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Design eines Probeneingabemoduls fiir einen

Mikrofluidikchip zur Detektion von Folsiure

Zusammenfassung Ziel dieser Arbeit war es, ein Probeneingabemodul fiir einen Mi-
krofluidikchip zu designen, zu fertigen und zu evaluieren. Als Probe wurde humanes
Vollblut verwendet. Am Ende der mikrofluidischen Behandlung der Probe soll die im
Blutplasma vorhandenen Folsdure optisch gemessen werden. Das im Blut vorhandene Ha-
moglobin ist fiir diese optische Messung jedoch stérend. Aus diesem Grund wurde eine
Methode designt, welche das Einbringen von Vollblut in die Mikrokanéle des Mikrofluidik-
chips (Makro-zu-Mikro Interface genannt), sowie die Separation der im Blut enthaltenen
Erythrozyten kombiniert. Die dadurch erhaltene separierte (zellreduzierte) Suspension soll
anschliekend der Folsduremessung zugefiihrt werden.

Die ausgewihlte Methode zur Separation von Erythrozyten basiert rein auf Stromungs-
effekten. Die Methode wurde mit drei unterschiedlichen Herstellungsprozessen (Heifpré-
gen, Frisen und polymer prototyping) gefertigt. Die besten Ergebnisse wurden mit den ge-
frasten Kanalstrukturen erzielt, weshalb diese auch fiir die spitere Verwendung bevorzugt
werden. Es wurden der FEinfluss der Geometrien und der Struktur der Mikrokanéle auf die
Separationseffektivitdt untersucht. Es gelang 10 pl. erythrozytenreduzierte Suspension zu
generieren, welche ein Drittel der Himoglobinkonzentration des eingebrachten Vollblutes
enthielt. Keines der verwendeten Materialien zeigte eine Erythrozyten-, Himoglobin- oder
Folsaureadsorption. Das Makro-zu-Mikro Interface wurde aufgrund der Druckverhéltnis-
se der Separationsmethode ausgewéhlt. Die erzielten Ergebnisse dieser Machbarkeits- und
Implementierungsarbeit zeigten, dass es moglich ist, Erythrozyten mit Hilfe eines Mi-
krofluidikchip aus Vollblut zu separieren um Folsdure optisch zu detektieren. Die Herstel-

lungsprozesse des Mikrofluidikchips konnten dabei fortlaufend verbessert werden.

Schliisselworter:  Mikrofluidikchip, Makro-zu-Mikro Interface, Erythrozytenseparation,
Vollblut, Folsduredetektion
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Design of a Pre-Treatment Module for a Microfluidic

Chip to Detect Folic Acid

Abstract The aim of this study was to design, to produce and to evaluate a pre-
treatment module for measuring folic acid in human blood by using a microfluidic chip.
The measurement of folic acid is done with optical spectroscopy. In human blood, however,
the presence of hemoglobin interferes the optical detection of folic acid. With this in mind,
a method which combined the introduction of whole human blood into the microchannel
structure of a microfluidic chip, so-called macro-to-micro interface, and the separation of
the red blood cells was designed. The cell-reduced suspension can then be analyzed for
folic acid.

The separation of red blood cells on a microfluidic chip is based on purely physiological
flow effects. Three different processes for creating the chip (hot embossing, milling, poly-
mer prototyping) were investigated. The milled-channel method gave the best results and
was therefore preferred for use. Also the effect of channel structure and geometries on the
separation efficiency was examined. With the optimized chip it was possible to generate
10 uL of separated (cell-reduced) suspension containing three times less hemoglobin than
whole blood. It was shown that the used materials did not adsorb erythrocytes, hemoglo-
bin or folic acid. The macro-to-micro interface was chosen because of the high pressures
involved in the separation method. Thus, in this proof of concept study, it was shown that
it is possible to separate red blood cells from whole blood in a microfluidic chip for the
purpose of measuring folic acid. The production of the microfluidic chips was improved

over time.

Keywords: microfluidic chip, macro-to-micro interface, separation of erythrocytes, who-
le blood, folic acid detection
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Begriffsdefinition

Adsorption Unter Adsorption versteht man das Anhaften eines Analyten an einer Ober-
fliche. Diese Anhaftung basiert auf Wechselwirkungsmechanismus zwischen der Ober-

fliche und dem Analyten.

Bonden Unter Bonden versteht man das Abdecken der erzeugten Kanalstrukturen durch
eine Kunststoffschicht. Diese wird zuerst erwarmt und anschliefsend auf die Unter-

seite der Kanalstrukturen gepresst.
Diarrhoe Diarrhoe ist der medizinische Fachausdruck fiir Durchfall.

Drabkin’s Reagent Methode Ist eine Analysemethode (Cyanmethhimoglobinmethode)
zur quantitativen Bestimmung von Hamoglobin in Vollblut. Die dabei verwendete

L&sung nennt sich Drabkin’s Reagent.

Interface Als Interface, auch Makro-zu-Mikro Interface bezeichnet, wird in dieser Arbeit
das Verbindungselement zwischen den Kanalstrukturen des Mikrofluidikchips und

den Glaskapillaren bezeichnet.
JR-Chip Die von der JOANNEUM RESEARCH gefertigten mikrofluidischen Chips.

Leckage Leckage ist das Auftreten eines Fliissigkeitsverlustes am Makro-zu-Mikro Inter-

face.

Leckagedruck Jener Druck, bei dem eine Leckage auftritt d.h. maximaler Druck bevor

das Makro-zu-Mikro Interface undicht wird.

Lysieren Lysieren ist das Austreten des Erythrozytenzytosols nach Beschidigung der

Erythrozytenmembran.

Point-of-Care Unter Point-of-Care versteht man medizinische Diagnostik am oder in

unmittelbarer Nahe des Patienten.

recovery Jener prozentuelle Anteil eines Analyten, welcher nach dem Durchfluss der Pro-

be durch eine Membran in der gefilterten Probe enthalten ist.
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Ref-Chip Ist ein kommerziell erhéltlicher Mikrofluidikchip zur Plasmaerzeugung aus Voll-
blut. Er dient als Referenz der Trenneffektivitit.

Spiken Unter Spiken versteht man das Beimengen (Zusetzen) eines Analyten zu einer
Probe.

Totvolumen Das Totvolumen ist jener Volumenanteil einer Probe, welcher in der Inter-

facestruktur verbleibt und der Separation nicht zugefiihrt werden kann.
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Abkurzungsverzeichnis

nTAS ... Mikrototalanalysensystem (Micro Total Analysis Systems)
Bio-MEMS ......... biomedizinische mikroelektromechanische Systeme (Biological-

MicroElectroMechanical Systems)

CN-Hb ............. Cyanmethhdmoglobin

COP ............... Cyclo-Olefin-Polymere

CV .o Variationskoeffizient (coefficient of variation)

EDTA .............. Ethylendiamintetraessigsaure

Hb ... Hémoglobin

Hkt ...t Hamatokrit

ID oo Innendurchmesser

JR-Chip ............ JOANNEUM RESEARCH Chip

LOC ................ Lab-on-Chip

MCHC ............. Mittlere korpuskuldre Hamoglobinkonzentration (mean cellular

heamoglobine concentration)

MW .o Mittelwert

OD ................. Aufendurchmesser
PDMS .............. Polydimethylsiloxan
Ref-Chip ........... Referenzchip

STD ..ol Standardabweichung



1. Einleitung

Ziel dieser Arbeit war es, humanes Vollblut in Mikrokanalstrukturen einzubringen und
daraus die Erythrozyten zu separieren. Die dadurch erzeugte separierte Suspension soll
anschliefsend einer optischen Folsduremessung zugefiihrt werden, fiir welche die Lichtab-
sorption von Hadmoglobin storend ist. Es sollen dafiir ein Makro-zu-Mikro Interface und
eine Separationsstruktur aus Mikrokanélen designt werden, welche anschliefsend mit der
in der JAONNEUM RESEARCH vorhandenen Infrastruktur sowie derer Know-how ge-

fertigt werden kann.

1.1. Mikrofluidik und Lab-on-Chip

Ziel vieler Sensortechnologien ist es, ein elektrisches Signal mittels Transducer zu erzeugen,
welches eine Aussage iiber die in der Losung enthaltene Konzentration einer chemischen
Verbindung liefert. Das Erreichen dieses Zieles, ausgedriickt durch die Sensorparameter
Lebenszeit und Selektivitét, ist jedoch noch verbesserungsfihig. Die analytische Chemie
hélt eine Vielzahl an Methoden bereit um nahezu jede chemische Verbindung zu messen.
Jedoch braucht es dazu Geréte, welche einen grofen Platzbedarf und lange Analysezeiten
haben. Zusétzlich wird héufig ein qualifizierter Techniker zur Durchfiihrung der Analysen
benétigt. Ein Losungsansatz fiir diese Probleme, welche von Manz A. et al. [1] 1990
beschrieben wurden, ist die Miniaturisierung und Kombination verschiedener Methoden
und Sensoren. [!]

Im Jahre 1959 begann, nach einem Vortrag von Richard Feynman [2]|, mit der Minia-
turisierung von elektronischen Geréten die schnellste technologische Entwicklung in der
Geschichte der Menschheit. In den 80er Jahren startete die erste Phase der Gerdteent-
wicklung mit Mikropumpen, Mikroflusssensoren und Mikroventilen. Die Entwicklung ging
seit der Publikation von Manz A. et al. 1990 rasant voran. Die Autoren deuteten darin
an, das die Hauptanwendung solcher  ,Mikrogerdte* in den Biowissenschaften und der
Chemie liegt. Seither entstanden viele Begriffe wie z. B. ,Mikrofluidik* und ,,Biological-
MicroElectroMechanical Systems” (Bio-MEMS) fiir diese neue Technologie. Nguyen N.T.
und Wereley S. lieferten u.a. folgende Definition dafiir:



1. Einleitung 1.1. Mikrofluidik und Lab-on-Chip

Die Mikrofluidik ist eine Teildisziplin der Mikrosystemtechnik. Sie umfasst Entwurf,
Herstellung, Anwendung und Untersuchung von Mikrosystemen, die Fluidmengen
in Kanalquerschnitten mit Abmessungen von 1 pm bis 1 mm manipulieren und

behandeln. |3]

In der Mikrofluidik ist nicht die Grofse des Gerates das bestimmende Langenmalfs, sondern
jenes, welches das Flieftverhalten der verwendeten Fliissigkeit beeinflusst. Somit stellt der
Term ,Mikro* von Mikrofluidik keinen Zusammenhang zwischen der Strémungslehre und
einem speziellen Lingenmafk, z.B. Mikro- oder Nanometer her. Vielmehr ist das Verhalten
von Fliissigkeiten im Mikroskopischen gemeint. [1]

So ist mit zunehmender Miniaturisierung ein Unterschied im Stromungsverhalten von
Fliissigkeiten zu bemerken. Man ndhert sich dem laminaren Fluss, die Diffusion fiir Trans-
portprozesse bekommt einen groferen Stellenwert und das Oberflichen-zu-Volumen-
Verhéltnis wird bei kontinuierlicher Miniaturisierung sehr schnell grofer. [5]

Giannitsis A. T. und Min M. [6] publizierten 2010 eine Zusammenfassung der Entwick-
lung und des Potentials mikrofluidischer Geréte. Darin wurde u.a. die Hauptanwendung
dieser Geréte in den Biowissenschaften bestitigt (Vergleiche Manz A. et al. aus 1990). Der
dabei erwiihnte Begriff ,,Lab-on-chip® (LOC) ist ein Uberbegriff fiir Geriite, welche Fluidik
und Elektronik auf einem Chip kombinieren. Somit sind diese Chips in der Lage Fliissig-
keiten individuell zu behandeln und analysieren. LOC ist, neben Micro Total Analyses
Systems (nTAS), eine Untergruppe der Mikrofluidik. Diese beiden Untergruppen unter-
scheiden sich im Einsatzgebiet: mit LOC konnen Laborabldufe, mit pfTAS gesamte bioche-
mische Analysen durchgefiihrt werden. Mittels LOC ist es folglich moglich, automatisiert
Vorgénge auf einem Chip durchzufiihren. Dazu zihlt u.a. das Kontrollieren, Trennen und
Mischen von Fliissigkeiten. Dies ist speziell fiir Point-of-Care Entwicklungen interessant.
Heutzutage sind LOC Gerite durchaus mit konventionellen Analysegeriten konkurrenz-
fahig und werden u.a. fiir die Diagnose von Krankheiten verwendet. Ihre Stirken liegen in
ihrer Kompaktheit, den kleine Probenvolumina, den kurzen Bearbeitungszeiten, der ge-
ringen Kontaminationsgefahr, der entfallenden externen Probenvorbereitung, der sowohl
parallelen als auch seriellen Messung und der leichten Reinigung bzw. Sterilisation. [6]

Bei all den Vorteilen die bisher genannt wurden, diirfen jedoch die Nachteile nicht au-
fer Acht gelassen werden. Einige dieser wurden speziell fiir die Probenvorbereitung in |7]
zusammengefasst. So gilt die on-Chip-Probenvorbereitung bis dato kostentechnisch und
technologisch noch als wenig konkurrenzfihig mit den jetzigen Standards. Dies erschwert
die Kommerzialisierung. Weiters ist der Anwender, mit teils mangelnder Bereitschaft ge-
wohnte Arbeitsabldufe zu dndern, ein weiterer Grund fiir die geringe Verbreitung dieser
Anwendungen. Zu guter Letzt ist auch die Integration mancher Probenvorbereitungs-

schritte, wie z.B. das Einbringen der Probe in die Mikrofluidik, problematisch. Bezogen



1. Einleitung 1.2. FEigenschaften von Blut

auf diese Arbeit sei hier die Komplexitit des Blutes als Probe und die daraus resultieren-
den Probleme bei der Implementation einer Plasmaseparation in die Mikrofluidik erwahnt.
Gleichzeitig sind aber genau einige dieser Nachteile Ansporn fiir weitere Forschungstatig-
keit, denn der Einfluss des Menschen bei der Probenvorbereitung bringt eine Reihe von
Unsicherheiten wie z.B. den Verlust an Analyten durch variierende Handlungsablaufe mit
sich. [7]

Annahmen zur Modellierung und Berechnung: Abschliefend seien einige fiir das
Verstandnis und die Modellierung relevante und iibliche Annahmen in der Mikrofluidik
angefiihrt. Da man stetig bemiiht ist, geeignete Simulationen fiir das Verhalten von Fliis-
sigkeiten in der Mikrowelt zu finden, miissen ein paar Annahmen fiir die zugrunde liegen-
den Modelle getroffen werden.

Eine der am weitesten verbreitetsten Annahmen ist die no-slip-Bedingung. Dabei wird
die Fliissigkeit als eine Stapelung von parallelen Schichten im Kanal angenommen. Die
vom Rand aus gesehen jeweils erste Schicht ist diesem gegeniiber unbeweglich. Alle wei-
teren Schichten sind jeweils zu ihren angrenzenden verschiebbar. Daraus resultiert, dass
sich die Geschwindigkeiten der (Fliissigkeits-)schichten an unterschiedlichen Stellen un-
terscheiden. Dadurch kénnen verschiedene (z.B. parabolische) Geschwindigkeitsprofile der
Fliissigkeit entstehen. Weiters geht man dabei von einer sehr kleinen Reynoldszahl aus.
Dies bedeutet einen geringen Fluss, kleine Kanalgeometrien und eine grofie Viskositét.
Das System befindet sich zudem im eingeschwungenen Zustand. [8, 9]

Eine weitere Annahme ist die des laminaren Flusses in den Kanélen. |1, 5, 10]. So hat
Blut in Mikrokanédlen mit hydrodynamischen Durchmessern von 10 pm bis 500 pm eine
Reynoldszahl die im Bereich von 0,01 bis 100 liegt, [7] was mit laminar vereinbar ist.

Das zuvor bereits erwdhnte parabolische Stromungsprofil kommt als Annahme in der
Mikrofluidik ebenfalls zum Tragen. Dieses stellt sich bei druckgetriebenen Fliissen ein und
wird unter anderem in Verbindung mit dem Hagen-Poiseuille Gesetz (unter bestimmten
Voraussetzungen) genannt. |1, 5] Eine dieser Voraussetzungen ist die Verwendung einer
Newtonschen Fliissigkeit. [11] Wird Blut als Fliissigkeit verwendet, so gilt die Annahme

eines parabolischen Stromungsprofiles strenggenommen nur fiir das Blutplasma [12].

1.2. Eigenschaften von Blut

In dieser Arbeit wird unter dem Begriff Blut immer humanes Blut verstanden, auf Aus-
nahmen wird explizit hingewiesen. Grund dieses einleitenden Hinweises ist, dass bei den in
der Literatur gefundenen Trennmethoden mit Blut unterschiedlichster Quellen (humanes

und tierisches) gearbeitet wird.



1. Einleitung 1.2. FEigenschaften von Blut

Blut ist ein sehr komplexer Bestandteil des menschlichen Korpers, welcher in vieler-
lei Hinsicht interessante Eigenschaften besitzt. In diesem Unterkapitel werden nur jene
erlautert, welche fiir das Verstindnis dieser Arbeit notwendig sind. Eine umfassendere

Beschreibung der Eigenschaften des Blutes sind u.a. in [11, 13, 14] zu finden.

1.2.1. Physiologie des Blutes

Blut besteht grundlegend aus zwei Komponenten, dem Blutplasma, in Folge nur Plasma
genannt, und den Hamozyten. Plasma ist eine eiweifshaltige Fliissigkeit dessen Beitrag
zum Gesamtblutvolumen ca. 55 % betrigt. Wird von Plasma Fibrinogen abgetrennt, er-
halt man Blutserum. Unter Himozyten versteht man die Formelemente Lymphozyten,
Thrombozyten und Erythrozyten, wobei letztere mit ca. 44 % des Gesamtblutvolumens
den groften Teil ausmachen. Aus ihnen wird iiblicherweise auch der Hamatokrit (Hkt)
bestimmt, da diese mit ca. 95 % den Hauptanteil an den Hamozyten tragen [11]. Damit
Blut nach der Entnahme, beispielsweise mittels Kapillare, nicht zu gerinnen beginnt, ist es
notwendig die Gerinnung zu unterbinden. Hierfiir kénnen die Oberflichen der Kapillarin-
nenwand u.a. mit Ethylendiamintetraessigsiure (EDTA), Citrat (Salz der Zitronenséure)
oder Heparin behandelt werden. Diese Substanzengreifen an unterschiedlichen Stellen des
Gerinnungsprozesses ein. [11]

Erythrozyten besitzen eine bikonkave Scheibenform aufgrund des Oberflicheniiber-
schusses d.h. das Zytosol fiillt die Membran nicht vollstindig aus. Dadurch weicht die
Form der Erythrozyten von jener einer Kugel ab. Der mittlere Durchmesser liegt zwi-
schen 7 pm und 8 pm. Die Dicke am Rand betridgt 2 pm, in der Mitte 1 pm. Die durch-
schnittliche Erythrozytenanzahl liegt bei erwachsenen Ménnern im Bereich von (4,9x10°
bis 5,6 x10°%) pro uL, bei Frauen von (4,4x10° bis 5,1x10%) pro pL. Zentrales Element der
Erythrozyten ist das Hamoglobin (Hb). |14]

Das Hamoglobin beim Erwachsenen ist ein Heterotetramer, welches aus vier Globulin-
molekiilen, zwei o- und zwei 3-Ketten, besteht. Jede dieser vier Ketten ist Trégerin einer
Himgruppe deren zentrales Element ein Fe?™-Ion ist. Die durchschnittliche Himoglobin-
konzentration liegt bei erwachsenen Méinnern im Bereich von (140 bis 180) g-L~! und bei
erwachsenen Frauen von (120 bis 160) g-L~'. Hiamoglobin besitzt ein Molekulargewicht
von ca. 64,5 kDa. [13, 15]

Je nach Oxidationsgrad des Hamoglobins zeigen sich unterschiedliche Absorptionss-
pektren und -maxima fiir Licht (oxygeniertes Hb: 541 nm und 577 nm, deoxygeniertes
Hb: 555 nm) [16]. Alle Himoglobine zeigen bei 400 nm die Soret-Bande, fiir welche der

Porphyrinanteil verantwortlich ist |13].



1. Einleitung 1.2. FEigenschaften von Blut

1.2.2. Hamorheologie

Die dynamische Viskositédt 7 ist das Verhéltnis von Schubspannung T zu Schergeschwin-
digkeit 7. Fliissigkeiten konnen aufgrund ihres viskosen Verhaltens in zwei Kategorien
unterteilt werden, Newtonsche und nicht-Newtonsche Fliissigkeiten. Bei Newtonschen
Fliissigkeiten ist die Viskositdt unabhéngig von Verdnderungen der Schubspannung bzw.
der Schergeschwindigkeit d.h. die Steigung im Schubspannungs-Schergeschwindigkeits-
Diagramm ist konstant. Daraus folgt, dass die Viskositit bei konstanter Temperatur und
konstantem Druck konstant ist [17]. Bei nicht-Newtonschen Fliissigkeiten ist die Viskosi-
tdt abhéngig von den Zahlenwerten der Schubspannung bzw. der Schergeschwindigkeit. In
diesem Fall spricht man von Scheinviskositat 1,pp. Nicht-Newtonsche Fliissigkeiten werden
weiter unterteilt in dilatante (Viskositdt nimmt mit 4 zu) und scherverdiinnende (Visko-
sitdt nimmt mit 4 ab) Fliissigkeiten. Diese Unterteilung ist abhéngig von ihrem Verhalten
bei groker werdender Schergeschwindigkeit. Blut zdhlt zu letztgenannter Kategorie. Grund
fiir das dynamische Verhalten ist das Vorhandensein der Himozyten. Diese storen die Stro-
mungslinien bei angenommenen laminarem Fluss. Aufgrund dieses Verhaltens besitzt Blut
eine hohere (Schein-)Viskositit als Plasma. Bei 37 °C liegt die Viskositéit von Plasma in
einem Bereich von (1,1x1073 bis 1,35x1072) N-:s:-m 2, jene von Blut bei Schergeschwin-
digkeiten groker (100 bis 200) s in einem Bereich von (4x1072 bis 5x1073) N-s-m 2. Bei
steigendem Hamatokrit ist ein exponentieller Anstieg der Viskositit zu bemerken. |18, 19]

Zuséatzlich zum Hamatokritwert sind auch die rheologischen Eigenschaften der Form-
elemente fiir das Fliekvermogen verantwortlich. Rheologisch gesehen, kann Blut als eine
Fliissigkeit aufgefasst werden, welche aus einer festen und einer fliissigen Phase besteht.
Die fliissige Phase entspricht dabei dem Plasma, die feste dem Hadmatokrit. Bei ausrei-
chend grofer Krafteinwirkung verformen sich Erythrozyten derart, dass sie unter den
meisten Stromungsverhéltnissen ein fliissigkeitstropfenahnliches Verhalten zeigen d.h. die
feste Himatokritphase wandelt sich in eine fliissige Phase um. Dieses Verhalten ermoglicht
den Erythrozyten sich entlang der Stréomungslinien zu orientieren, wodurch die Viskositat
sinkt.

Ein anderer bedeutender Effekt ist die Bildung so genannter ,,Rouleaux“-Formationen,
auch Erythrozytenaggregation oder Pseudoagglunitation genannt. Vergleichbar ist dies
mit einem Stapel von Geldmiinzen, wobei jede einzelne Miinze einen Erythrozyten dar-
stellt. Dieses Verhalten tritt bei Blut bei geringer Krafteinwirkung, z.B. bei geringen
Fliefsgeschwindigkeiten, auf. In Plasma ist dieses Verhalten mafigeblich von der Fibri-
nogenkonzentration beeinflusst. Die beschriebenen Verformungen sind mit nachlassender
bzw. zunehmender Krafteinwirkung reversibel. 18]

Die Erythrozytenmembran besteht aus einer lipiden Doppelschicht und dem darin ent-
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haltenen Zytoskelett. Sie ist jene Struktur, welche fiir dieses dynamische Verhalten der
Erythrozyten verantwortlich ist. Weitere Faktoren, welche ebenfalls die Verformbarkeit
der Erythrozyten beeinflussen, sind die Viskositit des Zytoplasmas der Erythrozyten, die
Membransteifigkeit und ihre dufere Gestalt. Daneben hat die Verformung der Erythro-
zyten auch einen Einfluss auf den Flusswiderstand, da sie das hydrodynamisch wirksame
Volumen der Erythrozyten veréndert. [18, 19]

Die in diesem Kapitel genannten Eigenschaften sind fiir die Entstehung der im folgen-
den Kapitel erklarten Effekte, des Fahraeus und Fahraeus-Lindqvist Effektes sowie des

Zweifach-Fung Effektes, mitverantwortlich.

1.2.3. Stromungseffekte von Blut

Beim Vergleich von Stromungseffekten in Mikrogefifen des menschlichen Korpers sowie in
schmalen Glaskapillaren eines Laboraufbaus fand man heraus, dass diese qualitativ gleich
sind. Jedoch ergaben sich bei einigen Experimenten quantitative Unterschiede. Strukturell
unterscheiden sich Mikrogefife und Glaskapillaren in der Wandsteifigkeit, den Wechsel-
wirkungsmechanismen zwischen Erythrozyten und der Mikrogefaftwand (hier besonders
mit den mit Glykokalix besetzten Endothelzellen) bzw. der Glaskapillarwand, den Durch-
messern (im Gegensatz zu den Mikrogefifen ist der Durchmesser einer Glaskapillare als
konstant anzunehmen) und den Geometrien (die Glaskapillare ist meist lénger als einzelne
Gefiiabschnitte). Daraus resultiert u.a., dass die Viskositiat und die Erythrozytenverform-
barkeit im Mikrogefaf kleiner als in der Glaskapillare ist, wohingegen der Flusswiderstand
im Mikrogefafs grofer als in der Glaskapillare ist. Weiters hingen in Mikrogeféfen die zell-
reduzierte Schicht und der Flusswiderstand stirker vom Hamatokrit ab. [19, 20|

Wie in Kapitel 1.1 bereits erwéhnt, gibt es einige Annahmen, die in der Mikrofluidik
zu treffen sind. Im Zuge dieser Arbeit wird der Fluss als laminar, viskos und stationér
angenommen. Weiters ist Blut als inkompressible [21], nicht-Newtonsche, Plasma alleine
jedoch als Newtonsche Fliissigkeit zu betrachten.

Die Strémungseffekte in den Mikrogeféaken bzw. Glaskapillaren sind auch von deren
Lage im Schwerefeld abhingig. In horizontalen Mikrogefifien bzw. Glaskapillaren haben
Aggregation und Sedimentation eine Auswirkung auf diese Stromungseffekte, da der Hé-
matokrit radial ungleich verteilt ist. Dies fiihrt zu einem asymmetrischen Stromungsprofil.
Aggregation und Sedimentation sind zeitlich abhéngige Phénomene. [22]

In den folgenden fiinf Abschnitten werden Strémungseffekte von Blut erklirt, welche

die Grundlage fiir die Funktion der Separationsmethode dieser Arbeit sind.
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Tank treated motion: Unter tank treated motion versteht man eine kontinuierliche
Deformation der Erythrozyten, d.h. sie zeigen bei Vorhandensein eines Flusses folgendes
Verhalten: Durch die asymmetrischen Kréfte, welche aufgrund des Stromungsprofils auf
die Erythrozyten wirken, beginnt die Membran um das Zytosol zu rotieren (&hnlich ei-
ner Panzerkette). Die so erzeugte Bewegung bewirkt wiederum einen Rotationsfluss des
Zytosols. Die Gestalt und Orientierung der Erythrozyten bleibt dabei unverdndert. Mit
steigendem Verhiltnis der Viskositdten des Zytosols und des die Erythrozyten umgeben-
den Mediums wandelt sich diese rotierende Bewegung der Erythrozytenmembran in ein
Flippen oder Schwingen des gesamten Erythrozyten um. Die tank treated motion wird

auch fiir die axiale Migration der Erythrozyten verantwortlich gemacht. [19, 20, 23, 24]

Axiale Migration: Die tank treated motion entsteht ohne Interaktion mit der Gefafs-/
Kapillarwand. Durch zusétzliche mechanische Interaktion der Erythrozyten sowohl mit der
Gefiifs- /Kapillarwand auch mit anderen Erythrozyten, beginnen die Erythrozyten Rich-
tung Gefiafmitte zu migrieren. Dies nennt man axiale Migration. Sie wird, in Abhén-
gigkeit der Reynoldszahl, von verschiedenen Auftriebskréften hervorgerufen. Durch die
axiale Migration entsteht eine zellreduzierte bzw. zellfreie Schicht direkt an der Gefaf-
/Kapillarwand. |7, 23]

Dieses Verhalten ist ab einer Schergeschwindigkeit von ca. 100 s~ dokumentiert worden
und gilt nur fiir deformierbare Zellen /Partikel. Starre Kugeln folgen strikt den Stromungs-
linien. [25]

Das Zusammenspiel von tank treated motion und axialer Migration ist in Abbildung 1.1a
dargestellt. Es zeigt Erythrozyten mit rotierenden Membranen (tank treated motion) auf-

grund des parabolischen Stromungsprofiles, sowie die axiale Migration.

Zellreduzierte Schicht: Als direkte Konsequenz der axialen Migration ist die Bildung
einer zellreduzierten Schicht an der Geféf-/Kapillarwand zu sehen. Die Reduktion bezieht
sich hier hauptséichlich auf Erythrozyten.

Die Ausbildung dieser zellreduzierten Schicht ist u.a. abhéngig vom Gefiifs-/Kapillar-
durchmesser. Bei einem Innendurchmesser grofer 10 pm wird die zellreduzierte Schicht
breiter wenn der Gefédkdurchmesser grofer, der Himatokrit kleiner und die Flussrate gro-
fser wird. Das Verhéltnis der Breite der zellreduzierten Schicht zum Innendurchmesser
des/der Gefiifies/Kapillare ist maximal bei einem Innendurchmesser von (10 bis 15) pm.
Bei einem Innendurchmesser kleiner gleich 10 pm ist die Verformbarkeit und die Stro-
mungsgeschwindigkeit der Erythrozyten entscheident fiir die Ausbildung der zellredu-
zierten Schicht. Unabhéngig vom Ausbildungsprozess (ihrer Entstehung) reduziert sich

durch diese Schicht die Reibung zwischen den Erythrozyten und der Gefaf-/Kapillarwand
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Abb. 1.1.: (a) Die Abbildung zeigt die Entstehung der axialen Migration. Aufgrund des Geschwindigkeits-
gradienten im Stromungsprofil beginnen die Erythrozytenmembranen zu rotieren (tank treated
motion). Bei Vorhandensein einer Grenzfliche (Geféf- oder Kapillarwand) interagieren die
rotierenden Erythrozyten mit dieser und wandern in Richtung der hochsten Geschwindigkeit
(axiale Migration). Die Breite der dadurch entstehenden zellreduzierten Schicht ist abhéngig
von der Art der Grenzfliache. Abbildung aus [20]. (b) Die Abbildung zeigt einen Ausschnitt des
Modells eines Mikrogefifies inklusive Geschwindigkeitsprofil. Die hier mit Core bezeichnete
Kernzone aus Erythrozyten entsteht aufgrund der axialen Migration und weist ein deutlich
abgeflachtes Stromungsprofil auf. Gleichzeitig entsteht eine zellreduzierten Schicht (Cell-free
layer), welche als Gleitschicht fungiert. Modellhaft wird die Kernzone als ein Zylinder ange-
nommen. In diesem Zylinder sind alle Erythrozyten in kompakter Form enthalten, was die
Abflachung des Stromungsprofiles erklért. [22] Abbildung aus [12].

und somit sinkt der Flusswiderstand. Zeitgleich mit der Ausbildung dieser zellreduzierten
Schicht bildet sich im Zentrum des/der Gefiifses /Kapillare eine ,Kernzone* aus Erythrozy-
ten. Dies fithrt zu einem Abflachen des parabolischen Stromungsprofiles in dieser Kernzone
(siehe Abbildung 1.1b). [19]

Die zellreduzierte Schicht dient, wie bereits beschreiben, als eine Art Gleitschicht fiir
die darin enthaltene Kernzone. So wird der Flusswiderstand verringert, wenn diese Gleit-
schicht breiter wird. Dies tritt u.a. bei einer Verengung des Gefif-/Kapillardurchmessers

und bei der Bildung von ,Rouleaux“-Formationen auf. 22|

Fahraeus (-Lindqvist) Effekt: Aus Griinden der Ubersichtlichkeit werden hier nur Ge-
fafse betrachtet. Sowohl der Fahraeus Effekt, als auch der Fahraeus-Lindqvist Effekt tre-
ten, unter Beriicksichtigung der bereits erwdhnten quantitativen Unterschiede, auch in
Glaskapillaren auf. Bei der Beschreibung dieser Effekte spricht man von einem Zulauf
und Ablauf (Gefiafdurchmesser grofer 300 pm) mit einer dazwischenliegenden Engstelle.
Im Zu- bzw. Ablauf stromt Blut ohne die Ausbildung der bisher beschriebenen Strémungs-

effekte. In der Engstelle treten beide Effekte abhidngig vom Gefafidurchmesser auf.
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Abb. 1.2.: (a) Fahraeus Effekt. Es ist deutlich die Reduktion des relativen Hamatokrits (Verhiltnis des
Himatokrits von Engstelle zu Zufluss/Abfluss) bis zu einem gewissen unteren Schwellwert
des Gefafidurchmessers zu sehen. Der Verlauf hingt auferdem vom H&matokrit des Zuflus-
ses ab, was durch die drei unterschiedlichen Kurven dargestellt ist. Abbildung aus [26]. (b)
Fahraeus-Lindqvist Effekt. Die relative Scheinviskositét sinkt ebenfalls bei Reduktion des Ge-
faldurchmessers. Die durchgezogene Linie reprisentiert experimentelle Daten, die strichlierte
Linie zeigt das Ergebnis der Berechnung mit Formel (1.2) im multi-file flow und die mit Punk-
ten markierte durchgezogene Linie zeigt die modellhafte Vorhersage fiir den single-file flow.
Abbildung aus [27].

Bei immer kleiner werdendem Gefédfidurchmesser beginnt ab dem oberen Schwellwert
von ca. 200 pm der relative Haimatokrit (Fahraeus Effekt) bzw. ab ca. 300 um die relative
Scheinviskositét (Fahraeus-Lindqvist Effekt) im Gefdfs zu sinken. Der relative Himatokrit
ist definiert als das Verhéltnis des Hamatokrits in der Engstelle (Hy) und des Himatokrits
im Zu- bzw. Ablauf (Hz). Der Hg wurde u.a. nach stoppen des Flusses und entleeren des
Engstelleninhaltes bestimmt [28]. Die relative Scheinviskositét ist definiert als das Ver-
héltnis der Scheinviskositét in der Engstelle (n,,,) und der Viskositét der zellreduzierten
Schicht (np). Beobachten lassen sich beide Effekte bis zu einem unteren Schwellwert,
welcher bei ca. (15 bis 20) pm fiir den relativen Himatokrit und ca. (5 bis 7) pm fiir die
relative Scheinviskositét liegt. Bei Gefdften in diesem Durchmesserbereich spricht man von
multi-file flow [23], da die Erythrozyten in der Kernzone in mehreren Schichten strémen.
Bei kleineren Durchmessern beginnt der relative Hamatokrit bzw. die relative Scheinvis-
kositdt wieder zu steigen (Abbildung 1.2). Hier spricht man von single-file flow 23], da
die Erythrozyten hintereinander die Engstelle passieren. [19, 22]

Der Fahraeus Effekt ist die Konsequenz aus der Bildung einer zellreduzierten Schicht.
Die durchschnittliche Geschwindigkeit der Kernzone (vg) aus Erythrozyten in Abbil-
dung 1.1b ist grofier als die gemittelte Geschwindigkeit des gesamten Inhaltes der Engstelle
(vg). Eine solche Geschwindigkeitsdifferenz in der Engstelle fithrt zu einer Verdnderung

des Hamatokrits in der Engstelle (Hg) verglichen mit dem H&matokrit nach bzw. vor der
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Engstelle (Hyz). Ist vk > vp, so passieren die Erythrozyten die Engstelle schneller als die
sie umgebende zellreduzierte Schicht. Dies fiihrt zu einer Reduktion von Hy relativ zu
Hy. Pries A. R. und Secomb T. W. beschreiben dies formal fiir den multi-file flow in [29]
mit
Hy _ v (1.1)
Hy; vk
wobei vk die Geschwindigkeit der Kernzone und vy die gemittelte Geschwindigkeit des
Inhaltes der Engstelle ist. [29]

Betrdgt das Verhiltnis aus vk zu vg gleich 2, so ist der relative Hamatokrit gleich 0,7
bei einem Hy = 0,4 und einem Durchmesserbereich der Engstelle von (20 bis 10) pm. [22]
Sinkt der Durchmesser weiter (single-file flow), so steigt der relative Himatokrit wieder
und n#hert sich gleich 1. Albrecht untersuchte dies in [30] und beschriebt den relativen
Hématokrit als das inverse Verhéltnis der Geschwindigkeiten aus Gleichung (1.1) fiir den
Durchmesserbereich von (11 bis 3,3) pm.

Der Fahraeus-Lindqvist Effekt gilt auch als Konsequenz aus der Bildung einer zellre-
duzierten Schicht. Die Breite der zellreduzierten Schicht beeinflusst den Flusswiderstand,
da diese als Gleitschicht angesehen werden kann. Je breiter die zellreduzierte Schicht, de-
sto geringer der Flusswiderstand. Secomb zeigte in [23] u.a. anhand eines Modells, dass
der Flusswiderstand auch iiber die Scheinviskositét (nupp) ausgedriickt werden kann. Die
relative Scheinviskositét ist auch hier die Scheinviskositit bezogen auf die Viskositdt des
Plasmas bzw. der zellreduzierten Schicht.|[23]

Verwendet man wieder das Modell aus Abbildung 1.1b, wobei die Viskositédt der Kern-
zone (nk) grofer als die Viskositdt der zellreduzierten Schicht (np)ist, so gilt laut [29]

np
naPP: 1_)\4(1_77_1;) (12)
K
mit "
A=1-—— 1.3
; (1.3)

wobei h die Breite der zellreduzierten Schicht und r der Geféfradius ist. Nimmt man h
aufgrund der Unabhéngigkeit von r als konstant an, so sinkt A mit kleiner werdendem r.
Dies fithrt zu einer Reduktion von n,y,, und somit auch der relativen Scheinviskositét, was
in Abbildung 1.2b zu sehen ist. Mit dieser formalen Beschreibung kénnen experimentelle
Daten von Geféafdurchmessern grofer 30 pm erklart werden. [29]

Eine formale Beschreibung des Fahraeus-Lindqvist Effekt im single-file flow, welche

wesentlich komplexer als jene im multi-file flow ist, liefert Secomb in [23].

10



1. Einleitung 1.2. FEigenschaften von Blut

® (i)

(if)

Abb. 1.3.: Zweifach-Fung-Effekt. A bezeichnet den Zulauf, B und C bezeichnet die Ablaufe, die Pfeile
reprasentieren den resultierender Kraftvektor an der Zelle und die strichlierte Linie markiert
die Stromungstrennlinie. (a) plasma skimming. Volumenstrom in B und C ist gleich grof. (i):
Bei geringen Stromungsgeschwindigkeiten in A ist es moglich, dass die Zellen bis zur Wand des
Zulaufs gelangen und somit sowohl in B als auch in C strémen kénnen. (ii): Bei Ausbildung einer
zellreduzierten Schicht in A ist dies nur schwer bzw. gar nicht moglich. (b) red cell screening.
Der Durchmesser des Zulaufs ist kleiner als in (a). (i): Bei gleichen Volumenstrémen in B und
C konnen Zellen gleichwahrscheinlich in B und C stromen. (ii): Hier ist der Volumenstrom in
B grofer. Dies fithrt zu einer resultierenden Kraft an den Zellen, welche diese in B stromen
lasst. Abbildungen modifiziert aus [31].

Zweifach-Fung Effekt: Mit dem Zweifach-Fung Effekt wird das Verhalten von Ery-
throzyten an einer Y-Aufzweigung beschrieben. Es gibt zwei Ansétze, mit Hilfe derer
man dieses Phiinomen beschreiben kann. Die Abbildung 1.3 stellt diese beiden grafisch
dar. In jeder der Abbildungen ist ,A“ der Zulauf, ,B“ und ,C“ sind die beiden Abfliisse
der Aufzweigung. Die Pfeile reprasentieren die resultierenden Kraftvektoren, welche an
den Zellen wirken. Die strichlierte Linie zeigt die auftrennende Stromungslinie.

In den Abbildungen 1.3a und 1.3b sind die Durchmesser der Zuldufe unterschiedlich
grof. Mit kleiner werdendem Durchmesser von A fillt es Zellen immer schwerer in je-
ne Aufzweigung (B oder C) zu stromen in der der Volumenstrom geringer ist, sodass
man bei der Betrachtung der Aufzweigungsstelle vom plasma skimming (rechte Grafik in
Abbildung 1.3a) zum red cell screening (rechte Grafik in Abbildung 1.3b) iibergeht. [20]

In der Literatur werden die Begriffe plasma skimming |22, 23] fiir das in Abbildung 1.3a

11
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gezeigte Verhalten und red cell screening |22] fiir das in Abbildung 1.3b gezeigte Verhalten
verwendet.

Zu Abbildung 1.3a: Der Volumenstrom in B ist grofer als in C. Dies gilt fiir (i) und
(ii). In der linken Grafik (i) hat sich in A keine zellreduzierte Schicht aufgebaut, was
dazu fiihrt, dass Zellen auch entlang der Wand stromen kénnen. Erreichen diese eine Y-
Aufzweigung, konnen sie in B und C stromen. In der rechten Grafik (ii) hat sich eine
zellreduzierte Schicht in A ausgebildet. Dies fiithrt dazu, dass keine Zellen in C stromen.

Zu Abbildung 1.3b: Hier ist der Durchmesser von A kleiner, als jener in Abbildung 1.3a.
In der linken Grafik (i) ist der Volumenstrom in B und C gleich grof, wodurch die Zel-
len an der Aufzweigungsstelle gleichwahrscheinlich in B und C stromen kénnen. In der
rechten Grafik (ii) ist der Volumenstrom in B grofer als in C. Dies entspricht dem Ver-
halten in Abbildung 1.3a. Dadurch verschiebt sich die auftrennende Strémungslinie und
die resultierende Kraft lisst die Zellen in jene Aufzweigung (B oder C) strémen in der der

Volumenstrom grofer ist, hier in B. [31]

Pinched flow fractionation: Die pinched flow fractionation ist ein Verfahren, welches
die Effektivitit einer Separation, z.B. von Erythrozyten aus Blut, verstarkt. Sie wurde von
Yamada et al. 2004 [32] publiziert. Sie zeigten damit, dass es durch spezielle Kanalgeo-
metrien und mit Hilfe einer Fokussierung (Verhéltnis von unterschiedlichen Stromungen
in den Zufliissen) moglich ist, Partikel der Grofe nach zu sortieren. Kernelement seiner
Anordnung ist eine Kanalverengung, welche spontan in einen breiteren Kanal miindet.
Sie konnten zeigen, dass grofe Partikel eher in die Mitte des breiten Kanals fliefsen, kleine
hingegen in einem bestimmten Winkel zum treibenden Fluss abgelenkt werden. Der Ab-
lenkwinkel ist u.a. abhéngig von der Grofke der Partikel. Abbildung 1.4 zeigt schematisch
das Kernelement der pinched flow fractionation. Das Separationsergebnis ist dabei u.a.
abhéingig von der Geometrie der Kanile und der Flussrate in der Kanalverengung. [32]
Diese Abhéngigkeit wurde 2007 von Mortensen [33] in Frage gestellt. Er erklirte den
Trenneffekt folgendermafen: Das Stokessche Gesetz besagt, dass Partikel den Stromungs-
linien folgen und daher im breiten Kanal im verhéltnismékig gleichen Abstand zur Ka-
nalwand stromen wie in der Verengung. Dies hat zur Folge, dass die Partikeltrajektorie
im breiten Kanal (ab einer gewissen Distanz von der Aufweitung) unabhingig von der
Geometrie der Kanalaufweitung ist. Einzig die jeweiligen Breiten der beiden Kanéle beein-
flussen die Partikeltrajektorie im breiten Kanal, was in Abbildung 1.5 angedeutet ist. Er
kommt zur Schlussfolgerung, dass die gezielte Anwendung dieses Effektes sehr detaillierte
Modellierungen voraussetzt und wesentlich komplexer ist als zuvor beschrieben. Grund
sind viele Interaktionen und Seiteneffekte welche berticksichtigt werden miissen. [33]

Durch Kombination der bisher erklaren Stromungseffekte kann eine Abtrennung der

12
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Abb. 1.4.: pinched flow fractionation: Links sind die beiden Zufliisse zu sehen. Die Grife der Pfeile deutet
die unterschiedlichen Fliisse an. Die Partikel werden am oberen Rand der Verengung fokussiert
und an der abrupten Aufweitung, aufgrund der wirkenden Krifte, abgelenkt. Der Winkel in
dem die Partikel die Verengung verlassen ist dabei unter anderem abhéngig von deren Grofe.
Abbildung modifiziert aus [32].
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Abb. 1.5.: Die blauen durchgezogenen Linien stellen die Kanalwinde eine abrupte Kanalaufweitung
dar. Die roten durchgezogenen Linien die dazugehorigen Partikeltrajektorie aus einer finiten-
Elemente-Simulation. Strichliert dargestellt sind die Kanalwénde einer komplexeren Aufwei-
tungsgeometrie (blau) sowie die dazugehorigen Partikeltrajektorie (rot). Beide Stréomungslinien
weisen ab einer bestimmten Stelle im breiten Kanal die gleiche Position auf. Abbildung modi-
fiziert aus [33].

Erythrozyten aus Vollblut und der Erhalt einer zellarmen separierten Suspension, im
Idealfall Plasma erreicht werden. Die genaue Beschreibung dieser Separationsmethode

folgt in Kapitel 2.2.
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Abb. 1.6.: Strukturformel der Folsdure mit den Bezeichnungen der verschiedenen Teilstrukturen. Abbil-
dung aus [34].

1.3. Das Vitamin B9 (Folsdure)

Die fiir diese Arbeit relevanten Eigenschaften von Folsidure werden beschreiben in [21, 34,

|

Abbildung 1.6 zeigt die chemische Strukturformel und deren Zusammensetzung von
Folsiure. Chemisch gesehen ist Folsdure bzw. Folat (lat. folium = Blatt, daraus folgt
die Bezeichnung Blattsdure) ein wasserlosliches Vitamin mit einem Molekulargewicht von
441,4 Da, welches in der Natur nur in geringen Konzentrationen vorkommt. Folsaure ist
wichtiger Ubertriager von Cl-Einheiten im Stoffwechsel und wirkt in reduzierter Form als
Koenzym im C1-Stoffwechsel. Dieser wiederum spielt eine entscheidende Rolle bei der
Biosynthese von Nukleinséduren (Purine und Pyrimidine). Der tigliche Bedarf an Folsdure
wird mit ca. 400 pg angegeben wobei je nach Literatur zwischen 10 mg und 15 mg in
der Leber gespeichert werden konnen. Hauptaufnahmequelle von Folsdure ist die Nah-
rung. So enthalten u.a. Salat, Spinat, Leber und Niere reichlich Folsdure. Bei niichternen
Erwachsenen liegt der Serumspiegel (priméire Analysefliissigkeit) im Bereich von (3 bis
15) pg-L~! und in den Erythrozyten im Bereich von (160 bis 640) pg-L~!. Bei normaler
Erndhrung kommen Mangelerscheinungen selten vor, jedoch kénnen diese beispielsweise
bei der Gabe von Folsdure-Antimetaboliten und speziellen Pharmaka, [21] sowie wéhrend
der Schwangerschaft auftreten. Symptome und Folgen eines Mangels sind anfénglich an
einer Storung der Zellteilung, besonders im blutbildenden System, sowie folglich an Diarr-
hoe und Gewichtsverlust zu erkennen. Bei Folsduremangel in der Schwangerschaft kann

es zu einem Neuralrohrdefekt des Embryos kommen.
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1.4. Biosens Il und Ziele dieser Arbeit

Wie einleitend bereits erklart, ist die Mikrofluidik eine geeignete Technik fiir Point-of-
Care Anwendungen. lhre Hauptvorteile liegen in der kostengiinstigen Herstellung, den
kleinen Abmessungen und einer raschen Analysezeit. Damit ist es dem Arzt moglich in
kurzer Zeit Messergebnisse zu erhalten ohne ein externes Labor zu beauftragen. Von
enormem Vorteil ist dies u.a. fiir niedergelassene Arzte. Der Arzt hat die Moglichkeit selbst
gewisse Blutparameter zu messen. Dies ermdglicht eine schnelle Diagnose und erspart
dem Patienten eine Wiederbestellung.Die Hauptvorteile fiir die Humanmedizin gelten
auch in der Lebensmittelindustrie. Zusétzlich ist mit mikrofluidischen Anwendungen die
Durchfiihrung engmaschiger Qualitidtskontrollen mdoglich.

Biosens 1T ist ein vom Bundesministerium fiir Verkehr, Innovation und Technologie,
kurz bmvit, gefordertes Projekt mit dem Ziel, ein Demonstratorsystem zu entwickeln,
welches einen bestimmten Analyten optisch detektiert. Dieses soll sowohl in der Lebens-
mittelindustrie als auch in der Humanmedizin Anwendung finden. Da u.a. Vitamine in
der Sensorik bisher wenig Beachtung fanden, fiel die Wahl des Demonstratoranalyten auf
Folsdure. Weiters ist diese fiir beide Anwendungsbereiche von Interesse. Ausgehend von
Folsaure soll die im Projekt entwickelte Methode auf andere Analyten ausgedehnt werden
kénnen. Das Demonstratorsystem ist ein fluoreszenzbasierendes Sensorsystem zur Mes-
sung der Folsdurekonzentration in fliissigen Proben. Es ist als Einweg-Sensor-Chip aus

Kunststoff konzipiert und soll Basis fiir weitere Produktentwicklungen sein. [30]

Ziele dieser Arbeit: Diese Arbeit beschéftigt sich mit den ersten Vorbereitungsschritten
fiir die humanmedizinische Anwendung. Es soll ein Probeninterface sowie eine Probenvor-
bereitung fiir den anschliefende Folsdureassay designt werden. Die Arbeit umfasst folgende
Arbeitspakete: Erarbeitung eines Konzeptes, Implementation dessen in die Mirkofluidik
und anschlieffende Evaluierung fiir ein Probeninterface sowie eine Probenvorbereitung.
Das Probeninterface dient zum FEinbringen von humanem Vollblut in die Mikrofluidik
(Makro-zu-Mikro Interface), die Probenvorbereitung dient zur Abtrennung von Erythro-
zyten aus dem Vollblut. Dabei soll eine moglichst erythrozytenreduzierte (dem Blutplasma
dhnliche) Suspension entstehen. Grund dafiir ist die wellenldingenabhéngige Absorption
von Licht durch Hb, welche fiir die optische Detektion der Folsdure storend ist. Das Vor-
handensein von freiem Hamoglobin in der Probe wird dabei nicht beriicksichtigt.

Die Resultate der Arbeitspakete sollen auf einem Einweg-Sensor-Chip realisiert werden,
wobei eine Ankniipfung an das nachfolgende Folsdureassay gegeben sein muss. Beim De-
sign soll darauf geachtet werden, dass dieses mit der in der JAONNEUM RESEARCH

vorhandenen Infrastruktur sowie deren Know-how gefertigt werden kann.
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2. Material und Methoden

Die Kapitel 2.1 und 2.2 beinhalten den Methodenteil der Versuche mit den JR-Chips
(JOANNEUM RESEARCH Chips) , Kapitel 2.3 beinhaltet den Methodenteil der Versu-
che mit einem kommerziell erhéltlichen Mikrofluidikchip zur Plasmaerzeugung aus Voll-

blut. Dieser wird in Folge Referenzchip (Ref-Chip) genannt.

2.1. Makro-zu-Mikro Interface

Das Makro-zu-Mikro Interface soll sowohl fiir humanmedizinische Blutproben als auch fiir
fliissige Lebensmittelproben geeignet sein. Aufbauend auf einer Literaturrecherche wur-
de eine Entscheidungsmatrix (Abbildung A.1) der umsetzbaren Interfaces erstellt, welche
Grundlage fiir die Auswahl des zu realisierenden Interfaces war. Die Probe sollte pri-
mér mit Hilfe einer Glaskapillare in das Interface eingebracht werden. Da diese mit einer
antikoagulierenden Schicht versehen sein kann, wiirde sie nicht nur als Probenbehélter,
sondern auch zur Probenbehandlung dienen. Weitere Entscheidungskriterien waren Kos-
ten, Aufwand, Wiederverwendbarkeit, Leckagedruck und Totvolumen.

Als Makro-zu-Mikro Interface wurde die needle-tubing press-fit Methode [37] ausge-
wahlt. Diese ist kostengiinstig, wiederverwendbar, hat ein geringes Totvolumen und ist
einfach an die Rahmenbedingungen, wie die bereits vorhandene Glaskapillare und Dicht-
schlauchtype, adaptierbar. Weiters bietet sie auch die Moglichkeit alternativ zur Glaska-
pillare eine Injektionskaniile fiir die Probeneingabe zu verwenden. Dies wiirde den Einsatz-
bereich erweitert. Im Gegensatz zur Originalmethode wurde in dieser Arbeit zum einen
nicht der Nadeldurchmesser sondern der Interface6ffnungsdurchmesser variiert und zum
anderen wurde eine Glaskapillare anstatt einer Stahlnadel verwendet.

Abbildung 2.1 zeigt eine schematische Darstellung des Interfaceaufbaus. Aufgrund der
Tatsache, dass der Aufendurchmesser der Glaskapillare (ODg) grofser als der Innendurch-
messer des Dichtschlauchs (IDp) und der Aufendurchmesser des Dichtschlauchs (ODp)
groker als der Interface6ffnungsdurchmesser (d) ist, kommt eine Abdichtung mit kleinem
Totvolumen zustande. Fin zusétzliches Verkleben des Dichtschlauchs, um den erforderli-

che Leckagedruck von mehr als 25 kPa (maximaler Wert der Driicke innerhalb der Kanéle
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Abb. 2.1.: Schematische Darstellung des needle-tubing press-fit Interfaces. (a) Der Aufendurchmesser
des Dichtschlauchs (ODp) ist groRer als der Durchmesser (d) des vertikalen Kanalabschnittes
(= Interfacedffnung). (b) Bei Einsetzen der Glaskapillare wird der Dichtschlauch aufgrund der
unterschiedlichen Durchmesser (ODg > IDp) sowohl gegen die Wand des vertikalen Kanalab-
schnittes als auch gegen die Glaskapillare gedriickt. Abbildung modifiziert aus [37].

aus [38]) zu erreichen, sollte nicht notwendig sein.

2.1.1. Material

Um erste Abschitzungen iiber die Druckfestigkeit der gewéhlten Interfacemethode zu
erhalten, wurden Pilotversuche an Testchips durchgefiihrt. Anschlieffend wurde ein JR-
Chip im Zuge des Hauptversuches getestet. Dabei wurde bereits jener Aufbau verwendet,
welcher auch fiir die weiteren Versuche dieser Arbeit verwendet wurde.
e Spritzenstempelvortrieb
— Pilotversuch: per Hand
— Hauptversuch: Spritzenpumpe SP230IWZ (Word Precision Instruments, Inc.,
Sarasota, FL, USA)
e Halterungen

— Pilotversuch: dritte Hand: Toolcraft ZD-10F (Conrad Electronic SE, Hirschau,
Deutschland)

— Hauptversuch: 2 Stiick Klemmen, Kiihlkérper SK 76 37,5 SA (Fischer Elektro-
nik GmbH & Co. KG, Liidenscheid, Deutschland), Peltierelement QC-17-1.4-
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2. Material und Methoden 2.1. Makro-zu-Mikro Interface

8.5M (Quick-Ohm Kiipper & Co. GmbH, Wuppertal, Deutschland), Distanz-

halter fiir Peltierelement (eigene Herstellung)

Testlosung

— Pilotversuch: Lebensmittelfarbe rot, E124 (SUWAG, Wien, Osterreich) in de-

stilliertem Wasser aufgelost

— Hauptversuch: destilliertes Wasser

Spritze 1: Inject Luer Solo 10 mL (B. Braun Melsungen AG, Melsungen, Deutsch-
land)

Spritze 2: BD 3 ml Syringe Luer-Lock Tip™ (BD, NJ, USA)

Verbindung: Spritze 1-Druckmesser
— Dreiwegehahn: Connecta™ Luer Lock (BD, NJ, USA)
— Male to Male Luer Lock Connector (Qosina, Edgewood, NY, USA)

Verbindung: Druckmesser-Glaskapillare
— Riickschlagventil (B. Braun Melsungen AG, Melsungen, Deutschland)
— Dreiwegehahn: Connecta™ Luer Lock (BD, NJ, USA)

— Verbindungsschlauch Kaniile-Glaskapillare: Tygon®) R3607, Saint-Gobain Per-
formance Plastics (ID x OD: (0,51 x 0,91) mm, Lénge: 8 mm)

— Kaniile: Sterican Gr. 1 (B. Braun Melsungen AG, Melsungen, Deutschland)

e Druckmesssystem
— Drucksensor: Fluke PV350 (Fluke Corporation, Everett, WA, USA)
— Angzeigegeriit: Fluke 179 (Fluke Corporation, Everett, WA, USA)

o Glaskapillare

— Pilotversuch: Hirschmann ete 10 pL, OD: 0,9 mm (Hirschmann Laborgerite
GmbH & Co. KG, Eberstadt, Deutschland)

— Hauptversuch: Hirschmann ete NA-hep 10 nL., OD: 1 mm (Hirschmann Labor-
gerdte GmbH & Co. KG, Eberstadt, Deutschland)

e Dichtschlauch
— Pilotversuch: Tygon® 3350 Silicone, ID: 0,79 mm, OD: 2,38 mm (Saint-

Gobain Performance Plastics, Paris, Frankreich)
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— Hauptversuch: Tygon®) S-50 HL, ID: 0,79 mm, OD: 2,38 mm (Saint-Gobain

Performance Plastics, Paris, Frankreich)
e Schlauchschneidegerit: manuelles Schlauchschneidegerat (BW-Tec, Hori, Schweiz)

e Chips
— Pilotversuch: Testchip; gefraster JR-Chip aus Polycarbonat (Abbildung 2.2)

— Hauptversuch: JR-Chip 1 (heifgepriagter JR-Chip aus Cyclo-Olefin-Polymer
(COP)), siehe Abbildung 2.7

e VIEWseal™ Folie (Greiner Bio-One, Kremsmiinster, Osterreich)

Testchip: In Abbildung 2.2 sind das Layout sowie eine Aufnahme des gefrésten Test-
chips zu sehen. Es wurden Einfliisse auf die Leckagedriicke aufgrund unterschiedlicher
Kanaltiefen (h, hl) und -durchmesser (d) des vertikalen Kanalabschnittes (in Folge In-
terface6ffnung bezeichnet) sowie aufgrund der Dichtschlauchldngen verglichen. Die In-
terface6ffnungen mit unterschiedlichem Durchmesser (1-8) und Tiefe (obere Reihe und
untere Reihe) wurden mittels Frésbohrplotter ProtoMat S (LPKF Laser & Electronics
AG, Garbsen, Deutschland) gefertigt. Die Ausgangswerte fiir d wurden den Uberlegungen
und Berechnungen mehrerer Publikationen [37, 39, 10|, welche dhnliche Interfaces teste-
ten, entnommen. Es wurden zwei Varianten des Testchips hergestellt, eine mit und eine
ohne Einlagen (weifse Kunststoffrechtecke). Die weifen Rechtecke aus Polyester mit einer
mittleren Fliche von A = (30,1 £ 1,9) mm? (Abbildung 2.2b) sollen, bei den Interfa-
cedffnungen mit A = 1 mm, ein Anhaften des Dichtschlauchs an der VIEWseal™ Folie
verhindern. Ein etwaiges Anhaften konnte ein Abdichten des horizontalen Kanals sowie

veranderte Leckagedriicke zur Folge haben.

2.1.2. Versuchsaufbau und -ablauf

Beim Pilotversuch wurden fiinf aufeinanderfolgende Messungen durchgefiihrt. Zur Festle-
gung der Anzahl der Messungen beim Hauptversuch wurde die Anzahl der in [37] durch-

gefithrten Messungen verdoppelt, was die statistische Aussagekraft verbessert.

Aufbau: Abbildung 2.3a zeigt den gesamten Versuchsaufbau. In Abbildung 2.3b sind
die einzelnen Komponenten des Anschlusses abgebildet und beschrieben. Eine mit Luft
gefiillte 10 mL Spritze wurde mittels Dreiwegehahn mit dem Drucksensor (3) verbunden.
Am dritten Anschluss wurde iiber ein Riickschlagventil ein weiterer Dreiwegehahn ange-

schlossen. An diesem waren eine mit Testlosung gefiillte Spritze (3 mL) sowie eine Kaniile
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Abb. 2.2.: (a) Layout des Testchips aus Polycarbonat. Die Interfacetffnungen mit Durchmesser (d) werden
beginnend mit 2,4 mm bei Nr. 1 in 0,2 mm Schritten bis Nr. 8 kleiner. (b) Gefertigter Testchip.
Die Interfacedffnungen wurden mittels VIEWseal™ Folie an der Unterseite verschlossen. Die
weiflen Rechtecke aus Polyester sollen ein Anhaften des Dichtschlauchs an der Folie verhindern.
Eigene Darstellung.

angeschlossen. Letztere wurde mit Hilfe eines Schlauchstiickes mit der Glaskapillare ver-

bunden.

Ablauf: Vor jeder Messung wurden die Interfacedffnungen mit destilliertem Wasser ge-
spiilt und anschliefend mit Pressluft und Papier getrocknet. Anschliefsend wurde der
Dichtschlauch eingesetzt und der richtige Sitz kontrolliert. Fiir jede Messung wurde ein
neuer Dichtschlauch verwendet. Der erste Dreiwegehahn war zu allen Anschliissen hin
geoffnet. Der zweite Dreiwegehahn war Richtung Kapillare und 3 mL Spritze geoffnet.
Anschlieflend wurde die 10 mL Spritze mit Luft, die 3 mL Spritze mit der Testlésung be-
fiillt. Als erstes wurde die 10 mL Spritze am ersten Dreiwegehahn, dann die 3 mL Spritze
am zweiten Dreiwegehahn angeschlossen. Danach wurde die Konstruktion vom zweiten
Dreiwegehahn bis zur vollstindigen Fiillung der Glaskapillare mit der Testlosung befiillt.
Anschliefend wurde die Glaskapillare in den Dichtschlauch gesteckt. Abschliefend wurde

der zweite Dreiwegehahn verdreht, sodass er nur vom Riickschlagventil zur Glaskapilla-
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Abb. 2.3.: (a) Gesamter Versuchsaufbau fiir die Messung des Leckagedrucks beim Hauptversuch. Der da-
bei verwendete JR-Chip 1 wurde auf der dafiir gebauten Halterung befestigt. (b) Komponenten-
erklarung des zentralen Elements des Versuchsaufbaus. 10 mL Spritze (1), erster Dreiwegehahn
(2), Drucksensor des Druckmessystems (3), Riickschlagventil (4), zweiter Dreiwegehahn (5),
3 mL Spritze (6), Kaniile mit Verbindungsschlauch (7), Glaskapillare (8).

re offen war. Der zu testende Chip wurde, bei den Pilotversuchen auf der Tischplatte,
bei den Hauptversuchen auf der eigens gefertigten Halterung (siehe Abbildung 2.3a),
befestigt. Beim Hauptversuch wurden die Interfaceéffnungen des Auslass- sowie des Se-

1™ Folie verschlossen. Vor Beginn der Messung musste

parationskanals mit der VIEWsea
der Drucksensor auf 0 mV abgeglichen werden (1 mV entspricht 1 kPa). Wéhrend der
Messung wurde der Spritzenstempel der 10 mI Spritze bei den Pilotversuchen per Hand,
bei den Hauptversuchen mittels Spritzenpumpe (Q = 20 mL-min~!) angetrieben. Die
Messung wurde beendet sobald eine Leckage (Dichtheitsfehler) auftrat. Diese waren der
Austritt von Fliissigkeit aus dem Interface oder das Herauslosen der Interfacestruktur
(Glaskapillare aus dem Dichtschlauch oder Glaskapillare und Dichtschlauch aus der In-

terface6ffnung). Ein exemplarischer Verlauf des Drucks bei einer Pilotversuchsmessung
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L Total:00:00:54

Abb. 2.4.: Exemplarischer Druckverlauf einer Messung beim Pilotversuch. Es ist deutlich der Anstieg
des Drucks beim Betétigen des Spritzenstempels sowie der abrupte Abfall des Drucks beim
Herauslosen der Interfacestruktur aus der Interfacedffnung bei ppax = 252 kPa zu erkennen.

ist in Abbildung 2.4 zu sehen. Dafiir wurde das Anzeigegerit Fluke 179 gegen ein Fluke
ScopeMeter 196C (Everett, WA, USA) ausgetauscht.

2.2. Erythrozytenseparation

Die Methode zur mikrofluidischen Separation von Erythrozyten aus Vollblut wurde auf
gleiche Weise ausgewihlt wie das Makro-zu-Mikro Interface. Es wurde, basierend auf einer
Entscheidungsmatrix (siehe Abbildung A.2), jene Methode im Zuge eines Projektmeetings
ausgewdhlt, welche fiir die gegebenen Rahmenbedingungen am besten geeignet erschien.
Diese waren unter anderem das verwendete Grundmaterial, die ausschliefliche Verwen-
dung von unverdiinntem Blut, die bendtigte Blutmenge, die Komplexitit der Methode
sowie die Trenneffektivitiat. Weiters wurde eine kommerzielle Methode als Referenzchip,
siehe Kapitel 2.3, ausgewihlt um einen Ergebnisvergleich mit den JR-Chips anstellen zu

konnen.

Separationsmethode (JR-Chip): Die fiir die Umsetzung gewéhlte Methode zur Ery-
throzytenseparation stammt von Rodriguez-Villarreal et al. |38, 11]. Sie bedienten sich
dabei physiologischer Effekte welche einleitend in Kapitel 1.2.3 bereits erklért wurden.
Erginzend wird an dieser Stelle das Design der Separationsstruktur sowie der Separation-
vorgang prasentiert.

Die Ausgangsabmessungen sowie das Ausgangsdesign der Mikrokanéle fiir die Separa-

tion von Erythrozyten aus unverdiinntem Blut wurden [38, 11] entnommen. Darin wurde
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Separationsinterface

Separationskanal

Einlassinterface Auslassinterface

.Einlasskanal Engstelle Auslasskanal l

Abb. 2.5.: Design und Bezeichnungen der Separationsstruktur. Blut fliefst vom Einlasskanal in die Eng-
stelle. Am Ausgang der Engstelle fliefst die separierte Suspension in den Separationskanal, das
restliche (zellreiche) Blut in den Auslasskanal.

weiters auf die Einflussfaktoren Temperatur und Flussrate eingegangen. Das in dieser Ar-
beit verwendete Design sowie die Bezeichnungen der einzelnen Teilbereiche (Mikrokanéle)
sind in Abbildung 2.5 zu sehen. In die Kreissegmente wurden nach der Chipherstellung
die Interfacedffnungen gefrist. Abbildung 2.6 zeigt eine Vergroferung der Engstelle. Darin
ist der Ablauf des Separationsvorgangs schematisch dargestellt und erklart.

Von links nach rechts: Vollblut wird iiber das Makro-zu-Mikro Interface in den Ein-
lasskanal gepumpt. Der Volumenstrom im Einlasskanal (Q1) sollte idealerweise grofer als
150 pL-min ! sein [11]. Der Einlasskanal miindet nach einer Abschrigung in eine Eng-
stelle. Nach Ausbildung eines (anzunehmenden) parabolischen Strémungsprofils in der
Engstelle beginnt die Effektreihenfolge tank treated motion, axiale Migration und Entste-
hung der zellreduzierten Schicht. Die ausgebildete zellreduzierte Schicht besteht aus einer
Kernzone (Fokussierung der Erythrozyten in der Kanalmitte) und einer umbhiillenden Plas-
maschicht. Wahrend bei der pinched flow fractionation zwei unterschiedliche Fliisse fiir die
Zellfokussierung verwendet werden, bewirkt bei dieser Methode der Fahraeus (-Lindqvist)
Effekt diese Fokussierung. Die am Ende der Engstelle entstandene zellreduzierte Schicht
wird durch eine spontane Kanalaufweitung (Beginn des Auslasskanals) vergrofert. Im In-
lay pinched flow fractionation in Abbildung 2.6 ist eine Hochgeschwindigkeitsaufnahme
aus [38] dargestellt. Hier ist ein grofer zellreduzierter Bereich (links oben) sowie ein zellrei-
cher Bereich in der Mitte des Auslasskanals zu sehen. An dieser Stelle kommt der dritte
entscheidende Effekt, der Zweifach-Fung Effekt, zu tragen. Aufgrund der unterschiedli-
chen Volumenstrome im Auslasskanal (Q1’) und im Separationskanal (Q2) tendieren die
Erythrozyten dazu in den Auslasskanal statt in den Separationskanal zu fliefen. Letz-
terer zweigt am Beginn des Auslasskanals schrig nach oben ab. Somit sammelt sich im
Separationskanal (nur) der Inhalt der zellreduzierten Schicht (separierte Suspension). In

welchem Mafke die separierte Suspension zellreduziert ist, hiingt von einigen Faktoren ab.
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Rodriguez-Villarreal et al. verglichen die Trenneffektivitdt ihrer Methode bei Variati-
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2. Material und Methoden 2.2. Erythrozytenseparation

on der Einflussfaktoren Temperatur, Hamatokrit und Flussrate der Spritzenpumpe. In
dieser Arbeit wurde nur der Einfluss der Flussrate untersucht, wobei im Gegensatz zu
Rodriguez-Villarreal et al. nicht die Zellreduktion sondern die Hamoglobinkonzentration
der separierten Suspension als Maf fiir die Trenneffektivitit betrachtet wurde. Der Ein-
fluss der Bluttemperatur wurde aufgrund der Ergebnisse aus [38, 11] fiir hohe Flussraten
vernachlissigt. Auch der Einfluss des Hkt wurde aufgrund der Verwendung von unver-
diinntem Blut nicht untersucht.

Gleichzeitig mit Beginn der ersten Versuche der Chipfertigung wurden Simulationen
des Stromungsverhaltens von Blut innerhalb der Kanalstrukturen mit Hilfe der Software
COMSOL Multiphysics®) (COMSOL, Inc., MA, USA) durchgefiihrt. Dabei galt es u.a.
die Eigenschaften von Blut, speziell des Plasmas und der Erythrozyten, so gut wie méglich
in die Simulation einzubinden. Es wurde versucht die pinched flow fractionation sowie die
Ausbildung einer zellreduzierten Schicht in der Simulation zu zeigen. Die Software bot die
Moglichkeit unterschiedliche Modelle zur Simulation des Stromungsverhaltens des Blutes
zu wahlen. Diese waren bereits in der Comsol-Model-Library integriert. Es wurde mit den
Modellen Power-law und Carreau simuliert. Die dazugehorigen Gleichungen sind u.a. in
[12] zu finden.

Nach der Fertigung der ersten JR-Chips wurden Versuche mit Hilfe des Fluoreszenz
Video Mikroskops SVM340 (LabSmith, Livermore, CA) durchgefiithrt. Damit kénnten
Vergleiche zu den theoretisch beschriebenen Effekten, sowie den Simulationsergebnissen
angestellt werden. Von Interesse war hier vor allem die Funktion der pinched flow fractio-
nation. Da fiir diese Versuche ein fluoreszierender Farbstoff (Fluorescein red) verwendet
wurde, konnte die Ausbildung der zellreduzierten Schicht auf diese Weise nicht nachge-

wiesen werden.

2.2.1. Material

Blutproben: Die verwendeten vendsen Blutproben wurden von einem Arzt jeweils zwi-
schen 9:00 Uhr und 10:00 Uhr von einem niichternen, gesunden ménnlichen Probanden
entnommen. Eine grofere Bestellung von Blut aus einer Blutbank wurde aufgrund des
organisatorischen Aufwandes und der nicht vorhersehbaren bendtigten Blutmenge nicht
durchgefiihrt. Weiters sollte fiir rheologischen Untersuchungen das verwendete Blut nicht
langer als vier Stunden gelagert sein, bevor es untersucht wird. Es wurden Entnahme-
kaniilen mit einem Durchmesser von 21 G verwendet. Der Stauschlauch wurde maximal
fiir eine Minute geschlossen. Fiir die Hb-Messungen wurde das Blut in 3 mL K3gEDTA
Vacuetten (Greiner Bio-One, Kremsmiinster, Osterreich), fiir die Folsiurebestimmung in

3 mL Lithium Heparin Vacuetten (Greiner Bio-One, Kremsmiinster, Osterreich) entnom-
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men. Das EDTA-Blut wurde innerhalb von vier Stunden nach Entnahme, das lithiumhe-
parinisierte Blut innerhalb von 24 Stunden verwendet. Letzteres wurde im Kiihlschrank
bei (5 £ 0,2) °C gelagert. Vor der Verwendung der Blutproben wurden diese auf einem
Taumelrollenmischer (OCS.tec GmbH & Co. KG, Erding, Deutschland) fiir mindestens
30 min bei 35 U-min~! und einer Raumtemperatur von (25,9 + 0,1) °C homogenisiert.
Bei Verwendung der Spritzenpumpe wurde die horizontal eingelegte Spritze ca. alle 30 Se-
kunden gedreht, bei Verwendung der Hand wurde diese regelméfig bewegt. Dies sollte die
Blutproben homogen halten. Eine genaue Beschreibung der Blutabnahme und Lagerung
sowie die zeitlichen Verdnderungen von Blutproben sind den Dokumenten |13, 11, 15] zu

entnehmen.

JR-Chip: Die Kanalstrukturen wurden im Zuge eines Arbeitspaketes des Projektes Bio-
sens IT mit Hilfe dreier Herstellungsverfahren, Priagen, Frisen und Gieken (= polymer
prototyping) gefertigt. Aufgrund visueller Kontrollen der gefertigten JR-Chips wurden
vier ausgewihlt (JR-Chips 1 bis 4) und weiter getestet. Diese unterscheiden sich auf-
grund der Herstellungsverfahren und der Kanalgeometrien (siehe Tabelle 2.1) und sind
das Ergebnis eines iterativen Prozesses zur Anpassung verschiedener Parameter. Die ers-
ten Versuche zur Fertigung des JR-Chips wurden mittels Heifsprigen angestellt. Da erste
Versuche nicht zum gewiinschten Ergebnis fiihrten, mussten Uberlegungen und Berech-
nungen angestellt werden, wie man die Geometrien bzw. Herstellungsparameter anpassen
konnte. Gleichzeitig wurden alternative Herstellungsverfahren gesucht um die auftreten-
den Probleme zu l6sen. Als erstes wurde das polymer prototyping etabliert. In weiterer
Folge kam das Friasen der Kanalstrukturen hinzu. Aufgrund der dadurch entstandenen
grofsen Anzahl an JR-Chips mussten jene ausgeschieden werden, welche keine Riickschliis-
se zwischen den Anderungen und den Ergebnissen zulassen wiirden. Bei den geprigten
JR-Chips kam erschwerend hinzu, dass der Herstellungsprozess selbst einige Unsicherhei-
ten mit sich brachte, worunter die Vergleichbarkeit zum polymer protolyping und zum
Frisen erschwert moglich sein konnte.

Bei den geprigten JR-Chips (Abbildung 2.7) wurden die Kanalstrukturen mittels hot
embossing (Heifprageverfahren) erzeugt. Das hot embossing Verfahren gehort zu den Ver-
fahren der Nanolithographie. Das Grundmaterial des gerdgten JR-Chips (COP) muss da-
bei iiber die Glasiibergangstemperatur erhitzt werden bevor der Stempel, welcher mittels
Laserlithographie hergestellt wurde, die darauf enthaltenen Strukturen auf das Polymer
iibertragt. Dies geschah mittels Druck des Stempels auf das erhitzte Polymer. Mit die-
ser Methode konnten bereits Kanalstrukturen zwischen einigen hundert Mikrometer und
hundert Nanometer mit hoher Oberflichengiite (Glattheit) hergestellt werden. [16]

Beim zweiten Verfahren zum Herstellen der Kanalstrukturen wurde der Frasbohrplotter
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Abb. 2.7.: Mikroskopaufnahmen des geprigten JR-Chips. Es ist die Separationsstruktur nach dem Heifs-
prageprozess erkennbar. Es zeigen sich wellige Kanalkonturen aufgrund des Herstellungspro-
zesses. Weiters wurden Ecken durch den Herstellungsprozess abgerundet.

ProtoMat S (LPKF Laser & Electronics AG, Garbsen, Deutschland) verwendet. Dieses
Herstellungsverfahren erreichte eine schlechtere Oberflichengiite im Vergleich zum Heifs-
prigen. Dies konnte eventuell einen Einfluss auf das Stromungsverhalten der Erythrozyten
zur Folge haben. Die Kanalbreite war aufgrund des Fréaskopfes auf minimal 150 pm li-
mitiert. Somit war die Engstelle bei den gefriasten JR-Chips fiinfmal so breit wie in [38]
beschrieben. Um einen spéiteren Vergleich der Ergebnisse anstellen zu konnen wurden alle
Kanalbreiten fiinfmal breiter als in [38] beschrieben gefertigt. Es wurden zwei Versio-
nen der Kanalstrukturen hergestellt. Bei der ersten Version wurden nur die Kanalbreiten
wie beschrieben verdndert (Abbildung 2.8a), bei der zweiten (Abbildung 2.8b) wurde zu-
sitzlich der Separationskanal verldngert und alle Kanaltiefen um 10 pm verringert. Nach
Fertigung der Kanalstrukturen mittels Préigen bzw. Frisen wurden die Interface6ffnungen
mit d = 2,2 mm, dl = 0,5 mm und h = 0,8 mm, hl = 0,2 mm (siehe Abbildung 2.2a)
hergestellt. Die unterschiedlichen Durchmesser (d und d1) der Interfacedffnungen waren
notwendig um ein Anhaften des Dichtschlauchs an der VIEWseal™ Folie zu vermeiden.
AbschlieRend wurden die JR-Chips an der Unterseite mittels VIEWseal™ Folie verschlos-
sen.

Das dritte Verfahren war ein polymer prototyping-Verfahren, welches es ermdéglichte mit
geringem Zeit- und Materialaufwand Kanalstrukturen zu erzeugen. In Abbildung 2.9a ist
der Herstellungsprozess skizziert, sowie das Ergebnis daraus abgebildet. Der HE-Master

(Hot Embossing Master) ist jener, welcher auch fiir das Heilpridgen verwendet wurde. Der
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Abb. 2.8.: Die Abbildung zeigt die beiden gefrésten Chips (JR-Chip 2 und 3). Bei den gefristen JR-
Chips wurden die Kanalstrukturen spiegelverkehrt (vergleiche mit Abbildung 2.7) gefertigt.
Der Einlass ist somit rechts. In (a) und (b) sind die Kanile fiinfmal so breit wie in der Origi-
nalmethode. In (b) wurde zusétzlich der Separationskanal verlangert und die Tiefe aller Kanéle
reduziert. Dies vergrofert den hydrodynamischen Widerstand, speziell des Separationskanals.
Die Makro-zu-Mikro Interfaces sind ident zu jenen der geprégten Strukturen.

Abguss des Stempels besteht aus Polydimehtylsiloxan (PDMS) , die Kanalstruktur besteht
aus einem Thiol-En basierten Photopolymer und das Substrat ist ein Glasobjekttriger der
mit einem diinnen Film beschichtet wurde. [17]

Der Mittels PDMS gefertigte Master (PDMS-Master) zeigte bessere Stabilitéitseigen-
schaften beim Fertigen der Kanalstrukturen d.h es konnten mehrere Kanalstrukturen mit
einem Master erzeugt werden. Beim Heifprégen brachen die Strukturen des HE-Masters
aufgrund des aufgebrachten Druckes leicht ab, da die Strukturen (schwarze Rechtecke in
Abbildung 2.9a) nicht aus ein und dem selben Material wie das Substrat (weises Rechteck
in Abbildung 2.92a) waren.

Zur Berechnung des hydrodynamischen Widerstandes Ry eines Kanals mit rechteckigem
Querschnitt wurde die Formel
Ry = —126 .[};3 a
aus [38] verwendet, wobei u die Viskositéit der Fliissigkeit und L die Linge, b die Breite
und h die Hohe des Kanals sind. Formel (2.1) gilt nur fiir b > h und muss bei b > h mit

(2.1)

dem Korrekturterm g(A) (siehe [38]) erweitert werden.

Material der Separationsversuche

e Spritzenpumpe SP230IWZ (Word Precision Instruments, Inc., Sarasota, USA)

e Halterung

— 2x Klemmen

— Kiihlkorper SK 76 37,5 SA (Fischer Elektronik GmbH & Co. KG, Liidenscheid,
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Abb. 2.9.: (a) Schematische Darstellung des polymer prototyping-Verfahrens. Der HE-Master (Stempel
vom Heiflprigen) wurde in PDMS abgegossen. Von diesem Negativ wurde ein weiterer Stem-
pel aus PDMS gefertigt. Nach Einsetzen der Kaniilen (Platzhalter fiir das Interface) wurde
die finale Kanalstruktur aus einem Polymer abgegossen und mittels UV-Licht gehirtet. Die
Kanalstruktur wurde anschliefsend auf einen Glasobjekttréiger aufgebracht. Abbildung aus [47].
(b) Gefertigte Kanalstrukturen mittels polymer prototyping (Giefen).

Deutschalnd)

— Peltierelement QC-17-1.4-8.5M (Quick-Ohm Kiipper & Co. GmbH, Wuppertal,
Deutschland)

— Distanzhalter fiir Peltierelement (Eigenbau)
e Spritze: BD 3 mL Syringe Luer-Lok Tip™, ID: 8,76 mm (BD, NJ, USA)

e [inlassanschluss
— Kaniile: Sterican Gr. 1 (B. Braun Melsungen AG, Melsungen, Deutschland)

— Verbindungsschlauch von der Kaniile bis zur Glaskapillare: Tygon® SH-50
HL, ID: 0,51 mm, OD: 0,91 mm, Linge: 85 mm (Saint-Gobain Performance

Plastics, Paris, Frankreich)

— Glaskapillare: Hirschmann ete NA-hep 10 pL,, OD: 1 mm (Hirschmann Labor-
gerite GmbH & Co. KG | Eberstadt, Deutschland)

— bei JR-Chip 4: Pipettenspitze (Eppendorf AG, Hamburg, Deutschland)

o Auslassanschluss

— Glaskapillare: Hirschmann ete NA-hep 10 pL,, OD: 1 mm (Hirschmann Labor-
gerdte GmbH & Co. KG | Eberstadt, Deutschland)
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Tab. 2.1.: Kanalabmessungen aller verwendeten JR-Chips. Die Hohe (h) geht zur dritten Potenz, die
Breite (b) zur ersten Potenz in die Berechnung fiir den hydrodynamischen Widerstand (Ry)
ein. Die Kanallingen (L) der JR-Chips mit der Nr. 1, 2 und 4 entsprechen den Mafen in
Abbildung 2.5. Beim JR-Chip Nr. 3 ist der Separationskanal 10,95 cm lang. Messpkt. Der
Messpunkt IN liegt vor der Engstelle, jener von ENG liegt in der Mitte der Engstelle, jener von
OUT liegt nach der Engstelle und der Messpunkt von SEP in der Mitte des Separationskanals.

Nr. Art IN ENG ouT SEP
b h b h b h b h

(um)  (pm)  (gm) (pm)  (pm)  (pm)  (pm)  (pm)

geprigt  430,0 150 450 125 630, 150 350 125
gefriist  2000,0 40,0 150,0 40,0  3000,0 40,0 300,0 40,0
gefrist  2000,0 30,0 150,0 30,0 3000,0 30,0 3000 30,0
gegossen  540,0 275 70,0 27,5 7400 275 1200 27,5

=W N =

— Verbindungsschlauch von der Kaniile bis zur Glaskapillare: Tygon®) R3607,
ID: 0,51 mm, OD: 0,91 mm, Lange: 85 mm (Saint-Gobain Performance Plastics,

Paris, Frankreich)

— bei JR-Chip 4: Pipettenspitze (Eppendorf AG, Hamburg, Deutschland)

Behilter fiir die separierte Suspension

— Hirschmann ete NA-hep 10 pL, OD: 1 mm (Hirschmann Laborgerite GmbH
& Co. KG , Eberstadt, Deutschland)

— bei JR-Chip 4: Pipettenspitze (Eppendorf AG, Hamburg, Deutschland)

Restblutsammelbehélter: VWR, Becher 15 mL (VWR International GmbH, Wien,
Osterreich)

Chips: JR-Chip 1 bis 4

VIEWseal™ Folie (Greiner Bio-One, Kremsmiinster, Osterreich)

Material der Hb/Hkt-Messung

e Photospektrometer U-2000 (Hiatachi, Tokyo, Japan)

e Plastibrand®-Einmal-Kiivetten, PMMA, 2,5 mL, 2 klare Seiten (VWR Internatio-
nal GmbH, Wien, Osterreich)

e Hemoglobin, Human H7379 (Sigma-Aldrich Co., Saint Louise, MO, USA)

e Drabkin’s Reagent (Sigma-Aldrich Co., Saint Louise, MO, USA)
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Eppendorf Research®) Pipetten (Eppendorf AG, Hamburg, Deutschland)

e Prizisionswaage PLS 720-A3 (KERN & SOHN GmbH, Balingen, Deutschland)

Chips: JR-Chip 1 bis 4

Zentrifuge: Haematokrit 24, Type 2075 (A. Hettich, Tuttlingen, Deutschland)

Mikro-Haematokritrohrchen NH4-heparinisiert (BRAND GMBH + CO KG, Wert-
heim, Deutschland)

Material der Folsduremessung

Hier wurden erginzend zum Separationsversuch folgende Materialien verwendet:
e dritte Hand: Toolcraft ZD-10F (Conrad Electronic SE, Hirschau, Deutschland)
e Lithium Heparin Vacuette®), 3 mL (Greiner Bio-One, Kremsmiinster, Osterreich)
e Folic Acid F7876 (Sigma-Aldrich Co., Saint Louise, MO, USA)

e Chips: Kanalchip und nur JR-Chip 4

2.2.2. Versuchsaufbau und -ablauf

Separationsversuch

Fiir die Beurteilung der Effektivitit der Erythrozytenseparation wurden folgende Para-

meter herangezogen:

e Menge an bendtigtem Vollblut am Einlass um 10 pl separierte Suspension am Se-

parationsinterface zu erhalten,

e Adsorption des Himoglobins bzw. der Erythrozyten durch die verwendeten Mate-

rialien,
e Hb-Konzentration in der separierten Suspension,

— in Abhéangigkeit der Flussrate und
— in Abhéngigkeit der Versuchsdauer.

e Folsdureadsorption an den verwendeten Materialien,

e Folsdurekonzentration in der separierten Suspension.
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Aufbau: Die Versuchsaufbauten fiir die Separation der Erythrozyten sind in Abbil-
dung 2.10a und 2.10b zu sehen. Das mittels Taumelrollenmischer homogenisierte Blut
wurde bei den gefrasten und gepriagten JR-Chip mittels Spritzenpumpe, beim gegosse-
nen per Hand iiber den Einlassanschluss eingebracht. Im Separationsinterface steckte eine
10 pL fassende Glaskapillare in welcher die separierte Suspension gesammelt wurde. Das
restliche Blut floss iiber den Auslasskanal und den Auslassanschluss in ein Sammelgefik.
Befestigt wurden die JR-Chip auf einer speziellen Halterung, welche ein optionales Er-
warmen der Kanalstrukturen auf konstante 37 °C durch ein Peltierelement ermoglichte.
Ein Entfall des Elements wiirde verdnderte Verhéltnisse der Chipauflagefliche zur Fol-
ge haben. Da der Einfluss der Temperatur auf die Trenneffektivitit aufgrund der hohen
Flussraten nicht untersucht wurde, wurde das Peltierelement jedoch an keine Stromver-
sorgung angeschlossen.

Fiir die Messung der Folsiureadsorption wurde ein spezieller Kanalchip (siehe Abbil-
dung 2.12 verwendet, alle {ibrigen Messungen wurden an den entsprechenden JR-Chips
durchgefiihrt.

Der allgemeine Ablauf der Versuche ist nachfolgend beschrieben. Abweichungen davon

werden explizit an der betreffenden Stelle angefiihrt.

Ablauf (Separationsversuche): Vor Beginn jeder Messung wurden die Kanalstruktu-
ren mit destilliertem Wasser gereinigt und getrocknet. Anschliefsend wurde die VIEWse-
al™ Folie aufgebracht um die Unterseite des zu vermessenden JR-Chips zu verschliefen.
Nach dem Einbringen der Dichtschlduche in die Interfacetffnungen wurde der JR-Chip
gemeinsam mit dem Peltierelement auf der Halterung befestigt. Nach dem Einstecken der
Glaskapillare in das Separationsinterface sowie des Anschlusses in das Auslassinterface
wurde die Spritze iiber den Einlassanschluss mit Blut befiillt. Dabei wurde darauf geach-
tet, dass es zu keiner Schaumbildung aufgrund von aspirierter Luft kam. Zuerst wurde die
Spritze in der Spritzenpumpe befestigt, dann der Einlassanschluss in das Einlassinterface
gesteckt. Abschliefend wurde der Versuchsaufbau mit einem Spritzschutz versehen (nicht
aufgelistet und abgebildet) um eine eventuelle Kontamination der Umgebung mit Blut zu
vermeiden.

Waéhrend des Versuches konnte die bereits eingebrachte Blutmenge am Display der
Spritzenpumpe abgelesen werden. Da es herauszufinden galt, wie viel Blut notwendig
war, um 10 pl separierte Suspension zu erhalten, konnte dies durch Ablesen des Dis-
plays bei voller Glaskapillare geschehen. Diese Messung wurde fiir jeden JR-Chip viermal
durchgefiihrt.

Da Hb bzw. Erythrozyten an den Materialien adsorbiert werden kénnten, mussten al-
le mit Blut in Kontakt stehenden Materialien der Anschliisse und die JR-Chips darauf
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Abb. 2.10.: Versuchsautbau fiir die Erythrozytenseparation. In (a) ist der Aufbau fiir die gefridsten und
gepriagten JR-Chips zu sehen. Das Peltierelement wurde ohne Anschluss an eine Stromver-
sorgung eingesetzt, damit die Chipunterseite eine gerade Auflagefliche hat. Blut wurde iiber
eine Spritzenpumpe (links) in den JR-Chip gepresst. Die separierte Suspension wurde mittels
Glaskapillare gesammelt, das restliche Blut floss in ein Sammelgefifs (rechts hinten). In (b)
fehlt die Spritzenpumpe, da das Blut per Hand aus der Spritze in den gegossenen JR-Chip 4
gepresst wurde. Aufgrund des gefinderten Interfaces wurden hier Pipettenspitzen anstatt des
Dichtschlauchs verwendet. Das in (a) eingesetzte Peltierelement wurde fiir diese Messungen
aufgrund des starren Glasobjekttrigers weggelassen.
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untersucht werden. Dies geschah durch Vergleich der Cyanmethhdmoglobinkonzentration
(CN-Hb-Konzentration) vor und nach dem Durchfluss der unterschiedlichen JR-Chips.
Dafiir wurde pro Herstellungsprozess ein JR-Chip in modifizierter Form verwendet. Es
wurden dabei die Separationskanéle an ihrem Ursprung am Auslasskanal verschlossen.
Blut wurde anschliefend mittels Spritzenpumpe bei der hochsten, chipspezifischen Fluss-
rate eingebracht. Zum Detektieren der Adsorption von Hb bzw. Erythrozyten wurde das
am Interface des Auslasskanals entnommene Blut mit dem eingebrachten Blut photome-
trisch verglichen (siehe Abschnitt Hb/Hkt-Messung). Der jeweils erste und fiinfte Versuch

1™ Folie und

wurde mit neuen Materialien (Spritze, Ein- und Auslassanschluss, VIEWsea
mit dest. Wasser gespiilte und getrocknete Kanalstrukturen) der zweite bis vierte Versuch
mit den Materialien des ersten durchgefiihrt. Im Falle einer Adsorption sollte das Blut
am Interface des Auslasskanals eine geringere Absorbanz zeigen.

Wie in [38] gezeigt ist die Effektivitat der Methode auch von der Flussrate abhangig.
Um dies zu untersuchen wurden die Absorbanzen der separierten Suspensionen bei Ver-
wendung dreier unterschiedlicher Flussraten am JR-Chip 2 untersucht. Zuerst wurde der
JR-Chips 2 per Hand befiillt. Danach wurde er aufgrund der fiinffachen Kanalbreite mit
der fiinffachen Flussrate (1000 pL-min~! und 2000 pL-min—'), welche bei Verwendung von
Blut in [38] vorgeschlagen wurde, iiber eine Spritzenpumpe befiillt. Somit sollten gleiche
Druckverhiltnisse im Einlasskanal des JR-Chip 2 wie in [38]| herrschen. Alle vier Mes-
sungen wurden hintereinander mit den selben Materialien durchgefiihrt. Fiir die Druck-
verhéltnisse in einem Kanal gilt folgender formaler Zusammenhang zwischen Druck P,

Flussrate (2 und hydrodynamischen Widerstand R;

P=R-Q (2.2)

Aufgrund des geringeren R; des JR-Chip 1 sollte dieser mit einer Flussrate von 11 pL-min—*
befiillt werden um gleiche Druckverhéltnisse im Einlasskanal wie in [38] beschrieben zu
erhalten. Da fiir diese Arbeit Vollblut verwendet wurde, wurden die finale Flussrate jedoch
beim JR-Chip 1 mit 100 pL-min~* und 200 pL-min~' gewihlt. Aufgrund dieser Anpassung
hat die Bluttemperatur keinen Einfluss mehr auf das Separationsergebnis, jedoch ist ein
direkter Vergleich von JR-Chip 1 und 2 nicht mehr giiltig.

Abschliefsend wurde ein Vergleich der Hb-Reduktion {iber die Dauer der Versuche der
einzelnen JR-Chips durchgefiihrt. Ziel war es herauszufinden, ob sich die Hb-Konzentration
der 2. und 3. Probe im Vergleich zur 1. Probe &ndert. Dies hat Auswirkung auf die weitere
verfahrenstechnische Behandlung der separierten Suspension. Dazu wurde das Verhéltnis
der CN-Hb-Konzentrationen der 1. zur 2. bzw. 3. Probe gebildet.
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Hb/Hkt-Messung

Eine qualitative Bestimmung von Hb in Erythrozyten ist ab einer Konzentration von
0,3 mg-mL~? visuell durch die rote Firbung des Plasmas moglich. [13]

Fiir die quantitative Bestimmung der Hb-Konzentration im Blut bzw. der separier-
ten Suspension wurde das Drabkin’s Reagent verwendet. Dies dient zur Aufbereitung der
Proben vor der photometrischen Absorbanzmessung. Das Drabkin’s Reagent besteht aus
einer Kombination aus alkalischem Ferrizyanid und Zyanid. Es wandelt unter alkalischem
pH das Gesamthidmoglobin in Cyanmethhdmoglobin (CN-Hb) um. Dessen Konzentration
kann anschlieffend bei 540 nm quantitativ bestimmt werden. Das Drabkin’s Reagent rea-
giert mit mit allen Formen des Hidmoglobins, einzige Ausnahme stellt das Sulfhdmoglobin
dar, welches nur in minimalen Mengen im Korper vorhanden ist. Das Drabkin’s Reagent
ist ausschlieklich fiir Forschungszwecke zu verwenden. [19]

Das Drabkin’s Reagent ist linear von (0 bis 200) mg-mL ' und weist eine Sensitivitit von
0,04 mg-mL~! pro 0,001 Absorbanzen auf. Weiters besitzt es bei der within-run precision
einen Variationskoeffizient (CV) von kleiner 1,5 % im Bereich von (111 bis 200) mg-mL !
und bei der between-run precision kleiner 1,6 % im Bereich von (111 bis 200) mg-mL~". [50]

Das Herstellen der Drabkin-Losung, die Erstellung der Kalibrationskurve und die Auf-

bereitung der Proben wurden der Gebrauchsanweisung entnommen.

Hb-Messung: Fiir die photometrische Bestimmung der Hb-Konzentration der Probe
wurde eine Kalibrationskurve aufgenommen. Die dafiir benétigten Lésungen wurden der
Gebrauchsanweisung des Drabkin’s Reagent entsprechend hergestellt. Die Konzentrationen
sowie die Mischungsverhiltnisse sind in Tabelle 2.2 zu sehen. Die gewihlten Konzentra-
tionen decken den physiologischen Bereich des Blutes und des Plasmas ab. Die Messung
der Absorbanz wurde mit dem Photospektrometer U-2000 des Instituts fiir Chemie der
Karl-Franzens-Universitdt Graz durchgefiihrt. Die Absorbanz (dekadisches Absorptions-
maf) A, ([4,] = 1), ist wellenlingenabhéngig und nach dem Lamber-Beerschen Gesetz

wie in Gleichung (2.3) dargestellt, definiert.

I,
A)\ = log <I_> ~ CCN—Hb (23)

t
Dabei ist I, die Intensitiat des einfallenden, I; die Intensitéit des transmittierten Lichtes
und con.gp die Cyanmethhdmoglobinkonzentration der Probe. Die photometrische Ge-
nauigkeit (accuracy) des Gerites liegt bei £ 0,002 im Absorbanzbereich von (0 bis 0,5) .
Die Einstellungen des Photospektrometers sind in Abbildung 2.11 dargestellt.
Beim Herstellen der Lésungen aus Tabelle 2.2 wurde zuerst die Drabkin-Losung und

anschliefsend die Hb-Losung in die Kiivette pipettiert. Die verwendete 1 mL Pipette weist
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Tab. 2.2.: Konzentrationen und Mischungsverhéltnisse fiir die CN-Hb-Kalibrationskurve. Hb-
Losung ... Hergestellte Losung mit 180 mg-mL~! Himoglobin, Drabkin-Losung ... Drabkin’s
Reagent in destilliertem Wasser gelost (ohne Hamoglobin). Die Messlosung Nr. 1 (Hb-
Konzentrat) wurde laut Gebrauchsanweisung hergestellt, ab Nr. 2 wurde der jeweilige
Prozentanteil der Hb-Losung aus der vorigen Messlésung entnommen. con.mgp ... Ziel-
Cyanmethhédmoglobinkonzentration.

Nr. Hb-Losung Drabkin-Losung CON-Hb

(%) (%) (mg,/mL)
1 100,0 0,0 180,0
2 83,3 16,7 150,0
3 80,0 20,0 120,0
4 75,0 25,0 90,0
5 67,0 33,0 60,0
6 50,0 50,0 30,0
7 33,0 67,0 10,0
8 0,0 100,0 0,0

eine Messabweichung von (0,6 bis 1) % im Volumenberiech von (500 bis 1000) pL auf. Nach
dem Mischen beider Losungen in der Kiivette wurde zweimal die Absorbanz gemessen. Die
erste Messung erfolgte direkt nach dem Einbringen der Probe in das Photospektrometer,
die zweite Messung 20 Sekunden spéter. Als Referenzlosung fungierte die Drabkin-Losung.
Der Mittelwert aus zwei Absorbanzmessungen pro CN-Hb-Konzentration wurde zur Be-

stimmung der Koeffizienten ky und k; der Geradengleichung

CCN—Hb — ]ﬁ . A,\ -+ k’o (24)

verwendet. Die Geradengleichung diente zur Umrechnung der gemessenen Absorbanz bei
540 nm (Asyp) in Hb-Konzentrationswerte (|conmn| = mg-mL—1). Alternativ dazu wur-
den zwei weitere Verfahren zur Uberpriifung der oben beschriebenen Drabkin’s Reagent
Methode verwendet. Zum einen wurde ein Umrechungsfaktor aus der Literatur [51], zum
anderen wurde ein Hb-Referenzwert in einem externen Labor verwendet. Die Umrechnung

mit dem Faktor lautet:

CCN—Hb — 367, 7- A)\ (25)

Aus dem Hb-Referenzwert des externen Labors konnte mittels Schlussrechnung folgende

Umrechnungsgleichung erstellt werden:

CCN—Hb — 372, 2- A,\ (26)
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FHOTOMETRY./JR-HB 04a,03/712 13:50
DATA MCDE CONC
SAMPLE NUM 1

WL (nm? 540.0
iNIT DELAY (sec) 0

Hi LIMIT 9990

LO LIMIT 0,000
UNIT LABEL

CURVE TYPE 18T ORDER
NUM STDS 10

NiIM REPEAT 2

CURVE MODE NEW
BASEL INE SYSTEM
RESPONSE MED I UM
LAMP CHANGE WL (nm) 325.0
VIS LAMP ON

Uv LAMP ON

TEXT PRINT ON

Abb. 2.11.: Einstellungen am Photospektrometer zur Bestimmung der Hb-Kalibrationskurven.

Hkt-Messung: Der Hamatokrit der Blutproben, welche in die Separationsstruktur ein-
gebracht wurden, wurde mittels der Mikrozentrifuge Haematokrit 24, Type 2075 (A. Het-
tich, Tuttlingen, Deutschland) bestimmt. Blut wurde direkt aus dem EDTA-Ro6hrchen
mittels Mikro-Haematokritrohrchen entnommen. Anschlieffend wurde die entsprechende
Seite des Mikro-Haematokritrohrchens mit Dichtkitt verschlossen. Das Blut wurde fiir
6,42 Minuten bei einer Umdrehungszahl von 12800 s—! zentrifugiert. Anschliefend konnte
der Hkt-Wert mit Hilfe einer Ableseskala bestimmt werden. Pro Blutprobe wurden zwei
Messungen durchgefiihrt. Zur Umrechnung des Hkt-Wertes in den Hb-Wert im Blut wurde

die Formel

Hb —(
Hkt

verwendet. MCHC ist die mittlere korpuskuldre Hamoglobinkonzentration. Der in For-

MCHC = 3,2 bis 3,6) mg - mL™! (2.7)

mel (2.7) angegebene Referenzbereich fiir MCHC wurde [7] entnommen. Bei einer Hkt-
Bestimmung in einem externen Labor wurde ein MCHC Wert von 3,5 mg-mL™! fiir den

Probanden gemessen.

Folsduremessung

Die Folsdure wurde bei der Med. u. Chem. Labordiagnostik Lorenz & Petek GmbH in Graz
gemessen. Die Folsduremessungen wurden auf drei Messreihen aufgeteilt. Bei der ersten
Messreihe wurde primér getestet wie und ob die weiterfithrenden Messungen durchzufiih-
ren sind. Dieser Pilotmessreihe folgten zwei weitere in denen die Adsorption der Folsdure

an den verwendeten Materialien sowie der Folsdurespiegel in der separierten Suspension
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untersucht wurden.

Fiir die Messung der Folsdure wurde der ARCHITECT Folate Assay auf einem
ARCHITECT i2000 System der Firma Abbott Laboratories (Illinois, USA) verwendet.
Dieser forderte lithiumheparinisiertes Blut fiir die Bestimmung der Folsdure aus dem Se-
rum. Das Limit of Quantification liegt bei 1,5 ng-mL ™!, der CV bei kleiner gleich 12 % im
Bereich (3,5 bis 20) ng-mL~!. Die Standardabweichung liegt zwischen 0,17 und 0,41 im
Bereich (3,5 bis 10,8) ng-mL . Im Bereich (3,5 bis 20) ng-mL ! ist der Assay linear. [52]

Folsdureadsorption: Den Messreihen zur Detektion von Folsdureadsorption und zur
Folsdurebestimmung der separierten Suspension ging eine Pilotmessreihe voraus (Proben
ACKO1 bis ACKO09). Im Zuge dieser ersten Messreihe wurden u.a. bereits erste Adsorpti-
onsmessungen mit niedriger Folsdurekonzentration durchgefiihrt. Bei den Proben ACKO05
und ACKO7 wurden jeweils neue Materialien (Spritze, Ein- und Auslassanschluss, VIEW-

1™ Folie und mit dest. Wasser gespiilte und getrocknete Kanalstrukturen), bei den

sea
Proben ACKO06 und ACKOS8 die selben Materialien wie zuvor verwendet. Der Chip wur-
de nicht erneuert, sondern zwischen den jeweils gepaarten Messungen wurde der Kanal
mit destilliertem Wasser gespiilt. Der Versuchsaufbau sowie -ablauf waren bei der Pilot-
und den Hauptmessreihen ident, weshalb sie in diesem Abschnitt der Arbeit gemeinsam
beschrieben werden. Die jeweiligen Resultate sind gesondert dargestellt.

In Abbildung 2.12 ist der Messaufbau dargestellt. Fiir die Messung der Folsduread-
sorption wurde ein Kanalchip verwendet, welcher aus zwei geraden, nicht verbundenen
Kanilen bestand. Die vier Makro-zu-Mikro Interfaces waren gleich wie jene bei den Sepa-
rationsversuchen. Der Kanalchip bestand aus dem selben Material wie die JR-Chips. Da
Folsdure ein hydrophiles Vitamin ist, wurde bei der Dimensionierung des Kanalchips das
Oberflichen- zu Volumenverhéaltnis als nicht entscheident erachtet. Dessen Lénge betrug
2 mm, die Breite betrug 500 pm und die Tiefe betrug 100 pm.

Blut wurde aus dem Probenréhrchen in eine Spritze aufgezogen. Anschlieffend wurde per
Hand der Spritzenstempel vorgetrieben und das Blut floss durch einen der beiden geraden
Kanile in ein zweites, neues Probenrohrchen. Das zu vermessende Blut wurde dadurch
doppelt lithiumheparinisiert. Die verwendeten Materialien, welche mit Blut in Kontakt
kamen, waren die selben wie beim Separationsversuch. Die zwei getrennten Kanéle des
Kanalchip besitzen die gleichen Dimensionen und dienten einer schnelleren Abwicklung
der Messungen.

Bei der ersten Hauptmessreihe (Proben ACHO1 bis ACH17) wurde das entnommene
Blut teilweise mit Folsiure (siehe Material) auf eine Zielkonzentration von 15 ng-mL~!
gespikt. Bei den Messungen ACHO2 bis ACHO8 wurden, mit Ausnahme des Kanalchips,

lTM

immer neue Materialien (Spritze, Ein- und Auslassanschluss, VIEWseal™ Folie und mit
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Abb. 2.12.: Versuchsaufbau zur Messung der Foldureadsorption. Lithiumheparinisiertes Blut wurde iiber
eine Spritze in die Kanalstruktur eingebracht. Nach Durchfluss des Blutes durch den geraden
Kanal wurde das Blut in einem weiteren Probenrdhrchen gesammelt.

dest. Wasser gespiilte und getrocknete Kanalstrukturen) verwendet. Beim zweiten Haupt-
versuch wurden zwei Messgruppen aufeinanderfolgend vermessen um den Memoryeffekt
der Materialien zu untersuchen. Gruppe 1 bestand aus den Proben ACH10 bis ACH13,
Gruppe 2 bestand aus den Proben ACH14 bhis ACH17. Innerhalb einer Gruppe wurden
immer die selben Materialien verwendet. Vor dem Versuch mit der Gruppe 2 wurde der

Kanal inklusive Interfacestruktur und VIEWseal™

Folie gespiilt und getrocknet. Die {ib-
rigen Materialien wurden durch neue ersetzt. Sollten sich bei den Messergebnissen der
Gruppe 2 erhohte Werte zeigen, so wire dies ein Hinweis fiir einen Memoryeffekt der

Materialien.

Folsdurespiegel in der separierten Suspension: Im Zuge der zweiten Hauptmessreihe
wurde der Folsdurespiegel in der separierten Suspension bestimmt. Dazu wurde der JR-
Chip 2 verwendet, da dieser das beste Verhiltnis aus Himoglobinreduktion und benétigter
Menge Probenmaterial besafs. Der Versuchsaufbau und -ablauf war jenem der Separations-
versuche angelehnt. Es wurde jedoch lithiumheparinisiertes statt EDTA-Blut verwendet
und die Menge an separierter Suspension betrug 1,5 mL statt 10 pL. Die separierte Sus-

pension wurde wieder in einem lithiumheparinisierten Probenrohrchen gesammelt.
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2.3. Referenzchip

Als Vergleich zu der in dieser Arbeit angewandten Methode zur mikrofluidischen Erythro-
zytenseparation wurde der kommerziell erhéltliche ,Membran Chip* (microfluidic Chip-
Shop, Jena, Deutschland) als Referenz herangezogen. Aufgrund der eingehenden Litera-
turrecherche war dies das einzig kommerzielle, vergleichbare Produkt. Becker et al. zeigten
in [53], dass der Ref-Chip 80 % des im Vollblut befindlichen Plasmas separieren kann. Da-
bei wurde ein vergleichbares Chipmaterial, sowie unverdiinntes Blut verwendet. Aus der
dazu bestehenden Literatur konnte jedoch kein detailierter Versuchsaufbau/-ablauf sowie

Angaben zur Separationseffektivitit gefunden werden.

2.3.1. Material

Fiir die Messung des Plasmavolumens sowie dessen Hb-Wertes wurden die selben Mate-

rialien wie in Kapitel 2.2.1 verwendet. Der Versuchsaufbau selbst bestand aus:
e Membran Chip (microfluidic ChipShop, Jena, Deutschland)
e Spritzenpumpe: per Hand angetrieben

e Probenbehilter: Injekt@®) -F 1 mL (B. Braun Melsungen AG, Melsungen, Deutsch-
land)

e Plasmabehilter: auf dem Ref-Chip befindliches Interface (OUT)

e PARAFILM®) M Verschlussfolie (BRAND GMBH + CO KG, Wertheim, Deutsch-
land)

e Probe: 1 mLL EDTA-Blut

2.3.2. Versuchsaufbau und -ablauf

Wie einleitend erwéhnt, gibt es keine genaue Beschreibung der verwendeten Materialien
sowie des Ablaufs d.h. es konnten Parameter wie Flussrate, quantitative Grofe des ange-
legten Unterdrucks am Ausgang, Art der Blutprobeneinbringung, u.s.w. nur aufgrund der
Bild- und Videodokumentation der Literatur und der darin enthaltenen weiteren Quel-

lenangaben abgeleitet werden.
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Abb. 2.13.: (a) Verwendeter Membranchip vom microfluidic ChipShop mit vier Separationseinheiten. Rot
eingerahmt ist eine Separationseinheit bestehend aus drei Interfaces und einer Plasmamem-
bran. (b) Separationseinheit nach der Probeneingabe. Das Blut war bereits durch die Plas-
mamembran gedriickt worden. Blut floss auf die Oberseite der Membran, separiertes Plasma
floss von der Unterseite zum Ausgang (OUT). Das dritte Interface (VAK) dient zur Aufhe-
bung eines Unterdrucks, welcher am OUT angelegt werden koénnte (wurde in dieser Arbeit
nicht angelegt). Dies wére notwendig wenn die Membran verstopft ist. Hier ist das VAK-
Interface verschlossen, da separiertes Plasma (im OUT-Interface zu sehen) noch ungehindert
nachflieften konnte.

Aufbau: Abbildung 2.13a zeigt den verwendeten Membranchip. Darauf sind vier Plas-
mamembranen mit den dazugehorigen Kanal- und Interfacestrukturen vorhanden. Der
rot umrandete Bereich stellt eine der Separationseinheiten dar. Diese besteht aus einem
Luer-Lock Interface am Probeneingang (IN), einer Plasmamembran als zentrales Sepa-
rationselement, sowie einem Plasmaausgang (OUT). Durch Anlegen eines Unterdruckes
am OUT konnte das generierte Plasma abfliefen. Ein zusétzliches Interface (VAK) muss
beim Befiillen der oberen Probenkammer (Kammer oberhalb der Plasmamembran) mit
Blut geschlossen sein. Im Falle einer verlegten Plasmamembran wiirde das VAK Interface
geoffnet werden, damit Plasma aus der unteren Probenkammer zum OU'T fliefen kann. In
Abbildung 2.13b ist der Versuchsaufbau abgebildet. Die obere Probenkammer ist bereits
mit Blut gefiillt, das VAK-Interface ist noch verschlossen und im OUT-Interface ist bereits

Plasma zu sehen. Befestigt wurde der Membranchip direkt auf der Tischoberfliche.

Ablauf: EDTA-Blut wurde mittels Kaniile in die Spritze aufgezogen. Das VAK-Interface
wurde mit Hilfe des PARAFILM®) verschlossen. Die Spritze wurde anschliefend in das
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IN-Interface eingesteckt. Nach dem Vortreiben des Spritzenstempels fiillte sich die Pro-
benkammer oberhalb der Plasmamembran mit Blut. Ohne weiteres Zutun wurde das Blut
durch die Plasmamembran gepresst und die Erythrozyten wurden herausgefiltert. In Fol-
ge der Fiillung der Probenkammer unterhalb der Plasmamembran wurde das separierte
Plasma zum OUT-Interface gedriickt. Sollte die Membran verkleben, so konnte das VAK-
Interface gedffnet werden und der verbliebene Inhalt der unteren Probenkammer konnte
mittels Kapillarkraft zum OUT-Interface transportiert werden. Der bisher beschriebene
Vorgang wurde so lange wiederholt, bis im OUT-Interface 10 pl separierte Suspension
enthalten waren. Anschliefend wurde diese mittels Glaskapillare gesammelt und das darin
enthaltene Hb gemessen. In Summe wurden an vier Separationseinheiten Versuche durch-
gefiithrt. Die Messung der benotigten Menge Blut zum Erhalt von 10 pL. Plasma am OUT
erfolgte durch Ablesen der Volumenskala der Spritze.

2.4. Statistik

Die statistische Auswertung wurde mit Hilfe der Programmiersprache R, Version 2.14.2,
(The R Foundation for Statistical Computing) durchgefiihrt. Die Grafiken wurden mit
Hilfe von Microsoft Excel 2010 (Microsoft Corporation, Redmond, USA) erstellt.

Alle Ergebnisse werden in Mittelwert (MW) £ Standardabweichung (STD) ausge-
driickt. Die STD bei Verhéltnissen wurde unter Beriicksichtigung der Fehlerfortpflanzung

STD, =% - \/(STED%)2 + (STyDy)z (2.8)

berechnet. Dabei ist der Mittelwert von z (Z) das Verhéltnis aus dem Mittelwert von x (T)

zum dem Mittelwert von y (7). STDy, sind die dazugehorigen Standardabweichungen.
Die Standardabweichung von Differenzen wurde unter Beriicksichtigung der Fehlerfort-

pflanzung

STD, = |/STD? + STD? (2.9)

berechnet. Dabei ist Z die Differenz aus  und y. STDy ,, sind die dazugehdrigen Stan-

dardabweichungen.
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3. Ergebnisse

3.1. Makro-zu-Mikro Interface

Das Herstellen der Interfacedffnungen mittels Frasbohrplotter brachte einige Probleme mit
sich. Aufgrund der Rotation des Friskopfes kam es zur Erwdrmung des Chipmaterials. Ei-
ne Kiihlung des Chipmaterials war nicht moglich. Weiters wurden Materialspdne an den
Interface6ffnungen gefunden. Sowohl die Spéne als auch die Erwérmung trugen dazu bei,
dass die Kanalstrukturen verschlossen wurden (siche Abbildung 3.1) wenn die Interfaceoft-
nungen erst nach dem Prigen und Bonden der Kanalstrukturen gefrast wurden. Wurden
die Locher zuerst gefrést, entstanden Risse im Chipmaterial aufgrund des aufgebrachten
Druckes beim Pridgen. Nach einigen Versuchen konnte eine Losung gefunden werden, bei
der weder die Kanalstrukturen verschlossen, noch Risse bei der Fertigung der Interfa-
cedffnungen entstanden. Diese bestand darin, dass zuerst die Kanalstrukturen geprégt,
anschliekend die Interface6ffnungen gefrést und die Kanalstrukturen gebondet wurden.
In Abbildung 3.2 ist ein funktionstiichtiges Interface dargestellt. Es zeigt eine deutliche
Kompression des Dichtschlauches durch die eingesetzte Glaskapillare, was einen hohen

Leckagedruck zur Folge hat.

Abb. 3.1.: Die Bilder zeigen die verstopften Kanéle aufgrund des Frasvorganges. Diese waren somit fiir
Fliissigkeiten undurchléssig. Verhindert werden konnte dies, indem die Interface6ffnungen nach
dem Heifipragen und vor dem Bonden gefrést wurden.
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-

Abb. 3.2.: Seitliche Aufnahme eines JR-Chips mit Interfacestruktur (Dichtschlauch und Glaskapillare am
Einlasskanal). Es ist zu sehen, dass der Dichtschlauch bei eingesteckter Glaskapillare nach
aufen gepresst wird (rote Markierung) und somit eine Abdichtung entsteht.

Pilotversuch

Beim Pilotversuch wurden diverse Einfliisse auf den Leckagedruck untersucht. Ziel war es,
jene Kombination aus Glaskapillar-, Interfacedffnungs- und Dichtschlauchdurchmesser so-
wie Dichtschlauchlénge zu finden, welche die groften Leckagedriicke zeigt. Die Messungen
ergaben, dass sowohl die Tiefe der Interfacedffnungen als auch deren Durchmesser einen
messbaren Einfluss auf den Leckagedruck haben. Dies gilt auch fiir die Dichtschlauchlinge.
Tabelle 3.1 zeigt eine Zusammenfassung der Messwerte. Weiters war zu bemerken, dass
beim mechanischen Vorgang des Einsetzens des Dichtschlauches und der Glaskapillare so
viel Kraft aufgebracht wurde, dass ein Anhaften des Dichtschlauchs an der VIEWseal™
Folie erfolgte, was unerwiinscht war. Bei einem ungeeigneten Verhéltnis der drei Durch-
messer konnte eine Leckage des Interfaces bereits bei geringen Driicken festgestellt werden,
was in Abbildung 3.3 dargestellt ist.

Die grofiten Messwerte ergaben sich fiir die Kombination aus einem Interfaceéffnungs-
durchmesser von 2,2 mm, einer Interfaceéffnungstiefe von 1,0 mm sowie einer Dicht-
schlauchlange von 2,0 mm. Dies ist unabhingig davon ob Einlagen verwendet wurden
oder nicht. Der mittlere Leckagedruck beim Einbringen der Testlosung in das Interface
(n — 5) lag bei (220,8 £ 7,9) kPa mit Einlagen und (248,8 4+ 20,6) kPa ohne Einlagen.
Der CV war ohne Einlage grofer als mit Einlagen (8,3 % im Vergleich zu 3,6 %). Diese
Ergebnisse sind um rund eine Zehnerpotenz grofer als das geforderte untere Limit des
Leckagedrucks von 25 kPa.
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Tab. 3.1.: Zusammenfassung der Messwerte des Interface-Pilotversuches. Es sind die Einfliisse der Pa-
rameter Dichtschlauchlinge (L), Interfacedffnungsdurchmesser (d), Interfaceéffnungstiefe (h)
und der Einlagen dargestellt. Die grofiten Leckagedriicke ergaben sich bei der Kombination von
L = 2,00 mm, d = 2,20 mm und A = 1,00 mm.

Leckagedruck

L d h Einlagen MW  STD
(mm) (mm) (mm) (kPa) (kPa)
2,00 . 920,80 7,90
100 22V 10O Mt 48710 5.91
2.20 . 920,80 7,90

200 g 100 mit 070 0.20
1,00 . 220,80 7,90

2,000 220040y M 0850 1,20

mit 220,80 7,90

2,00 272 1’0 Ohne 248,80 20,70

Abb. 3.3.: Austritt von Fliissigkeit bei geringem Druck (pmax = 0,5 kPa) aufgrund eines ungeeigneten
Verhiltnisses von Dichtschlauch-, Kapillar- und Interface6ffnungsdurchmesser.

Hauptversuch

Bei den Hauptversuchen wurden ein paar Materialien (Dichtschlauchtype, Glaskapillare,
Testchip), die Dichtschlauchlinge (L = 1,5 mm) sowie die Interface6ffnungstiefe

(h = 0,75 mm) geédndert, sowie die Anzahl der Messungen auf n = 19 erhoht. Die neu
verwendete Glaskapillare besals neben einem gréfseren Aufendurchmesser auch eine antiko-
agulierende Innenbeschichtung. Diese Anpassungen fiihrten zu einem wesentlich héheren
Leckagedruck als bei den Pilotversuchen. Als Leckageursache trat immer ein Herauslo-
sen des Dichtschlauches und der Glaskapillare aus der Interface6ffnung auf. Der mittlere
Leckagedruck des Interfaces beim Hauptversuch war (570,8 + 1,2) kPa (CV = 0,21 %).
Somit war die Druckfestigkeit des Interfaces, bei Verwendung von destilliertem Wasser,
22,8 mal grofser als gefordert. Die Zusammenfassung der besten Ergebnisse des Pilot- und

Hauptversuches sind in Abbildung 3.4 dargestellt.
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700
600 -
500 -
400 -+
300

200 - =

Leckagedruck (kPa)

100

ohne Einlagen mit Einlagen ‘

Pilotversuch ‘ Hauptversuch

Abb. 3.4.: Die groften Leckagedriicke aller Interfaceversuche. Die Leckagedriicke der Pilotversuche (n = 5)
mit Einlagen sind im Vergleich zu jenen ohne Einlagen geringer. Weiters zeigt das Ergebnis
beim Hauptversuch (n = 19) eine sehr kleine Standardabweichung bei deutlich erhéhtem Lecka-
gedruck.

3.2. Erythrozytenseparation

3.2.1. Simulation und Mikroskopie

Bei fluoreszenzbasierten Stromungsversuchen mit den hergestellten JR-Chips sowie an-
hand von Simulationen konnten einige im Methodenteil beschriebenen Trenneffekte ge-

zeigt werden.

Fluoreszenzmikroskopie: Es konnte gezeigt werden, dass das Prinzip der pinched flow
fractionation bei den JR-Chips funktioniert. In Abbildung 3.5 sind Bilder aus einer Vi-
deoaufnahme in zeitlicher Reihenfolge dargestellt. Der Bildausschnitt stellt den Ubergang
der Engstelle zum Auslasskanal dar. Zum Zeitpunkt 00:00,00 ist noch kein Teilchen zu
sehen. In den nachfolgenden 0,73 Sekunden kann man die Stromungslinie, welcher das
Teilchen folgt, erkennen (rote Linie im rechten unteren Bild). Wiirde nun Blut als Fliis-
sigkeit verwendet werden, so wiirden die Erythrozyten der gleichen Strémungslinie folgen
wie das Teilchen. Dies hitte zur Folge, dass am Beginn des Separationskanals sehr wenige

bis keine Erythrozyten auftreten.

Fluidiksimulation: In Simulationen mit der Fluidiksoftware COMSOL Multiphysics®)
(COMSOL, Inc., MA, USA) konnte sowohl die pinched flow fractionation wie auch die
Entstehung einer zellreduzierten Schicht gezeigt werden. Die Einbindung der Membranei-
genschaften in das Erythrozytenmodell gelang nicht vollstindig, jedoch konnten auch mit

diesem reduzierten Satz an Parametern gute Ergebnisse erzielt werden. Als Erythrozyten
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Abb. 3.5.:

Abb. 3.6.:

00:00,00 00:00,10 00:00,23
00:00,33 00:00,50 00:00,73

Die Abbildung zeigt den Strémungsverlauf eines Partikel am Ubergang von der Engstelle (links)
zum Auslasskanals (rechts). Die griinen Linien reprisentieren die Kanalwinde. Die Zeitfolge
stammt aus einem Video, rechts oben beginnend mit 00:00,00. Durch Verfolgung des Teilchens
(rote Kreise) ist es moglich den Verlauf der Stromungslinie zu erkennen. Aufgrund derer kann
man Riickschliisse auf das Stromungsverhalten von Erythrozyten ziehen. Diese wiirden, dhnlich
dem Teilchen, mit geringer Wahrscheinlichkeit an den Beginn des Separationskanals stromen.

400 ym u
———
A 1.9466x10°

8000

6000

4000

2000

¥ 1.4901%107°

Simulationsergebnis beim Einbringen der Partikelsuspension mit 300 kPa Druck. Die Farbskala
in der Abbildung zeigt den Betrag der Geschwindigkeiten der Partikel (|v] = mm-s—!). Sowohl
die pinched flow fractionation als auch die Ausbildung der zellreduzierten Schicht konnten si-
muliert werden. Ein Teilbereich der Engstelle in der man die ausgebildete zellreduzierte Schicht
erkennt, ist schematisch im Inlay vergrofert. Die Partikel in der Mitte der Engstelle weisen
eine hohere Geschwindigkeit als jene am Kanalrand auf. Es sind keine Partikel am Beginn des
Separationskanals zu erkennen.

fungierten Partikel, welche eine Kugeloberfiche besafsen. Die Eigenschaften von Plasma

konnten vollstdndig in die Simulation implementiert werden.

Abbildung 3.6 stellt die nachgewiesenen Effekte dar. Der Druck mit dem die Parti-
kelsuspension eingebracht wurde, betrug 300 kPa (Flussrichtung von links nach rechts).
Die Farbskala in der Abbildung zeigt den Betrag der Geschwindigkeiten der Partikel

(Jv] = mm-s~1). Es ist die Ausbildung einer Kernzone mit héherer Geschwindigkeit in
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400 pm
—

Abb. 3.7.: Die roten Linien stellen die Stréomungslinien dar. Hier ist zu erkennen, dass Fliissigkeiten vom
Randbereich der Engstelle zum Separationskanal strémen. Jene aus der Mitte strémen im
flacheren Winkel aus der Engstelle heraus.

der Mitte der Engstelle zu sehen (siehe Inlay). Die Partikel am Rand weisen im Vergleich
dazu eine reduzierte Geschwindigkeit auf.

In die Kanalstruktur von Abbildung 3.7 wurden weniger Partikel eingebracht als in jene
von Abbildung 3.6, jedoch sind zusétzlich die Stromungslinien des Blutes (bei Anwendung
des Stream-Modells) eingezeichnet. Diese sagen vorher, dass das Prinzip der pinched flow
fractionation in den Kanalstruktiren der JR-Chips funktionieren und die Partikel den

Beginn des Separationskanals nicht erreichen sollten.

3.2.2. Hb/Hkt-Messung

Abbildung 3.8 zeigt den Konzentrationsverlauf sowie die Regressionsgerade der Hb--
Kalibrationskurve. Die dazugehorigen Messwerte sind in Tabelle 3.2 dargestellt.

Die gemessenen Absorbanzen verhalten sich iiber den gesamten Messbereich linear. Aus-
reifser konnten trotz manuellen Pipettierens der Losungen nicht beobachtet werden. Die
berechneten Parameter der Geradengleichung (2.4) sind kg = 0 und k; = 372,47. Das Be-
stimmtheitsma® R? der linearen Regression ist 0,9998. Somit konnten die Absorbanzwerte
(As40.mw) mit Hilfe der Gleichung

CoN—Hb = 372,47 - Asgo—mw (3.1)

in die entsprechenden CN-Hb-Konzentrationen (con.m,) umgerechnet werden. Die Para-
meter kg und k; der Umrechnungsgleichung (3.1) sind vergleichbar mit jenen aus der
Berechnung mittels externer Referenzmessung (Gleichung (2.6)).

Es wurden vier Hamatokritbestimmungen nach jeder Blutabnahme direkt aus dem
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Abb. 3.8.: Messpunkte einer Kalibrationskurve der Hb-Messung mit Regressionsgerade. Die Regressions-
gerade verlauft durch den Koordinatenursprung. Weiters ist die Geradengleichung fiir die Um-
rechnung der gemessenen Absorbanz in CN-Hb-Konzentrationen angegeben. Das berechnete
Bestimmtheitsmafs von 0,9998 weist auf eine starke Linearitdt der Messpunkte hin.

Tab. 3.2.: Messergebnisse einer Hb-Kalibration bei A = 540 nm. Aj40.1 und As4p.2 sind die Absorbanzwerte
je CN-Hb-Konzentration. As4o.nvw und Asso.stp sind der Mittelwert aus As49.1 und Aggg.o mit

dazugehdriger Standardabweichung.

Nr. CCN-Hb A540—1 A540—2 A540—MW A540—STD
(mg/mL) | (1) (1) (1) (1)

1 180,0 0,484 0485 04845 0,005
2 150,0 0,405 0,404  0,4045 0,005
3 1200 0,322 0321 03215  0,0005
4 90,0 0242 0,240 02410  1,0000
5 60,0 0,157 0,57  0,1570  0,0000
6 300 0,077 0,077 0,770 0,000
7 100 0,025 0,025 00250  0,0000
8 0,0 0,000 0,000  0,0000  0,0000

EDTA-Ré6hrchen durchgefiihrt. Uber alle Messungen ergab der Himatokrit im Mittel

(45,6 £ 1,1) %. Verifiziert wurde dies durch eine Stichprobenmessung einer Probe in ei-

nem externen Labor. Dabei ergab sich eine mittlere Abweichung von 1,5 % zwischen dem

Laborwert und dem Zentrifugenwert. Die geringe Variabilitiat des Hkt ldsst vermuten, dass

eine konstante Erythrozytenzahl bei den Versuchen vorlag.

3.2.3. Separationsversuch

Vor der Bestimmung der Hb-Reduktion, mussten einige Rahmenbedingungen untersucht

werden. Es galt, die Adsorption von Hb bzw. der Erythrozyten an den verwendeten Mate-

rialien sowie das bendtigte Probenvolumen zu untersuchen. Nach der Bestimmung der Hb-
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Reduktion wurde die Flussratenabhangigkeit sowie die Abhéngigkeit der Hb-Reduktion

von der Versuchsdauer untersucht.

Hb- /Erythrozytenadsorption

In Abbildung 3.9 ist das Ergebnis der Messungen zur Bestimmung der Hb- bzw. Erythro-
zytenadsorption zu sehen. Es wurden pro Herstellungsprozess ein JR-Chip mit fiinf Proben
vermessen. Das Messergebnis einer Probe wurde aus dem Mittelwert zweier photometri-
scher Einzelmessungen berechnet. Der jeweils erste und fiinfte Versuch wurde mit neuen
Materialien (Spritze, Ein- und Auslassanschluss, VIEWseal™ Folie und mit dest. Wasser
gespiilte und getrocknete Kanalstrukturen) der zweite bis vierte Versuch mit den Materia-
lien des ersten durchgefiihrt. In Abbildung 3.9a sind die Ergebnisse als direkter Vergleich
der Proben vor und nach dem Durchfliefen des Blutes durch die Kanalstrukturen darge-
stellt. Es zeigte sich, dass es zu keiner wesentlichen Reduktion der CN-Hb-Konzentration
der Proben durch die verwendeten Materialien kam. Die héheren Standardabweichungen
nach dem Chipdurchlauf sind auf Ungenauigkeiten beim Probenhandling nach dem Chip-
durchlauf, die grofe Standardabweichung beim gefristen JR-Chip ist auf nur eine der fiinf
vermessenen Proben zuriickzufiihren. Abbildung 3.9b zeigt das Verhéltnis in Prozent der
CN-Hb-Konzentration vor zu jener nach dem Chipdurchfluss. Die kleinste Wiederfindung
von Hamoglobin zeigte sich beim gefristen JR-Chip mit (98,75 + 2,98) %.

Beim Ref-Chip konnten keine Adsorptionsversuche gemacht werden, da es nicht mog-
lich war die Membran und das Chipmaterial separat zu untersuchen. Da fiir den Ref-Chip
kaum Literatur zu finden war, konnten dahingehend auch keine Vergleiche gemacht wer-

den.

Bendtigtes Probenvolumen

Das benotigte Probenvolumen zum Erhalt von 10 uL separierter Suspension wurde nur
fiir die JR-Chip 1 bis 3 untersucht. Die Messergebnisse des JR-Chip 4 streuten sehr stark,
sodass ein Vergleich mit den JR-Chips 1 bis 3 nicht sinnvoll /médglich gewesen wére. Grund
fiir diese Streuung war, dass der JR-Chip 4 per Hand befiillt wurde, jedoch im Vergleich
zum Ref-Chip geschah die Befiillung beim JR-Chip 4 kontinuierlich. Dies erschwerte ein
rechtzeitiges Stoppen des Fiillvorgangs und ein damit verbundenes genaues Bestimmen
des Probenvolumens.

Bei den dargestellten Chips in Abbildung 3.10 wurden pro Flussrate vier Proben ver-
messen. Wie bereits beschrieben, konnte der Ref-Chip nur per Hand betrieben werden, was
die grofte Standardabweichung erklirt. Es zeigten sich, wie zu erwarten war, hohere Wer-
te bei den hoheren Flussraten der JR-Chips 1 und 2. Die Standardabweichungen blieben
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Abb. 3.9.: Hb-/Erythrozytenadsorption (n = 5 pro Prozess). (a) Es wurden keine nennenswerten Verlus-
te in der CN-Hb-Konzentration der Proben nach dem Chipdurchfluss festgestellt. Die grofse
Standardabweichung bei gefrasten JR-Chip ist auf eine einzige Probe zuriickzufiihren. (b) zeigt
das Verhéltnis der CN-Hb-Konzentrationen der Proben nach zu jenen vor dem Chipdurchfluss.
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Abb. 3.10.: Das bendtigte Probenvolumen pro Chip und Flussrate (n = 4 pro Flussrate) sind darge-
stellt. Bei JR-Chip 1 und 2 f&llt auf, dass bei hoherer Flussrate auch die verbrauchte Menge
Blut grofser war. JR-Chip 3 bendtigte fiir 10 pL separierte Suspension fast das 100-Fache an
Probenvolumen. Die grofe Standardabweichung beim Ref-Chip diirfte auf die Befiillung per
Hand zuriickzufiihren sein. Die Messergebnisse des JR-Chips 4 sind nicht dargestellt, da diese
beim verwendeten Versuchsaufbau so stark streuten, dass ein Vergleich mit den gezeigten
Ergebnissen nicht moglich ist.

aufgrund der Verwendung einer Spritzenpumpe (konstante Flussraten bei den Versuchen)
gering. Das, beim Vergleich von JR-Chip 1 und 2, hohere bendtigte Probenvolumen beim
JR-Chip 1 ist u.a. auf die hoher gewéhlte Flussrate (siehe Methodenteil unter ,Ablauf
der Separationsversuche®) zuriickzufiihren. Weiters spielen die Abmessungen der Engstel-

le eine Rolle bei der Ausbildung der zellreduzierten Schicht. Da diese keinen fixen Faktor
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3. Ergebnisse 3.2. Erythrozytenseparation

zwischen JR-Chip 1 und 2 aufweisen ist auch ein Vergleich der beiden Chips nicht moglich.
Beim JR-Chip 3 ist das bendétigte Volumen ca. um den Faktor 100 hoher als beim JR-
Chip 2. Grund dafiir sind der langere Separationskanal und damit verbunden, gednderte

Stromungs- und Druckverh&ltnisse.

Hb-Reduktion

Die Hb-Reduktion der einzelnen Chips wurde photometrisch gemessen. Dabei wurden die
Absorbanzen (diese sind proportional zur Hb-Konzentration) von Vollblut mit den je-
weiligen separierten Suspensionen verglichen. Abbildung 3.11 stellt einen Ausschnitt der
Absorptionsspektren von Vollblut und der am meisten Hb-reduzierten separierten Suspen-
sionen pro Chip dar. Die Hb-Reduktion wurde bei einer Wellenldnge von 540 nm gemessen
und ist in Prozent vom Vollblut angegeben. Es konnte gezeigt werden, dass minimale Ver-
dnderungen an den Kanalgeometrien, vergleiche blaue (JR-Chip 2) und gelbe (JR-Chip
3) Kurve, eine Reduktion um mehr als das dreifache bewirken. Bei den Adsorptions-
versuchen konnte keine Hb- bzw. Erythrozytenadsorption an den Materialien festgestellt
werden. Daraus folgt, dass eine Reduktion von 67,12 % nur aufgrund der Stromungsef-
fekte und Kanalgeometrien stattfinden kann. Beim Ref-Chip wurde die grofte Reduktion
erzielt, jedoch ist diese sehr abhédngig von den Driicken, mit welchen das Blut durch die
Membran gepresst wurde. Es zeige sich teilweise eine sichtbare Rotfirbung des Plasmas
durch hamolysierte Erythrozyten an der Membran. Der CV der Hb-Reduktion iiber allen
Messungen betrug 62,9 %. Beim Vergleich der Hb-Reduktion der griinen (JR-Chip 1)
und blauen Kurve ist nur eine geringe Abweichung zu bemerken. So liegt der Schluss na-
he, dass dhnliche Bedingungen innerhalb der Kanéle herrschen mussten. Beim Vergleich
der griinen und schwarzen (JR-Chip 4) Kurve ist eine grofere Abweichung zu bemerken.
Die beiden Chips wurden mit dem selben Master gefertigt, jedoch auf unterschiedliche
Weise mit Blut befiillt (JR Chip 1 per Spritzenpumpe, JR-Chip 4 per Hand). Somit kann
sowohl die Befiillung als auch der Fertigungsprozess der Kanalstrukturen fiir die Differenz

der Hb-Reduktion verantwortlich sein.

Flussratenabhingigkeit

Die Hb-Reduktion wurde auch in Abhingigkeit der verwendeten Flussrate untersucht.
Dabei wurden je Flussrate vier Messungen durchgefiihrt. Der gesamte Versuch wurde am
JR-Chip 2 durchgefiihrt. In Abbildung 3.12 sind die Ergebnisse dargestellt. Auffillig ist
die grofse Standardabweichung im Handbetrieb. Es wird vermutet, dass das Blut inner-
halb der Spritze nicht homogen gehalten werden konnte und die Flussrate iiber die Dauer

der Messungen nicht konstant war. Weiters konnte die Flussrate im Handbetrieb nicht
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Abb. 3.11.: Die Abbildung zeigt einen Ausschnitt des Absorptionsspektrums von Vollblut sowie der, am
meisten Hb-reduzierten, separierten Suspensionen der einzelnen Chips. Die Hb-Reduktion
wurde iber die Absorbanzwerte bei 540 nm berechnet. Die deutliche Differenz der Hb-
Reduktionen von JR-Chip 2 und 3 ist ausschlieflich auf verdnderte Kanalgeometrien zu-
riickzufiihren. Die Ursache fiir die Differenz der Hb-Reduktion von JR-Chip 1 und 4 ist nicht
eindeutig erkldrbar. Die grofite Reduktion konnte mit dem Ref-Chip erzielt werden.
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Abb. 3.12.: Flussratenabhingigkeit der Hb-Reduktion (n = 4 pro Flussrate) beim JR-Chip 2. Die Dif-

ferenz der Hb-Reduktion beim Pumpenbetrieb ist (0,43 + 1,03) %. Es ist eine Differenz des
Hb-Gehaltes der separierten Suspension zwischen dem Handbetrieb und dem Spritzenpum-
penbetrieb (sowohl bei 1 mL-min~! als auch bei 2 mL-min~!) erkennbar. Die hohe Stan-
dardabweichung im Handbetrieb ist nicht ausreichend begriindbar. Es wird eine inhomogene
Verteilung der Erythrozyten in der Spritze vermutet.

ausreichend quantitativ bestimmt werden. Die beiden Flussraten im Pumpenbetrieb zeig-

ten eine mittlere Abweichung von (0,43 4+ 1,03) % untereinander. Der Handbetrieb zeigt

gegeniiber dem Pumpenberieb eine grofere Standartabweichung, welche nicht ausreichend

begriindet werden kann. Eine mdogliche Ursache liegt in der nicht homogenen Verteilung

der Erythrozyten in der Spritze beim Handbetrieb. Es kann somit aus den vorliegenden
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Abb. 3.13.: Die Abbildung zeigt das prozentuelle Verhéltnis der CN-Hb-Reduktion der 2. und 3. Probe
zur 1. Probe. In der 2. und 3. Probe zeigten die CN-Hb-Konzentrationen der JR-Chips 1 bis 3
keine nennenswerten Veridnderungen. Die grofite Abweichung (im Pumpenbetrieb) zur CN-Hb-
Konzentration der 1. Probe gab es bei der 2. Probe des JR-Chip 3 mit (1,47 4 0,16) mg-mL !,
was einer Hb-Erhchung von 1 % entspricht. Die deutliche Abweichung beim handbetriebenen
JR-Chip 4 ist nicht eindeutig kl&rbar.

Ergebnissen lediglich der Schluss gezogen werden, dass die verwendeten Flussraten im
Pumpenbetrieb keinen Einfluss auf die Hb-Reduktion haben.

Hb-Reduktion in der 2. und 3. Probe

Fiir die weitere mikrofluidische Behandlung der separierten Suspension galt es zu unter-
suchen, ob sich die Hb-Reduktion im Laufe der Separationszeit verdnderte. Es wurden bei
den JR-Chips die jeweils ersten 10 uL (1. Probe) mit den beiden darauf folgenden 10 pL (2.
und 3. Probe) separierter Suspension verglichen. Die Ergebnisse sind in Abbildung 3.13 als
Verhiltnis der CN-Hb-Konzentrationen abgebildet. Die grofte Abweichung bei einmaliger
Messung gab es bei Probe Nr. 2 des JR-Chip 4. Da JR-Chip 4 nicht spritzenpumpenbetrie-
ben war, wurde er als nicht vergleichbar mit den JR-Chips 1 bis 3 angesehen. Der genaue
Grund des niedrigen Wertes ist nicht eindeutig erkldrbar. Er kénnte wie zuvor beschrei-
ben auf den Handbetrieb und die Flussratenvariabilitidt der Messungen oder auf einen
statistischen Ausreifer zuriickzufiihren sein. Bei den spritzenpumpenbetrieben JR-Chips
gab es bei Probe Nr. 2 des JR-Chip 3 mit (1,47 £ 0,16) mg-mL " die grofte Abweichung.

Dies entspricht einer prozentuellen Hb-Erhohung um ca. 1 %.
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3.2.4. Folsauremessung

Folsdureadsorption Beim Pilotversuch der Folsduremessung wurde der Messablauf so-
wie das Probenhandling untersucht. In Abbildung 3.14 sind die Ergebnisse dazu dar-
gestellt. Es ist erkennbar, dass es keinerlei Verdnderung der Folsdurekonzentration auf-
grund des Probenhandlings sowie der Lagerung iiber zwei aufeinander folgende Tage gibt
(ACKO02 und ACKO09). Weiters hat das doppelte Lithiumheparinisieren keinen Einfluss
auf das Messergebnis (ACK01 und ACKO02). Die verwendeten Anschliisse zeigten kein
Adsorptionsverhalten (ACKO03 und ACKO04). Bei den vier Messungen mit niedriger Fol-
saurekonzentration (ACKO05 bis ACKO08) konnte nahezu keine Adsorption am Chip, sowie
den Interfaces festgestellt werden. Die Folsdurekonzentration lag nach dem Durchfluss des
Blutes durch den Kanalchip im Mittel bei (4,45 4+ 0,37) ng-mL~'. Die Originalprobe hat-
te laut Laborbefund 4,9 ng-mL~!. Die Standardabweichung der Messmethode in diesem
Bereich ist grofer als 0,17 ng-mL ™.

In Abbildung 3.15 ist das Ergebnis der Hauptmessreihen fiir die Messung der Fol-
sdureadsorption zu sehen. Dabei wurden einige Proben gespikt (mit * gekennzeichnet),
um das Adsorptionsverhalten von Folsdure im hohen Konzentrationsbereich zu untersu-
chen. Die Zielkonzentration von 15 ng-mL ™! wurde iiberschritten, wodurch die gespikten
Proben nicht quantitativ bestimmt werden konnten. Bei der ersten Hauptmessreihe in
Abbildung 3.15a wurden die Proben ACH02, ACH04, ACH06, ACHO08 bei Verwendung
von neuen Materialien (Spritze, Ein- und Auslassanschluss, VIEWseal™ Folie und mit
dest. Wasser gespiilte und getrocknete Kanalstrukturen), die Proben ACH03, ACHO5,
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Abb. 3.14.: Pilotversuchsergebnisse der Folsdureadsorption. Weder die Lagerung iiber zwei aufeinander
folgende Tage noch das Probenhandling haben einen Einfluss auf die Folsdurekonzentration
(ACKO01, ACKO02, ACK09). Die verwendeten Materialien fithren zu keiner nennenswerten
Adsorption bei niedrigen Folsdurekonzentration (ACKO03 bis ACKO08).
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Abb. 3.15.: Hauptversuchsergebnisse der Folsiureadsorption. (a) Erster Hauptversuch mit abwechselnd
neuen und gespiilten Kanilen. ACHO1 ist die unverdnderte Originalprobe. (b) Zweiter Haupt-
versuch mit jeweils vier aufeinanderfolgenden Messungen je Folsdurekonzentration. Mit ,*
gekennzeichnete Proben waren gespikt. Vor der Probe ACH14 wurde der Kanal gespiilt sowie
die Anschliisse erneuert. In (a) und (b) war kein Adsorptionsverhalten bei niedriger Folsiure-
konzentrazion an den Materialien zu erkennen. In (b) konnte gezeigt werden, dass auch kein
Memoryeffekt vorleigt.

ACHO7 mit den selben Materialien wie zuvor durchgefiihrt. ACHO1 ist die unverédnderte
Originalprobe. Aufgrund des Uberschreitens des limit of quantification des Folsiureassays
kann keine Aussage liber das Adsorptionsverhalten bei hoher Folsdurekonzentration ge-
macht werden, jedoch zeigte sich bei den Messungen ACHO2 bis ACHO05 ebenso wie im
Pilotversuch keine Adsorption im niedrigen Konzentrationsbereich.

Bei der zweiten Hauptmessreihe (Abbildung 3.15b) flossen zuerst die Proben ACH10 bis
ACH13, nach Spiilen des Kanals mit destilliertem Wasser die Proben ACH14 bis ACH17

jeweils direkt aufeinanderfolgend durch den Kanal. Es kann aufgrund der Ergebnisse dar-
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auf geschlossen werden, dass kein Memoryeffekt vorliegt, welcher sich durch eine Erhohung
der Werte von ACH14 bis ACH17 bemerkbar gemacht hitte. ACHOL ist die unverénderte
Originalprobe.

Folsdure in separierter Suspension Bei der Messung der Folsdurekonzentration in der
separierten Suspension des JR-Chip 2 konnten aufgrund des hohen benétigten Blutvolu-
mens (ca. 4,5 mL pro Messung) nur zwei Messungen durchgefiihrt werden. Es zeigte sich
eine Konzentrationsinderung, welche in der Gréfsenordnung der Standardabweichung der
Messmethode lag. Da die Folsdurebestimmung im Blutserum erfolgte, war dieses Ergebnis

auch zu erwarten.
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4. Diskussion

Eine Einschrankung bei der Bewertung aller Versuchsergebnisse ist die geringe Wiederho-
lungszahl der einzelnen Versuche. Um statistisch aussagekriftige Tests (Normalverteilung,
Signifikanz) durchzufiihren, waren die durchgefiihrten Wiederholungen jedoch zu gering.
Es wurde darauf geachtet, dass zumindest die in der Literatur zu findenden Wiederho-
lungszahlen durchgefiihrt wurden. Limitierende Faktoren waren die Menge an zur Verfii-
gung stehendem Blut und die teilweise langen Fertigungszeiten der JR-Chips. Es wurde
zur leichteren Lesbarkeit der Messergebnisse konsistent der MW + STD angegeben, wobei

auf eine Fehlerfortpflanzung geachtet wurde.

4.1. Makro-zu-Mikro Interface

Ein negativer Aspekt des Friasens war, dass der JR-Chip 1 mit zwei unterschiedlichen Fer-
tigungsverfahren (Prigen der Kanalstrukturen und Frisen der Interfacedffnungen) her-
gestellt wurde. Beide Fertigungsverfahren wurden von unterschiedlichen Personen ausge-
fiihrt. Dies machte die Fertigung der Fréslocher fehleranfillig. Einige heifgepriagte JR-
Chips wurden entweder seitenverkehrt oder nicht zentriert gefrést und mussten ausge-
schieden werden. Die Vorteile dieser Art der Interfacefertigung iiberwogen allerdings die
genannten Nachteile. So ist die Oberfliche der Interface6ffnungen nicht glatt sondern rau,
was die Haftreibung des Dichtschlauches und somit den Leckagedruck vergrofert. Weiters
ist die Fertigungsgenauigkeit sehr hoch, da der Frasvorgang automatisiert abliuft.
Limitierend muss bei den Pilotversuchen angemerkt werden, dass die Messungen nicht
an den finalen Kanalstrukturen durchgefiihrt wurden. Weiters wurde die Testlosung per
Hand aus der Spritze in das Interface gedriickt. Dies erklidrt unter anderem die Variabili-
tét der Messergebnisse. Bei den Vergleichsmessungen mit und ohne Einlagen konnte zwar
ein Unterschied bei den Leckagedriicken festgestellt werden, jedoch wurde kein Signifi-
kantztest durchgefiihrt. Daraus folgt, dass ein Einfluss der VIEWseal™ Folie aufgrund der
Ergebnisse in Abbildung 3.4 zu sehen ist, jedoch statistisch nicht bestétigt werden kann.
Bei den Hauptversuchen ist die kleine Standardabweichung auffillig. Es wird davon

ausgegangen, dass sowohl die Verwendung einer Spritzenpumpe als auch die konstanten
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4. Diskussion 4.2. Erythrozytenseparation

Materialeigenschaften und Interfacegeometrien dafiir verantwortlich sind. Eine Erklarung
dafiir liefert die Berechnung der Haftreibung. Diese ist malfsgeblich fiir die Druckresis-
tenz des Interfaces verantwortlich und setzt sich u.a. aus dem Produkt aus Druck und
Grenzfliche (zweier Materialien) zusammen. Im Vergleich mit der Originalmethode in [37]
konnten bei den hier durchgefiihrten Hauptversuchen dhnliche Ergebnisse erzielt werden.
In [37] wurde ein reproduzierbarer Leckagedruck von 610 kPa (in dieser Arbeit wurden
ca. 570 kPa erreicht) angegeben. Es wurde jedoch auf weitaus héhere Driicke verwiesen,
welche mit modifizierten Komponenten erreicht wurden. Dies gilt auch fiir die Ergebnisse
dieser Arbeit, sofern die genannten Einflussfaktoren optimiert werden wiirden. Die geringe
Standardabweichung wurde auch in der Literatur wie z.B. [37, 10] erzielt. In der Literatur
ist der CV des Leckagedruckes etwa um den Faktor zehn grofser als in dieser Arbeit. Dort
wurde jedoch bei den Hauptversuchen der Einfluss durch wiederholte Messungen an den
gleichen Materialien ebenfalls untersucht.

Die Verwendung von destilliertem Wasser als Testlosung bei den Hauptversuchen war
notig gewesen, da Blut bei Leckage des Interfaces eine Kontaminationsgefahr darstellte.

Trotz der Limitierungen konnte ein Interface umgesetzt werden, dessen Eigenschaften
und Druckverhalten weit iiber den geforderten Anforderungen (Druckfestigkeit, kleines
Totvolumen, usw.) lag. Dank der Pilotversuche konnten bei den Hauptversuchen wesent-
liche Verbesserungen erzielt werden. Wie sich spédter bei den Versuchen zur Erythrozy-
tenseparation zeigte, hielt das Interface bei allen Versuchen den aufgebrachten Driicken

stand.

4.2. Erythrozytenseparation

Bei einer diese Arbeit begleitenden Literaturrecherche konnten weitere Publikationen zur
Trennung von Erythrozyten aus Vollblut gefunden werden. Die dabei verwendeten Sepa-
rationsmethoden bedienten sich keiner neuen Effekte oder Mechanismen, sondern imple-
mentierten die in dieser Arbeit gezeigten auf andere Weise. Es wurden bei der Recherche
aber nur jene Suchergebnisse genauer analysiert, welche den Rahmenbedingungen dieser
Arbeit entsprachen. Zu erwihnen sind beispielsweise die Arbeiten von Aota et al. [25]
sowie Kobayashi T. und Konishi S. [51]. Darin wurde ebenfalls Plasma unter Ausnutzung
der axialen Migration separiert. Aota et al. priasentierten Ergebnissen in denen 3 pl. Plas-
ma aus 10 pL Blut in einer Minute separiert werden konnten. Kobayashi T. und Konishi S.
separierten 12,8 pLL Plasma aus 50 pL Schweineblut. Sie verwiesen jedoch auf Versuche
mit Humanblut und eine damit erzielte besseren Effektivitit ihrer Methode. Da diese Pu-

blikationen erst nach Beginn der JR-Chip-Fertigung veroffentlicht wurden, konnten diese
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4. Diskussion 4.2. Erythrozytenseparation

in der Methodenauswahl nicht beriicksichtigt werden. Die beiden Publikationen zeigen,
dass der in dieser Arbeit ausgewihlte Separationsmechanismus, auch aktuell erforscht und
weiterentwickelt wird.

Somit kann die Separationsmethode als state of the art angesehen werden, welche weiter

Entwicklungspotential besitzt.

Simulation und Mikroskopie: Neben den Separationsversuchen mit den gefertigten JR-
Chips wurden auch Simulationen sowie mikroskopische Fluoreszenzaufnahmen mit den
JR-Chips durchgefiihrt. Bei den Fluoreszenzaufnahmen konnten aufgrund der moglichen
Kontamination (Gerét war nicht fiir biologische Proben vorbereitet), sowie des Proben-
handlings keine Aufnahmen mit Blut durchgefiihrt werden. Dies reduzierte die Anzahl
der zu untersuchenden Stromungseffekte. Aufgrund der Verwendung eines Fluorophors
als Testlosung konnte die zellreduzierte Schicht nicht nachgewiesen werden, was fiir den
Beweis funktionierender Kanalstrukturen und -dimensionen von Vorteil gewesen wiére.
Die pinched flow fractionation konnte, wie in Abbildung 3.5 gezeigt, jedoch eindeutig
nachgewiesen werden. Das dabei zu sehende Partikel wurde zufillig eingebracht.

Bei den Simulationen des Strémungsverhaltens innerhalb der Kanalstrukturen mussten
Abstriche bei den Eigenschaften des Erythrozytenmodells gemacht werden. Speziell die
Eigenschaft einer beweglichen Membran konnte nicht vollstindig implementiert werden.
Trotz dieser Einschréankung liefl sich zeigen, dass sich eine zellreduzierte Schicht in der
Engstelle ausbildet. Es zeigte sich, dass zukiinftige Optimierungsschritte mit Hilfe dieser
Software leichter und schneller als bisher durchgefiihrt werden kénnten. Ein Optimum
wire eine Korrelation zwischen Simulationsergebnis und den tatséchlichen Resultaten aus
den Versuchen. Da die Software im Projekt Biosens II erstmalig eingesetzt wurde und
dadurch das Know-how in diesem Bereich noch nicht vollkommen ausgereift war, wurde
dies aus Zeitgriinden nicht durchgefiihrt.

Sowohl Simulation als auch Mikroskopie konnten trotz der Einschrankungen zwei der
theoretisch beschriebenen Effekte bestitigen und lieferten wichtige Informationen fiir die

Erklarung der Versuchsergebnisse.

Hb/Hkt-Messung: Das zur Bestimmung der Hb-Absorbanz verwendete Messgerit war
ortlich vom Versuchsaufbau getrennt aufgestellt. Somit konnte anfangs nicht sichergestellt
werden, dass die Losungen zur Erstellung der Kalibrationsgeraden immer gleiche Reak-
tionszeiten hatten (Mindestreaktionszeit bei stillstehendem Gefiafs betragt 15 min). Diese
Zeitabhingigkeit konnte durch einige Versuche optimiert werden, was durch eine Refe-
renzmessung eines externen Labors bestéitigt wurde. Durch Bestimmung der Absorbanz

mittels Referenzmessung (Vergleich der Probe mit einer Referenzlésung), konnten Einfliis-
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se wie u.a. Temperatur, Kiivettenmaterial und Drabkin-Losung vernachldssigt werden.
Die Drabkin’s Reagent Methode wurde mit Hilfe einer Hb-Bestimmung eines externen
Labors verifiziert, was weitere Sicherheit fiir die Fehlerfreiheit der Messergebnisse gab.
Die erzielte Linearitdt der Regression wies auf eine hohe Prizision beim Pipettieren der
Standardlosungen hin. Da die Regressionsgerade keinen Offset besall vereinfachte sich die
Gleichung (3.1).

Die Bestimmung des Hiamatokrits wurde mittels Zentrifuge durchgefiihrt. Die Able-
seskala war der Zentrifuge beigelegt. Da diese jedoch eine Kopie der Originalskala war,
kommen hier zwei Einflussfaktoren zum Tragen. Einerseits besteht ein Fehler durch das
Kopieren, andererseits durch das Anlegen der Mikro-Haematokritréhrchen und das Ab-
lesen des Hkt-Wertes (Anwenderfehler). Wie bereits beschrieben, wurde auch hier der
Einfluss auf das Messergebnis durch den Anwenderfehler von einem externen Labor iiber-
priift.

Durch Uberpriifen der Messergebnisse beider Methoden (Hb- und Hkt-Messung) durch
ein externes Labor konnten Fehlereinfliisse bereits bei Testmessungen aufgezeigt und mi-

nimiert werden, was den spiteren Versuchsergebnisse mehr Zuverlassigkeit gab.

Separationsversuch: Die Bestimmung der Hb-/Erythrozytenadsorption fanden unter
gleichen Bedingungen statt wie nachfolgende Versuche. Somit konnten bereits bei die-
sen Messungen Storfaktoren ausgeschlossen werden, was die Fehleranfilligkeit spéterer
Messungen reduzierte.

Bei den Ergebnissen zur bendtigten eingebrachten Blutmenge (Abbildung 3.10) muss
einschrinkend erwidhnt werden, dass das Einbringen des Volumens beim Ref-Chip nur
mit Hilfe der Skala an der 1 mL Spritze erfolgte. Diese weist zwar eine Unterteilung in
10 L Schritte auf, jedoch ergeben sich Unsicherheiten aufgrund des manuellen Ablesens
(Anwenderfehler) sowie etwaiger Luftblasen in der Spritze. Die eingebrachte Blutmen-
ge konnte bei den JR-Chips 1 bis 3 an der Spritzenpumpe in 1 plL-Schritten abgelesen
werden, was diese Ergebnisse priziser machte. In der Literatur beschriebene Methoden
verwenden zumeist separate Flussmesser, welche eine héhere Genauigkeit aufweisen. Dies
war in dieser Arbeit aufgrund der fehlenden Messgerite nicht moglich, wobei die ver-
wendete Methode als ausreichend erachtet wurde. Fiir den JR-Chip 4 sollte die Messung
unter Verwendung eines anderen Versuchsaufbaus/-ablaufs wiederholt werden, um die Er-
gebnisse mit jenen der anderen Chips vergleichen zu kénnen. Dies wurde aufgrund von
Zeitmangel unterlassen. Es ist jedoch zu erwarten, dass die Ergebnisse aufgrund dhnlicher
Kanalgeometrien im Bereich der JR-Chips 1 bis 3 liegen.

Bei der Darstellung der Hb-Reduktion wurden nur jene Absorptionsspektren pro Chip
dargestellt, welche die grofte prozentuelle Reduktion zeigten. Den grofte CV bei n = 4
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pro pumpenbetriebenem JR-Chip lieferte der JR-Chip 3 (gelbe Kurve) mit 1,9 %. Der
Ref-Chip (braune Kurve) hatte einen CV von 62,9 %. Dies verdeutlicht, dass im Zuge die-
ser Arbeit sowohl der Aufbau und die Durchfiihrung der Versuche als auch das Handling
der Messgeriite bei den JR-Chips zu einem hohen Grad standardisiert werden konnten.
Somit ist es moglich, vor Weiterentwicklungen der Methode dieser Arbeit, die vorliegen-
denen Ergebnisse zu reproduzieren und darauf aufbauend Verbesserungen durchzufiihren.
Dies ist besonders bei den Ergebnissen zur Bestimmung der Hb-Reduktion wichtig, da von
ihnen der spétere Erfolg der optischen Detektion abhéngt. Kritisch hinterfragt miissen an
dieser Stelle jedoch die Herstellungsprozesse der Kanalgeometrien werden. Der priméire
Prozess, das Heifiprigen, bendtigte am ldngsten um die geforderten Kanaldimensionen
herstellen zu konnen. Wie in Abbildung 2.7 zu sehen ist, sind die Kanten der Kanéle
nicht exakt gerade. Weiters hat die Tiefe der Kanile einen wichtigen Einfluss auf das
Hb-Reduktionsergebnis, da diese zur dritten Potenz in die Berechnung des hydrodynami-
schen Widerstandes (Gleichung (2.1)) eingeht. Wie der Vergleich von JR-Chip 2 und 3
(blaue und gelbe Kurve) zeigt, hatten solche minimalen Unterschiede eine betrichtliche
Auswirkung.

In der Literatur sind fiir die maximale Hb-Konzentration der zu analysierenden Proben
unterschiedliche Grenzwerte zu finden. Zum Beispiel wird im Patent von Weisheit R. und
Treiber W. [55] ein Korrekturverfahren vorgestellt, welches mit Hilfe einer Referenzmes-
sung (Messung bei einer zweiten Wellenléinge) und eines mathematischen Algorithmus
arbeitet. Damit ist eine optische Detektion eines Analyten trotz einer Hb-Konzentration
von 65 mg-mL~! mdglich. Ob dies auch fiir Folsiure gilt, muss noch untersucht werden.
Dies zeigt, dass es mit der beim JR-Chip 3 erzielten Hb-Konzentration der separierten
Suspension (54,4 mg-mL ') durchaus méglich wire, optisch eine Analytenkonzentration
71 messen.

Bei der in Abbildung 3.12 gezeigten Flussratenabhingigkeit ist die hohe Standard-
abweichung im Handbetrieb nicht eindeutig erklarbar. Die mdoglichen Ursachen wurden
bereits erldutert. Da die Wiederholungszahl der Messungen (n = 4) relativ gering war,
kann nicht ausgeschlossen werden, dass sich der CV bei hoherem n wieder reduziert. Dies
wiirde bedeuten, dass die Standardabweichung im vorliegenden Ergebnis auf Ausreifter
zuriickzufithren wére. Der Ref-Chip wurde nicht untersucht, da die Messungen nicht mit
kontinuierlichen Flussraten durchgefiihrt worden sind (siehe Methodenteil).

Die Untersuchung der Hb-Konzentrationen der 2. und 3. Probe unterlag aufgrund der
benotigten Blutmenge einer noch geringeren Wiederholungszahl wie die bisherigen Mes-
sungen dieser Arbeit. Es wurde vor Beginn der Messungen vermutet, dass sich die Hb-
Konzentration mit fortlaufender Zahl der Proben verringert, da die verschiedenen Stro-

mungseffekte erst ihren eingeschwungenen Zustand erreichen mussten. Die Ergebnisse
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weisen auf eine Bestitigung dieser Vermutung hin, aufgrund der verwendeten Wiederho-
lungszahl konnte jedoch kein eindeutiger Beweis erbracht werden.

Zusammenfassend konnte dank der durchgefiihrten Versuchen gezeigt werden, dass so-
wohl die verwendeten Materialien als auch die verwendete Separationsmethode zielfithrend
waren. Bereits durch kleinen Anderungen der Kanalgeometrien kénnen Verbesserungen
durchgefiihrt werden, was eine Weiterentwicklung erleichtert. Weiters konnte nach relativ
kurzer Zeit eine Separationseffektivitit erreicht werden, welche mit Hilfe von Korrektur-

mafknahmen eine optische Messung durchfithrbar machen wiirde.

Folsduremessung: Die Folsduremessung wurde in einem externen Labor durchgefiihrt.
Dies reduzierte die Messfehler, da die Messungen von qualifiziertem Personal im Routine-
betrieb durchgefithrt wurden. Das Aufstellen einer eigenen Messmethode hétte zu wesent-
lich groferen Ungenauigkeiten gefiithrt. Bei Bewertung der Ergebnisse in Abbildung 3.15
muss eine Einschrankung beriicksichtigt werden. Dies ist die nicht vorhandene quantita-
tive Bestimmung der gespikten Proben. Somit kann nicht sicher festgestellt werden, ob
tatsdchlich keine Adsorption vorliegt. Weitere Versuche mit Proben im oberen Quantifizie-
rungsbereich des Folsdureassays wiren notwendig um der aufgestellten Vermutung mehr
Sicherheit zu geben. Hingegen kann der Memoryeffekt eindeutig widerlegt werden.

Der Ref-Chip konnte nicht vermessen werden, da das bendétigte Probenvolumen fiir die
Folsdurebestimmung nicht erreicht wurde. Dadurch kann kein Vergleich mit einer kommer-
ziellen Methode der Erythrozytenseparation gezogen werden. Es konnten dafiir auch keine
Literaturstellen gefunden werden. Da es fiir den Ref-Chip bis dato keine Folsdureadsorpti-
onsergebnisse gibt und aufgrund der komplexeren Probeneinbringung (die Hb-Reduktion
ist abhéngig vom Druck mit dem die Probe durch die Membran gepresst wird), wurde

dieser fiir die Verwendung im Projekt Biosens II als nicht geeignet eingestuft.

4.3. Schlussfolgerung

In der vorliegenden Arbeit konnte gezeigt werden, dass es mit dem in der JOANNEUM
RESEARCH vorhandenen Know-how méglich ist, ein Probeneingabemodul fiir einen
Einweg-Sensor-Chip zu designen, zu fertigen und erste Evaluierungsversuche durchzu-
fiihren. Dabei wurde humanes Vollblut in den Mikrofluidikchip eingebracht und fiir die
nachfolgende optische Folsduremessung vorbereitet.

In Bezug auf das Makro-zu-Mikro Interface sollten fiir ein Demonstratorsystem keine
weiteren Verbesserungsmafnahmen notig sein. Eine Anpassung fiir die Verwendung in

einem spateren Produkt wird jedoch nicht ausgeschlossen.

63



4. Diskussion 4.3. Schlussfolgerung

Mit den im Zuge dieser Arbeit hergestellten JR-Chips ist eine reproduzierbare Hb-
Reduktion von ca. 67 % moglich. Jedoch zeigte Rodriguez-Villarreal et al., dass es moglich
ist, bis zu zu 97 % aller Erythrozyten abzutrennen. Sie analysierten bei ihren Versuchen
die Anzahl der Erythrozyten, nicht die Hb-Konzentration in der separierten Suspension.
Dies relativiert ihre Trenneffektivitiat von 97 %, da freies Himoglobin nicht beriicksichtigt
wurde.

Weiters war es aufgrund der aufwendigen Fertigung nur méglich, eine begrenzten Anzahl
an Chips zu testen. Trotz dieser begrenzen Anzahl war es moglich, die Separationstruktur
so zu verandern, dass eine Verbesserung der Hb-Reduktion erzielt werden konnte. Diese
erzielte Hb-Reduktion von 67 % wiirde zum jetzigen Zeitpunkt bereits eine optische De-
tektion von Analyten zulassen. An keinen der verwendeten Materialien konnte eine Hb-,
Erythrozyten- oder Folsdureadsorption festgestellt werden.

Verglichen mit dem Ref-Chips, welcher ca. 98% Hb-reduktion erzielte, erscheinen die
67 % der JR-Chips relativ gering. Der Ref-Chip zeigte allerdings eine Reihe von Nachtei-
len, wodurch er keine Alternative zu den JR-Chips darstellt. Beim Ref-Chip kann Blut
nur aus einem Probengefdft mit Luer-Lock Anschluss in die Separationseinheit eingebracht
werden. Bei Verwendung einer Glaskapillare miisste das Eingangsinterface (IN) umgebaut
werden. Wie in dieser Arbeit gezeigt werden konnte, neigen Membranen zum Lysieren
von Erythrozyten, wenn der aufgebrachte Druck zu grofs wird. Dies bedeutet, dass die
Hb-Konzentration in der separierten Suspension ansteigt. Weiters konnte in [56] nachge-
wiesen werden, dass am Markt befindliche Membranen zur Plasmaerzeugung eine niedrige
recovery fiir bestimmte Analyten zeigen. Dies schrinkt die Anzahl der zu messenden Ana-
lyten ein. Abschlieffend sei noch die begrenzte Menge an separierter Suspension erwihnt.
Membranen verstopfen ab einer bestimmten Menge an separierten Erythrozyten, |57, 58]
was eine kontinuierliche Separation iiber lingere Zeit verhindert.

Bis zum Abschluss dieser Arbeit wurde keine Vorgabe fiir den Grad der Hb-Reduktion
sowie das benétigte Volumen an separierter Suspension definiert. So gilt es in Zukunft,
nach Definition dieser Vorgaben, auf Basis dieser Arbeit die Separationsmethode dahinge-
hend zu optimieren. Die vorliegenden Methodenbeschreibungen sowie Ergebnisse sollten

dabei als Basis genutzt werden konnen.
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