 00748
2 , \
Oa[um?] SO,=0% | 0373 | 0244 | 0171 | 01124 00969 | 0,0634
. = 0,
Streuungsquerschnitt SO,=100% | 7757 | 5121 | 7231 | 46,06 6372 | 3917
2 6587 | 40,80
05 [um?] SO,=0% | 7701 | 5088 | 7211 | 4595 6375 | 3918
. . = 0,
Reflexionsguerschnitt SO,=100% | 0275 | 0195 | 0268 | 0,189 0,255 | 0,180
2 0257 | 0,182
o [um?] SO,=0% | 0273 | 0193 | 0267 | 0186 0255 | 0,180
I . = 0,
Transmissionssquerschnitt SO,=100% | 77,29 | 5102 | 7204 | 4587 ot | 062 6347 | 3899
2 : :
ot [um?] SO,=0% | 7674 | 5069 | 7185 | 4576 6350 | 39,00
. . = 0,
mittlerer Streuwinkel SO,=100% | 0993 | 0992 | 0993 | 0992 0992 | 0991
_ 0992 | 0991
M S0,=0% 0993 | 0992 | 0993 | 0992 0992 | 0991

Tabelle 8-1. Mikroskopische Sreuungskoeffizienten nach Mie

Aus Tabelle8-1 ist ersichtlich, dass der Streuungs- und Reflexionsquerschnitt nur
unwesentlich vom Sauerstoffgehalt des Blutes abhangig ist (unter 1%), und somit nur

die Extinktion des Hamoglobins signifikant ausschlaggebend fur die Erfassung des
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Sauerstoffsattigung der Erythrozyten verantwortlich ist. Weiterhin ist die Streuung
sehr stark vorwaérts gerichtet. Dies lasst sich am Wert fir den Streuungskoeffizienten

n nahe 1 ablesen (siehe Gl. (5.10) und GI. (5.11)).

Der Einfluss der artspezifischen Erythrozytengrofie auf die optischen Eigenschaften
resultiert aus dem Verhdltnis der Wellenlénge und der Zellgrofie /Steinke 1988,
Hammer 1998/ und dem abweichenden Hamoglobingehalt der Zellen (siehe Wert fir
MCHC in Tabelle 2-1). Darausfolgt, dass bel einer optischen Bestimmung von Sauer-
stoffgehalt, Hct und PHb (Auswertung erfolgt in Kapitel 8.1.5) die geometrischen

Eigenschaften der Erythrozyten beachtet werden missen.

Da sich die mikroskopischen Streuungskoeffizienten o linear mit dem Sauerstoffge-
halt des Blutes &ndern /Takatani 1978/, ist die Kenntnis der Werte der Koeffizienten
bei 0 und 100% Séttigung ausreichend. Eine lineare Interpolation der Zwischenwerte

von o ist zul&ssig.

Bei der isosbestischen Wellenlange von 805 nm ist keine sauerstoffgehaltsabhangige
Anderung der Streu- und Absorptionskoeffizienten erkennbar, was auf die vom Sauer-
stoff unabhangige Extinktion des Hamoglobins in diesem Punkt zurtickzufiihren ist
(siehe Abb. 5-1).

8.1.2 Abstand Sender-Empfanger

Die Berechnung des optimalen Sender-Empfanger-Abstandes wird durch mehrere
Faktoren beeinflusst. Die unterschiedlich hohen Absorptionskoeffizienten zwischen
oxygeniertem und deoxygeniertem Blut, die Empfindlichkeit gegentiber dem Hamato-
krit sowie die absolute Hohe des detektierbaren Signal s waren ausschlaggebend bei der

Entwicklung des hier eingesetzten optischen Sensors /Roessner 1998/.

Der minimale baubedingte Abstand zwischen Sensor- und Empféngermittel punkt
betragt 1,2 Millimeter. Die daraus resultierende detektierbare reflektierte Intensitét ist
sehr hoch, wobei die Empfindlichkeit gegeniiber Anderungen im Sauerstoffgehalt
relativ gering ist /Roessner 1998/. Vergrol3ert man sukzessive den Abstand, nimmt die

Intensitéat aufgrund der zunehmenden Weglénge desLichtesdurch das Blut ab (Abb. 8-
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1). Die unterschiedlich starke Abnahme der Intensitéten bel 660 nm und 830 nm erkl&rt
sich durch die wellenlangenabhéngig unterschiedlichen Streuungsquerschnitte der
Erythrozyten. Wird der optimale Abstand hinsichtlich der Empfindlichkeit gegentiber
der Sauerstoffséttigung gesucht, kdnnen die Berechnungen von /Roessner 1998/ und
/Bartminn 1998/ herangezogen werden. Basierend auf der Photonen-Diffusions-
Theorie geben sie ein Optimum im Bereich von 2,3 - 2,5 mm an. In diesem Bereich ist
die Auflésung im nahinfraroten Spektrum fir die Reflexions-Oxymetrie am hdchsten.
Eine weitere Erhdhung des Abstandes weist ebenfalls eine hohe Abhangigkeit auf,
wobel die starke Dampfung des Signals insgesamt zu einer zu starken Verminderung
des Signal-Rausch-Abstandes fiihrt und sich damit al's nicht geeignet erwei st /Roessner
1998, Bartminn 1998/.

25X 10
2r /Abstand Sender-Empfanger = 1,2 mm
;E 15 |
E |
31
0.5

o 1 2 3 4 5 6 7
Eindringtiefe der Photonen [ mm]

Abb. 8-1: Veranderung der Intensitat und der Eindringtiefe des detektierten Sgnals
bei unter schiedlichen Sender-Empfanger-Abstanden (Wellenldnge = 830 nm,
Hamatokrit = 40, [PHb] = 0 mg/dl)

Aufgrund der Zunahme des zurlickgel egten Weges des Lichtes im Plasma bei einer
Erhéhung des Abstandes zwischen Sensor und Empfanger nimmt die Empfindlichkeit
des Signals fir PHb zu (Abb. 8-1).

Die gleichzeitige Abnahme der gesamten Intensitét erfordert aber eine hohere Ge-
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nauigkeit der Signalerfassung (Abb. 8-2). Aufgrund dieser Zusammenhénge kann es
bel einer weiterfuhrenden Entwicklung eines hamolyseabhangigen Sensors sinnvoll

sein, den Abstand zu @&ndern, um eine stérkere Beeinflussung des Signals zu erzielen.
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Abb. 8-2: Beeinflussung der reflektierten Intensitét bei konstanten Blutwerten(oben,
Hct=40, A=830nm) und der PHb-Empfindlichkeit (unten, Hct=40, A=830nm,
PHb-Anderung von 20 auf 50 mg/dl) durch Variation des Sender-Empfanger-

Abstandes
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Allerdingsist aus Abb. 8-2 ersichtlich, dass mit einer gering hdheren Empfindlichkeit
gegenuiber Hamolyse ein insgesamt stark abgeschwéachtes Signal (und damit ein

verringerter Signal-Rausch-Abstand) einhergeht.

8.1.3 Hamatokrit

Die reflektierten Intensitdten am Detektor bei den Wellenldngen 660 nm und 830 nm
nehmen (bel dem Sender-Empfanger-Abstand von 2,3 mm) stetig mit dem Hamatokrit
oberhalb von etwa 5% ab. Die berechneten Werte der Simulation decken sich mit den
Messungen von Reynolds /Ishimaru 1980/. Ein Vergleich von Abb. 8-3 mit den
Werten aus Tabelle 8-1 zeigt, dass eine erhdhte Absorption bei 660 nm und 0% Sauer-
stoffsattigung die hdmatokritabhangige Intensitét stérker beeinflusst alsbel geringeren
Absorptionswerten (660 nm, 100% Séttigung).

Zur Bestimmung des Hamatokrits kann die Messung der Intensitét bei dieser Wellen-
|&nge aber nicht verwendet werden, daneben dem Hct auch der Sauerstoffsdttigung des
Blutes ausschlaggebend fur die Reflexion bel 660 nmist und als nicht bekannt voraus-
gesetzt wird.

107
i Tt ~ 660 nm, Sauer stoffgehalt = 100 %
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Hamatokrit

Abb. 8-3: hamatokritabhzngige Anderung der reflektierten Intensitat (logarithmische
Skalierung)
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Dielntensitét bel 830 nm nahe der i sosbestischen Wellenldnge zei gt dagegen eine zwar
geringere Hct-Abhangigkeit (aufgrund der geringeren Absorption gegentiber 660 nm
und 0% Séttigung), ist aber relativ unabhéngig bei sich andernden Sauerstoffsétti-
gungen, so dass diese Werte zur Bestimmung des Hct eingesetzt werden kdnnen (siehe

nachstes K apitel).

8.1.4 Sauer stoffgehalt

Wie aus Abb. 5-1 ersichtlich, weicht der Absorptionsgrad des oxygenierten und redu-
Zierten Hamogl obinsim roten Bereich zwischen 650 nm und 700 nm sehr stark vonein-
ander ab, ist also sehr empfindlich gegentiber der Anderung der Sauerstoffséttigung im
Blut. Zu gréfieren Wellenléngen bis 805 nm nimmt die Empfindlichkeit ab. Unterhalb
dieser Wellenlange absorbiert reduziertes Hamoglobin stérker, oberhalb das oxyge-
nierte Hamoglobin. Die maximale Empfindlichkeit der Anderung des Absorptionsko-
effizienten liegt bel 660 nm, so dass die Erfassung dieser Wellenlange sinnvoll zur
Detektion des Blutsauerstoffgehaltesist (Abb. 8-4).

2r Hamatokrit = 40

15f

Wellenlange = 830nm Wellenlange = 660 nm

reflektierte Intendtat
B
| \
\\\

o5/ —

0 20 40 60 80 100
Sauer stoffgehalt [ %9

Abb. 8-4: Einfluss des Sauerstoffgehaltes auf die messbare reflektierte Intensitat

Der Reflexionsgrad des Blutes bei Licht aller Wellenlangen ist hdmatokritabhangig.
Soll eine optische Messung des Blutsauerstoffgehaltes erfolgen, muss somit der Wert

des Hamatokrits bekannt sein. Wie im vorherigen Kapitel gezeigt, kann dies direkt
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Uber die Erfassung der Intensitét im isosbestischen (sauerstoffunabhangigen) Punkt
vorgenommen werden.

Das Verhdltnis der sauerstoffabhangigen (660 nm) und -unabhangigen (805 nm bzw.
830 nm) reflektierten Intensitéten ist ein Mal3 fir die Sauerstoffsattigung des Blutes

/Rodrigo 1953/. Um den nichtlinearen Verlauf des Intensitétsverhdtnisses in den
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physiologischen Bereichen der Sattigung des Blutes (73% fur vendses und 93% fir

arterielles Blut) in gewissen Grenzen zu linearisieren, wird die Wurzel der Verhdlt-
nisse gebildet (Abb. 8-5).

8.1.5 Artspezifischer Einfluss

Die unterschiedlichen physiologisch basierten optischen Eigenschaften des Blutes

verschiedener Spezies bewirken ein verandertes Streuverhalten des Lichtes. Bel einer

Kalibration des Sensors muss dieses beachtet werden. Allgemein lasst sich zeigen,

re. reflektierte Intensitat
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Abb. 8-6: Artspezifischer Einfluss der Reflexionsmessung des Hct und des

Blutsauer stoffgehaltes
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dass Blut mit grof3eren Erythrozyten (Durchmesser bei erwachsenen Sugetieren liegt
zwischen 28 pm?® fir Ziegen, tber 91 pm3 bei Humanblut, bis zu 118 um?® bei
Elephanten. Die grofdten Erythrozyten sind mit bis zu 13800 um3 unter den Schlangen
zu finden/Altman 1971/) bel gleichem Hamatokrit und Sauerstoffgehalt eine geringere
Absorption aufweisen (Abb. 8-6). Dies lasst sch mit dem Sieb-Effekt (siehe
Kapitel 5.4.1) erklaren. Ein stark veréndertes Bluthbild (Andmien oder fetales Blut,
/Nijland 1997/) beeinflussen ebenfalls die geometrisch bedingten optischen Eigen-
schaften (Form und Grofe der Erythrozyten, abwelchende MCHC-Werte) und miissen

ggf. bel der Messung berticksichtigt werden.

8.1.6 Hamolyse

Die Gleichungen (5.41) und (5.42) werden zur Berechnung des Streuverhaltens des
Blutes herangezogen, wobel der Hamatokritwert um die zerstorten Erythrozyten redu-
ziert wird. Die zusétzliche Beeinflussung Uber das frele Hadmoglobin im Plasma wird
mittels der Gleichungen (5.43) bis (5.45) bestimmt (Abb. 8-7).

99.5
99.0
98.5
98.0

97.5

norm. refl. Intensitatsénderung bei 830 nm

97.0 T T T T T 1

0 50 100 150 200 250 300
PHb [mg/dI]

Abb. 8-7: berechneter Einfluss des PHb-Gehaltes auf die reflektierte Intensitat
(S,0=100%, A=830nm)

Aus Gleichung 5.45 geht hervor, dass die PHb-Messung hédmatokritabhangig sein

muss. Die im Plasma zuriickgelegten Wege der reflektierten Photonen nimmt bei
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hoherer Partikeldichte ab (die Eindringtiefe nimmt ab), so dass bel geringerem
Hct-Werten die Empfindlichkeit gegen PHb-Anderungen zunimmt (Abb. 8-8,
vergleiche dazu auch Abb. 5-7). Aus diesem Zusammenhang ist ersichtlich, dass die
Messung des PHb-Gehaltes mittels Reflexionsmessung nur bei konstantem und
bekanntem Hct erfolgen kann bzw. bei Schwankungen der Wert zu jedem Messzeit-
punkt bekannt sein muss. Die Korrektur bel schwankendem Hct kann mit Hilfe von

Abb. 8-4 und Abb. 8-8 vorgenommen werden.

PHb-Ander ung von 50 auf 150 mg/dl
Wellenlange = 830 nm
Sauerstoffgehalt = 80 %

o
N

berechnete Sgnal@nderung [ %]
o
[o9)

20 25 30 35 40 45 50 55
Hamatokrit

Abb. 8-8: berechneter Einfluss des Hamatokrits auf die Empfindlichkeit des Sgnals
gegen Variation des PHb-Gehaltes

Variationen des Sauerstoffgehaltes bei der Hamolysemessungen haben keinen
Einfluss im isosbestischen Punkt, da die Absorption des im Plasma gel 6sten Hamog-
lobins nicht sauerstoffsattigungsabhangig ist.

Die im ersten optischen Sensor verwendete Wellenlange von 830 nm weist dagegen
eine geringe Abhangigkeit gegen Sauerstoff auf, so dass entweder eine geringere
Genauigkeit der PHb-Messung in Kauf genommen werden muss oder ein konstanter

Sauerstoffgehalt gegeben sein muss (Integration des Oxygenators in den Kreislauf).
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8.2 In-vitro M essungen

8.2.1 Hamatokrit
Die Auswertung der mit dem optischen Sensor detektierten Intensitét bei der Wellen-

lange 830nm unter der Voraussetzung eines vernachléssigbaren PHb zeigt eine

Abnahme der Reflexion bei ansteigenden Hct-Werten im Bereich 20< Het <52

Die relativ hohe Streuung der Ergebnisse (Abb. 8-9) hat sowohl messtechnische als

auch physiologische Ursachen:

Der Sauerstoffgehalt wahrend der V ersuche wurde auf beliebige Werte von 0 bis 100%
Sattigung eingestellt. Das Licht der Wellenléange von 830 nm welst eine nicht zu
vernachléssigende Abhangigkeit gegentiber einer Variation der Sauerstoffgehalts auf
(vgl. Kapitel 8.1.4). Aber schon bel einer groben Unterteilung der Ergebnisse in
Messungen bei niedriger (0 bis50%), mittlerer (50% bis80%) und hoher
(80 bis 100%) Séttigung verbessert sich die Genauigkeit der Messung des Hct signifi-

kant (R2 = 0.93 gegeniber 0.88 im unkontrollierten Fall).
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Abb. 8-9: Messung des reflektierten Lichtes bei 830 nm bel beliebigem
Sauerstoffgehalt, R%=0.88, ohne Hamolyse

Quelle: Frankort 1998
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Die Messung unter physiologischen Bedingungen zwischen 75 und 95% Sattigung
erfllt diese Voraussetzung. Die Genauigkeit der Messung konnte durch den Einsatz

einer neuen LED mit einer Wellenlénge von 805 nm verbessert werden.

Die Versuche sind an unterschiedlichen Tagen mit verschiedenen Blutchargen vorge-
nommen worden, so dass abweichende optische Eigenschaften in die Messungen
einflief3en. Auch hier zeigt eine Untertellung der Ergebnisse in Versuche mit gleichen

Chargen eine Verbesserung der Messgenauigkeit /Frankort 1998/.

8.2.2 Sauer stoffgehalt

Die optische Reflexionsmessung der Sauerstoffséttigung zeigt einen linearen Zusam-
menhang mit dem radizierten Verhédtnis der reflektierten Intensitéten von 830 nm und
660 nm. Deren V erhél tnis nimmt mit zunehmender Sauerstoffsattigung ab, wasmit der
Abnahme des Absorptionskoeffizienten bei 660 nm gegentiber der relativen Konstanz
bei 830 nm erklart werden kann (Abb. 8-10).
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Abb. 8-10: linearisierte Abhangigkeit des reflektierten Lichtes bei Variation des
Blutsauer stoffgehaltes (Hamatokrit variiert von 30 bis 50%)

Quelle: Frankort 1998

Die empirische Wurzelbildung der Intensitéten ist zur Linearisierung der Messwerte

eingefiihrt worden. Sie beriicksichtigt die Anderung des mikroskopischen Streukoeffi-
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Zienten bei 660 nm (siehe Tabelle 8-1) /Roessner 1998/.

Die Begrenzung der Messungen auf physiologische Bedingungen von 75 bis 95%
Sattigung fuhrt auch hier zu einem verbesserten linearen V erhalten des Signalverhélt-

nisses /Bartminn 1998/.

8.2.3 Blutschadigung

Die kontinuierliche Schadigung des Blutes zeigt einen eindeutigen Zusammenhang
zwischen dem Reflexionsgrad des Lichtes und dem PHb (Abb. 8-11). Die Schadigung
wirkt sich auf alle gemessene Wellenlangen bei 660 nm, 730 nm und 830 nm aus. Je
hoher der Schadigungsgrad des Blutes ist, desto starker wird die messbare reflektierte
Intensitat gedampft.

Die diskontinuierliche Variation des PHb durch die Substitution eines Teils des

geschadigten Blutes durch Frischblut mit identischem Hct zeigt eine Verringerung der

Dampfung des Signals:
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Abb. 8-11: Kontinuierliche Blutschadigung mit Substitution bei t=200 min (Hct = 40,
Oxygenator in dem Prifstand integriert)

Die kurzzeitige Anderung Dampfung nach der Substitution bei 660 nm und 730 nm ist

auf die unterschiedliche Oxygenierung des zirkulierenden und des frischen Blutes
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zurlckzufthren. Der integrierte Oxygenator gleicht nach einer kurzen Zeit diesen
Unterschied wieder aus, dader Partialdruck vor und nach der Substitution identisch ist.
Die Intensitét bei 830 nm wird nur unwesentlich beeinflusst (Kapitel 8.2.2).

Die Analyse des zeitlichen Signalverlaufs Uber einen Versuch mit mehreren Substitu-
tionen zeigt, dass bei konstantem Hct die Intensitéten zu 2 verschiedenen Zeitpunkten
bei gleichem PHb identisch sind. Somit kénnen Drifteinflisse wahrend des V ersuches

erkannt werden:
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Abb. 8-12: Vergleich der PHb-Anderung in Vollblut gemessen bei 830nm gegen die
photometrische Referenzmessung (diskontinuierliche Anderung des PHb bei t=110
und 130 min)

Unter der Voraussetzung der Driftfreiheit (keine optische Tribung der Sensorober-
flache, optische Anderung des Blutes) kann die Verschiebung in Abb. 8-13 allein auf
die minimale Anderung des Hct wahrend der Substitution zuriickgef iinrt werden und
in die Berechnung des PHb mit einflieRlen. Ist dagegen die Anderung des Hct nicht
bekannt, muss er als konstant angesehen werden und wird sich als Fehler in der

Berechnung des PHb niederschlagen.

Zusammenfassend kann gesagt werden, dass die Messung des durch Lysierung der
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Erythrozyten freigesetzten Hamoglobins in Vollblut ohne Verdinnung oder Proben-
entnahme mittels optischer Reflexionsmessung gemessen werden kann. Da die PHb-
bedingten Anderungen des Signals aber klein gegen den Einfluss des Hct sind, muss
dieser entweder gemessen werden (dies ist mit der Mikrorohrchenmethode weit
weniger aufwendig und teuer al's die photometrische Bestimmung mit einem Spektro-

photometer) oder als konstant angenommen werden.

5.2r
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Abb. 8-13: Verlauf des Sgnals Ugz [ V] wahrend der Substitution

Eine Relthe von Untersuchungen, die die optisch reflektive Messung von Blutwerten
beeinflussen, zeigen die Schwierigkeit in der Entwicklung eines medizinisch einsetz-
baren Messgerétes. in der vorliegenden Arbeit werden nur einige beeinflussende Para-

meter qualitativ bzw. quantitativ untersucht.

8.2.4 Beschichtung

Die grofdte Schwierigkeit der direkten optischen Messung von Blutwerten ist in der
Passivierung des Sensors zu sehen. Die unterschiedliche Neigung der im Plasma
befindlichen Proteine, sich an kdrperfremden Materialien anzulagern, schlief3en eine
Reihe von durchsichtigen Werkstoffen aus, selbst wenn sie al's biokompatibel gelten.

Der fertigungsbedingte Verguss des Sensors mit biovertraglichem Epoxidharz zeigt
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eine deutliche Tribung schon nach 6 Stunden Blutkontakt (Abb. 8-14). Dies aufiert
sich in einer Abnahme des Signals in Abhangigkeit von der Proteinschichtdicke und
dessen Absorptionsverhalten. Im nahinfraroten Bereich zwischen 600 nm und 900 nm
(optisches Fenster) ist der Absorptionskoeffizient aber gering gegeniiber der Absorp-
tion von Hamoglobin /Hirth 1998/. AulRerdem wird bei der Zunahme der Schichtdicke
der Offnungsquerschnitt des Senders vergroRert, da das von dort ausgesandte Licht
nicht genau rechtwinklig und zylindrisch in den Blutstron einféllt. Diese Vergréf3erung
bewirkt wiederum einen verénderten Weg der Photonen, so dass|etzendlich eine gedn-

derte reflektierte Intensitét im Empfangerbereich registriert werden kann.

Abb. 8-14: Vergleich der Oberflachentr ibung bei Blutkontakt mit Epoxy-
(links) und Polyurethanbeschichtung (rechts) nach 6 Sunden

Die zusétzliche Beschichtung der Epoxy-Sensoroberflache bewirkt eine deutliche
Reduktion der Adhésion von Proteinen. Nach 6-stindigem Kontakt der Polyure-
than-Oberflache mit Blut konnte bei einer ersten lichtmikroskopischen Uberpriifung
keine signifikante Trubung der Oberflache mehr festgestellt werden (Abb. 8-14).

Bei der maximal vertretbaren in-vitro Zirkulation des Blutes Uber 24 Stunden treten
zusatzlich langzeitbedingte Adhasi onsmechanismen (el ektrisches Aufladen der Ober-

flache, physiologische Anderung des Blutes etc.) auf, die zu einem weiteren
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»Beschlagen” der Kunststoffoberflache fuhren. Hierbel ist aufféllig, dass die mit Poly-

.

Abb. 8-15: Adhasion nach 24 Sunden Blutkontakt
(links: Polyurethan, rechts: Parylene C)

urethan beschichtete Oberflache eintriibt. Der Einsatz von Parylene dagegen zeigt eine
nur geringfligige Ablagerungsneigung nach 24 Stunden (vergl. Abb. 8-15). Dieses

Material sollte bei weiteren in-vivo Versuchen in Betracht gezogen werden.

Die eingesetzten Materialien sollten fur den relevanten nahinfraroten Messbereich
zwischen 650 nm und 850 nm méglichst nicht oder nur gering absorbierend sein.

Transmissionsmessungen mit einem Spektrophotometer zeigen, dass Silikon und
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Parylene gut und Polyurethan bedingt diese Anforderungen erfullen (Abb. 8-16).
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Abb. 8-16: Transmission verwendeter Beschichtungsmaterialien.
Die Oszillationen bei Parylene beruht auf einem technischen Fehler des
Messger ates (I nterferenz wahrend der Messung)

Quelle: PU, Silikon, Epoxidharz: eigenes, Parylene: /Schnakenberg 2002/

Allerdings zeigten die Untersuchungen, dass Silikon bei Blutkontakt selbst eintriibt, so
dass die optischen Durchléssigkeit Uber einen langeren Zeitraum nicht gewahrleistet

werden kann.

8.2.5 Geschwindigkeit

Der Reflexionsgrad ist (analog zur Erkenntnis der Pulsoxymetrie) abhangig von der
Hief3geschwindigkeit. Eine Erhdhung der Geschwindigkeit bewirkt in den hier gemes-
senen Bereichen von 1,5-4 I/min eine stetige Erhéhung der detektierbaren Lichtmenge
(Abb. 8-17). Dies ist auf die radial ungleichméliige Erythrozytenverteilung, bedingt
durch die axiale Migration der Erythrozyten im Scherfeld vom Rand zur Mitte hin,
zuriickzufiihren. Neben der Anderung der Amplitude des Signals ist ab einer
Geschwindigkeitsschwelle eine signifikante Zunahme des Signalrauschens auffallig.

Diesliegt in dem Umschlag der Stromung im Kanal (Abb. 6-12) von laminar zu turbu-
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lent begriindet. Die Aggregatbildung, die Migration der Erythrozyten und deren Orien-
tierung werden durch diese veranderten Stromungsbedingungen mal3geblich

beeinflusst und dirfen bei einer Messung nicht vernachl&ssigt werden.
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Abb. 8-17: Einfluss der Flief3ggeschwinigkeit auf die detektierte
Lichtmenge

Quelle: /Hamilton 2002/

Der Umschlag von laminar zu turbulenten Bedingungen ist viskositatsabhangig und
l&sst sich bei Flussigkeiten mit nichtnewtonischen Fliefdverhalten, wie es bei Blut der
Fall ist, nur abschétzen (einen Uberblick tber die verschiedenen Literatur-Quellen
dieser Abschatzung gibt /Paul 2001/). Experimentelle und theoretische Untersu-
chungen ergeben, dass der Hamatokrit hauptséchlicher Parameter fur die Viskositét

des Blutes sind.

8.2.6 Temperatureinfluss
Der indirekte, tber die Anderung der optischen Eigenschaften des Blutes mit der Zeit
stattfindende Temperatureinfluss kann an den physiologischen Parametern pH-Wert

und Sauerstoff- bzw. Kohlendioxidpartialdruck abgelesen werden.
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Eine verringerte Bluttemperatur von 37 auf 20°C bewirkt eine langsamere Anderung
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Abb. 8-18: zeitlicher Verlauf der Sauer stoffsattigung Uber 24 Sunden ohne
zusétzliche Oxygenierung

der sauerstoffbedingten optischen Eigenschaften des Blutes (Abb. 8-18). Die
Abnahme des Sauerstoffgehaltes durch Verbrauch in den Zellen und damit die
Zunahme des K ohlendioxides und damit verbunden die Abnahme des pH-Wertes muss
bei einer Versuchhsdauer Uber mehrere Stunden beriicks chtigt werden (Abhangigkeit
der Geometrie vom pH-Wert Uber osmotische Druckanderungen, sehe
Kapitel 5.4.3.2).



9 Vergleich desberechneten und gemessenen
Sreu- und Absor ptionsver haltens des Blutes

Erst der Vergleich der experimentell gewonnenen Referenzdaten und der optisch
gemessenen und mathematisch ausgewerteten Daten zeigt, inwieweit quantitative
Anderungen der Blutwerte optisch erfasst werden koénnen oder in welchen Fallen
Anpassungen der Modellrechnung vorgenommen werden missen. Die in Kapitel 9.1
geleisteten V oruntersuchungen bilden die Grundlage fir die Auswertung der Messge-
nauigkeit der Hamolysein Kapitel 9.2. Die Abweichungen der Reflexionsmessung der
Hamolyse werden abschlief3end in Kapitel 9.3 diskutiert.

9.1 Datenvergleich

Da eine Detektion der gesamten, von den LED ausgesandten Lichtmenge und deren
Winkelabhéngigkeit nur eingeschrankt moglich ist, wird im Vergleich der gewon-
nenen Daten die berechnete reflektierte Intensitédt normiert. Deren Absolutwerte
spielen erst dann eine Rolle, wenn eine kalibrationsfrele Messung des Reflexions-
grades gewunscht ist. Die Normierung erfolgt fur alle Wellenléangen, so dass deren
Verhdtnis zueinander nicht beeinflusst wird (relevant fir den Vergleich im Fall der
Abhangigkeit vom Sauerstoffgehalt).

o Hamatokrit

Abb. 9-1 zeigt, das die experimentell gewonnenen und die berechneten Daten in den
physiologischen Grenzen in guter Ubereinstimmung liegen. Dies bedeutet, dass die
lineare Abhéngigkeit des makroskopischen Absorptions- (vgl. Gl. (5.17)) und die
empirisch ermittelte Abhéngigkeit des makroskopischen Streuungskoeffizienten (vgl.
Gl. (5.19)) vom Hct-Wert in der Photonendiffusionstheorie gegeben ist. Aus der
Normierung der berechneten Intensitét geht aber hervor, dass eine Korrelation der
Daten nur dann vorgenommen werden kann, wenn ein initialer Zusammenhang eines
Hct-Wertes und einer Messung der reflektierten Lichtmenge mdglich ist. Dies kann

auch tber eine Kalibrierldsung (wie in Kapitel 6.2.3 beschrieben) geschehen.
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Abb. 9-1: Vergleich der reflektierten gemessenen und Uber die PDT berechneten
Lichtintensitdten bei A=830 nm in Abhéngigkeit vom Hct (80% < S20< 100%,

[PHb] vernachlassigbar, R?=0,902)

» Sauerstoffgehalt

Im Bereich physiologischer Sauerstoffséttigungen folgt die tber die Photonendiffu-
sion berechnete Funktion des Reflexionsgrades prinzipiell den ermittelten experimen-
tellen Daten (Abb. 9-2). Die Verschiebung der Messwerte ist in der unterschiedlichen
Helligkeit der LED von 660 und 830 nm und der unterschiedlichen Empfindlichkeit
der Photodiode bei diesen Wellenlangen zu finden. Die Helligkeitseinstellung mit der
Kalibrierlosung ist nicht exakt. Der Cossover-Punkt bei S,0 = 80%, an dem der Refle-

xionsgrad aller Wellenlangen identisch ist /Bartminn 1998/ zeigt dies deutlich.

Die geringere Steigung der Messwerte dagegen deutet auf eine Schwéache des
PDT-Modells hin. Als Ursache hierfir kann die aggregationsbedingte Oxygenierung
der Erythrozyten bel gleichen Partialdriicken angenommen werden /Cicco 1999/.
Damit einhergehend ist ein veranderter, aber derzeit noch unbekannter Zusammenhang

der mikroskopischen und makroskopischen optischen Kenngrélen.
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Abb. 9-2: Sauerstoffabhangigkeit. Vlergleich experimenteller Daten und mittelsPDT
berechneter Intensitatsverhaltnisse ,/ gs0/ | 550- R2=0,966

In weitergehenden Uberlegungen muss untersucht werden, ob eine empirische Modi-

fikation von Gl. (5.17) vorgenommen werden kann.

9.2 Messung des PHb-Gehaltesin Vollblut

Ein Vergleich der gemessenen Werte firr die Anderung der Plasmahamoglobingehaltes
zeigt einen sehr guten linearen Zusammenhang zwischen der Referenzmessung mittels
Spektrophotometer und der auf der Anderung des Sensorsignal s basi erten Berechnung.
Um eine vergleichbare Darstellung wie in Abb. 9-3 ohne Absolutwerte des PHb und
ohne Hct-Einfluss zu erméglichen, ist eine prozentuale Anderung des Signals ange-
geben. Dieser Vergleich zeigt, dass das mathematische Modell und die Messmethode

(Datenerfassung siehe Kapitel 8.2.3) ineinem weiten Bereich physiologischer Voraus-

setzungen (35 < Hct <43, 52 mg/dl < [PHb] < 350 mg/dl) erfallt wird.

In Abb. 9-3ist eingeflossen, dass die detektierte Intensitét um einen grof3en Anteil, der
nur durch die Hct-Abhangigkeit der Reflexion am Blut reduziert wurde. Die hohe
Abweichung der Absolutwerte der prozentualen Anderung basiert auf dieser Reduk-

tion (Erklarung siehe Kapitel 6.2).
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Abb. 9-3: Ergebnisder Gber die PDT berechneten Hamolyse basierend auf der
gemessenen Reflexion gegentiber photometrisch ermittelter Referenzdaten
Bertcksichtigt man den linearen Zusammenhang, der in Abb. 9-3 zu erkennen ist,
kann ein Zusammenhang zwischen gemessener und berechneter Anderung der PHb-

Konzentration aufgestellt werden:
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Abb. 9-4: Vergleich vorhergesagter und mittels Referenzmethode gemessener
PHb-Anderung
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Da die Anderung der Signale hamatokritabhangig ist (siehe Abb. 8-8, Kapitel 8.1.6)
muss der Wert des Hamatokrits bekannt sein. Wird die Berechnung unter Beachtung
von Abb. 9-3 durchgefihrt, kann ein Vergleich zwischen erwarteter und mittels Refe-

renzmethode gemessener Anderung der PHb-Werte vorgenommen werden (Abb. 9-4).

Eine Integration der Messungenauigkeit der Referenzmessmethode (siehe
Kapitel 7.1). 1,5% Fehler, 1% Reproduzierbarkeit /Kontron 2001/) in den Vergleich
zeigt, dass mit der Messung der Reflexion an Vollblut unter Laborbedingungen Mess-
genauigkeiten von etwa 5% erreichbar sind (Abb. 9-5). Werden PHb-Anderungen
eines Experiments betrachtet, sinkt der Fehler auf unter 2,5%. Dies ist auf den in
Abb. 9-3 angegebenen Zusammenhang zurtickzufthren, der aufgrund unterschiedli-
cher Flief3geschwindigkeiten nicht konstant ist. Abb. 9-5 zeigt auch, dass die Erfas-
sung sehr geringer Anderungen der Konzentration des PHb unter 10 mg/dl einen

hoheren Fehler aufwelst.
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Abb. 9-5: Vergleich der photometrisch ermittelten PHb-Anderungen mit den
sensorisch ermittelten und tber die Photonendiffusion berechneten Daten
(mit angegebener Toleranz der Referenzmessmethode von 1.5% )

Die Integration des Fehlers von 1,5% bel dem Vergleich der beiden Messmethoden

wird in Abb. 9-5 aufgeftihrt und zeigt, dass 3 von 21 Messungen einen auf die Referenz
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bezogenen Fehler >10% aufweisen, 6 von 21 Messungen liegen zwischen 3,5 und
6,5% Fehler, alle anderen Messungen liegen innerhalb der Toleranz der Referenzmes-

sung.

9.3 Erklarung der Abweichungen der reflektorischen und der
Referenzmethode bei der M essung des PHb

Die Ursachen fur die Abweichungen zwischen der Absorptionsmessung mittels Spek-
trophotometer und der zeitkontinuierlichen Reflexionsmessung konnen vielfatiger
Natur sein. Grundsétzlich kann diese Differenz in drei Kategorien eingeteilt werden,
einmal in messtechnische Fehler (vgl. Kapitel 6.4), andererseits der mathematischen
Annahmen zur Approximation des Reflexionsverhaltens von Vollblut (vgl.
Kapitel 5.4.2) und schliefdlich in die Varianz der optischen Eigenschaften des Blutes
durch unterschiedliche Blutzusasmmensetzung (Antibiotika, Mikrothromben,

Anadmien, Plasmazusammensetzung, etc. vgl. Kapitel 5.4.3).

er der M
S

proz. Fehl

N
Qe

essun
l—‘g
o

wme o o

4 5
Experiment-Nr.

207

H
o

proz. Fehleerer Messung
o

o

36 38 40 42 44
Hct

Abb. 9-6: Untersuchung des Messfehlers bel ver schiedenen Experimenten (links) und
unuter schiedlichen Hct-Werten (rechts)

Wiein Abb. 9-6, links, ersichtlich, ist die Reproduzierbarkeit zwischen verschiedenen
Blutchargen, die in den Experimenten eingesetzt worden sind, hauptséchlich fur den
teilweise hohen Fehler verantwortlich. Uber eine geeignete Kalibrierung des Sensors
und ein initiales Blutbild wird sich dieser Fehler wahrscheinlich reduzieren lassen.

Diese Vermutung wird dadurch gestiitzt, dass wahrend der V ersuche mit relativ hoher



9 Vergleich des berechneten und gemessenen Streu- und Absor ptionsverhaltens des Blutes 117

Abweichung (Nr. 4 und 5) tendenziell immer zu hohe Werte gemessen worden sind.

Der Einfluss des Hamatokritwertes (der wahrend eines Experimentes konstant gehal -
ten wurde) ist dagegen nicht erkennbar (Abb. 9-6, rechts), so dass davon ausgegangen
werden kann, dass die rechnerische Approximation des Absorptions- und Streuverhal -

tens des Blutes nicht Ursache fir die Fehler sind.

Allerdings haben geringe Anderungen des Hamatokritwertes verandertes Reflexions-
verhalten zur Folge (Kapitel 8.2.1 und Kapitel 8.1.3). Ursachlich kann eine Hct-Ande-
rung bei der Blutsubstitution und durch Sedimentation der Erythrozyten im Blutbeutel

bei zu geringer Zirkulation entstehen.

Die Messmethode eignet sich aufgrund der angegebenen Fehler von etwa 15% nicht
zur Erfassung kleinster Anderungen des PHb-Gehaltes. Allerdings ist eine erste
schnelle Abschétzung der Hamolyse des Blutes moglich. Bel einer welteren V erbesse-
rung der experimentellen Datenerfassung und der Eliminierung beeinflussender Para-
meter kann eine Reduktion des Fehlers sicherlich erreicht werden. Dies wird die

Hauptaufgabe fur zuktinftige Untersuchungen sein.
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10 Diskussion und Ausblick

Die hier gezeigten in-vitro Untersuchungen und deren theoretische Bestétigung bilden
eine Grundlage fur die Entwicklung eines medizinisch einsatzfdhigen Systems zur

zeitkontinuierlichen Messung der Blutschadigung.

Es kann gesagt werden, dass die M essung des PHb in der Praxis unter Laborbedingung
oder in extrakorporal fordernden Systemen biszu 12 Stunden mit tolerierbarem Fehler,
unter Kenntnis des Hamatokrits, moglich ist. Die Anforderungen von langzeitimplan-

tierten in-vivo Systemen konnen dagegen noch nicht erfdllt werden.

Fur die Bestimmung des PHb miissen gleichbleibende, die Geometrie der Erythrozyten
nicht beeinflussende pH- und Temperaturwerte flr das Blut vorausgesetzt werden.
Durchgeftihrte Experimente zeigen, dass auch deren Variation ein gedndertes Reflexi-
onsverhalten des Blutes zur Folge hat. Dies deckt sich mit den V oraussagen der Ande-

rung der geometrischen Form der Erythrozyten und deren Aggregatbildung.

In weitergehenden Versuchen muss die Langzeitstabilitét der Messung der Reflexion
unter in-vivo Bedingungen getestet werden. Die zeitliche Limitierung der Laborversu-
cheliegt in der begrenzten extrakorporalen Lebensdauer des Spenderblutes. Die bisher
gewonnenen Erkenntnisse Uber die Auswahl einer geeigneten Beschichtung der Sen-

sorik treffen dann gegebenenfalls nicht mehr zu und missen neu gefallt werden.

Die Hamatokritabhangigkeit der Schadigungsmessung ist ein limitierender Faktor in
der hier vorgestellten Messmethode. Gerade bei der Uberwachung von langzeitimplan-
tierten Blutpumpen mit integrierter optischer Sensorik kann es bei schlagartiger Ande-
rung des Hamatokrit zu Fehlinterpretationen der Messungen kommen. Deshalb muss
eventuell eine externe Messung dieses Wertes zur Kontrolle in Betracht gezogen wer-

den.

Die in dieser Arbeit beschriebene Anderung des Streuverhaltens muss bei der opti-
schen Analyse berticksi chtigt werden. Sonst werden vor allem bel der Hamatokritmes-

sung mittels Transmissions- oder Reflexionsspektroskopie Fehler in der Bestimmung
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auftreten. Aufgrund der Voraussetzung der Anderung des optischen Verhaltens durch
den raumlichen Transport des freien Plasmahd@moglobins durch Diffusion aul3ert sich
dieser Effekt aber nur in Blutgefal3en oder -proben mit einem Durchmesser von meh-
reren Millimetern. Je kleiner dieser Durchmesser ist, desto geringer gestaltet sich die
Beeinflussung, so dass z.B. die transkutane Pulsoxymetrie mit den sehr diinnen Kapil-
largefal3en nur unbedeutend beeinflusst wird.

Der dauerhafte Schutz der Oberfléche des Sensors gegen Adhasion von korpereigenen
Stoffen (meist Proteine) ermdglicht eine nahezu driftfreie Messung der Blutwerte tber
einige Stunden. Dazu sind geeignete biokompatible durchsichtige Werkstoffe zum
Schutz des Sensors gegen Blutkontakt auf der Sensoroberfléche appliziert und unter
Laborbedingungen 24 Stunden getestet worden. Die Beschichtung des Sensors mit
durchsichtigem Parylene C bildet den ersten Ansatz fur einen langerfristigen Schutz
vor Proteinablagerung.

Eine Reihe von physiologischen und optischen Parametern beei nflussen die Reflexion.
Voraussetzung fur die Messung des Plasmahdmoglobins ist eine gleichbleibende
Hiel3geschwindigkeit (bzw. eine schwankende aber reproduzierbare Geschwindigkeit
aguivalent zur Pulsoxymetrie), dadie Orientierung der Erythrozyten, deren geschwin-
digkeitsabhéngige A ggregatbildung und die Tendenz der axialen Migration zur Mittel -
achse hin das Streuverhalten beeinflussen und in diesen Féllen nicht mehr von einem

isotropen Streuverhalten ausgegangen werden kann.

Dievariierende Reflexion durch die axiale Migration der Erythrozyten im Stréomungs-
kanal spielt bel kontinuierlicher Geschwindigkeit nur elne untergeordnete Rolle. Pul-
sierenden Stromungen dagegen bewirken eine periodische Anderung des Signals. In
experimentellen Untersuchungen muss eine Modifikation der Datenerfassung und
-auswertung vorgenommen werden, um dieser dynamischen Anderung des reflektier-
ten Signals Rechnung zu tragen. Hierzu konnen entsprechende Erkenntnisse der puls-

synchronisierten transkutanen Oxymetrie herangezogen werden.
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Die Messung des Blutsauerstoffgehaltes und des Hamatokrits stellen einen wesentli-
chen Bestandtell in der hdmatol ogischen Untersuchung der Patienten dar. Es stehen
eine Reihe von etablierten Messmethoden zur Verfligung. Deren optische Erfassung in
unverdinntem und nicht chemisch veréndertem Blut geschieht durch die Messung der
Transmission oder der Reflexion des Lichtes meist im nahinfraroten Bereich. Die vor-
liegende Arbeit zeigt die Beeinflussung der Messgenauigkeit dieser Methoden durch
teilwel se geschéadigtes Blut an Hand der zeitkontinuierlichen M essung des Reflexions-
grades. Die experimentellen Daten sind unter Laborbedingungen wéahrend einer konti-
nuierlichen Hamolyse durch eine rotatorische Blutpumpe erzeugt worden. Die
Anderung des Reflexionsgrades wahrend der Versuche ist durch eine theoretische
Betrachtung der Streuungsverhdaltnisse basierend auf der Photonendiffusion und einer
neu vorgestellten Erweiterung fur den Fall der teilweisen Schadigung bestétigt wor-

den.

Die Bluttraumatisierung bei dem Einsatz blutdurchflossener medizinischer Geréte ist
eine kritische Grol3e, die im derzeitigen Stand der Technik nicht direkt gemessen
werden kann. Die Regelung dieser Geréte hinsichtlich ihrer Blutschadigung ist somit
nur eingeschrankt moglich, da die Messungen dieser Traumatisierung tber den Plas-
mahamoglobingehalt mittels Probenentnahme, Zentrifugierung, chemischer Behand-
lung und anschliefRender photometrischer Messung relativ zeitaufwendig und teuer

sind.
* in-vitro Experiment

Im Rahmen der hier vorgestellten Studie konnte gezeigt werden, dass mit der Messung
des Reflexionsverhaltens in unbehandeltem Vollblut die Erfassung der Anderung der
Blutzusammensetzung durch Hamolyse mdglich ist. In einer Reihe von Versuchen
zeigte sich, dass die veranderte raumliche Verteilung des Hamoglobins durch die Zer-

stérung von Erythrozyten ein insgesamt verandertes Streuverhalten zur Folge hat. Bel
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einer kontinuierlichen Schadigung des Blutes durch den Betrieb einer Rotationsblut-
pumpe aulferhalb der physiologisch zuldssigen Grenzen sinkt der Reflexionsgrad, der
mit Hilfe eines optischen Sensors mit integrierten Leuchtdioden zur Lichterzeugung

und einer Photodiode zur Erfassung des reflektierten Lichtes gemessen werden kann.

» Theoretischer Hintergrund

Die Streuung des Lichtes im nahinfraroten Bereich folgt allgemein der Theorie der
Diffusion von Licht durch stark streuende Medien. Die hier vorgenommenen Berech-
nungen fur die mikroskopi schen und makroskopischen Streuungs- und Absorptionsko-
effizienten stehen in guter Ubersei nstimmung zu publizierten experimentellen Werten.
Somit kann davon ausgegangen werden, dass die fur die Berechnung der Lichtdiffu-
sion durch Blut berechnete Streuung an einem einzelnen Erythrozyt weitestgehend der

Mie-Streuung folgt.

Die Anwendung der Diffusionsgesetze fir die Reflexion sind mehrfach bewiesen wor-
den. Die Modifikation dieser Berechnung erméglicht die Berechnung des Einflusses

der Hamolyse auf die Reflexion.

Ein Vergleich der gemessenen Intensitéten bel 830 nm nahe der isosbestischen Wel-
lenléange, an der die Streuung und Absorption unabhangig vom Sauerstoffgehalt des
Blutesist, und die Berechnung Uber die vorgestellte Funktionalitdt mit einer photome-
trischen Referenzmethode zeigt unter Laborbedingungen eine gute Vorhersage der
Schadigungsrate des Blutes.

Die Messungen zeigen auch, dass die Bestimmung des Hamatokrits mittels Reflexi-
onsmessung vom Grad der Blutschédigung abhéngig ist. Die gegenseitige Abhéngig-
keit des Reflexionsgrades von Hamatokrit und Plasmahd@moglobingehalt schliefdt eine

gleichzeitige, optisch reflektive Messung beider Blutwerte aus.

Daraus ergeben sich viele Einsatzmdglichkeiten fur die qualitative (oder grob quanti-
tative) Messung der Hamolyse. Eine Vielzahl von Geréten, wie z.B. implantierte Blut-
pumpen oder Kunstherzen, Dialysatoren, Bluttransfusoren oder Kanulierungen kann

mit Hilfe dieser Messmethode auf Fehlfunktionen hin Uberwacht werden. Ein soforti-
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ges Eingreifen, ohne vorherige Blutentnahme zur zeitlich aufwendigen Hamolysemes-
sung, wird hiermit moglich. Meist geniigt schon eine Anpassung der Betriebspunkte
dieser Gerdte (Reduktion der Drehzahl von Rotationsblutpumpen, Senkung der For-
derleistung von Diaysatoren oder eine einfache Beseitigung von Knicken in Kanulie-
rungsschléuchen), so dass die Scherung der Blutkorperchen vermieden werden kann.
Bei gravierenden Funktionsstorungen kann die Gesamtzeit vom Beginn der Stérung

bis zum vollstdndigen Ersatz des Gerates drastisch reduziert werden.
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