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ZUSAMMENFASSUNG

Hintergrund: Mit Blut als Gesundheitsparameter der Zukunft und immer neuen Verfahren in
der medizinischen Diagnostik wird das Verstandnis dielektrischer Eigenschaften von Blut wei-
ter an Bedeutung gewinnen. Speziell im Fall von Herz — Kreislauf Erkrankungen mit hohen
Mortalitatsraten ist die Erkennung von pathologischen Mustern mit nicht invasiven Methoden
ein wichtiger Bestandteil der Friiherkennung und von grofRem Interesse in der Zukunft.
Methoden: Im Zuge dieser Diplomarbeit wurden dielektrische Eigenschaften von Blut mit un-
terschiedlichen Hamatokrit-Werten, turbulenter und stationdrer Stromungsform und mit un-
terschiedlichen Stromungsgeschwindigkeiten in einem Frequenzbereich von 10 kHz bis
40 MHz mittels Impedanzspektroskopie untersucht.

Ergebnisse und Schlussfolgerungen: Es konnte gezeigt werden, dass die Stromungsgeschwin-
digkeit im Plateau der 8-Dispersion bei beiden Stromungsformen keinen Einfluss mehr auf die
Leitfahigkeit von Blut besitzt. Im direkten Vergleich turbulenter und stationdrer Stromungs-
form konnte entgegen der Hypothese der besseren Leitfahigkeit flir stationdre Stromungen
bei Blut lediglich ein Trend zu héheren Stromungsgeschwindigkeiten in Bezug auf Leitfahig-
keitsdnderungen festgestellt werden. Fir den experimentellen Aufbau der Aortendissektion
konnen keine konkreten Aussagen getroffen werden und es bedarf weiterer Untersuchungen
in diesem Bereich.

Allgemeine Bedeutung: Die Messergebnisse dieser Arbeit dienen als Materialparameter flr
numerische Simulationen zur Beobachtung chronischer Aortendissektionen mittels Impedanz-

kardiographie.



ABSTRACT

Background: With blood being a future health parameter and the evolution of medical diag-
nostic tools, the importance of understanding dielectric properties of blood increases. In early
diagnosis of cardiovascular diseases, especially of high mortality rates, the recognition of
pathological patterns with noninvasive methods are of great interest in the future.

Methods: In this diploma thesis, dielectric properties of blood were investigated with imped-
ance spectroscopy in a frequency range of 10 kHz to 40 MHz with respect to different hema-
tocrit levels, stationary and pulsatile flow patterns and with various flow rates.

Results and conclusions: Findings of this thesis indicate that for frequencies above the f3-dis-
persion region the conductivity changes are independent of flow patterns and flow rates of
human blood. For the comparison of stationary and turbulent flow patterns it could be shown,
that, contrary to the hypothesis of higher conductance of stationary blood, the conductivity
changes are related to higher flow rates independent of the flow profile. At this point in time
no conclusions can be made for the experimental setup of an aortic dissection and further
investigation would be needed.

General significance: Outcomes of this thesis are used as material parameters for numerical

simulations to monitor chronic aortic dissections by impedance cardiography.
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ABKURZUNGEN

EIS Elektrochemische Impedanzspektroskopie
TEB  Thorakale elektrische Bio-Impedanz

PEEK Polyetheretherketon

AD  Aortendissektion

HKT Hamatokrit



1 Einleitung

Im Rahmen des LEAD- Projekts der TU Graz ,,Mechanics, Modeling and Simulation of Aortic
Dissections” beschaftigt sich das Institut flir Grundlagen und Theorie der Elektrotechnik mit
der Frage, ob mit Hilfe von Impedanzmessung am menschlichen Thorax eine nichtinvasive Me-
thode zur Uberwachung chronischer Aortendissektionen entwickelt werden kann. Bei einer
Aortendissektion kommt es zu einem Riss in der Aorta und in weiterer Folge zur Einblutung in
die Aortenzwischenwand, die im schlimmsten Fall zum Riss der Aorta fiihren kann. Wie aus
der Impedanzkardiographie bekannt ist, hat die Anderung der elektrischen Leitfihigkeit von
Blut infolge der Blutflussgeschwindigkeitsdanderung einen Anteil an der zeitlichen Impedanz-
anderung Uber eine Pulswelle hinweg. Im pathologischen Fall einer Aortendissektion dndert
sich das Blutfluss-Profil in der Aorta, wodurch mit einer Veranderung der elektrischen Leitfa-

higkeit des Blutes zu rechnen ist.

Anhand eines 3D Finite Elemente Modells sollen die Impedanzdnderungen an der Thorax-
oberflache infolge einer Aortendissektion simuliert werden. Es hat sich herausgestellt, dass
die daflir notigen Materialdaten, also die dielektrischen Eigenschaften von Blut, nicht bekannt
sind. Es wird parallel zu dieser Arbeit an Modell-Ansatzen gearbeitet, mit denen die Verande-
rung der elektrischen Leitfahigkeit im Fall einer gestorten Stromung abgeschatzt werden kann,

eine experimentelle Analyse ist fir die beschriebene Problemstellung allerdings unerlasslich.

Es existieren bereits einige Modelle und experimentelle Ergebnisse, die haufig allerdings nur
Leitfahigkeitsanderungen infolge von stationaren laminaren Strémungen (also bei konstanter
Geschwindigkeit und geschichteten Stromungsprofil) in einem Rohr beschreiben. Da der Blut-
fluss in der Aorta pulsatil aber dennoch laminar ist, sollen die Leitfahigkeitsanderungen zuerst
fiir diesen Fall analysiert werden. Diese Ergebnisse konnen fiir den gesunden Fall in der Tho-
rax-Simulation verwendet werden. Fir die Simulation einer Aortendissektion ist es nétig, zu-
satzlich zur Erzeugung einer pulsatilen Strémung, eine Storung der laminaren Stromung zu
verursachen. Dies kann durch Bohren eines Loches in den Mess-Zylinder gelingen, wodurch

mit einer Verwirbelung der Strémung zu rechnen ist. Natiirlich entspricht eine Offnung im Zy-



linder noch nicht einer Aortendissektion, bei der Blut nicht widerstandslos aus der Aorta aus-
tritt, sondern lediglich in die Zwischenwand einflielSt. Dennoch ist es ein erster Ansatz, um den

Zusammenhang von Verwirbelungen mit Impedanzanderungen zu analysieren.

1.1 Ziel der Arbeit

Diese Diplomarbeit beschaftigt sich mit der Entwicklung und Umsetzung eines Messaufbaus
flr die Untersuchung dielektrischer Eigenschaften von humanem Blut im Stromungsfall sowie

der messtechnischen Erfassung folgender Punkte:

o Leitfahigkeitsanderung in einem starren Rohr bei stationdrer Stromung (zur Validie-
rung des Mess-Aufbaus)

o Leitfahigkeitsanderung in einem starren Rohr bei pulsatiler Stromung

o Leitfahigkeitsdnderungin einem starren Rohr mit einem Leck (als Ansatz zur Simulation

einer Aortendissektion) bei stationarer Stromung

Die jeweiligen Daten sollen fiir Frequenzen zwischen 10 kHz und 40 MHz erfasst werden. Der
Aufbau soll in jedem Fall so gestaltet werden, dass die Strémungseigenschaften jenen in einer
humanen Aorta entsprechen. D.h., die Dimensionen des Rohres kdnnen an die technische Re-
alisierbarkeit angepasst werden, jedoch muss der Fluss derselbe sein. Die 3 Messungen sollen
bei gleichen Hamatokrit-Werten durchgefiihrt werden. Idealerweise sollen Proben mit 3 un-
terschiedlichen Hamatokrit-Werten (35 %, 45 % und 55 %) herangezogen werden, abhangig

von der Verfiigbarkeit der Blutproben.



1.2 Impedanzkardiographie

Die Impedanzkardiographie, oft auch thorakale elektrische Bio-Impedanz (TEB) genannt, ist
eine nichtinvasive Methode zur Bestimmung hamodynamischer Herzparameter [1].

Um die Impedanzkardiographie und weiterfiihrend auch die elektrochemische Impedanz-
spektroskopie zu verstehen, missen wir die Begriffe der ohmschen, Blind- u. Scheinwider-

stande einfiihren.

Der komplexe Widerstand Z (auch Impedanz genannt) ist definiert durch die komplexwertige

Spannung U und den komplexwertige Strom [ und berechnet sich als

IN
Il

(1.1)

I~

Die Impedanz kann sowohl durch ihren Real- und Imaginarteil (1.2) als auch durch die Verwen-

dung der Euler’schen Zahl mit Betrag und Phasenwinkel (1.3) dargestellt werden.

Z=Re(Z)+jIm(2) (1.2)

7 =7el%? (1.3)

Der Phasenwinkel ¢, ergibt sich aus den Phasenwinkeln ¢, und ¢;:

Pz = Py — @i (1.4)



Bei der Impedanzkardiographie werden am Thorax jeweils zwei Elektrodenpaare pro Seite,
wie in Abbildung 1 gezeigt, auf die Haut geklebt. Es wird ein schwacher, konstanter Wechsel-
strom lber die duBeren Elektrodenpaaren eingespeist. In der Folge kann eine phasenverscho-
bene Wechselspannung an den inneren Elektroden abgegriffen werden und daraus die Impe-

danz ermittelt werden.

A) B)

Delta Z N
¥

dz/dt

ABBILDUNG 1 A) ELEKTRODENANORDNUNG BEI IMPEDANZKARDIOGRAPHIE B)
SIGNALANALYSE DER IMPEDANZKARDIOGRAPHIE [2]

Blut besitzt im direkten Vergleich mit anderen biologischen Gewebetypen eine signifikant ge-
ringere Impedanz. Dadurch nimmt der elektrische Strom durch den Thorax den Weg des ge-
ringsten Widerstandes durch die blutfihrende Aorta. Aufgrund dessen kdnnen die an der Tho-
raxoberfliche gemessenen Impedanzianderungen hauptsachlich Veranderungen in der Aorta

zugeordnet werden.



Durch diese Vier-Leiter-Messung ist die thorakale Impedanz weitgehend unabhangig vom zu-
satzlichen Widerstand durch die Elektrodenhaftung an der Hautoberflache, da der Spannungs-

pfad vom Strompfad entkoppelt ist [3].

Die mit dieser Messmethode erfasste Impedanz Z(t) besteht aus der Basisimpedanz Zp und der
Impedanzanderung AZ(t), die lber eine Pulswelle hinweg ein charakteristisches Profil auf-
weist. Dadurch ist eine kontinuierliche, nichtinvasive Messung verschiedener hamodynami-

scher Parameter wie Schlagvolumen, Herzzeitvolumen oder GefaBwiderstand maoglich [1].
az . e empes . . . . .
Das d—f Signal weist vielfaltige Veranderungen wahrend einer Herzperiode auf, welche auf die

Impedanzanderung des Blutes zurlickzufiihren sind. Die Impedanzanderung entsteht durch
das Offnen und SchlieBen der Aortenklappe und der damit verbundenen Orientierungsveran-

derung der Erythrozyten [4].

In der praktischen Anwendung wird bei der Impedanzkardiographie typischerweise ein Strom

von 4 mA (RMS) mit einer Frequenz von 100 kHz verwendet [5].

Zu diesem Zeitpunkt wird nicht tiefer auf die Impedanzkardiographie eingegangen, da ein

grundlegendes Verstandnis der Methode fiir die restliche Arbeit ausreichend ist.



1.3 Aortendissektion

Als Aortendissektion (AD), auch bekannt als Aneurysma dissecans aortae, bezeichnet man eine
Aufspaltung der unterschiedlichen Schichten der GefaBwand der Aorta, verursacht in den
meisten Fallen durch einen Einriss in der innersten Schicht der GefaBwand wie in Abbildung 2

dargestellt.

(l

ABBILDUNG 2 EINRISS DER TUNICA INTIMA GEFOLGT VON EINER EINBLUTUNG IN DEN ZWI-
SCHENRAUM DER GEFABWAND [6]

Im akuten Fall kann der Einriss der Tunica intima zu einer sogenannten Aortenruptur fihren,
bei der die Aorta aufplatzt, was eine akut lebensbedrohliche Situation nach sich zieht.

Im chronischen Verlauf fuhrt dieser Einriss zu einer weiterfiihrenden Abspaltung der Tunica
intima von der Tunica media und es entsteht ein sogenanntes falsches Lumen zwischen den
GefiRschichten [6, 7]. Im Fall einer chronischen Aortendissektion entstehen an der Offnung
des falschen Lumens ausgepragte Turbulenzen, welche die Ausrichtung der Erythrozyten in

der Aorta beeinflussen, gezeigt in Abbildung 3.

ABBILDUNG 3 TURBULENZEN NAHE DER EINTRITTSSTELLE EINER CHRONISCHEN AORTENDISSEK-
TION



2 Literatur Review

2.1 Eigenschaften von Blut

Blut bietet sich an, als Gesundheitsparameter in der Medizin ausgewertet zu werden, da es in
seiner Beschaffenheit ein einzigartiges Medium ist, das zahlreiche gelGste Stoffe in sich trans-
portiert und an vielen physiologischen Vorgangen beteiligt ist. Wenn Blut zentrifugiert wird,
erkennt man, dass es aus ca. 44 % Erythrozyten, 55 % Plasma und 1 % Leuko- und Thrombozy-

ten besteht [8, 9].

Pathologische Vorgidnge, die das Blut betreffen, beinhalten meistens Verdanderungen an
Membranoberflachen von roten Blutkdrperchen (Erythrozyten) und kénnen daher mit geeig-
neten Methoden bereits sehr friih erkannt werden. Zur Diagnostik werden sowohl elektrische
Parameter herangezogen (Permittivitat, Oberflachenladungen, elektrische Leitfahigkeit), als

auch mechanische Parameter (Dichte, Viskositdat, Membranform) [10].

Blut besitzt einen nichtlinearen Zusammenhang zwischen der Scherrate und der Viskositat.
Damit gehort Blut grundsatzlich zu den nicht newtonschen Flissigkeiten, kann aber in groBen

GefaRen wie der Aorta, als newtonsches Fluid betrachtet werden [11, 12].

Beim Durchstromen des Kapillarsystems im menschlichen Kérper kénnen sich die Erythrozy-
ten durch hydrodynamische und viskose Effekte verformen und neu orientieren. Dies hat zur
Folge, dass sich ihr Stromungswiderstand und damit auch ihre dielektrischen Eigenschaften

andern [13].

Eine Studie von Pop et al [14] zeigt eine starke Korrelation zwischen der Viskositat und der
elektrischen Leitfahigkeit von Blut.

Die Viskositat eines Fluids unterliegt einer besonders stark ausgepragten Abhangigkeit von der
Temperatur, folglich konnte auch eine Temperaturabhangigkeit der elektrischen Eigenschaf-
ten festgestellt werden. Dieser Effekt ist auf die lonenbeweglichkeit im Blut zuriickzufiihren,
welche mit hoherer Temperatur steigt, womit die elektrische Leitfahigkeit zunimmt. Fir hu-

manes Blut wurde ein Temperaturkoeffizient im Bereich von 2 %/°C festgestellt, dhnlich zu



anderen ,high water content” Geweben oder Kochsalzlésung [15, 16].
Man konnte ebenfalls nachweisen, dass die Anderung des Hamatokritgehaltes im Blut eine

Auswirkung auf die Viskositat und damit auch auf die elektrischen Eigenschaften hat [15, 17].

Diese Zusammenhange konnten in Zukunft einen weiteren Ansatz bieten, um zusatzliche In-
formationen fir die Impedanzkardiographie zu gewinnen und diese Methode zu einem noch

besseren Diagnosewerkzeug zu entwickeln.

Die Viskositat des Blutes ist ein entscheidender Faktor bei der Versorgung peripherer Struktu-
ren im menschlichen Kérper, da der Durchmesser der kleinsten Kapillaren bis auf annahernd
die GroRe von Erythrozyten schrumpft.

Durch den Fahraeus-Lindqvist-Effekt reduziert sich scheinbar die Viskositdt des Blutes in sol-
chen kleinen GefdaRen auf anndhernd die Viskositat von reinem Blutplasma. Dies geschieht
durch Zellmigration zur Gefalfmitte hin, sowie durch Zelldeformation der Erythrozyten.
Dadurch kann Blut bis in Kapillaren der Gréf8en von 4 pum vordringen, obwohl der Durchmesser

der Erythrozyten durchschnittlich 8 um betragt [18, 19].



2.1.1 Dielektrische Eigenschaften des Blutes

Die elektrischen Eigenschaften von biologischem Gewebe hdangen maRgeblich vom Vorhan-
densein von Korperflissigkeiten ab, und kdénnen bei In-vitro- und In-vivo-Untersuchungen
deutlich voneinander abweichen [20]. Die festen Bestandteile der Zellen, hauptsachlich Zell-
membrane, besitzen eher elektrisch isolierende Eigenschaften im Vergleich zu den leitfahigen,
flissigen Bestandteilen. Blut kann daher als Suspension aus festen Zellbestandteilen und flus-

sigem Blutplasma betrachtet werden.

Die Materialparameter Permittivitdt und Konduktivitat sind bei biologischen Geweben fre-
guenzabhangig, sie weisen also Dispersion auf. Im Gegensatz zu anderen biologischen Gewe-
betypen ist die a-Dispersion im Vollblut kaum ausgepragt [21] und kann nur bei hamolysier-
tem? Blut nachgewiesen werden. Die 8-Dispersion tritt bei Blut im Bereich von 3 MHz auf, und
fiir Frequenzen unter einigen hundert Kilohertz kann man fiir Blut eine rein resistive Impedanz
annehmen [22].

Mittels Breitbandspektroskopie konnte auBerdem die y-Dispersion, ein dritter ausgepragter
Dispersionsbereich von Blut nahe 18 GHz nachgewiesen werden. Zwischen der S und y Disper-
sion wurde durch Schwan ein weiterer, schwach ausgepragter Dispersionsbereich, entdeckt.
Die Entstehung dieser 6-Dispersion wird derzeit in der Literatur kontrovers diskutiert und der

Effekt wird auf hamoglobingebundenes Wasser zuriickgefiihrt [23, 24].

Ruhendes Blut besitzt durch die zufallige Orientierung der roten Blutkérperchen isotrope die-
lektrische Eigenschaften, was bedeutet, dass die elektrische Leitfahigkeit richtungsunabhan-
gig ist.

Durch die brownsche Bewegung im ruhenden Blut orientieren sich die Erythrozyten zufillig
im Raum, im Gegensatz zum laminaren Stromungsfall, in welchem Scherkrafte dafiir sorgen,
dass sich die Erythrozyten in Richtung des Blutflusses ausrichten, und sich somit ein relativer

Anstieg der Leitfahigkeit ergibt [22, 25 bis 31].

1 Hamolyse: Aufldsung von Erythrozyten.



Besonders erwahnenswert ist in diesem Zusammenhang eine Studie von P. M. J. M. de Vries
et al [28], in der nachgewiesen werden konnte, dass die Scherratenabhangigkeit der elektri-
schen Leitfahigkeit sich eindeutig auf Erythrozyten im Blut zurlckfihren ldsst. Es wurden eine
Probe mit einem Hamatokritwert von 20 % und reines Blutplasma bei 100 kHz bei verschiede-
nen FlieBgeschwindigkeiten miteinander verglichen, wobei sich ein signifikanter Anstieg der
Leitfahigkeit in der Hamatokrit-Probe mit der FlieBgeschwindigkeit feststellen lieR, jedoch kein
nennenswerter Anstieg der Leitfahigkeit des reinen Blutplasmas. Die Giiltigkeit fiir entspre-
chende Modelle wurde bereits von vielen Autoren sowohl fiir stationare als auch fiir pulsatile

Stromungsverhaltnisse beschrieben. [31].

Ein weiter Einfluss auf die elektrische Leitfahigkeit wird durch das Maxwell-Fricke-Modell flr
stationare Zellsuspensionen vorhergesagt, bei dem eine Zunahme an Zellen in einer Reduktion

der elektrischen Leitfdahigkeit resultiert [32].
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2.1.2 Erythrozyten-Effekte

Scherraten-abhangige Leitfahigkeitsanderungen kénnen durch vielfaltige Effekte auftreten,
jedoch wurde bereits gezeigt, dass hamolysiertes Blut oder Blutplasma keinerlei messbare
Veranderung aufweisen [26, 28, 30], weshalb davon auszugehen ist, dass Leitfahigkeitsveran-

derungen auf Erythrozyten zurlickzufiihren sind.

Effekte, die zu einer Anderung der Impedanz fiihren, sind:

Zerfall der Rouleau?-Bildung

Verdnderungen in der fluiddynamischen3 Grenzschicht

Axiale Migration*

Zelldeformation

Anderung der Zellausrichtung

Der Zerfall der Rouleau-Bildung hat jedoch nur einen geringen Einfluss auf die Anderung der
Leitfahigkeit, wie eine Analyse von Rinderblut zeigt, in welchem es keine Rouleau-Bildung gibt

[33].

Weiters wurde gezeigt, dass die Veranderungen in der fluiddynamischen Schicht ein zu ver-
nachlassigender Effekt sind, sofern der Durchmesser gréRer als 1 mm ist [34].

Die Annahme, dass die Zelldeformation der Erythrozyten der ausschlaggebende Effekt fir die
Anderung der Impedanz ist, konnte ebenfalls ausgeschlossen werden [35]. Durch Vergleiche
von experimentellen mit simulierten Daten konnte auch der axiale Migrationseffekt ausge-

schlossen werden. Im pulsatilen Stromungsfall ist der Effekt noch geringer ausgepragt [36],

2 Reversible Erythrozytenaggregation.
3 Grenzschicht nahe der Rohrwand, in der sich keine Zellen befinden.
4 Zellwanderung der Erythrozyten zur Rohrmitte.
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was zur Schlussfolgerung beitragt, dass die Zellorientierung der Erythrozyten eine zentrale

Rolle bei dem Anstieg der Leitfahigkeit einnimmt.

2.1.3 Stromungseffekte und deren Auswirkung auf die elektrische Leitfahigkeit

In der Literatur wurden bereits zahlreiche Untersuchungen mit verschiedenen Strémungspro-
filen und deren Auswirkungen auf die Impedanz des Blutes angestellt.

Es konnte durch Liebman et al [36] ein signifikanter Unterschied zwischen der Leitfahigkeit im
stationaren Stromungsfall im Vergleich zum pulsatilen Stromungsfall nachgewiesen werden,
wobei eine Leitfahigkeitsanderung von 8 % im kontinuierlichen und 2 % im pulsatilen Stro-

mungsfall im Vergleich zur Messung an Blut in Ruhe aufgetreten ist.

Im stationdren Stromungsfall gibt es einen exponentiellen Zusammenhang zwischen der
Scherrate und der Leitfahigkeit, wobei fiir sehr kleine Scherraten sogar ein linearer Zusam-
menhang besteht [28].

Durch die starker werdenden Scherkrafte bei héheren Stromungsgeschwindigkeiten orientie-
ren sich immer mehr Erythrozyten in Stromungsrichtung und die elektrische Leitfahigkeit
nimmt zu. Dies geschieht allerdings nur bis zu einer mittleren Scherrate® von 300 s%, abhingig
von Geometrie und Stromungsprofil und Hamatokriten [25, 34].

Weitere Untersuchungen zeigten, dass die Ausrichtung der Blutkorperchen nicht beliebig
schnell funktioniert [34] und daher die Amplituden des Leitfahigkeitsspektrums bei pulsatiler

Strémung mit hoheren Frequenzen flacher ausfallen.

5 Die ,mittlere Scherrate” ist eine vereinfachte Form die Scherrate zu reprasentieren [25, 37].
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2.1.4 Stromungsformen

Zur Klassifizierung von Stromungen wird die sogenannte Reynoldszahl eingefiihrt. Die Rey-
noldszahl hangt von der Strémungsgeschwindigkeit v, der Dichte p und der dynamischen Vis-

kositat 77 des Fluids ab, sowie von der Bezugsldnge / des Korpers.

Re=—t = — (2.1)

Die kritische Reynoldszahl ist abhdngig vom Rohrdurchmesser d, der mittleren Strémungsge-

schwindigkeit v, und der kinematischen Viskositat v des Fluids.

(2.2)

Reyyir =

Bei Uberschreitung der kritischen Reynoldszahl wird die laminare Strémung instabil und droht
abzureiBen. Als kritische Reynoldszahl wird bei Rohrstromungen in der Literatur ein Wert von
2000 bis 2300 angegeben [38, 39]. Fir die absteigende Aorta im menschlichen Blutkreislauf
wurden Reynoldszahlen im Bereich von 1200 bis 1500 festgestellt [18]. Ein vollstdndig ausge-
bildetes Stromungsprofil einer laminaren, sowie einer turbulenten Strémung sind nachfolgen-
der Abbildung 4 zu entnehmen. Bei turbulenter Strémung entstehen Wirbel, d.h., dass der
Geschwindigkeitsvektor lokal in die entgegengesetzte Richtung des Flusses zeigt. Dadurch ver-
ringert sich die Geschwindigkeit des Fluids in diesem Bereich. Je nach Oberflaichenbeschaffen-

heit der Innenwand (glatt oder rauh) entstehen unterschiedliche turbulente Strémungsprofile.
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ABBILDUNG 4 AUSGEBILDETE STROMUNGSPROFILE (LAMINAR, TURBULENT) [40]

Um z. B. unmittelbar nach einer Pumpe, einem Rohrknicks oder einer Rohr-Querschnittsande-
rung ein uniformes Stromungsbild zu erhalten, ben6tigt man eine Einlauflange, in der sich das
Strémungsprofil vollstandig ausbilden und stabilisieren kann. Diese Einlauflange ist abhangig

vom Stromungsprofil und kann fir stationdre Stromungen und grof3e Reynoldszahlen mit fol-

genden Formeln abgeschatzt werden [18, 41]:

Laminar L=0,03-D-Re (2.3)

Turbulent L=k-D (2.4)

Im laminaren Fall ist die Einlauflange L proportional zum Durchmesser D und der Reynoldszahl
Re, fur turbulente Stromungen ist L ausschlieBlich proportional zum Durchmesser. Der Pro-

portionalitatsfaktor k kann dabei einen Wert von 25 bis 40 annehmen.
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2.1.5 Modelle biologischer Gewebe

Um die elektrischen Eigenschaften biologischer Gewebe darzustellen, haben sich in der Lite-
ratur zahlreiche Modelle etabliert. Es werden ideale elektrische Bauteile angenommen, um
das spezifische Verhalten eines Gewebes nachzubilden [31].

In diesem Zusammenhang wird in erster Linie auf das Debye-Modell eingegangen, sowie auf

das Cole-Modell, bei dem es sich um eine Weiterentwicklung des Debye-Modells handelt.

Dielektrische Spektren von biologischem Gewebe wurden bereits von Foster und Schwan
(1989) kritisch untersucht und fiir Gewebetypen mit ,, high water content” haben sich folgende
drei Relaxationsbereiche (in der Literatur auch als Dispersionsbereiche bezeichnet) heraus-

kristallisiert [42, 43].

Das Spektrum wird unterteilt in o, £ und y, in Bereiche niedriger, mittlerer und hoher Fre-
guenz, in denen im Idealfall ein Polarisationsmechanismus (lonenpolarisation, Elektronenpo-

larisation, Orientierungspolarisation) mit der Relaxationszeit t spezifiziert werden kann.

In einigen Gewebetypen sind die verschiedenen Dispersionsbereiche nicht klar voneinander
abzugrenzen. Die a-Dispersion ist typischerweise im niedrigen Frequenzbereich (100 Hz) vor-
handen und charakterisiert den dynamischen Ladungsaustausch Uber die Zellmembran hin-
weg.

Die f3-Dispersion kann sowohl gut durch den Maxwell-Wagner-Effekt erklart werden als auch
durch Relaxationseffekte von rotierenden Makromolekdlen. Sie ist aullerdem ein Mal fiir die
Existenz von Membranstrukturen, da in diesem Bereich die Membrane durch Verschiebungs-
strome kurzgeschlossen und damit leitfahig werden.

Die y-Dispersion ist ein Mal} fiir die Orientierungspolarisation in einem Gewebe.

Das Auftreten einzelner Dispersionen hangt von den biologischen Gewebetypen ab und eine

exakte Vorhersage der einzelnen Bereiche ist ohne Kenntnis des Gewebes nicht moglich [44].

Die Permittivitat € ist eine Materialeigenschaften, die zur Charakterisierung der Polarisations-

fahigkeit durch elektrische Felder genutzt wird.
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Die relative Permittivitat ist definiert als

€ = — (2.5)

wobei €, die Permittivitat des Vakuums darstellt, und € die Permittivitat des Mediums ist.

2.1.5.1 Debye-Modell

Das Debye-Modell wird haufig zur Beschreibung von dielektrischen Vorgdangen benutzt und
beschreibt den exponentiellen Abfall eines angelegten Feldes in einem Medium [45].

In Abbildung 5 ist das elektrische Schaltbild des Debye-Modells dargestellt.

8

—

Ry Ca

ABBILDUNG 5 ELEKTRISCHES SCHALTBILD DES DEBYE-MODELLS VGL.[45]
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Um die Permittivitat aus dem elektrischen Schaltbild zu erhalten, ist die Erweiterung um eine
von der Geometrie abhdngigen Konstante k erforderlich. Folgender Zusammenhang mit dem

elektrischen Schaltbild ist gegeben:

€,E
C, =2 (2.6)
k
kt
€0(Es — €x)
€0(Ec — €.
Ca= €, €, = 2 Eo) (2.8)

Im Allgemeinen ist die Permittivitat jedoch komplexwertig und kann in einer ersten Ndherung

mit dem Debye-Modell wie folgt beschrieben werden [44 bis 46]

& — &€
1+ jwrt

I
Il
m

8
+

(2.9)

wobei € die Permittivitat gemessen bei einer so hohen Frequenz ist, dass ein Umpolarisie-
ren nicht mehr erfolgen kann, €; die Permittivitdt bei der geringstmoglichen Frequenz, bei
der die Polarisation vollstandig ausgepragt ist, und t die spezifische Relaxationszeit. Die Kreis-

frequenz wird durch w symbolisiert.
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Die komplexe Permittivitat kann auch in der Form

€= ¢&—j&" (2.10)

dargestellt werden, wobei € den Realteil reprasentiert als

&= g 45 " (2.11)

und €' die dielektrischen Verluste durch Polarisationsvorginge im elektrischen Feld charak-

terisiert:

(€& — €x)(w1)
1+ w?t?

g = (2.12)
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2.1.5.2 Cole-Modell

Da experimentelle Versuche gezeigt haben, dass die Vorhersagen mit dem Debye-Modell un-
zureichend sind, wurde von Cole und Cole (1941)° eine alternative Form etabliert [45], wie in
Abbildung 6 dargestellt. Die elektrische Leitfahigkeit hangt fiir niederfrequente Stréme primar
vom Extrazellularraum ab, da die Zellmembrane der Erythrozyten eine grofRe Kapazitat besit-

zen und erst fiir hochfrequente Strome leitfahig werden [47].

OFNO

020 <
pC Qo

Tiefe Frequenz

ABBILDUNG 6 A) STROMPFADE IN ABHANGIGKEIT DER FREQUENZ B) ELEKTRISCHES SCHALT-
BILD DES COLE-MODELLS VGL.[47]

6 Gebruder Cole, wegweisend in der Erforschung der Frequenzabhingigkeit der Permittivitat
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Der Widerstand Rex: stellt in diesem Modell den Widerstand des Extrazellularraumes, dem
Plasmaanteils des Blutes dar, Rinr den intrazellularen Widerstand und Cp reprasentiert die
Membrankapazitat der Erythrozyten. Es hat sich gezeigt, dass die Parameter Rex: und die
Membrankapazitat C» abhangig von der Viskositat des Blutes sind. Das bedeutet, es ist eine
Abhangigkeit von der Temperatur gegeben, was fiir absolute Messungen der elektrischen Leit-

fahigkeit bertcksichtigt werden muss [14].

Um die Cole-Gleichung zu erhalten, wird die Debye Gleichung um den Parameter a erganzt

und lautet nun wie folgt:

g—g 4 o5 Ee 213
= 7% 1+ (jwr)e (213)

In der Impedanz Form lautet die Cole Gleichung:

RO_ROO

Z=Ry +————
- 1+ (jwr)*

(2.14)

mit R, als Widerstand bei Gleichstrom und R, als Widerstand bei ,unendlicher” Frequenz.

Die physikalische Interpretation des eingefiihrten Parameters a ist noch nicht vollstandig ge-
klart. Derzeit wird angenommen, dass er ein MaR fiir die Verteilung der Relaxationszeiten ist,
die durch verschiedene Zellinteraktionen und Anisotropie der Medien entsteht [31].

Fiir den Spezialfall @ = 1 reduziert sich die Gleichung wieder auf jene nach Debye.
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Zur Berechnung der intra- und extrazellularen Widerstande, sowie der Membrankapazitat er-

geben sich folgende Zusammenhange:

Rext = Ry (2.15)
RoR
Rint = pp (2.16)
0 [o]
1
Com (2.17)

a (U(Rint + Rext)

Aus dem experimentellen Cole Modell lassen sich die vier Parameter fiir die Simulation ent-
nehmen. Diese sind die Widerstande R, und R, als auch der sogenannte Cole Exponent a

und die Relaxationszeit t, beschrieben in nachfolgender Abbildung 7.

BIS data A 2% 2m7

(x5 ¥0)

ABBILDUNG 7 BESCHREIBUNG DER EXPERIMENTELL ERMITTELTEN COLE PARAMETER [48]
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2.2 Impedanzspektroskopie

Die Impedanzspektroskopie ist im Allgemeinen die Bestimmung der Impedanz in Abhangigkeit
der Frequenz. Zur Untersuchung von biologischen Systemen und deren Leitfahigkeit wird sie
oft auch als dielektrische Spektroskopie oder als elektrochemische Impedanzspektroskopie

bezeichnet.

Die elektrochemische Impedanzspektroskopie (EIS) hat sich in den letzten Jahrzehnten zu ei-
ner vielversprechenden Analysemethode im klinischen Forschungsbereich entwickelt.

Ihr Anwendungsbereich ist dullerst vielfaltig, von der Bestimmung des Glukosegehaltes im
Blut, Himoglobingehalt von Erythrozyten bis zu morphologischen Veranderungen wie z. B.

Erythrozytenaggregation oder Thrombenbildung in Zellsuspensionen [49, 50].

2.2.1 Grundlagen der elektrochemischen Impedanzspektroskopie

Die EIS dient dazu, die Impedanz eines elektrochemischen Systems Uber ein Spektrum von
Frequenzen zu messen. Ermittelt wird die Impedanz eines Systems durch das Anlegen einer
Wechselspannung U und die Bestimmung des sich einstellenden Stromes /, wie in Gleichung

(1.1) beschrieben.

An dieser Stelle wird die Admittanz Y, also der komplexe Leitwert, eingefiihrt, um im weiteren
Verlauf auf die Leitfahigkeit eingehen zu kdnnen. Die Admittanz kann mit folgenden Gleichun-

gen beschrieben werden.

=<
Il

(2.18)

IN] =

Y =Re(Y) +jIm(Y) =G +jB (2.19)
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Mit G als Realteil der Admittanz, welche auch als Konduktanz bezeichnet wird, und B, der
Imaginarteil der Admittanz, als Suszeptanz. Um aus den gemessenen Werten die komplexe
Leitfahigkeit o (bestehend aus realer Leitfahigkeit und Permittivitdt) berechnen zu kénnen,
muss die Zellkonstante k bekannt sein. Diese ist der Quotient aus dem Elektrodenabstand /

und der Querschnittsfliche A, die vom elektrischen Feld durchsetzt wird.”

S
Il
?A

<

(2.20)

k=— (2.21)

Die Zellkonstante weicht bedingt durch Fertigungstoleranzen vom theoretisch berechneten

Wert ab und wird deshalb experimentell mit Hilfe von Standardlésungen bestimmt [51, 52].

2.2.2 Auswertungsmethoden der Impedanzspektroskopie

Zur Auswertung der EIS in der Biomedizin wird neben dem Cole-Cole-Diagramm auch noch das
Bode-Diagramm verwendet. Das Cole-Cole-Diagramm (auch Nyquist-Diagramm genannt) ist
typischerweise ein Halbkreis, dessen Mittelpunkt auf der reellen Achse liegt. Der Realteil wird
auf die Abszisse, der Imaginarteil auf die Ordinate aufgetragen.

Da biologische Systeme kaum induktive Eigenschaften besitzen, wird der Imaginarteil in die
oberen Halbebene des Diagramms gespiegelt, dargestellt im Kapitel ,Modelle biologischer
Gewebe” in Abbildung 7. Das Bode-Diagramm besteht aus 2 Funktionsgraphen, in denen eine

komplexe GroRe in ihren Betrag und ihre Phase aufgesplittet wird.

7 Diese vereinfachte Form gilt nur fiir konstanten Elektrodenabstand und Querschnitt im Messaufbau
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Der Betrag und die Phase einer komplexen GroRe sind definiert als

7= \/Re(g)z +Im(2)’ (2.22)

m(Z),
Re(2)’

arg(Z) = arctan( (2.23)

In beiden Graphen ist auf der Abszisse der Logarithmus der Frequenz aufgetragen, wobei im
ersten Graphen der Betrag auf der Ordinate abgebildet wird, und im zweiten Graphen das

Argument, zu sehen in Abbildung 8.

Bode Diagram
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3 Experimenteller Versuchsaufbau

Eine Darstellung der Messaubauten kann in nachfolgenden Kapiteln in Abbildung 9 und Abbil-
dung 10 betrachtet werden. Eine Ubersicht aller Einzelkomponenten ist im Anhang in-

Abbildung 53 bis Abbildung 57 dargestellt.

3.1 Messzellen Design

Zur Erfassung der Leitfahigkeitsanderung des Blutes wird ein Aufbau mit einer starren Réhre
gewihlt. Dadurch kann gewéhrleistet werden, dass die Zellkonstante keinen zeitlichen Ande-
rungen unterworfen ist und somit jegliche Leitfahigkeitsdnderungen auf Anderungen im Blut
zuriickzufiihren sind. Das Design der Messzelle ist nicht dazu ausgelegt, den Blutfluss im
menschlichen Korper exakt zu imitieren, jedoch sollen Parameter wie das Stromungsprofil und

die Flussrate so nah wie moglich der menschlichen Physiologie nachempfunden sein.

Zur Messung der dielektrischen Eigenschaften von Blut bei verschiedenen Stromungsprofilen
muss die Messzelle so konzipiert sein, dass die Impedanzmessung keinerlei Einfluss auf die
Strémungsform hat. Aus diesem Grund wurde ein Aufbau mit Ringelektroden gewahlt, die den
gleichen Innendurchmesser wie die restlichen Rohrsegmente der Messzelle aufweisen.

Um Impedanz messen zu kénnen, missen leitfahigen Elektroden zwischen nichtleitende Seg-

mente integriert werden, was eine Verbindung von Metallen mit Kunststoffen impliziert.

Bei der elektrochemischen Impedanzspektroskopie kommt es zu Polarisationseffekten an den
Elektroden abhangig vom Elektrodenmaterial und dem zu messenden Elektrolyten. Diese Ef-
fekte konnen bei niedrigen Frequenzen und hohen Leitfahigkeiten fiir erhebliche Abweichun-
gen vom tatsachlichen Messwert fiihren [54].

Um diese Effekte zu minimieren, wird eine 4-Elektroden-Messung verwendet [8]. Es werden
je zwei Strom- u. Spannungselektroden verwendet, wobei die stromfiihrenden als ,,Source“-
und die stromlosen Potentialsonden als ,Sense“-Elektroden bezeichnet werden. Durch die
Trennung der ,,Source”- von den ,Sense“-Elektroden treten an den stromlosen Elektroden kei-

nerlei Polarisationseffekte auf [55].
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3.1.1 Auswahl der Werkstoffe

Das form- oder kraftschliissige Verbinden von verschiedenen Materialien, speziell Kunststoff
und Metall, bringt in der Praxis enormen fertigungstechnischen Aufwand mit sich und unter-
liegt demnach einigen Einschrankungen. Zum einen bringen die verschiedenen mechanischen
Festigkeiten der Materialien bei Schraubverbindungen Einschrankungen auf Grund der FlieR-
eigenschaften einiger Kunststoffe mit sich. Zudem erfordert das Verkleben von Metall und
Kunststoff einigen Aufwand bei der Vorbereitung der Klebestellen, wobei trotzdem nur einge-

schrankte mechanische Festigkeit erzielt wird [56].

Durch die Verwendung der 4-Elektroden-Messung entstehen kaum Polarisationseffekte an
den Elektroden, wodurch mehrere Materialien als Elektrodenmaterial zur Verfligung stehen.
Hopirtean, Mihalcioiu et al [57] konnten zeigen, dass auch Elektroden aus Edelstahl tGiber einen
weiten Frequenzbereich gleichwertige Ergebnisse wie platiniertes Platin liefern kdnnen, wenn
die Zellkonstante dementsprechend gewahlt wird. Daher wurde aus fertigungstechnischen

Grinden Edelstahl als Elektrodenmaterial gewabhlt.

Bei der Wahl der elektrisch isolierenden Rohrstiicke wurden dielektrische Eigenschaften und
mechanische Festigkeit verschiedener Kunststoffe analysiert.

Fir die nicht leitfahigen Teile des Messaufbaus wurde deshalb Polyetheretherketon (PEEK)
verwendet, da dieser Kunststoff sowohl herausragende mechanische als auch dielektrische
Eigenschaften besitzt. Aus fertigungstechnischer Sicht wurde ein Aufbau mit Schraubverbin-
dungen gewdhlt. Um die Dichtheit der Messzelle zu gewahrleisten wurde ein O-Ring verwen-
det und eine O--Ring-Nut in die Stirnseite der Schraubverbindung integriert, dargestellt im

Anhang in Abbildung 57.
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3.1.2 Messzellengeometrie

In dlteren Publikationen haben zahlreiche Autoren rechteckformige Messzellengeometrien
[27, 34] verwendet, wobei eine zylinderférmige Geometrie den physiologischen Stromungs-

profilen einer Aorta besser entsprechen wiirde.

Der Messzellenradius wurde auf 0,4 mm begrenzt, da bei dieser Dimension der Einfluss ver-
nachlassigt werden kann, sofern der Messzellenradius R = 1 mm ist [34, 58].

Eine weitere VergroRRerung des Radius hatte einen Einfluss auf die benétigte Einlauflange der
Messzelle und wiirde das bendétigte Blutvolumen massiv erhhen sowie eine Pumpe mit der
dementsprechenden Pumpleistung erfordern, um die benétigten Stromungsgeschwindigkei-
ten zu erreichen. Wie in Kapitel 2.2 Impedanzspektroskopie erlautert wurde, wird zur Berech-
nung der Leitfahigkeit aus dem gemessenen Leitwert die Zellkonstante k bendtigt, welche als

Proportionalitatsfaktor den angezeigten Leitwert mit der Leitfahigkeit verbindet.

Fiir eine zylinderférmige Zellgeometrie berechnet sich die Zellenkonstante als:

(3.1)

Fir den Messaufbau mit einer Messdistanz der Sense Elektroden / von 5 cm und einem Durch-

messer d von 0,8 cm ergibt sich eine theoretische Zellkonstante von 9,95 cm™.
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3.2 Erzeugung verschiedener Stromungsprofile

Zur Stromungserzeugung wurde einerseits eine Peristaltikpumpe verwendet, um ein pulsatiles
Stromungsprofil zu erzeugen, und andererseits ein Druckbehalter, um eine stationare, lami-
nare Stromung zu erzeugen, was auf Grund der Beschaffenheit der Peristaltikpumpe mit die-
ser nicht moglich ist. Das grundlegende Prinzip einer Peristaltik oder Rollerpumpe ist die peri-
odische Verdrangung eines Férdermediums in einem halbkreisformig angeordneten, flexiblen
Schlauch. Dies geschieht durch das wiederholte Abklemmen und Vorantreiben eines Forder-
mediums durch auf einem Rotor montierte Gleitschuhe oder Rollen. Die Peristaltikpumpe ver-
flgt Uber eine diskrete Geschwindigkeitssteuerung und deren Einstellungen wurden so getrof-
fen, dass die vorherrschenden Strémungsgeschwindigkeiten in der Aorta von 0,6 m/s bis
1,2 m/s mit dem Messaufbau realisiert werden konnen. Im Versuchsaufbau ergibt sich fir eine
kritische Reynoldszahl von 2000 eine maximale Einlauflange von 48 cm und fir eine Reynolds-
zahlvon 1500, wie sie typischerweise in der absteigenden Aorta zu finden ist, eine Einlauflange
von 36 cm. Um die Stromungsgeschwindigkeit im Versuchsaufbau bestimmen zu kénnen, wer-
den das gepumpte Volumen und die dafiir bendétigte Zeit gemessen und dadurch der Volu-

menstrom V ermittelt.

= | <

(3.2)

(3.3)

<

Durch den Zusammenhang des Volumenstromes V und der Querschnittsfliche A des durch-

stromten Rohres kann die Stromungsgeschwindigkeit v berechnet werden.

Durch die vereinfachte Betrachtung des Blutes in der Aorta als newtonsches Fluid [11], kann
das Hagen Poiseuille Gesetz fiir homogene, laminare Stromungen in einem Rohr zur Bestim-

mung der Scherrate angewendet werden. In der Hagen Poiseuille Gleichung wird der Druck-
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unterschied zwischen dem Anfang und Ende des Rohres mit Ap dargestellt und die dynami-
sche Viskositat des Blutes mit . Die Geometrieeigenschaften werden mit dem Radius r und

der Lange | sowie einem konstanten Faktor erfasst.

V=— — (3.4)

Die Wandschubspannung t,,als Funktion des Radius eines horizontalen Rohres r mit der Rohr-
lange / und dem Druckunterschied Ap mit voll ausgebildeter, laminarer Stromung ergibt sich

Zu

ry =5 L (3.5)

Mit dem Zusammenhang des Hagen Poiseuille Gesetzes und der newtonschen Beziehung der
dynamischen Viskositat n und Schubspannung t, sowie der Gleichung (3.3), ergibt sich die

Scherrate y [59] zu:

y=— (3.6)
r

Einen anderen Ansatz beschreiben Hoetink, Faes et al [37], durch die Darstellung der ,, mittle-
ren Scherrate” welche die vereinfachte Beziehung zwischen der mittleren Strémungsge-

schwindigkeit v und dem Rohrradius r ist.

v fe )
r 8n |1 '
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Im weiteren Verlauf dieser Arbeit wird nur noch der Ansatz der mittleren Scherrate in der

Auswertung betrachtet.

3.3 Impedanzmessung

Zur Impedanzmessung wurde ein Impedanz-Analyzer E4990a (Keysight) verwendet.
Das Gerat bietet die technischen Voraussetzungen bis zu einer maximalen Frequenz von

120 MHz messen zu kdnnen.

Um Polarisationseffekte der Elektroden bestmaoglich zu vermeiden, wurde eine 4-Leiter-Mes-
sung mit 4 Ringelektroden gewahlt, angelehnt an Visser [25] und de Vries et al. [28].
Diese Elektroden bieten auch den Vorteil, dass keinerlei Beeinflussung des stromenden Medi-

ums in der Messzelle stattfindet.

Der f3-Dispersionsbereich von Blut beginnt im Bereich von 3 MHz, das ist jener Bereich, in dem
die grolBte Veranderung der elektrischen Impedanz stattfindet. Um aussagekraftige Ergeb-
nisse zu erhalten, wurde bis zu einer Frequenz von 40 MHz gemessen, wo bereits eine starke
Abflachung anzunehmen ist. Um diesen Frequenzbereich abdecken zu kdénnen, bedarf es ge-
schirmter Leitungen, sogenannter Koaxialkabel oder Oszilloskop-Tastkopfe, um mogliche Sto-

rungen von aufen so gering wie moglich zu halten.
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4 Methoden

4.1 Implementierung

Zur Erzeugung unterschiedlicher Stromungen wurde zwischen zwei Messaufbauten unter-
schieden, wie in Abbildung 9 und Abbildung 10 zu sehen ist.

Aufgrund der bendtigen Einlauflange zur Auspragung des Stromungsprofils ergibt sich eine
asymmetrische Form der Messzelle, wodurch die Pumprichtung fiir beide Aufbauten vorgege-
ben ist. Flir jede Messreihe, sowohl mit Peristaltikpumpe als auch mit Druckbehilter, wurden
1,5 | humanes Blut mit einem definierten Himatokriten verwendet. Das Blut wurde von der
Universitatsklinik fir Blutgruppenserologie und Transfusionsmedizin mittels Citratantikoagu-

lation aufbereitet und in anonymisierten in Blutbeuteln zur Verfiigung gestellt.

Als Verbindungsstiicke zwischen Pumpe / Druckbehalter, Messzelle und Blutreservoir wurden

Silikonschlauche sowie handelstibliche Schlauchtillen und Schlauchklemmen verwendet.

I — P P P

7l:_ 77777 — e — — — = —] = — b — = . \
Current Current
(high) Sense (low)

Impedanz-Analyzer

Reservoir

ABBILDUNG 9 SCHEMATISCHER MESSAUFBAU MIT PUMPE

Um die mittlere Stromungsgeschwindigkeit der Peristaltikpumpe und des Druckbehalters zu
bestimmen, wurde bei jeder Messreihe ein bestimmtes Volumen ausgelitert und die dafir

bendtigte Zeit erfasst.
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ABBILDUNG 10 SCHEMATISCHER MESSAUFBAU MIT DRUCKBEHALTER

Vor Beginn jeder Messreihe wurde der Impedanz-Analyzer in 4-Leiter-Messung angeschlossen
und die Messzelle mit Ethanol gereinigt, im Anschluss mit drei bekannten Messpunkten (O-
pen, Short, Load) kalibriert.

Das Kalibrationsverfahren mit einem selbstentwickelten Testaufbau bringt einige Schwierig-
keiten mit sich, da der Messaufbau und die Leitungen nicht ideal aufeinander abgestimmt sind
und speziell die Kalibration mit einem flissigen Kalibrierstandard erfordert sorgfaltigen Um-
gang um keinerlei Luftblasen in der Messstrecke zu erhalten.

Als Load-Messpunkt wurde ein Kalibrierstandard verwendet, wobei sich eine 0,5 %-ige KCL-

L6sung mit einem Leitwert von 8,2 mS/cm als besonders geeignet herauskristallisiert hat.

Wie in Kapitel 2.1 ,,Eigenschaften von Blut” bereits erwahnt, konnten frilhere Untersuchungen
bereits einen Einfluss der Temperatur auf die elektrische Leitfahigkeit feststellen.
Aus diesem Grund wurde die Temperatur im Raum wahrend der gesamten Messreihen kon-

stant gehalten und die Temperatur des Blutes im Blutreservoir regelmaRig kontrolliert.

Vorab wurde die Zellkonstante verifiziert, indem ein Leitfahigkeitsstandard vermessen und
anschlieRend auf die Zellkonstante zuriickgerechnet wurde.
Dafiir wurde die Messzelle mit dem Leitfahigkeitsstandard Gber mehrere Stunden in einer

Temperaturkammer auf konstante 25 °C temperiert und anschlieRend mehrfach vermessen.
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4.2 Parametervariation

Zur Untersuchung der dielektrischen Eigenschaften von Blut wurde eine Vielzahl an Parame-
tern variiert. Es wurden ruhendes Blut, stationar stromendes und pulsatil strémendes Blut
untersucht. Die Untersuchungen an flieBendem Blut wurden weiters verfeinert, indem die
Stromungsgeschwindigkeit in den unterschiedlichen Stromungsformen variiert wurde. In wei-
terer Folge wurden verschiedene Hamatokrit-Konzentrationen verwendet, da unterschiedlich
starke Auspragungen der relativen Leitfahigkeitsanderung anzunehmen sind. Im letzten
Schritt wurde noch die Aortendissektion simuliert. Durch eine Austritts6ffnung zwischen den
Sense-Elektroden im Messaufbau und der Erschaffung eines zusatzlichen Blutreservoirs an

dieser Stelle wurde das falsche Lumen einer AD simuliert.

Die Impedanz wurde Uber einen Frequenzbereich von 10 kHz bis 40 MHz mittels Frequenz-
Sweep und Einzelmessungen an definierten Frequenzen bestimmt, da sich diese Darstellung

fir pulsatile Stromungen als besser geeignet herausgestellt hat.
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5 Ergebnisse

Fir die Berechnung der absoluten Leitfahigkeiten wurde in den nachfolgenden Kapiteln eine

Zellkonstante von 10,5 cm™* angenommen.

5.1 Messtechnische Bestimmung der Zellkonstante

TABELLE 1 EXPERIMENTELL ERMITTELTE ZELLKONSTANTE MIT 2 UNTERSCHIEDLICHEN LEITFA-
HIGKEITSSTANDARDS BEI 25 °C

Temperatur Leitfahigkeitsstandard Leitfahigkeit Messwert | Zellkonstante
[°Cl] [-] [mS/cm] [uS] [em™]
25 0,5 % KCL 8,2 784 10,46
25 0,5 % KCL 8,2 776 10,56

Calibration Standard
25 2,76 262 10,52
Growth Technology
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5.2 Pulsatile Stromung mit Pumpe

5.2.1 Elektrische Leitfahigkeit als Funktion der Zeit

Fiir die nachfolgenden Diagramme in diesem Kapitel wurde jeweils bei einer definierten Fre-
guenz und Stromungsgeschwindigkeit, iber mehrere Pumpzyklen hinweg gemessen. Auf
Grund einer fehlenden Trigger—Moglichkeit zur Synchronisation des Startzeitpunktes der

Pumpe mit dem Messbeginn des Impedanz Analyzers starten die Zeitverlaufe asynchron.
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ABBILDUNG 11 PUMPE MIT STROMUNGSGESCHWINDIGKEIT VON 0,11 M/S BEI 35 % HAMATO-
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5.2.2 Elektrische Leitfahigkeit als Funktion der Frequenz

Flr diese Darstellung wurden die Daten aus den Zeitverlaufen (siehe vorhergehendes Kapitel)
extrahiert. Dabei wurde der Medianwert aller Messpunkte, die bei einer Messfrequenz zeitlich

erfasst wurden, berechnet und bei der entsprechenden Frequenz im Frequenz-Plot aufgetra-

gen.
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5.2.3 Relative Leitfahigkeitsdifferenz zu ruhendem Blut

In diesem Kapitel wurde die relative Anderung der Leitfihigkeit, in Abhangigkeit des Himato-

kriten und der Stromungsgeschwindigkeit, bezogen auf den Ruhewert des Blutes dargestellt.
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rel. Leitfahigkeitsanderung
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5.2.4 Cole — Cole Auswertungen

Die Auswertung der Cole — Cole Diagramme erfolgt exemplarisch fur drei Strémungsgeschwin-

digkeiten der Pumpe bei einem definierten Hamatokriten von 48 %.
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ABBILDUNG 23 COLE-COLE-DIAGRAMM MIT PUMPE, v= 0,10 M/S, 48 % HAMATOKRIT
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ABBILDUNG 24 COLE-COLE-DIAGRAMM MIT PUMPE, V= 0,56 M/S, 48 % HAMATOKRIT
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ABBILDUNG 25 COLE-COLE-DIAGRAMM MIT PUMPE, V= 0,64 M/S, 48 % HAMATOKRIT

TABELLE 2 AUSWERTUNG DER COLE PARAMETER FUR V= 0,64 M/S, 48 % HAMATOKRIT

Messwert R, R fe Rin Roy Cm
[Q] [Q] [MHZz] | [Q] [Q] [pF]

v= 0,64 m/s @48 % HKT 24138 | 15508 18 43338 | 2413% 248

8Keine exakten Messwerte moglich durch diskrete Frequenzmessungen
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5.2.5 Permittivitat Diagramme

Die Auswertung der Permittivitat erfolgt ebenfalls exemplarisch fiir zwei Stromungsgeschwin-

digkeiten bei einem Hamatokriten von 48 %.
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ABBILDUNG 26 RELATIVE PERMITTIVITAT BEI VERSCHIEDENEN STROMUNGSGESCHWINDIGKEI-
TEN UND 48 % HAMATOKRIT
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5.3 Stationdre Stromung mit Druckbehalter

5.3.1 Elektrische Leitfahigkeit als Funktion der Frequenz

Fiir die Bestimmung der Leitfahigkeit mit dem Messaufbau mit Druckbehidlter wurde jeweils
eine Referenzmessung in Ruhe vor der eigentlichen Messung, und danach aufgenommen.
Die Leitfahigkeitsmessung mit dem Versuch der simulierten Aortendissektion wurde aus-

schlielRlich bei einem Hamatokriten von 41 % aufgenommen.
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'g' T l—v=053m/sHKT35% | . T Ty
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= 0.55 ,
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= 05 .
b
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ABBILDUNG 27 VERGLEICH LEITFAHIGKEIT VON RUHEND UND STROMEND BEI 35 % HAMATO-
KRIT
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ABBILDUNG 28 VERGLEICH LEITFAHIGKEIT VON RUHEND UND STROMEND BEI 41 % HAMATO-
KRIT
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5.3.2 Relative Leitfahigkeitsdifferenz zu ruhendem Blut
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ABBILDUNG 31 RELATIVE LEITFAHIGKEIT BEI STROMUNGSGESCHWINDIGKEIT 1,18 M/S UND
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5.3.3 Cole —Cole Auswertungen
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TABELLE 3 AUSWERTUNG DER COLE PARAMETER FUR VERSCHIEDENE STROMUNGSGESCHWIN-
DIGKEITEN UND HAMATOKRITEN

Messwert R, R fe Rin Rey Cm
[Q] [Q] | [MHZ] | [9] [©] [pF]

v=0,53m/s @35 % HKT 2302 1705 1,48 6574 2302 13

Ruhend nach Stromung @ 35 % | 2437 1725 2,19 5904 2437 8,7
HKT

v=10,61 m/s @41 % HKT 1122 756 1,33 2624 1122 32

Ruhend nach Stromung @ 41 % | 1167 750 1,78 2098 1167 27
HKT
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5.3.4 Permittivitat Diagramme
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5.4 Pumpe — Druckbehalter

In diesem Kapitel wurden Leitfahigkeiten bei gleichem Hamatokriten von Pumpe und Druck-

behalter verglichen. Die Stromungsgeschwindigkeiten sind nicht ident, da wie in Kapitel ,,Er-

zeugung verschiedener Stromungsprofile” erlautert wurde, die Einstellung der Pumpenge-

schwindigkeit nur in diskreten Stufen moglich ist.
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6 Diskussion

Um einen besseren Uberblick zu behalten wird das Kapitel Diskussion in Unterkapitel geteilt
und somit die Ergebnisse der Pumpe und des Druckbehilters separat diskutiert und im An-
schluss gegenlibergestellt. Fur alle angefiihrten Abbildungen kdnnen etwaige sprunghafte
Randphdanomene mit der Kalibration des Messgerates in Verbindung gebracht werden. Der
Frequenzbereich von 10 kHz bis zu 40 MHz mit einem selbstgebauten Messaufbau ist duBerst
komplex. Um diesen Frequenzbereich abzudecken miissen die Eingangsimpedanz des Mess-
gerates, die Messleitungen und Messelektroden ideal aufeinander abgestimmt sein, um re-

produzierbare Kalibrationen zu ermdglichen.

6.1 Pulsatile Stromung mit Pumpe

In Abbildung 11 bis Abbildung 15 sind die zeitlichen Verlaufe der Leitfahigkeit bei konstanten
Pumpengeschwindigkeiten und unterschiedlichen Messfrequenzen bei einem Hamatokrit von
35 % zu sehen. Wie erwartet ist ein signifikanter Anstieg der absoluten Leitfahigkeiten mit
hoheren Frequenzen zu sehen, der aufgrund der 8-Dispersion erklarbar ist. Interessant ist hier
vor allem, dass die Amplitudenanderung, die durch die pulsatile Stromung der Pumpe verur-
sacht wird, mit steigender Frequenz deutlich abnimmt. Die Auspragung des relativen Anstiegs
zwischen zwei Frequenzen ist stark determiniert vom f8-Dispersionsbereich von Blut. Dieser ist
im Bereich von 2 MHz, indem die grofte relative Veranderung stattfindet. In den Frequenzbe-
reichen weit darunter oder dartiber sind nur geringfligige Veranderungen in der Leitfahigkeit

zu sehen.

Der Einfluss der Stromungsgeschwindigkeit auf die elektrische Leitfahigkeit ist in Abbildung 16
nochmals deutlich dargestellt, wobei die mittlere Scherrate in diesem Versuch mit einer aus-
geliterten mittleren Geschwindigkeit v = 0,67 m/s bei 167,5 s liegt. Mit héheren Strdmungs-
geschwindigkeiten steigt die absolute Leitfahigkeit von Blut weiter an, jedoch nur bis zur voll-
standigen Ausrichtung der Erythrozyten nahe der Gefallwand in Stromungsrichtung, welche
bei einer mittleren Scherrate von ungefdhr 300 s erreicht wird. Dieser Effekt konnte schon
mehrfach von P M J M de Vries, Visser und Dellimore, Gosling und Sakamoto, Kanai [25, 27,

28, 34, 35] nachgewiesen werden.
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Weiters ist in Abbildung 16 eine Veranderung der Wellenform fiir die Pumpe in den unter-
schiedlichen Pumpgeschwindigkeiten zu erkennen. Wie im zeitlichen Verlauf der Leitfahigkeit
bei der kleinsten gemessenen Pumpgeschwindigkeit zu erkennen ist, fallt der Wert periodisch
auf ein Minimum ab. Diese Zeitpunkte decken sich mit dem kurzzeitigen Abdriicken des
Schlauches in der Pumpe, der in weiterer Folge den Schub der Flussigkeit in FlieBrichtung ver-
ursacht. Mit zunehmender Pumpgeschwindigkeiten steigt die mittlere Leitfahigkeit, die
Amplitudendifferenz wird dagegen immer kleiner. Diese Tatsache ldsst auf eine Tragheit der
Erythrozyten schlieBen, da allerdings der Geschwindigkeitsverlauf dieser Pumpe nicht bekannt
ist, kann diese Behauptung in dieser Arbeit nicht quantifiziert werden. Allerdings wurden ent-

sprechende Erkenntnisse in der Literatur bereits beschrieben [31].

In Abbildung 17 bis Abbildung 19 werden die Frequenzverlaufe der Leitfahigkeit bei unter-
schiedlichen Pumpengeschwindigkeiten fiir je einen Hamatokriten gezeigt. Es ist auch hier er-
kennbar, dass die Leitfahigkeit bei hoheren Geschwindigkeiten grofer ist, allerdings ver-
schwindet diese Differenz bei hoheren Frequenzen. Aufgrund der steigenden Stromdurchlas-
sigkeit der Zellmembrane wird der Effekt der Erythrozyten-Ausrichtung bei Strémung ab ei-

nem Bereich von 20 — 30 MHz vollstandig wirkungslos.

Die Aussagekraft der absoluten Leitfahigkeits-Diagramme ist auf Grund der abweichenden Ka-
librationen der Messreihen nur bedingt aussagekraftig. Die Absolutwerte der Messreihe mit
einem Hamatokriten von 41 %, dargestellt in Abbildung 14, weichen bedeutend von den bei-
den anderen Messreihen mit ahnlichen Stromungsgeschwindigkeiten ab. Um Messreihen mit-
einander vergleichen zu kénnen ist eine Betrachtung der relativen Anderungen, also der rela-
tiven Anderung der Leitfihigkeit von ruhendem Blut zu jenem im Strémungsfall zielfiihrender,
da die Kalibration wahrend des gesamten Versuchs mit einer Blutprobe (also einem bestimm-

ten Hamatokriten) nicht verandert wurde.

Die groRere relative Veranderung mit zunehmenden Hamatokriten, untersucht von

Fujii, Nakaijama et al. [26] konnte in Abbildung 20 bis Abbildung 22 nicht eindeutig nachge-
wiesen werden. Fiir Stromungsgeschwindigkeiten im Bereich von 0,60 m/s gibt es einen Trend
in Richtung besserer Leitfahigkeit mit hoherem Hamatokriten, jedoch lasst sich im Bereich von

0,10 m/s kein Trend erkennen.
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In Tabelle 2 wurden die Cole Parameter aus den experimentell ermittelten Messwerten extra-
hiert und die intra- sowie extrazellularen Widerstande und die Membrankapazitat der Eryth-
rozyten berechnet. Auf Grund der diskreten Frequenzmessungen bei diversen Pumpstellun-
gen konnten keine exakten Werte ermittelt werden und es wurde nur eine Kurve exemplarisch
ausgewertet. Die extrazellularen Widerstandswerte reprasentieren dabei die Leitfahigkeiten

des Blutplasmas, welche flr weitere Simulationen verwendet werden kénnen.

Die relative Permittivitat wurde ebenfalls nur exemplarisch ausgewertet, da auch hier mit Ab-
weichungen auf Grund der verschiedenen Kalibrationen zu rechnen ist. Die exemplarischen
Darstellungen in Abbildung 26 entsprechen den zu erwartenden Kurvenverlaufen der relati-

ven Permittivitat, welche sich fir sehr hohe Frequenzen an Null anndhert.
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6.2 Stationare Stromung mit Druckbehalter

Bei den Messungen mit stationdren Stromungen mit Hilfe eines Druckbehalters wurde ein re-
produzierbarer Offset zwischen Messungen in Ruhe vor und nach der eigentlichen Messung
festgestellt, wie in Abbildung 27 bis Abbildung 30 ersichtlich ist.

Die Messungen in Ruhe nach dem Stromungsversuch weisen konsistent hohere Leitfahigkei-
ten auf als die Messungen in Ruhe vor dem Stromungsversuch. Dieser Effekt lasst sich aller-
dings nicht durch die Sedimentationsrate der Erythrozyten, welche beim gesunden Menschen
bei < 20 mm/h liegt, erkldren. Die Messungen in Ruhe nach dem Strémungsversuch decken
sich mit der bisher anerkannten Literatur wesentlich besser, da die Stromungsgeschwindigkei-
ten bei hoheren Frequenzen einen vernachlassigbaren Effekt der Leitfahigkeit des Blutes aus-
machen. Eine Annahme ist, dass zu Beginn noch kleine Luftblaschen eingeschlossen sind, die
sich erst bei langer andauernder Stromung auflésen. Aufgrund der limitierten Menge Blut pro
Messvorgang im Druckbehadlter konnten hierzu keine weiteren Untersuchungen angestellt

werden.

Die Kalibration musste zwischen den Messreihen mit verschiedenen Hamatokriten erneut vor-
genommen werden, da nicht das gesamte Blut fiir alle Messreihen zum gleichen Zeitpunkt zur
Verfligung stand. Beim Austausch der Pumpe gegen den Druckbehalter innerhalb einer Mess-
reihe musste die Kalibration nicht erneut durchgefiihrt werden, daher sind Vergleiche von ab-
soluten Leitfahigkeiten innerhalb einer Messreihe maéglich, jedoch zwischen verschiedenen
Messreihen nicht sinnvoll.

Da die Kalibration selbstgebauter Messanordnungen auBerst komplex ist, handelt es sich nicht
nur um einen Offset, den man korrigieren konnte, sondern es scheint auch einen frequenzab-
hdngigen Drift der Messwerte zu geben. Aus diesem Grund ist auch hier die Evaluierung der
relativen Anderungen der Leitfihigkeit besser geeignet als die Betrachtung der Absolutwerte.
In Abbildung 31 bis Abbildung 33 sind die relativen Leitfahigkeiten mit der gleichen Probe, also
bei gleichen Hamatokriten, fiir unterschiedlichen Strémungsgeschwindigkeiten dargestellt.
Hier zeigt sich eindeutig, dass mit hoheren Stromungsgeschwindigkeiten auch groRere relative
Veranderungen der Leitfahigkeit stattfinden.

Dabei ist anzumerken, dass bei der hochsten Stromungsgeschwindigkeit von 1,18 m/s eine
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mittlere Scherrate von 295 s erreicht und somit eine weitere Steigerung der Stromungsge-

schwindigkeit keine signifikanten Veranderungen mehr bewirken sollten [34].

Im direkten Vergleich unterschiedlicher Himatokrit Werte bei gleichen Stromungsgeschwin-
digkeiten ist ein groRerer Anstieg der Leitfahigkeiten fir groRere Hamatokriten in Abbildung

33 und Abbildung 35 ersichtlich.

6.3 Stationare Stromung mit simulierter Aortendissektion

Im Experiment mit simulierter Aortendissektion in Abbildung 30 ist der Versuch mit der Stré-
mungsgeschwindigkeit von 0,48 m/s im niedrigen Frequenzbereich deutlich Gber den Ruhe-
Kurven angesiedelt, was die Hypothese, der Stromungsveranderung im Falle einer Aorten-
dissektion und die damit verbundene Beeinflussung der Erythrozytenausrichtung nicht wider-
spiegelt und sich im hohen Frequenzbereich an die Ruhe-Kurven annahert. Im Versuch mit
Stromungsgeschwindigkeit 0,51 m/s ist im niedrigen Frequenzbereich die Leitfahigkeit anna-
hernd gleich der Leitfahigkeit in Ruhe nach Strémung und steigt mit héheren Frequenzen we-
niger stark an, was auf eine Ausrichtung der Erythrozyten quer zur Strémungsrichtung hindeu-
ten wiirde auf Grund der Aortendissektion an dieser Stelle. Im Vergleich der relativen Leitfa-
higkeitsanderung bei gleichem Hamatokriten in Abbildung 44 und Abbildung 45 mit Abbildung
34 ist ein geringerer Anstieg festzustellen, wobei die Stromungsgeschwindigkeiten nicht direkt

vergleichbar sind.

Fiir den Druckbehalter wurden Auswertungen der Cole Parameter fiir zwei verschiedene Ha-
matokrit Werte im direkten Vergleich flr stromendes und ruhendes Blut gemacht. Im direkten
Vergleich in Tabelle 3 lasst sich feststellen, dass in Abhangigkeit von Hamatokriten die extra-
zelluldre Leitfahigkeit (= Leitfahigkeit des Blutplasmas) kaum Abweichungen zeigt, wohinge-
gen der Vergleich zwischen 35 % HKT und 41 % HKT einen deutlichen Unterschied in der ext-
razelluldaren Leitfahigkeit prasentiert. Auch die Membrankapazitaten zeigen eine gute Korre-
lation innerhalb eines Hamatokriten zueinander, divergieren aber ebenfalls fiir verschiedene

Hamatokriten.
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Die Permittivitat in Abbildung 42 bis Abbildung 45 zeigt ein einheitliches Bild, unabhangig von
der simulierten Aortendissektion und den Stromungsgeschwindigkeiten. Eine Ausnahme hier-
bei bildet der groBere Anfangswert der Permittivitat in Abbildung 42. Diese Permittivitat ge-
hort zur Messreihe mit dem Hamatokriten von 41 %, wo bereits die absoluten Leitfahigkeiten
einen signifikant hoheren Messwert hatten als die restlichen Messreihen. Der Trend fir hohe

Frequenzen sich Null anzundhern ist jedoch fiir alle Kurven erhalten.

6.4 Vergleich

Im Vergleich stationdrer mit pulsatiler Stromung und Blut in Ruhe ist eine bessere Leitfahigkeit
bei Stromung zu sehen, unabhangig von der Stromungsart. Bei genauerer Betrachtung der
Kurven fiir stromende Proben in Abbildung 46 ist im niedrigen Frequenzbereich ein Trend zu
héheren Stromungsgeschwindigkeiten zu erkennen, dieser Trend kehrt sich jedoch im Bereich
der 3-Dispersion fiir die langsamere stationare Stromung und die schnellere, pulsatile Stro-
mung um bis zum Bereich von 20 — 30 MHz, wo die Stromungsgeschwindigkeit wieder zuneh-
mend zu vernachldssigen ist und auch die Ruhe-Kurve die gleiche Leitfahigkeit aufweist wie

jene flir stromende Proben.

In Abbildung 48 zeigt sich ein dhnliches Bild zum Trend schnellerer Strémungen im niedrigen
Frequenzbereich, jedoch gilt dies nur fir getrennte Betrachtung von stationarer und pulsatiler
Strémung. Die pulsatilen Stromungen besitzen, absolut betrachtet, eine héhere Leitfahigkeit
als die stationdren Stromungen. Die absolute Leitfahigkeit der pulsatilen Stromung mit
0,10 m/s ist anndhernd der Leitfahigkeit der stationdren Stromung mit 1,18 m/s was sich nur
mit einem Messfehler erklaren ldsst. Im héheren Frequenzbereich fallt auerdem auf, dass
der Effekt der Stromungsgeschwindigkeit auch nur getrennt betrachtet zu vernachlassigen ist,
wobei die Leitfahigkeitskurve mit der Stromungsgeschwindigkeit von 1,18 m/s nicht exakt ins

Bild passt und mit einem Offset behaftet zu sein scheint.

Um die Cole Parameter fir Pumpe und Druckbehalter aussagekraftig vergleichen zu kénnen

wiirden mehrere Datenpunkte auf Seite der Pumpe bendtigt werden, sowie ein Referenzwert
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der Pumpe in Ruhe. Die Cole Parameter Auswertung fiir Hamatokriten 48 % fiigt sich zumin-
dest in die GroRRenordnung der Auswertungen fir den Druckbehalter zwischen Hamatokriten

41 % und 35 % ein, wobei die Kalibration fiir den mittleren Hamatokriten anzuzweifeln ist.

Die Permittivitaten der Messreihen fiir Pumpe und Druckbehalter zeigen ein sehr homogenes
Gesamtbild, bis auf den erhéhten Wert der Messreihe Hamatokrit 41 % im Druckbehalter. Der
Abfall der Permittivitat im f8-Dispersionsbereich konnte auch schon mehrfach nachgewiesen

werden von z. B. Schwan und Gabriel, R W Lau et al. [43, 46].

7 Schlussfolgerung

Es konnten drei Messreihen mit unterschiedlichen Hamatokrit-Werten mit stationdrer Stro-
mung zur Validierung des Messaufbaus durchgefiihrt werden, bei denen die Verlaufskurven
der Leitfahigkeiten jenen aus der bekannten Literatur entsprechen. Fir pulsatile Stromungen
mit der Pumpe konnten bei physiologischen Stromungsgeschwindigkeiten die Leitfahigkeits-
veranderungen in Abhangigkeit der Stromungsgeschwindigkeit bei niedrigen Frequenzen ge-
zeigt werden. Im Frequenzbereich (iber der f3-Dispersion von Blut konnte ebenfalls — einge-
schrankt - nachgewiesen werden, dass die Stromungsgeschwindigkeit durch die Kurzschluss-
bildung der Zellmembranen der Erythrozyten eine verschwindend geringe Bedeutung fir die
Leitfahigkeit besitzt. Fir die simulierte Aortendissektion konnten aufgrund inkonsistenter
Messergebnisse keine eindeutigen Erkenntnisse erzielt werden. Um aussagekraftige Schluss-
folgerungen in Hinblick auf Cole-Parameter machen zu kdnnen, ist die experimentelle Daten-

lage auf Seite der pulsatilen Stromungen mit Pumpe in dieser Arbeit zu gering.
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8 Ausblick

Flr zuklnftige Messungen von dielektrischen Eigenschaften von stromendem Blut sollte (iber
ein Redesign der Messzelle und des gesamten Messaufbaus nachgedacht werden. Durch den
Innendurchmesser von lediglich 8 mm traten teilweise erhebliche Schwierigkeiten in der ma-
nuellen Fillung fur Kalibrationen der Messzelle auf. Dieser sollte bei einem Redesign zumin-
dest > 12 mm gewahlt werden, um dieses Problem zu beseitigen. Um eine anatomisch kor-
rekte Lage und die Auswirkung der Schwerkraft zu erfassen sollte ein vertikales Setup der
Messzelle vorgenommen werden. Dies wirde auch bei der manuellen Fillung fiir Kalibratio-
nen einen Vorteil bieten und etwaige Luftembolien in der Flissigkeit entgegenwirken. Der Ab-
gleich von Messgerat und Messaufbau kdnnte durch Verwendung von Hersteller verifiziertem
Equipment (= Messleitungen) erleichtert werden. Optional konnte ein grundlegend neuer Auf-
bau mit Verstdarkerschaltungen und Filtern sein, um nicht an Hersteller bezogenes Equipment
gebunden zu sein. Um pulsatile Stromungen zu erzeugen, welche der menschlichen Physiolo-
gie nahe kommen, gibt es speziell entwickelte Kolbenpumpen, die das Pulswellenprofil einer
Aorta imitieren konnen. Fir die Simulation der Aortendissektion sollte ein geschlossenes fal-
sches Lumen Uberlegt werden, da eine Vereinfachung, wie sie in dieser Arbeit getroffen

wurde, nicht zielfihrend war.
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