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1 Geschichtlicher Ruckblick

1.1 Entdeckung des Blutkreislaufes

Der chinesische Kaiser Huang Di (ca. 2600 v.u.Z.) pragte zuerst den Begriff des Blutes in
BlutgeféaRen. Er behauptete, dass das Blut im Herz generiert werde. Schon Huang Di kam im
Zusammenhang mit dem Blutkreislauf auf die Idee eines ,,never ending circle®.

Nach dem griechischen Arzt Hippokrates (460-370 v.u.Z.) ist der Kopf die Quelle von wich-
tigen Blutgefalien. Er baute damit das Fundament fiir die ,,mittelalterliche Medizin*. Der grie-
chische Philosoph Aristoteles (384-322 v.u.Z.) sah das Herz als Zentrum des vaskulédren Sys-
tems und des Atemsystems an. Zu dieser Zeit hatte man noch keine Kenntnisse tber Herzklap-
pen, man unterschied weder Venen noch Arterien. Der griechische Arzt Praxagoras (um
325 v.u. Z.) fand Blutgefalie gleichen Durchmessers mit um den Faktor sechs unterschiedlichen
Wanddicken. Damit war der entscheidende Hinweis auf die Existenz eines Hoch- und Nieder-
drucksystem gefunden worden. Praxagoras behauptete, mit Luft gefiillte Arterien (aer = Luft,
terrein = enthalten) entdeckt zu haben. Arterielle Blutungen bei Lebenden wurden dementspre-
chend in der Antike als krankhaft eingestuft. Bei Autopsien an Tieren wurden ebenfalls mit
Luft geflillte BlutgefaRe gefunden. Dieses Paradoxon wurde erst 1957 von dem schwedischen
Héamatologen Fahreeus geklirt: Das vendse System ,,saugt* Blut aus dem arteriellen System und
beim Aufschneiden werden die Arterien mit der Umgebungsluft geftillt.

Bild 1-1: Griechisch-rémischer Arzt Galen (North, 2009) und sein Schema des Blutkreislaufes
(Singer, 1957)

Der Arzt Galen (129-199) zeigte in Tierexperimenten, dass Arterien nicht mit Luft geftllt sind.
Er entwickelte die schon im 5. Jh. v.u. Z. entstandene Theorie von den vier Kardinalséften Blut,
schwarze Galle, gelbe Galle und Schleim weiter, die den vier Elementen und vier Tempera-
menten zugeordnet sind. Seine Theorie wurde bis ins 17. Jh. als giltig angesehen. Demnach
wurde angenommen, dass Blut in der Leber gebildet wird und teilweise in die unteren Organe
gelangt. Der andere Teil stromt in die rechte Herzkammer. Uber Poren flieRt das Blut in die
linke Kammer, wo es durch das Lebenslicht geldutert wird. Von dort stromt es in die oberen
Organe. Die Lunge kihlt das Lebenslicht und fuhrt den Rauch des Lebenslichtes ab. Das Blut
wird in den Organen verbraucht. (siehe Bild 1-1 bis Bild 1-3)
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Bild 1-2: Die vier Kardinalséfte sowie ihre Zuordnung zu den vier Temperamenten und
den vier Grundelementen (Gauer, 1972)
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Bild 1-3: Funktion von Herz und

GefaRsystem nach Galen (Gauer, 1972) Bild 1-4: Hales erste Messung (1733) des arteriellen

Blutdruckes an einem Pferd (Geddes, 1970)

Der syrisch-arabische Universalgelehrte Ibn an-Nafis entdeckte im 13. Jh. den Lungenkreislauf,
was in Europa allerdings nicht bekannt wurde. Fir die Medizin Europas entdeckte erst der spa-
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nische Arzt Miguel Serveto (1509-1553) den Lungenkreislauf. Er wurde auf dem Scheiterhau-
fen verbrannt. Durch den flamischen Anatom Andreas Vesal (1514-1564) kam es zur Entde-
ckung der geschlossenen Herzscheidewand. AnschlieBend entwickelte der englische Arzt Wil-
liam Harvey (1578-1657) das Bild des geschlossenen Kreislaufes (1628). Er begrundete dies
Uber die Existenz von Venenklappen und die immense Blutmenge, die pro Tag nach Galens
Theorie verbraucht werden wirde (7200 Kilogramm pro Tag).

Der englische Arzt Richard Lower (1631-1691) fand, dass der linke Ventrikel mehr Kraft be-
notigt als der rechte.

Der englische Physiologe Stephen Hales (1677-1761) entdeckte das Phdnomen des Blutdru-
ckes (1733) durch Versuche mit Pferden (siehe Bild 1-4).

1.2 Entdeckung des Blutdruckes

Wie oben erwéhnt, gelang William Harvey (1628) als Erstem die richtige Beschreibung des
Blutkreislaufes. Es gab damals allerdings noch keine Methode, irgendwelche Parameter des
Blutkreislaufs zu messen. Der Durchbruch kam durch die Entdeckung des Blutdruckes.

Pascal (1623-1662) formulierte drei Gesetze des Druckes in Fluiden.

I. Gesetz: An jedem Punkt eines Fluidsystems existiert ein hydrostatischer Druck,
der in alle Richtungen die gleiche Wirkung hat.

Il. Gesetz: Unter der Wirkung der Gravitation haben alle Punkte, die zu einem Ni-
veau gehdren, den gleichen Druck.

I1l. Gesetz:  Der Druck andert sich mit der Héhe entsprechend folgender Gleichung:

dP=p-g-dh (1.2.1)

wobei dP die Druckénderung, o die Dichte, g die Erdbeschleunigung und
dh die Hohenanderung ist.

Die letzten zwei Gesetze fuhren zu einer einfachen Druckmessmethode. Die ersten Rohrmano-
meter und die ersten U-Rohr-Manometer entstanden. Letztere wurden auch mit Quecksilber
gefullt, wodurch die Grolie des Manometers sehr stark reduziert werden konnte. Dies ermdg-
lichte nun auch die Bestimmung des Druckes im Blutkreislauf.

Hales (1733) flhrte die erste Messung des mittleren arteriellen Druckes am Pferd mit einem
langen, geraden Rohr durch. Er beobachtete dabei bereits die durch den Druckunterschied zwi-
schen Systole und Diastole ausgeldsten Oszillationen.
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2 Blutdruckmessung und Herzkatheterisierung

2.1 Katheter-Druckwandler-System

Der franzosische Physiologe und Physiker J.L.M. Poiseuille (1828) fuhrte die Blutdruckmes-
sung an einem Hund mit einem mit Quecksilber geflllten U-Rohr-Manometer durch. Aus die-
sem Grund wurde die Einheit ,,mmHg* eingefuhrt. Der deutsche Physiologe Carl Ludwig
(1847) fugte einen grafischen Schreiber (Kymograph) hinzu und erreichte so eine Verringerung
des Beobachterfehlers (siehe Bild 2-1). Trotzdem wird mit einem so einfachen System die Dy-
namik des Druckverlaufes nur sehr unvollstandig wiedergegeben, siehe Bild 2-2, da die Damp-
fung des Feder-Masse-Systems zu hoch ist.

Der franzosische Physiologe Marey und der Tierarzt Chauveau (1861) entwickelten ein luftge-
flilltes System mit besseren Reaktionszeiten.
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Bild 2-1: Carl Ludwigs (1847) Kymograph (Ludwig C.: Miiller’s Arch. Anat., pp. 240-302, 1877)
(Geddes, 1970)
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Bild 2-2: Vergleich zwischen zwei Druckkurven: A) Quecksilbermanometer, B) modernes Manometer
(Geddes, 1970)
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Bild 2-3: Maximum- und Minimummanometer Bild 2-4: Landois Hdmautogramm (1872)
nach Golz und Gaule (1878) (Geddes, 1970) (Geddes, 1970)

Der deutsche Physiologe Adolf Fick (1864) fuhrte eine Messmethode mittels C-formiger Feder
ein, mit welcher die Reaktionszeit weiter verringert werden konnte. Trotzdem blieben Zweifel
an der Richtigkeit der gemessenen Druckkurven. Die richtige Erfassung der minimalen und
maximalen Werte wurde in Frage gestellt und bei der Klappeninzisur wurde diskutiert, ob der
Einschnitt vielleicht durch die Eigenschaften des Druckwandlers hervorgerufen wird. Der deut-
sche Physiologe Leonard Landois (1872) beantwortete mit dem Hdmautogramm die Frage nach
der Klappeninzisur (siehe Bild 2-4), da bei dieser Methode die Ddmpfung klein ist: Eine feine
Nadel wird in die Arterie gestochen und der Blutstrahl wird auf ein sich bewegendes Papierband
gerichtet.
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Golz und Gaule (1878) entwickelten ein System aus zwei Kontrollklappen zur Messung des
systolischen und diastolischen Druckes (siehe Bild 2-3).

Rolleston (1887) und Huirthle (1888) fiihrten die ersten Membranmanometer ein. Frank (1903)
entwickelte ein optisches System zur Druckmessung.

2.2 Dynamik des Kathetersystems

Frank kam 1912 und 1913 in seiner Analyse der Differentialgleichung des Katheter-Manome-
ter-Systems (Gleichungen 2.2.1 bis 2.2.3) zu dem Ergebnis, dass eine Eigenfrequenz von
100 Hz und ein D&mpfungsgrad von 0,7 notig sind, um eine korrekte Abbildung der Druckwelle
zu erzeugen (siehe Bild 2-5 und Bild 2-6).

d®x  _dx
M—+R—+K-x=F(t 2.2.1
dt>  dt ® (22.1)
gt K (2.2.2)
2\ M
Do R (2.2.3)
JAM A’E
mit fr — Eigenfrequenz D — D&mpfungsgrad
K — Steifigkeit M — Masse
E — E-Modul A — Flache

R — Widerstand

Mitte des 20. Jahrhunderts wurde ermittelt, dass bei der Frequenzanalyse der Druckwelle die
Verwendung von 10 bis 15 Harmoniken ausreicht, um die Druckwelle gentigend korrekt abzu-
bilden.

A= Area of piston
(A | |-A

K M= Mass of fluid in transducer
P(t) —— =25 K = Stiffness

Bild 2-5: Schematische Darstellung des Katheter-Manometer-Systems (Geddes, 1970)
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Bild 2-6: Amplitude in Abhédngigkeit von der Frequenz fiir verschiedene Dampfungen (Geddes, 1970)

2.3 Herzkatheterisierung und Diagnose

Der deutsche Mediziner Werner Formann (1929) kam bei einem Selbstversuch mit einem Ka-
theter Uber eine Armvene bis ins rechte Herz. Er erhielt zusammen mit dem franzdsisch-ameri-
kanischen Mediziner André F. Cournand und der US-amerikanische Internist Dickinson W.
Richards 1956 den Nobelpreis fir die von ihnen ermdglichte Herzkatheterisierung.

ForBmann entwickelte die Herzkatheterisierung und Druckmessung im ganzen Blutkreislauf.
Mit dem Herzkatheter kann man folgende Parameter erfassen: Druck p(t, Ort), Blutgasmessung
(Sauerstoffpartialdruck p(O2)), Volumenstrom (z. B. Dilutionsmethoden).

Beispiel 1:

Ventrikelseptumdefekt bei Babys. Ein Loch in der Herzscheidewand fuhrt zur Vermischung
des Blutes aus den beiden Ventrikeln. Normalerweise betrégt der Sauerstoffpartialdruck rechts
40 mmHg, links 100 mmHg. Mit Loch misst man im rechten Herzen einen Sauerstoffpartial-
druck von 60 mmHg oder mehr. Dies fuhrt unbehandelt zum Tode.

Symptom: Blaue Farbe des Gesichts.

Beispiel 2:

Eine verkalkte Klappe fuhrt zur Druckerhthung vor der Klappe, weil sie schwerer aufgeht, was
man auch im Stethoskop hort. Die Bestimmung der Starke der Stenose ist aber nur tber die
Druckmessung maglich.

Beispiel 3:

Linkes Vorhofflimmern. Es kommt zum Ausfall des linken VVorhofes, er kontrahiert nicht mehr.
Dies fuhrt zur Linksherzinsuffizienz, weil das Herz durch den VVorhof nicht mehr richtig geftllt
wird. Dies ist durch einen erhohten VVorhofdruck nachweisbar. Da das rechte Herz oft normal
funktioniert, staut sich das Blut in der Lunge und im linken VVorhof, was zu dessen Dilatation
fuhrt.
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Bild 2-8 zeigt den gesamten Blutkreislauf und den Verlauf des normalen Druckes. Dieser Ver-
lauf soll mit einem Katheter gemessen werden. Es stellt sich die Frage, wie man mit dem Ka-
theter zu den einzelnen Stellen vordringen kann, die im Bild eingezeichnet sind.

ForBmann hat nur vends gemessen, was kein Problem darstellt. Der Katheter wird einfach in
die Vene geschoben. Der Druck im rechten Ventrikel kann ebenfalls ohne grof3e Probleme ge-
messen werden, da der Katheter mit der Blutstromung auch durch die Klappe vorgeschoben
werden kann. Mittels Angiografie und Geduld kann der Katheter auch in der Pulmonalarterie
platziert werden. Im arteriellen Bereich ist die Druckmessung mit einem Katheter dagegen viel
schwieriger. Schon beim Eindringen gibt es Probleme mit dem hoheren Blutdruck. Um dieses
Problem zu umgehen, wurde die Tabaksbeutelnaht entwickelt, die ein Anpressen der GefaRl-
wand an der Punktionsstelle an den Katheter ermdglicht. Der Zugang erfolgte friiher meist tiber
die Femoralarterie (Oberschenkelarterie). Heutzutage werden die Unterarmarterien bevorzugt,
da es weniger Komplikationen gibt. Bis zum Herz mussen einige Verzweigungen iberwunden
werden. Ein vorgeformter thermoplastischer Katheter mit einem Fiihrungsdraht hilft dabei. Ein
Katheter muss einerseits steif sein, damit man ihn im Gefa schieben kann, und andererseits
muss er im Korper weich genug sein, damit er nichts verletzt und um Kriimmungen leicht folgen
zu kénnen. Moderne thermoplastische Katheter erfullen diese Anforderungen: Ihr Schubmodul
verhélt sich zur Temperatur umgekehrt proportional.

Mittels EKG kann man auch in den linken Ventrikel vorstof3en — man sieht im EKG, wenn die
Klappe gedffnet ist und schiebt den Katheter in diesem Moment weiter. Den Katheter in den
linken Vorhof vorzuschieben, ist dagegen zu kompliziert. Man miisste beide Klappen gegen die
Stromung uberwinden, was sehr viel Zeit in Anspruch nehmen wiirde.

Der Druck im linken Vorhof ist allerdings sehr wichtig, da er die Linksherzinsuffizienz zeigt.
Falls das linke Herz zu wenig leistet und das rechte normal arbeitet, erhéht sich der Druck im
Vorhof. Infolge dessen vergroRRert sich das Herzvolumen. Es kann dann dazu kommen, dass
sich die Mitralklappe nicht mehr richtig schlie8t, so dass ein Teil des Blutes zurlck in den
linken Vorhof flieRt. Hier belastet es das Herz zusatzlich und es kommt zu einem Blutriickstau
in der Lunge, was zu Atemnot fuhrt. Besonders im Liegen haben die Patienten Probleme, auf-
rechtes Sitzen kann die Lage verbessern. Es folgt ein Flissigkeitsaustritt aus den Kapillaren in
das Interstitium und schlielich in die Alveolen. Die Konsequenz ist ein verschlechterter
Gasaustausch, der bis zum Erstickungstod fuhren kann. Eine Behandlung mit Medikamenten
ist jedoch moglich.

10
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Bild 2-7: Druckverlauf in den einzelnen Bereichen des Blutkreislaufes (Gauer, 1972)

1 linker Ventrikel

2 Aorta proxmal

3 Aorta distal

4 prakapillar

5 postkapillar

6 venoses System (Vena Cava)

7 rechter Vorhof (rechtes Atrium)
8 rechter Ventrikel

9 Pulmonalarterie

10 linker Vorhof

Bild 2-8: Schema des Blutkreislaufes und seiner Bereiche (Gauer, 1972)
11
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Es wurden verschiedene Mdoglichkeiten entwickelt, um in den linken VVorhof vorzustol3en:

a) Punktion vom Riicken:

Man sticht in den linken VVorhof. Kommt hellrotes Blut mit niedrigem Druck, ist alles
in Ordnung. Das Verfahren ist jedoch geféhrlich, da man die Aorta verletzen kdnnte und
wird daher nicht mehr angewandt.

b) Seldingerverfahren:

Man fiihrt eine Punktion des VVorhofseptums mit einem Fiihrungsdraht unter Nachschie-
ben des Katheters durch. Eine Messung ist moglich aber nicht ungefahrlich.

c) Der Katheter wird Uber die Pulmonalarterie bis zu den Lungenkapillaren geschwemmt.
Meistens wird hierfur ein Swan-Ganz-Katheter verwendet. Der Swan-Ganz-Katheter ist
ein Schwemmkatheter. Ein (kleiner) Teil des Lungenvolumens wird blockiert, so dass
dort kein Blut mehr strémt. Deswegen setzt sich der linke Vorhofdruck bis zu diesem
Punkt fort. Ein solcher Katheter kann Wochen liegen und dient zur Herzinfarktlberwa-
chung. Steigt der Druck im linken Vorhof, muss der Kardiologe intervenieren. Im Bal-
lon des Swan-Ganz-Katheters befindet sich CO2. CO, wird genutzt, weil es im Blut gut
I6slich ist. Das unbeabsichtigte Platzen des Ballons ist also relativ ungefahrlich, es
kommt zu keiner Embolie.

Durch die Herzkatheterisierung kann der Kardiologe Dricke p(t) an verschiedenen Stellen des
Kreislaufs aufnehmen. Weiterhin kénnen mit einem Katheter Blutproben genommen und der
Blutstrom gemessen werden. Alle diese Daten helfen dem Kardiologen, eine Diagnose zu stel-
len.

Veranderungen am Herzen und ihre Auswirkungen auf den Druck

Wird ein hoherer Sauerstoffgehalt im rechten Ventrikel gemessen, deutet dies auf einen Ventri-
kelseptumsdefekt hin. Anmerkung: Ein Vorhofseptumdefekt (Loch in der Trennwand zwischen
den Vorhofen) ist aufgrund der geringen Druckdifferenz zwischen den Vorhdfen meist nicht
klinisch relevant.

Héufiger sind Herzklappenfehler, die auch durch die Druckmessungen diagnostiziert werden
konnen. Die Herzklappenfehler werden in zwei Gruppen unterteilt: Klappenstenosen (Klappen-
verengungen) und Klappeninsuffizienzen (Klappenschlussunfahigkeit). Klinisch relevant sind
dabei besonders Erkrankungen von Aorten- und Mitralklappe (Flesch, 2009).

Herzklappenstenose

Eine Ursache fir diese Verengungen sind atherosklerotische Prozesse (,,Verkalkung® im Alter).
Die Verkalkung an der Klappenoberflache behindert die Offnung der Klappe und damit den
Durchfluss. Eine weitere Ursache neben angeborenen Fehlbildungen ist eine rheumatische bzw.
bakterielle Endokarditis (Entziindung der Herzinnenhaut). Sie fiilhren zu einem narbigen Um-
bau der Klappen durch die Entzindung, so dass die Klappe nicht mehr richtig 6ffnet.

Die Aortenklappenstenose (siehe Bild 2-9 und Bild 2-10) ist dabei eine Verengung der Aorten-
klappe. Sie tritt meist als Folge einer rheumatischen Endokarditis auf. Dieser Klappenfehler ist
bei Mannern viermal haufiger als bei Frauen. In 40 % der Félle besteht gleichzeitig eine Mitral-
klappenstenose (siehe Bild 2-9 und Bild 2-15). Die ersten Symptome treten erst auf, wenn die
Aortenklappendffnung nur noch ca. ein Viertel ihrer natirlichen Flache aufweist. Die Patienten
sind aufgrund der stark verminderten Durchblutung im groRen Kreislauf besonders blass und
der Puls ist flach. Der linke Ventrikel, der ein erhebliches Druckpotenzial zur Uberwindung der
Aortenklappenstenose aufbringen muss (psys = 200 mmHg), weist regelmaliig eine ausgeprégte
Hypertrophie auf. Die Regulationsmechanismen des Kdrpers sorgen aber dafiir, dass der Druck
im Koérperkreislauf normal bleibt.

12
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Klappeninsuffizienzen

Klappeninsuffizienzen werden u.a. durch eine entzundliche Zerstérung der Klappenrander, ein
Loch in der Klappe, Bluthochdruck und Verletzungen des Halteapparates hervorgerufen. Au-
Rerdem gibt es auch angeborene Klappeninsuffizienzen.

Warum sind die Klappen im Vergleich zu den GefaRen so empfindlich gegeniiber Besiedlung
von Bakterien? Bei GefalRen konnen die Leukozyten (Granulozyten) aus der GefalBwand aus-
treten und die Bakterien bekampfen. Dies ist bei den Klappen nicht moglich. Die Herzklappen
bestehen aus wenigen Schichten kollagener Fasern mit einer Gesamtdicke von etwa 300 pum
und werden aus dem Blutstrom durch Diffusion versorgt. Deswegen kdnnen sich Bakterien
anlagern. Hierbei konnen sie bei Anlagerung auf einer Oberflache zudem eine Schleimschicht
aus Glykoproteinen (Biofilm) bilden, der dem Schutz der Bakterien dient.

E.: Fechts
L: Lihks

A Workwf
W Wentrikel
Ao Sorta

Bild 2-9: Links: Aortenklappenstenose, rechts: Mitralklappenstenose
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mmHg4
200

120
80 _ \\)\\

v

linker Ventrikel Aorta

Bild 2-10: Druckverlauf bei einer Aortenklappenstenose

Zu einer Aortenklappeninsuffizienz (siehe Bild 2-11) kommt es, wenn die Aortenklappe in der
Diastole nicht mehr vollstandig schliel3t. Wahrend der Kammerdiastole stromt eine bestimmte
Menge Blut in die linke Kammer zurtick. Diese Blutmenge muss in der néchsten Systole zu-
séatzlich ausgeworfen werden, stromt diastolisch wieder zurtick usw. Aus diesem Grund wird
auch von Pendelblut gesprochen. Fir diese zusatzliche Arbeit entwickelt die linke Kammer
zundachst eine Wandverdickung (Hypertrophie) und spater eine Ausweitung (Dilatation).

mmHg
2004

120

80 |

reine Insuffizienz

v

linker Ventrikel Aorta

Bild 2-11: Druckverlauf bei einer Aortenklappeninsuffizienz. 1: Ursache, 2: Anpassung
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Bei der Pulmonalklappe (siehe Bild 2-12 und Bild 2-13) tritt das gleiche Problem auf, allerdings
sind die Driicke niedriger.

mmHg 4
22 = (\
10 A
5 4 W
rechter rechter Pulmonalarterie g
Vorhof Ventrikel
Bild 2-12: Druckverlauf bei einer Pulmonalklappenstenose
mmHg 4 n m
22 - L/\ AN
10 A
5 W
rechter rechter Pulmonalarterie g
Vorhof Ventrikel

Bild 2-13: Druckverlauf bei einer Pulmonalklappeninsuffizienz.

15



Labor fur Biofluidmechanik der Charité — Universitatsmedizin Berlin Skript zur Vorlesung der TU Berlin ,Strémungsmechanik in der Medizin“

Stenose und Insuffizienz kommen auch hdufig kombiniert vor, wobei jedoch meist eine der
beiden Storungen tberwiegt. Reine Aortenklappeninsuffizienz kann durch ein Loch, das durch
Bakterien entsteht, hervorgerufen werden oder durch die Erweiterung des Klappenringes, was
bei Kindern oder Akrobaten, die wenig Bindegewebe haben, passieren kann. Nach der Kessel-
formel

p-d=2-s-o (2.3.1)

erhoht sich die Spannung, das Gefall um die Klappe dehnt sich und es entsteht ein Spalt zwi-
schen den Klappenrandern. Gegen solche GefaRerweiterungen kénnen Geféal3prothesen aus
Dakron helfen, da sie nicht nachgeben.

Auch ohne oder mit fehlerhafter Klappe ist Leben mdglich, solange das Herz ansonsten in Ord-
nung ist: Das Herz ist ein Muskel und kann entsprechend trainiert werden. Es muss den ent-
sprechenden Druck entwickeln, um die benétigte Leistung oder das bendétigte Herz-Zeit-Volu-
men aufzubringen.

dp=R-HZV (R: Widerstand) (2.3.2)

Es existiert ein minimales HZV zum Uberleben.

Eine Druckerh6hung kann auch durch eine Stenose im Lungenkapillarbereich (Staublunge bei
Arbeitern, Backern, Bergarbeitern) entstehen. Dann erhéht sich der Druck im rechten Ventrikel
und in der Pulmonalarterie vor dem Kapillarbereich (siehe Bild 2-14).

mmHg 4 (\ /\
22 - {\
10 -
5 4
rechter Pulmonalarterie linker a
Ventrikel Vorhof

Bild 2-14: Druckverlauf bei einer Stenose im Lungenkapillarenbereich

Mitralklappenstenose (siehe Bild 2-9 und Bild 2-15) nennt man eine Verengung der Mitral-
klappe, die meist als Folge einer rheumatischen Endokarditis auftritt, wodurch der Blutstrom
vom linken Vorhof in die linke Kammer erschwert wird. Die Mitralklappenstenose kommt bei
Frauen viermal hdufiger als bei Mé&nnern vor und gilt als der h&ufigste erworbene Herzklappen-
fehler. Die ersten Symptome treten etwa um das 30. Lebensjahr auf, wenn die Offnung der
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Mitralklappe meist schon auf mehr als die Halfte verkleinert ist. Leitsymptome der Mitralklap-
penstenose sind Atemnot mit Lungenstauung und eine absolute Arrhythmie bei VVorhofflim-
mern. Die Patienten weisen haufig das typische Mitralgesicht — blaulich-rote Wangen und blau-
liche Lippen — auf. Im Uberdehnten linken Vorhof bilden sich durch die Blutstauung héufig
Thromben, die dann in den grofRen Kreislauf verschleppt werden kénnen (Embolie).

mmHg 4

120 /\ /\

20;

N N
n \J d

o | U N
rechter Pulmonalarterie linker linker
Ventrikel Vorhof  Ventrikel

v

Bild 2-15: Druckverlauf bei einer Mitralklappenstenose

Die Mitralklappeninsuffizienz (siehe Bild 2-16) tritt meist kombiniert mit einer Mitralklappen-
stenose auf, selten auch in reiner Form und ist ebenfalls bei Frauen haufiger. Durch Schlussun-
fahigkeit der Mitralklappe stromt Pendelblut systolisch in den linken VVorhof zuriick. Die Fol-
gen sind VergroRerung des linken Vorhofs, Lungenstauung, Rechtsherzbelastung und Vergro-
Rerung der linken Kammer.
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mmHg ¢
120+t
22 ¢ -
10| L
ol -
rechter Pulmonalarterie linker linker a
Ventrikel Vorhof  Ventrikel

Bild 2-16: Druckverlauf bei einer Mitralklappeninsuffizienz

Bild 2-17 und Bild 2-18 zeigen den Druckverlauf bei einer Stenose bzw. Insuffizienz einer
Trikuspidalklappe.

A

mmHg
22 -
o \/_/\
5 -
rechter rechter
Vorhof Ventrikel

Bild 2-17: Druckverlauf bei einer Trikuspidalklappenstenose (der erhdhte Druck im rechten Vorhof
muss durch den linken Ventrikel erzeugt werden)
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mmHg 1
A
10 - \/—/\_/_/
5 = W_)
rechter rechter }
Vorhof Ventrikel

Bild 2-18: Druckverlauf bei einer Trikuspidalklappeninsuffizienz (der erhéhte Druck im rechten Vor-
hof muss durch den linken Ventrikel erzeugt werden)

In beiden Féllen — Stenose und Insuffizienz — &uRert sich das Problem durch ein Gerdusch,
aufgrund einer Wirbelschicht zwischen Freistrahl und stagnierendem Fluid. Ab einer bestimm-
ten Reynoldszahl ist dieser Freistrahl instabil in einer turbulenten Schicht, die sich immer weiter
ausbreitet. Der Arzt kann mit einem Stethoskop tber das Gerdusch eine Diagnose stellen. Im
Fall der Stenose wird das Gerdusch wéhrend der Systole erzeugt und im Fall der Insuffizienz

wahrend der Diastole.

Klappe Flache cm? Flache (krankhaft) cm?
Aortenklappe 2,5-3,5 <0,8
Pulmonalklappe 2,5-3,5 <05
Trikuspidalklappe 10 <15
Mitralklappe 4-6 <1
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2.4 Invasive Methoden der Blutdruckmessung

2.4.1 Prinzipien der Druckmessgeber
Mechano-optische Systeme (siehe Bild 2-19)

O. Frank hat erkannt, dass eine hohe Eigenfrequenz im Manometer-Katheter-System wichtig
ist, damit die Blutdruckschwankungen richtig wiedergegeben werden. Eine hohe Eigenfrequenz
wird durch ein hohes Steife-zu-Masse-Verhaltnis erreicht, da die Eigenfrequenz eines Katheters
durch

fot K (2.4.1.1)

T or\M

gegeben ist (K — Steife und M — Masse). Der Nachteil einer hohen Steife ist eine geringe Emp-
findlichkeit. Deswegen wird eine Verstarkung des Signals benétigt, die zundchst optisch er-
folgte: Bei dem System von Wiggers (1914) flihrt der Druck zu einer Verschiebung einer relativ
steifen Membran mit darauf angebrachtem Spiegel. Ein schrdg einfallender Lichtstrahl wird je
nach Membranstellung unterschiedlich reflektiert. Eine geringe Verschiebung der Membran
kann durch schragen Lichteinfall verstarkt werden. Das Signal wurde dann auf eine fotografi-
sche Platte aufgezeichnet. Die Volumenverschiebung betrug bei Wiggers bis zu
0,5 mm?100 mmHg, die Eigenfrequenz bis zu 250 Hz.

Bild 2-19: Prinzip eines mechano-optischen Druckwandlers nach Frank und Wiggers (Geddes, 1970)

Hamilton baute 1934 ein noch besseres System mit noch hoherer Steife und einer Volumenver-
schiebung von nur noch 0,02 mm3/100 mmHg. Die Schwachstelle dieses Systems, das mit Me-
tall- oder Gummimembranen ausgestattet wurde, war die Alterung des Materials. Daraufhin
wurden Glasmembranen entwickelt.
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Kubicek hat 1941 ein Manometer aus einem gebogenen Glasrohrchen entwickelt (siehe Bild
2-20). Die Innenflache ist bei diesem Manometer kleiner als die AuRBenflache. Aus der Bezie-
hung

F
= 2.4.1.2
P=— ( )
folgt, dass bei gleichem Druck p die Kraft F nach auf3en groRer ist als die Kraft nach innen, das
Réhrchen wird also aufgebogen. Die Vorteile dieses Systems bestehen darin, dass Luftbl&dschen
leicht entdeckt werden konnen und dass die Volumenverschiebung nur etwa

0,4 mm?/100 mmHg bei 180 Hz Eigenfrequenz betrégt.

N\

Bild 2-20: Glasmembran nach Kubicek (Geddes, 1970)

Die Nachteile der optisch-mechanischen Systeme bestehen darin, dass ein groRer Abstand zwi-
schen Spiegel und Aufzeichnungsplatte nétig ist (bis zu 5m) und es Probleme mit dem Streu-
licht gibt. Wichtig ist bei diesen Systemen, dass alles gut justiert und vibrationsfrei befestigt ist.
Vor allem aber mussten bis zur Entwicklung digitaler Verfahren die Fotoplatten jedes Mal erst
entwickelt werden, bevor die Messergebnisse zur Verfligung standen.

Elektrolytische Manometer

Schon 1898 hat Grunbaum eine Art Tip-Katheter gebaut, einen Vorlaufer der modernen Tip-
Katheter (siehe Bild 2-21). Am Ende des Katheters ist eine zylindrische Kapsel mit Gummi-
fenster angebracht, an der eine Elektrode befestigt wird. In der Kapsel befinden sich ein Elekt-
rolyt und eine weitere Elektrode. Der Katheter wird in die Blutbahn eingefiihrt. Druckanderun-
gen im Blut fiihren zu Abstandsénderungen der beiden Elektroden und damit zu einer Anderung
der Spannung zwischen den Elektroden. Der grofite Vorteil ist, dass keine Volumenverschie-
bung im Katheter stattfindet. Die ,,Katheterlange* wurde auf null reduziert.

Eine Verbesserung dieses System wurde von Schiitz 1931 vorgeschlagen (siehe Bild 2-22): Das
System wird auf zwei Kammern erweitert, die iber einen schmalen Spalt verbunden sind, mit
einem Elektrolyt gefllt sind und in denen sich je eine Elektrode befindet. Eine sehr steife
Membran verandert die GroRe des Spalts und dadurch den Widerstand, der bei einem Druck-
bereich von 20 bis 200 mmHg linear ansteigt. Die Eigenfrequenz dieser Systeme betragt 200 Hz
in Wasser. Ein Nachteil ist die Instabilitat der Elektrolytflissigkeit, deswegen wird diese immer
erst kurz vor dem Messen eingefillt. Weiterer Nachteil besteht in der elektrischen Polarisation
der Elektroden durch Verwendung von Gleichstrom. Unerwiinschte Ablagerungen auf einer
Elektrode sind die Folge. Dies wurde durch Verwendung kleiner Stréme minimiert. Das Ver-
fahren wurde wegen der hohen Komplexitat des Aufbaus, der Probleme mit Luftblasen beim
Beflllen usw. bald nicht mehr verwendet.
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Bild 2-21: Elektrolytisches Manometer nach Grunbaum (Geddes, 1970)

Bild 2-22: Elektrolytisches Manometer nach Schiitz (Geddes, 1970)

Manometer nach dem Kondensatorprinzip (siehe Bild 2-23)

Auf eine Druckmembran wird eine Kondensatorplatte aufgeklebt. Durch Druckanderungen
wird die Membran verschoben, so dass sich der Abstand zur zweiten Kondensatorplatte und
damit die Spannung &andert. Es kommt zu einer nur sehr geringen Volumenverschiebung
(0,001 mm?3/100 mmHg), Frequenzen bis zu 500 Hz sind so messbar. Gemessen wird der kapa-
zitive Widerstand Rk mit

R =

UT (2.4.1.3)
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Mit Hilfe dieses kapazitiven Widerstands kann uber die Gleichungen

R« :L und (2.4.1.4)
w-C

C=¢- (2.4.1.5)

der Abstand x der beiden Platten ermittelt werden (C — Kapazitat, o — Kreisfrequenz, ¢ — Die-
lektrizitatskonstante, A — Flache der Kondensatorplatten). Aus dem Abstand kann bei bekannter
Charakteristik der Membran der Druck p berechnet werden. Da der Abstand sehr klein ist, ist
diese Methode sehr temperaturempfindlich.

TN TN

: e

Van A

U

Bild 2-23: Manometer nach dem Kon-
densatorprinzip

Bild 2-24: Induktives Manometer

Induktive Manometer (siehe Bild 2-24)

Ein Eisenkern wird auf eine Membran gebracht. Eine Verschiebung dieses in einer Spule ge-
fuhrten Eisenkerns induziert in der Spule Strom und damit ein messbares Signal. Dieses Ver-
fahren wird seit 1943 verwendet, hat sich aber nicht durchgesetzt.

Dehnmessstreifen (siehe Bild 2-25)

Das Grundprinzip besteht darin, dass sich der Widerstand eines Drahtes bei Dehnung erhéht.
Dabei wird ausgenutzt, dass der Widerstand R proportional zu L/A (Lange/Querschnittsflache)
ist, was seit 1876 bekannt ist. Das System von Lambert und Wood (1947) wurde mit vier Dréh-
ten gebaut. Zwei werden gedehnt, zwei gestaucht. Dadurch wird eine Erhéhung des Messeffek-
tes erreicht. Das Verfahren ist relativ einfach und sehr preiswert. Ein Nachteil ist die Lageab-
héngigkeit und die Produktion von so genannten Schleuderzacken bei Bewegungen des Patien-
ten.

Dehnmessstreifen werden in der Regel mittels Atztechnik gefertigt. Dank der Mikrosystem-
technik werden sehr kleine Abmessungen erreicht und die Kosten sind gering.
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Bild 2-25: Resistiver Druckwandler: Messung von dR (R=f(T, s)) eines Dehnungsdrahtes (Geddes,
1970)

Heutige Systeme

Schon bald hatte man erkannt, dass ein Verzicht auf eine Flussigkeitsséule, sprich die Druck-
Ubertragung entlang des ganzen Katheters, groRe Vorteile mit sich bringt. Die Systeme von
Grunbaum und Schiitz waren so genannte Tip-Katheter (Druck wird an der Katheterspitze er-
mittelt), letzteres mit 3mm Durchmesser. Das induktive Manometer von 1943 war auch ein
Tip-Katheter. Das sich ergebende Problem bei Tip-Kathetern mit einem Dehnungsmessstreifen
auf einer Membran war der Membrandurchmesser von nur 2mm. Verbesserungen des Systems
wurden von Millar vorgeschlagen (siehe Bild 2-26).

Aufsicht

Seitenansicht r ~
\— —

~ "flexible Hiille

Bild 2-26: Katheter der Firma Millar. Dehnungsmessstreifen auf den Biegebalken (Togawa, et al.,
1997)

Aus der VergroRerung der Einwirkflache durch Einfihrung eines Biegebalkens P=F/A folgt
bei grolerer Flache A eine groliere Kraft F. Eine flexible Hiille ist notwendig, damit sich der
Druck auf den Biegebalken tbertragen kann. Da dieses System sehr teuer ist (ca. 1500€), wird
es nur bei Prazisionsmessungen angewendet. Weitere Probleme bestehen in dem Vorhanden-
sein eines Nullpunktdrifts und der fehlenden Mdoglichkeit, Kontrastmittel oder dhnliches zu
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spritzen. Deswegen geht man heute einen Schritt zuriick und nutzt Katheter mit einem Druck-
wandler am Ende, siehe Bild 2-27. Problematisch dabei sind allerdings der lange Katheter und
die Zwischenstiicke, was zu einer nicht optimalen Ubertragungsfunktion fthrt.

Haut 3—Wege:Hahn )
. ( zum Spulen Offnung zur
F Kalibration und
- PN Luftblasen-
Katheter QP entfernung
|
Sensor

Bild 2-27: Schema der modernen invasiven Blutdruckmessung (Bolz, et al., 2002)

2.4.2 Luftkapselmethode und Kapillardruckmessung

Trotz der oben beschriebenen Entwicklungen sind noch einige Probleme bei der Blutdruckmes-
sung ungelost. Ein Beispiel dafiir ist die Dauermessung des vendsen Druckes im rechten Ventri-
kel. Wie erlautert ist diese Messung u.a. zum Erkennen einer Rechtsherzinsuffizienz notwen-
dig. Der Zugang ist geldst, Schwierigkeiten bereitet jedoch die Messgenauigkeit. Der Millarka-
theter hat eine Nulldrift, die bei den geringen vendsen Driicken gravierend wird. Katheter, die
den Druckaufnehmer nicht an der Spitze haben, liefern Messergebnisse, die von der Lage des
rechten Ventrikels abhéngig sind. Selbst wenn der Druckaufnehmer am Patienten festgeschnallt
wird, wird nur die Druckanderung durch Aufstehen und Korperbewegung verhindert. Beim
Drehen kommt es wieder zu einer Anderung des hydrostatischen Druckes, die in der GroRen-
ordnung des Messeffektes liegt. Der Fehler ergibt sich aufgrund des hydrostatischen Drucks

p(h)=p-g-h (2.4.2.1)

Da die Erdbeschleunigung g nicht null sein kann, die H6he h nicht null ist, muss die Dichte p
so manipuliert werden, dass sie nahezu den Wert null annimmt. Dies gelingt durch die Verwen-
dung von Gas. Daraus ergibt sich die Luftkapselmethode (siehe Bild 2-28): Ein teilgefllter
Ballon liegt um die Katheterspitze, der Katheter ist luftgefillt, am Ende sitzt der Druckaufneh-
mer. Der Ballon muss teilgefillt sein, da sonst keine korrekte Druckiibertragung maoglich ist:
Ist der Ballon leer, iibertragt sich der Druck nicht richtig, weil der Ballon die Ubertragung be-
hindert (VVerstopfung); ist er prall gefillt, ist der Druck im Ballon hoher als im Ventrikel.

Aufgrund der Diffusion von Luft aus dem Ballon leert sich der Ballon bei langen Liegezeiten.
Daher wird vor jeder Messung eine Verbindung nach auflen hergestellt und dann ein definiertes
Volumen in den Messraum eingefiillt. Hier im Labor wurde so ein Druckaufnehmer nach einer
Idee aus dem 19. Jh. (Marey, Plethysmografie, Druckmessung durch Volumenverschiebung)
entwickelt. Im Tierversuch wird er haufig angewendet, beim Menschen allerdings nicht.

Eingesetzt wird die Methode auf dem Gebiet der Hirndruckmessung. Diese wird benutzt, wenn
im Gehirn eine Volumenquelle (raumfordernde Prozesse wie Blutungen oder Tumore) vorliegt.
Im Schadelbereich gilt Ap/AV >> 1 — das Volumen ist also fast nicht verdnderbar. Befindet sich
nun im Kopf eine Volumenquelle, werden die vendsen Geféalle zusammengepresst, da sie als
erste nachgeben. Dadurch sinkt das durch den Kopf stromende Blutvolumen, der Mensch stirbt
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schlielich. Bei einem Unfall oder entsprechender Diagnose wird daher ein ca. 5mm grofRes
Loch in den Schédel gefrast. Eine Kantile wird durch das Hirn in den Hirnventrikel gestochen.
Der Ventrikel ist ein mit Flussigkeit geftllter Bereich im Kopf. Dort kann der Druck (ber ein
U-Rohr gemessen werden und tber den hydrostatischen Druck gesteuert werden. Allerdings ist
dies nur begrenzt moglich. Da bei dieser Methode das Gehirn durchstochen wird, um die Druck-
sonde zu legen, kénnen Mikroben einwandern. Des Weiteren kann der Patient bei Lageénde-
rung ,,leer laufen. Bei Husten kommt es zu Druckspitzen, die ebenfalls zum unerwiinschten
Ablaufen der Hirnfllssigkeit flihren. Bei der alternativen Druckmessung mit einer Luftkapsel
wird ebenfalls ein Loch in die Schadelwand gefrast und die Luftkapsel zwischen der Schadel-
wand und der lederartigen Dura mater eingebracht. Der Vorteil dieser Methode liegt in ihrer
Langzeitstabilitat.

Druckaufnehmer
<—teilgeflllter Ballon \L

P

rechter Vorho

AuBenluft=—>
l <— Motor (Druckausgleich)

Bild 2-28: Prinzip der Luftkapselmethode

Mit dem bisher beschriebenen Handwerkszeug kann der Blutdruck in allen Bereichen des Blut-
kreislaufes gemessen werden, jedoch nicht in den Kapillaren. Meist wird nur die Zeit fir die
Erwarmung einer bestimmten Kdérperpartie nach schneller Abkuhlung als MaR fir die Durch-
blutung der dortigen Kapillaren genommen. Das Problem genauerer Messungen an Kapillaren
mit den beschriebenen Methoden ist, dass der Durchmesser der Kapillaren nur ca. 5-10 pum
betrégt, der Durchmesser der normalen Katheter allerdings bei ca. 2mm liegt.

1. Lésungsmaoglichkeit:

Ein sehr diinnes Rohrchen piekt eine Kapillare an und fiihrt zum Druckaufnehmer. Problem:
Durch den minimalen Durchmesser ist die Dd&mpfung extrem hoch. Der Mitteldruck ist also
messbar, der pulsatile Druck nicht.

2. Losungsmaoglichkeit (siehe Bild 2-29):

Eine dinne Glaskapillare (hergestellt durch schnelles Auseinanderziehen eines fast fliissigen
Glasrohres) mit einem Durchmesser von etwa 1 um wird in die Kapillare gestochen und eine
Wheatstone’sche Messbriicke wird aufgebaut. Sie besteht aus drei Festwiderstdnden und aus
dem variablen Widerstand zwischen dem Blut und dem mit Wasser gefiillten Katheter. Der
Widerstand hangt vom Pegel des Blutes in der Glaskapillare ab, und dieser wiederum vom
Blutdruck. Der eingezeichnete Elektromagnet wird durch die abgegriffene Spannungsénderung
der Bricke so geregelt und das Wasser entsprechend in den Katheter hineingedriickt bzw. ent-
nommen, dass der Widerstand praktisch immer den Ausgangswert hat. Dieser ist so gewahlt,
dass sich der Blutpegel in der Mitte der Glaskapillare befindet. Durch die sehr schnelle Rege-
lung wird fast vollstandig verhindert, dass das Blut sich in der Glaskapillare bewegt. Durch die
Bewegung des Elektromagneten wird jedoch der Druck in der Messkammer veréndert (relativ
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grofRes Volumen). Diese Druckénderung wird von einem Druckaufnehmer gemessen. Durch
das relativ groRRe Volumen kommt es hier nicht zu einer starken Dd&mpfung. Deshalb kann mit
diesem Verfahren auch die pulsatile Stromung in den Blutkapillaren erfasst werden.

Regler %

/\f\ﬂw

/ H20 Druckaufnehmer

N

Kapillar (Durchmesser 10um)

Bild 2-29: Kapillardruckmessung (Togawa, et al., 1997)

2.5 Nichtinvasive Methoden der Blutdruckmessung

Dreifingermethode (siehe Bild 2-30)

Mit drei Fingern wird die Arteria radialis leicht abgedriickt. Der erste Finger dient als Messge-
rat fir den Druck. Der zweite Finger prift, ob noch eine Pulswelle durchkommt, der dritte Fin-
ger verhindert den so genannten retrograden Fluss, der durch NebengeféaRe entstehen kann. Je
hoher der Blutdruck ist, desto hoher ist der notige Druck des ersten Fingers, um das Durchkom-
men der Pulswelle zu unterdriicken. Mit diesem Verfahren kdnnen nur qualitative Aussagen
getroffen werden. Ein Arzt der dieses Verfahren anwendet, benétigt viel Erfahrung.
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3
2
1 1. GréBe des Druckes
2. Druck Ja/Nein
Pulsader: 3. Retrograder Puls

Bild 2-30: Dreifingermethode — in Europa seit etwa 1810 bekannt

Verfahren nach Basch (siehe Bild 2-31)

1876 entwickelte Basch eine Methode zum Ersatz des ersten Fingers. Die Methode ermdglichte
auch eine quantitative Aussage. Ein Latexballon wird auf die Arteria lateralis gelegt und ein
Wasserdruck im Ballon erzeugt, der den Blutfluss verhindert. Der nitige Wasserdruck wird
uber ein U-Rohr Manometer gemessen. 1907 benutzte der Franzose Potain dazu ein Manometer
statt eines U-Rohrs.

Hg

H20

Latex
Arteria Lateralis

Arm

Bild 2-31: Nicht-invasive Blutdruckmessung nach Basch (Geddes, 1970)

Plethysmografie (siehe Bild 2-32)

1876 hat Marey die Plethysmografie, das ist die Aufzeichnung der durchblutungsbedingten Vo-
lumenschwankungen, entwickelt. Dabei wird eine Hand in einem druckfesten, mit Wasser ge-
flllten Gefald platziert und dieses zur Umgebung hin abgedichtet.
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Bild 2-32: Plethysmografie (Volumenverdrangung), Verfahren nach Marey

Der Druck im abgedichteten Gefal? wird durch Heben eines Hochbehalters mit freier Oberfla-
che langsam erhoht. Fangt Wasser an der Oberflache an zu schwingen, ist der diastolische
Druck erreicht: Das GefaR ist beim diastolischen Druck gerade kollabiert, in der Systole pumpt
es sich auf und es kommt zur Wasserspiegelschwankung. Hort das Wasser auf zu schwanken,
ist der systolische Druck erreicht, die BlutgefaRRe sind permanent geschlossen. Das Verfahren
wurde von Marey fur einen Finger weiterentwickelt (Bild 2-33).

Fotozelle / P2
(Messung dq(rJFarbintensitat )

P1 —— H
luftgefillter e
Ballon @Tgi

Manschette t

Blutdruck

Bild 2-33: Weiterentwicklung der Plethysmografie (Burton, 1965)

Der Finger wird dazu in eine Art Gummiballon gesteckt, so dass die Auflienhaut des Ballons
den Finger umschliel3t. Der Druck P1 im Ballon wird solange erhoht, bis das Blut vollig aus
dem Finger rausgedruckt ist (ca. 250 mmHg). Dann wird der Druck P> an der Manschette auf
den gleichen Druck eingestellt. Der Druck P1 im Ballon wird auf 0 gebracht und der Druck P>
in der Manschette langsam reduziert, bis wieder Blut fliel3t. Nur der systolische Druck ist mess-
bar. Wann Blut flielt, wurde friiher tber die Farbe des Fingers bestimmt, spater wurde ein
photometrisches Verfahren angewandt. Heute wird das Verfahren bei Neugeborenen angewen-
det, da bei ihnen der Puls oft schwer bestimmt werden kann. Dessen Spiirbarkeit ist jedoch
Voraussetzung fur andere Messverfahren. Auch bei Versuchstieren kommt das Verfahren zum
Einsatz, insbesondere bei (weillen) Rattenschwénzen (Bild 2-34). Das Fliel3en des Blutes wird
uber die Intensitatsmessung einer Wellenlédnge bestimmt, die typisch fiir H&moglobin ist (Be-
stimmung des Absorptionsspektrums).
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Fotozelle
(Messung d?:r% Farbintensitat I)

A}
Manschette

Bild 2-34: Weitere Anwendung der Plethysmografie

Methode nach Riva Rocci und Korotkoff (siehe Bild 2-35)

Der italienische Kinderarzt Riva Rocci hat 1896 das uns bekannte Manschettenverfahren ent-
wickelt, allerdings nur fur den systolischen Druck. Eine Manschette wird um den Oberarm ge-
legt und der Druck auf 200 mmHg erhoht. Dann wird der Puls abgetastet und der Druck lang-
sam erniedrigt. Sobald der Puls fuhlbar ist, ist der systolische Druck erreicht. Der russische
Militararzt Korotkoff (1905) hat dieses Verfahren entscheidend weiterentwickelt, indem er zu-
sétzlich ein Stethoskop benutzte. Wieder wird per Manschette das GefaR vollig zusammenge-
drickt. Bei der Senkung des Drucks wird mit dem Stethoskop unterhalb der Manschette ge-
horcht, ab wann das Blut wieder flief3t. Dies ist relativ gut hérbar durch das Gerausch, das beim
Kollabieren des Gefalies entsteht. Die Ursache fur dieses Gerdusch ist umstritten: Entweder ist
es das Aufeinandertreffen der Wénde oder es sind Stromungsgerausche. Der diastolische Druck
ist dann erreicht, wenn das Geréusch durch das Kollabieren des Gefal3es nicht mehr zu horen
ist.
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Bild 2-35: Methode nach Riva-Rocci und Korotkoff
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Volumenkompensationsmethode nach Pefiaz (1973) (siehe Bild 2-36)

Auch hier befindet sich eine Manschette um einen Finger. In das Manschettensystem ist zusétz-
lich ein Fotoplethysmograf in Transmission integriert, welcher kontinuierlich die VVolumen-
schwankungen des Blutes erfasst (mehr Blut im Finger entspricht geringerer Durchleuchtung).
Mit diesem Volumensignal wird ein Ventilsystem geregelt. Wird der Druck auf den Finger tiber
die Manschette erhoht, so erhoht sich auch der Druck auf die Gefalwand der Fingerarterie. Ist
der transmurale Druck, d.h. die Differenz von Manschettendruck und intraarteriellem Druck,
Null, dann ist die Arterienwand entlastet und der in der Manschette messbare Druck entspricht
dem Blutdruck. Dieser Zustand wird durch die volumengesteuerte Regelung des Manschetten-
drucks erhalten. Wahrend des systolischen Anstiegs des Blutdrucks kommt es zu einer Zu-
nahme des Blutvolumens im Finger. Dies fuhrt zu einer Reduktion der Lichttransmission, d.h.
die mit dem Fotoplethysmografen registrierte Lichtintensitat wird geringer. Eine Abnahme des
Blutdrucks hat den gegenteiligen Effekt. Der Volumen-Druck-Regler regelt den Manschetten-
druck derart, dass das plethysmografische Signal und damit das Blutvolumen im Finger kon-
stant bleibt. Der Manschettendruck andert sich dabei proportional zum Blutdruck im Finger.
Vorteil des Verfahrens: Es ist nicht-invasiv und kontinuierlich. Die Nachteile bestehen darin,
dass das Verfahren relativ ungenau ist und bei Patienten mit schlechter peripherer Durchblutung
nur sehr geringe Signale des Transmissionsmessgerétes vorhanden sind, d.h. der Regelkreis
wird instabil. Hinzu kommt, dass bei kritischen Kreislaufsituationen keine Korrelation zwi-
schen dem Systemblutdruck und dem Verhalten der Fingerarterie besteht.

Druckpumpe
Wi
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Aufblasbare f — - E(
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39
Manschette P Servoventil-
\ j System
10 ! |

Manschettendruck Fotoplethysmograph
Messung / mmHg

-----------

.............

Bild 2-36: Volumenkompensationsmethode (Elter, 2001)

Oszillometrische Methode (siehe Bild 2-37)

Historisch erfolgte die Entwicklung dieser Methode sogar vor der von Korotkoff. Das Prinzip
ist folgendes: Beim VerschlieRen der Blutgefalie durch die Manschette konnen aufgrund des
Drucks der Manschette auf das BlutgefaR Oszillationen (Schwingungen) des BlutgeféaRes beo-
bachtet werden. Diese Schwingungen erreichen ihre maximale Amplitude, wenn der Manschet-
tendruck und der mittlere Arteriendruck tbereinstimmen (mean value). Der systolische und der
diastolische Druck werden aus dem mittleren Arteriendruck und Annahmen tber die Hullkurve
der Oszillationen bestimmt (Elter, 2001).

Die Messung der Oszillationen geschieht entweder tiber den Manschettendruck oder Uber das
Plethysmogramm (mechanisch, photoelektrisch oder mit Impedanzmethode).
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Ein Vorteil der oszillometrischen Methode besteht darin, dass damit eine objektive und einfache
Detektion des Maximums der Oszillation méglich ist. Wegen der Automatisierbarkeit ist dieses
fiir quasikontinuierliche Blutdruckmessungen (héufige Einzelmessungen) interessant.

Als Nachteil erweist sich, dass der in der klinischen Praxis relevante diastolische Druck bei der
oszillometrischen Methode erst unter weiteren Annahmen berechnet werden muss. Des Weite-
ren ist diese Methode anfallig bei schwachem Puls oder Bewegungen.

Héufig findet die oszillometrische Methode Anwendung in Blutdruckmessgeraten fiir den
Hausgebrauch, da die Messung auch am Handgelenk maglich ist.
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Bild 2-37: Oszillometrische Methode, modifiziert nach (Thews, et al., 2005)

Pulstransitzeitbestimmung

Seit ein paar Jahren gibt es den Versuch, eine kontinuierliche nicht-invasive Blutdruckmessung
uiber die Anderung der Pulswellengeschwindigkeit durchzufiihren. Die theoretische Grundlage
bildet die Pulswellengeschwindigkeit c, also der Geschwindigkeit der Druckwelle auf dem
Weg vom Herzen durch die Arterien. Diese erhtht sich mit steigendem Druck.

Ursache der Pulswelle: Wird in einen Schlauch mit elastischer Wand plétzlich ein Volumen
eingepresst, wird das Fluid am Beginn beschleunigt und die Wand gedehnt. Ein Teil der kine-
tischen Energie (Geschwindigkeitsenergie) geht also in potentielle Energie (,,Dehnungsener-
gie*) Uber. Die Dehnung der Wand pflanzt sich mit der Pulswellengeschwindigkeit durch das
Gefal} fort. Bei leicht dehnbaren Wanden (z. B. aus Gummi) ist diese Geschwindigkeit gering,
bei annahernd starren Wanden (z. B. aus Glas) ist die Pulswellengeschwindigkeit sehr hoch.
Die Pulswellengeschwindigkeit darf nicht mit der Stromungsgeschwindigkeit verwechselt wer-
den. Sie ist so eine Art Schallgeschwindigkeit.

Wellenausbreitungsgeschwindigkeit c= \/E (2.5.1)
Y2,
mit dem Volumenelastizitdtsmodul k=V 3—5 (2.5.2)
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Die Pulswellengeschwindigkeit ¢ steigt mit steigendem Druck: Ein héherer Blutdruck p fuhrt
zu hoherer Dehnung der Arterienwande, dies flhrt zu einer hoheren GeféaBsteifigkeit (also ho-
heres Volumenelastizitdatsmodul x) und dies wiederum fiihrt zu einer héheren Pulswellenge-
schwindigkeit, siehe Formel oben. Steigt x, so nimmt auch c zu. Die Zunahme der Gefal3stei-
figkeit bei hoherem Druck ist auf das nichtlineare Spannung-Dehnungs-Verhalten der Blutge-
fake zurlickzufiihren. Das bedeutet: Ein mit leichtem Druck gefulltes Gefal? durch weiteren
Druck ein wenig zu dehnen, ist zundchst leicht. Je groRer die Dehnung eines GeféaRes jedoch
wird, desto grofier muss der Druck sein, um das Gefal3 ein Stiick weiter zu dehnen (siehe Bild
2-38).
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Bild 2-38: Spannungs-Dehnungs-Charakteristik der menschlichen Gefale im Alter zwischen 20 und
40 Jahren

c ist beim Menschen meist zwischen 4 und 12 m/s. Jingere Menschen haben niedrigere Werte
als éltere, da ihre Gefale elastischer sind.

Es wird also gemessen, wie lange der Druckpuls vom Herzen (Zeitpunkt z.B. tber EKG be-
stimmt) bis zum Messort benétigt, z. B. bis zum Ohrlappchen. Mit Hilfe der Gleichung

Al

At C (2.5.3)
wird die Pulswellengeschwindigkeit berechnet. Al ist dabei die Wegstrecke vom Herzen zum
Messort und At ist die gemessene Zeit bis der Puls am Messort ankommt. Bei bekanntem Zu-
sammenhang des Blutdrucks und der Pulswellengeschwindigkeit p(c) erhalt man so den Blut-
druck. Damit kdnnte der systolische Druck gemessen werden. Allerdings ist die Funktion p(c)
von Mensch zu Mensch verschieden. Die Geschwindigkeit ¢ bleibt relativ konstant innerhalb
eines Tages, steigt aber mit dem Alter, weil sich das Verhéltnis von Kollagen und Elastin in
den Gefallen und damit deren Dehnungsverhalten dndert. Im Gegensatz zum Blutdruck andert
sich die Pulswellengeschwindigkeit auch beim Rauchen oder durch Adrenalin-Ausschittung.
Das bedeutet, dass diese fast kontinuierliche Methode bei jedem Menschen immer wieder mit
Standardmethoden kalibriert werden muss.

3 Blutflussmessung (Volumenstrommessung)

Eine der priméaren Informationen, die ein Arzt Giber einen Patienten benétigt, ist die Konzentra-
tion von Sauerstoff und Nahrstoffen in den Zellen. Da diese Daten normalerweise sehr schwer
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zu messen sind, muss sich der Arzt mit indirekten Messungen zufrieden geben, Blutflussmes-
sungen und Messungen der Blutvolumendnderungen, die normalerweise mit der Konzentration
von Nahrstoffen korrelieren. Falls der Blutfluss (=VVolumenstrom) auch sehr schwer zu messen
ist, werden Blutdruckmessungen oder EKGs herangezogen. Der Blutfluss in den verschiedenen
Kdorperteilen ist ein Indikator fur die Zirkulation in diesen Bereichen. Wenn die Blutstromung
zum Gehirn stark reduziert ist, beginnen die Nervenzellen innerhalb von wenigen Minuten zu
sterben — dies passiert bei einem Schlaganfall. Ein anderes Beispiel ist der Aortenfluss, dessen
Reduzierung fur die meisten Probleme im gesamten Kreislauf verantwortlich ist. Deshalb wird
der Aortenfluss von Kardiologen bei Herzproblemen intensiv beobachtet.

Eine pulsatile Blutflussmessung stellt einige Herausforderungen an das Messsystem, denn der
Blutfluss zeigt sehr grofie Unterschiede zum mittleren Fluss, was in den drei idealisierten Blut-
flusskurven von Bild 3-1 gut zu sehen ist. Die Stromung wechselt auch bei normal funktionie-
renden Herzklappen ihre Richtung, daher muss das Messgerét die Richtung der Strdmung er-
fassen konnen. Dies ist notig, da der Grad der Rickstromung z. B. ein Parameter der Klappenin-
suffizienz ist. (siehe Bild 3-1(b)). Das Maximum des Blutvolumenstroms und die Beschleuni-
gung des Blutes sind z.B. die Parameter fir die Beurteilung der Herzkontraktion. Bild 3-1(c)
zeigt z. B. diese reduzierten Werte bei einem Patienten mit Herzinfarkt. Die Erfassung der Dy-
namik des Blutflusses erfordert ein Messgerét, das in einem breiten Frequenzspektrum arbeitet.

(@) (b) (©

Bild 3-1: Idealisierte Falle der Blutflusskurven in der Aorta ascendens zur Ermittlung der Anforderun-
gen an ein entsprechendes Messgerat. (a) Normale Welle. Schnelle Beschleunigung und kurze aber
scharfe Flussumkehrung. (b) Bei einer defekten Klappe ergeben sich hohe Spitzenwerte und eine lan-
gere Ruckflusszeit. (c) Herzinsuffizienz. Geringe Beschleunigung und kleine Spitzenwerte

Es muss zwischen Fluss- und Geschwindigkeitsmessgerat unterschieden werden. Ein ideales
Flussmessgerét liefert ein Ausgangssignal, das proportional zum Gesamtvolumen ist, welches
durch das Gefal in einer bestimmten Zeit fliel3t und zwar unabh&ngig vom Geschwindigkeits-
profil. Es misst nicht-invasiv, besitzt eine hohe Resonanzfrequenz, ist stromungsrichtungsemp-
findlich und unabhéngig von Hdmatokrit und GefalRwandeigenschaften. Die Geschwindigkeits-
messgerate haben dagegen ein Ausgangssignal, das proportional zur Blutgeschwindigkeit ist,
die gerade an der Messsonde vorherrscht, und ziehen die Grolie des GefélRes nicht in Betracht.
Im idealen Fall soll die Geschwindigkeit an einem Punkt gemessen werden, ohne die Strémung
zu beeinflussen. Dies bedeutet die Benutzung von miniaturisierten Geréten oder einer nicht-
invasiven Methode. Die Geschwindigkeitsmessung wird fir die Erfassung der Geschwindig-
keitsprofile und der Schwankungen/Turbulenzen angewendet. Geschwindigkeitsmessgerate
konnen als Ersatz fur die Flussmessgeréte eingesetzt werden, wenn das Geschwindigkeitsprofil
im Gefél als bekannt angenommen werden kann. Fir die Konvertierung der Geschwindigkeits-
messung in die Volumenflussmessung ist dann die Kenntnis der GefaRgroRe erforderlich.

3.1 Dilutionsmethoden

Die so genannten Verdunnungsmethoden, die hier betrachtet werden, messen nicht zeitauflo-
send den pulsatilen Fluss, sondern den gemittelten Fluss tber mehrere Herzschlage. So wird
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das Herzzeitvolumen (HZV, engl. cardiac output) ermittelt. Im Jahr 1870 hat Fick eine Methode
vorgeschlagen, die auf der Messung des partialen Drucks von Sauerstoff (Konzentration co2)
basiert. Folgende Uberlegungen wurden angestellt: Wenn eine bestimmte Menge mo von einem
Stoff zu einem Volumen V beigefugt wird, ist die resultierende Konzentration dieses Stoffes:

mO
C=—= 3.1.1
Y (3.1.1)
Da es sich um einen Kreislauf handelt, wird das Fluidvolumen im untersuchten Raum kontinu-
ierlich ersetzt. Um eine bestimmte Anderung der Konzentration zu erhalten, muss eine be-
stimmte Stoffmenge pro Zeitintervall beigefligt werden:

dm
dc = A (3.1.2)

Vo

Aus dieser Gleichung kann man den Volumenfluss V ermitteln:

dm
v :d—Vz—At (3.1.3)
dt ¢, —c;

wobei ci die Eingangs- und ¢, die Ausgangskonzentration ist. Fick hat vorgeschlagen, als Kon-
zentrationsdifferenz die vendse und arterielle Sauerstoffkonzentration zu messen. Man muss
aber beachten, dass der Verbrauch von Sauerstoff in verschiedenen Korperteilen wie dem Ge-
hirn, den Muskeln oder der Niere unterschiedlich ist. Deshalb sollte die Blutabnahme fir die
Messung der vendsen Sauerstoffkonzentration nicht im rechten Vorhof stattfinden, da dort das
Blut noch nicht sehr stark vermischt ist. Das Blut sollte in der Pulmonalarterie abgenommen
werden. In der Pulmonalarterie ist das Blut durch die Arbeit des rechten Ventrikels schon gut
durchmischt. Arterielles Blut kann in jeder Arterie abgenommen werden, da das Blut nach dem
linken Ventrikel sehr gut durchmischt ist und der Sauerstoff in den Arterien nicht verbraucht
wird (siehe Bild 3-2). Normalerweise wird arterielles Blut aus den Armen oder Beinen abge-
nommen. Sauerstoff ist der Stoff, der standig zugefihrt wird. Das passiert durch die Atmung.
Jetzt muss nur noch der Parameter dm/dt gemessen werden. Dies geschieht mit Hilfe eines Spi-
rometers. Der Patient atmet aus einem Behalter (siehe Bild 3-3), der auch einen Kohlendioxid-
absorber enthdlt. Das kann zum Beispiel Kalziumhydroxid (Ca(OH)2) sein. So ergibt die VVolu-
menanderung im Behalter multipliziert mit der Konzentration von Sauerstoff in Luft bei Atmo-
spharendruck Pam die Anderung der Stoffmenge dm/dt .

Die Fick’sche Methode ist nicht toxisch, allerdings muss der Patient ein Uber eine gewisse Zeit
konstantes Herzzeitvolumen besitzen.

35



Labor fur Biofluidmechanik der Charité — Universitatsmedizin Berlin Skript zur Vorlesung der TU Berlin ,Strémungsmechanik in der Medizin“

O2 Lunge
O2 Lunge
COZ_ven('js + g
% CcO2_venss cO2_arteriell
— ] >
— CO2_arteriell
dm
V= dt
€0, _arterien — €02 venss
«_____
Bild 3-2: Messung der Massenbilanz nach Fick (1870)
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Bild 3-3: Gasometer zur Messung von Sauerstoffmassenstrom

Es war zundchst sehr schwierig, die Sauerstoffkonzentration zu messen. Deshalb wurden andere
Dilutionsmethoden entwickelt. Eine von ihnen ist die Farbstoffverdiinnungsmethode. Gleich-
zeitig wurde der Ubergang von der kontinuierlichen Infusionsmethode zum Schnellinjektions-
verfahren vollzogen. Eine bestimmte Farbstoffmenge wird zum Zeitpunkt To schnell ins GefaR
injiziert und die Konzentration dieses Stoffes tiber die Zeit wird flussabwarts gemessen. Bild
3-4 zeigt die Fluktuationen bei einer bestimmten Konzentration eines Indikatorstoffs nach einer
Injektion. Die punktierte Linie zeigt die erwartete Kurve, die ohne Rezirkulationen bei einem
unendlichen groRen Kreislauf auftreten wirde. Der in der Praxis auftretende zweite Peak wird
durch das zweite Durchlaufen des Farbstoffes durch den Kreislauf verursacht.

In dem idealen Fall kann der Fluss folgendermalien berechnet werden: Ein Teil des Blutvolu-
mens dV passiert das Untersuchungsfenster in der Zeit dt. Die Indikatormenge dmy, die in die-
sem Volumen dV enthalten ist, kann mit

dm, =c, (t)dV (3.1.4)

berechnet werden.
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Aus der Ableitung resultiert folgende Gleichung:

dm c, (t)dv
(0 (3.15)
dt dt
wobei dV/dt der Volumenstrom V ist. Damit ist
i m;,
V=gfr-o--—o (3.1.6)
j c, (t)dt

Farbstoff,
der sich im Kreislauf mischt

m;

To T bei unendlich
groRRer Blutmenge

mit einem Sensor gemessener m
Bolus des Farbstoffs - dm V o

.
jo c, (t)dt
Bild 3-4: Farbstoffverdiinnungsmethode

Die aufgenommene Konzentrationskurve kann auch flr die Diagnose angewendet werden.

Im Fall eines Septumsloches beispielsweise ist der zweite Peak, der durch die Rickstrdmung
ausgebildet wird, viel friiher und hoher. Die Konzentration des Farbstoffes wird photometrisch
gemessen. Diese Methode wird auch fiir die Messung der Sauerstoffsattigung angewendet, da
das oxygenierte H&moglobin heller als das desoxygenierte Hdmoglobin ist. Der Farbstoffindi-
kator muss sich also vom Blut unterscheiden. Bei klinischen Untersuchungen des Herzzeitvo-
lumens mit dieser Methode wurde meistens Kardiogriin (Indocyanin) aufgeldst in Kochsalzlo-
sung als Farbstoff verwendet. Sein optisches Absorptionsmaximum liegt bei 805 nm. Bei dieser
Wellenlénge ist die optische Absorption des Blutes unabhangig von der Oxygenierung. Die
Niere braucht ca. 10 min, um die Hélfte des Farbstoffes auszuscheiden, was eine schnelle Un-
tersuchungswiederholung ermdglicht. Allerdings ist dieser Farbstoff maRig schadlich fur den
Kdorper. Aufgrund dessen wird diese Methode nur selten angewendet, z. B. um den VVolumen-
fluss in der Lunge abzuschatzen. Eine andere Losung musste gefunden werden. Kochsalzlésung
z.B. ist unschadlich, kann aber schlecht von Blut unterschieden werden. Die Ldsung liegt in
der Temperaturdifferenz, die Kélteverdiinnungsmethode entstand. W&rme kann wie ein Stoff
als Indikator benutzt werden.
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Analog wird auch der Blutfluss berechnet:

_ Q
pec,[dT (Dt (317)

wobei cq [J/kgK] die spezifische Warmekapazitat des Blutes und
Q=V,-AT-p, -c, [J] (3.1.8)

die injizierte Warmemenge ist. Der Index i kennzeichnet die jeweiligen GroRRen des injizierten
Mediums. Man injiziert eine kalte Kochsalzldsung (Ti = 0 °C) mittels eines Katheters und etwas
stromab registriert man die Temperatur mit einem Thermistor.

Wegen des Wéarmeverlustes Uber die Gefalwande ist es wichtig den Abstand zwischen Ther-
mistor und Injektions6ffnung maoglichst klein zu halten. Anderseits muss die injizierte Menge
mit dem Blut gut durchmischt sein. Aus diesem Grund injiziert man in den rechten VVorhof. Die
Temperatur wird dann in der Pulmonalarterie gemessen. Der rechte Ventrikel wirkt dabei als
Mischkammer.

Man kann den Katheter fur mehrere Stunden oder sogar bis zu 24 Stunden im Herz platzieren
um mehrere Messungen durchzufiihren. Bei dieser Methode kann leider keine kontinuierliche
Injektion durchgefiihrt werden.

In friiheren Systemen wurde die Warme durch einen elektrischen Erhitzer zugefiigt. Dies er-
moglicht die kontinuierliche Messung des HZV. Allerdings ist die Erhitzung des Blutes unter
Umsténden schadlich. Die daraufhin verfolgte Kélteverdiinnungsmethode wurde Uber einen
langen Zeitraum entwickelt und ist heute noch der Stand der Technik.

y N

(TBIut - Tinjek )Vl
JO T (t)dt

T

v:

p‘Cq
PiCyi

er ungefahr den Wert 1 hat (siehe Gleichung 3.1.7 und 3.1.8).

Bild 3-5: Kalteverdinnungsmethode. Auf die Darstellung des Faktors

wurde hier verzichtet, da
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3.2 Elektromagnetische Methoden

Grundlage ist, dass ein bewegter Leiter in einem Magnetfeld eine Spannung erzeugt. Die An-
wendung dieses Prinzips ist fir eine invasive Blutdruckmessung méglich: Das Bild 3-6 zeigt
ein Blutgefal mit Elektroden und zwei Magneten. Es werden mit Wechselstrom betriebene
Magnete verwendet, die eine Art Biigel bilden. An den Seiten befinden sich Elektroden. Der
Bugel wird tber das GefaR geschoben, so dass die Elektroden an das Gefél? gedriickt werden.
Die GroRe muss so gewahlt werden, dass die Elektroden in der Diastole gut anliegen, sonst
werden die Messergebnisse verfalscht. Aus diesem Grund ist das Messverfahren in VVenen
schlecht anwendbar, weil diese in der Diastole kollabieren.

Der Vorteil dieser Methode ist, dass Momentanwerte des Blutflusses gemessen werden und
nicht nur Durchschnittswerte wie bei den Dilutionsmethoden.

Der Nachteil besteht in einem systematischen Messfehler. Der genaue Durchflusswert wiirde
nur dann gemessen, wenn das BlutgefaR quadratisch ware, die Elektroden Uber die ganze Seite
gehen wirden und das Magnetfeld homogen wére. Da die Elektroden sehr klein sind, tragen
Geschwindigkeiten in ihrer N&he mehr zum Signal bei als weiter entfernte. Das inhomogene
Magnetfeld erzeugt bei asymmetrischen Profilen Fehler, da die Bereiche, in denen die Feldli-
nien parallel sind, ein starkeres Signal erzeugen, als die Bereiche am Rand. Ein Beispiel ist die
Strémung im gekrimmten Rohr.

Weitere Nachteile ergeben sich durch die ungenaue Messung des Durchmessers infolge unter-
schiedlicher GefaBwanddicken. Auch Metallgegenstande in der Nahe kdnnen die Messung be-
einflussen.

Die Arterie wird durch den Biigel in der Systole etwas gepresst, der Durchmesser der Arterie
steigt dabei um etwa 3—7 %.

Angewendet wird diese Methode bei Flussmessungen in gedffneten Operationsgebieten z. B.
an einem Organ oder einem Bypass. Nach der Bypassoperation wird beispielsweise getestet, ob
alles dicht ist. Dann werden der Puls und der Fluss des Bereiches ermittelt, um zu tberprifen,
ob noch Blut im Organ ankommt und nicht zum Beispiel beim Zusammenné&hen eine Blockade
entstanden ist.

Neben der invasiven Messung ist die Anwendung der elektromagnetischen Methode in den
Gliedmalien auch nicht-invasiv moglich, da dort die Stromungsrichtung vorgegeben ist. Das
Verfahren ist in diesem Fall nicht genau und dient vor allem zur Messung der Pulsatilitat der
StrOmung.

Blutgefald U
(Blut als flissiger Leiter)

Elektroden

) Blutgefald "l
U= B*u*d v oy ™
4B

Bild 3-6: Elektromagnetische Blutflussmessung
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3.3 Angiografische Methode

Die Dilutions- oder Indikatormethode funktioniert sehr gut — aber nur im gesamten Kreislauf —
und liefert als Ergebnis das gemittelte Herzzeitvolumen. Der Arzt oder die Arztin will aber oft
den Blutfluss in einem bestimmten Bereich des Kdrpers oder in einem Organ kennen, z. B. die
Herzversorgung durch die Koronararterien. Fir diese Fragestellung nutzt man sehr oft die an-
giografische Methode. Bei einer Angiografie werden die Blutgefalie und deren Durchstromung
untersucht, indem unter Verwendung eines Kontrastmittels, z.B. einer jodhaltigen Losung,
Rontgenaufnahmen gemacht werden. Diese liefern qualitative Aussagen zu Gefallveranderun-
gen und den damit verbundenen Volumenstromanderungen. Zur VVolumenstrommessung wird
die Geschwindigkeit der Kontrastmittelausbreitung aus den Aufnahmen abgeschatzt und mit
der Querschnittsflache des Geféalles multipliziert. Diese Querschnittsflache kann auch aus der
Rontgenaufnahme abgeschatzt werden. Die angiografischen Untersuchungen werden oft im
Zusammenhang mit therapeutischen MalRnahmen (beispielweise Ballon-Dilatation und Stent-
Implantation zur Beseitigung von Engstellen) und zur Verlaufskontrolle von Eingriffen durch-
gefinhrt.

3.4 Ultraschallmethode zur Blutflussmessung

Ultraschall-Durchflussmessgerate kdnnen im Gegensatz zu Dilutionsmethoden den Moment-
anwert des Volumenflusses messen. Ultraschall kann auch durch die Haut gesendet werden,
was die Anwendung von transkutanen nicht-invasiven Messgerdaten moglich macht. Die mo-
dernen Ultraschallmessgerate kdnnen auch Geschwindigkeitsprofile erfassen. Die Vorteile des
Messprinzips fihrten zur intensiven Entwicklungen solcher Messgeréte.

Die Ultraschallmethode basiert auf der Tatsache, dass die Schallwellenausbreitung in bewegli-
chen Medien durch die Mediengeschwindigkeit beeinflusst wird. Weiterhin wird auch die
Streuung der Schallwellen an einem Objekt durch seine Geschwindigkeit beeinflusst. Beide
Ph&nomene werden fiir die Messung des Blutvolumenstroms oder der Geschwindigkeit in Blut-
gefalien herangezogen. Das fiihrt zu zwei verschiedenen Ultraschallmessprinzipien fiir die Blut-
flussmessung, die beide in der Regel nicht-invasiv eingesetzt werden:

1. Laufzeitmessung oder Messung der Phasenverschiebung
und
2. Dopplereffekt

Signalgeber (Transducer)

Als Signalgeber in Ultraschallmessgeraten werden Kristalle aus piezoelektrischem Material an-
gewendet. Das aktive Element des Signalgebers ist eine Platte aus piezoelektrischem Kristall
mit zwei diinnen Metallelektroden an den Seiten. Wenn eine Spannung angelegt wird, andert
der Kristall seine Dicke. Werden Wechselspannung angelegt, fangt er an zu vibrieren und ge-
neriert dabei Schallwellen. Umgekehrt verursachen die Schallwellen, wenn sie den piezoe-
lektrischen Kristall durchdringen, eine mechanische Spannung im Material. Diese erzeugt die
elektrische Polarisation zwischen zwei Elektroden und damit ein elektrisches Signal. Dieses
Signal ist dann proportional zum Schalldruck. Damit kann ein Signalgeber prinzipiell gleich-
zeitig als Sender und Empfanger eingesetzt werden.
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Laufzeitmessung

Das Prinzip der Laufzeitmessung basiert auf der Abhangigkeit der Wellenausbreitung von der
Mediengeschwindigkeit. Bei der Anordnung des Signalgebers und Signalempfangers, wie sie
im Bild 3-6 dargestellt ist, und konstanter Geschwindigkeit v ist die Zeit t, die das Signal
braucht, um zum Empféanger zu gelangen:

t= _ (3.4.1)
ctv-cose

wobei | die Distanz zwischen Signalgeber und Signalempfanger ist, v die Mediengeschwindig-

keit und ¢ der Winkel zwischen Gefél3 und Signal. Das Plus- oder Minuszeichen bezeichnet die

Signalausbreitung in oder gegen die Flussrichtung. Die Laufzeitdifferenz zwischen zwei Sig-

nalen in entgegengesetzter Richtung (Bild 3-6) kann man dann folgendermalien beschreiben:

At= % (3.4.2)
Da v << cist, kann man diese Gleichung vereinfachen:

At = 2""(;& (3.4.3)
Die Zeitdifferenz kann man als Phasenverschiebung darstellen

Ap=w-At (3.4.4)

welche leichter zu messen ist.

Beispiel: Bei 1 =20 mm, v =100 mm/s und ¢ = 45° ist die Zeitdifferenz At =1,3x107s. Fiir
die Schallfrequenz von 1 MHz betrégt dann die Phasenverschiebung ungeféhr 0,46°. Bei einem
nicht konstanten Geschwindigkeitsprofil &ndert sich in dieser Gleichung fast nichts, da die ge-
messene Zeitdifferenz ein Integralwert ist. Die Geschwindigkeit v ist dann aber die gemittelte
Geschwindigkeit V entlang der Signallinie und entspricht damit nicht der gemittelten Ge-
schwindigkeit des Stromungsquerschnitts. Diese kann aus der Geschwindigkeit V errechnet
werden, indem eine Annahme Uber das dreidimensionale Strémungsprofil in diesem Quer-
schnitt getroffen wird. Fur laminare Geschwindigkeitsprofile muss dazu die mittlere Geschwin-
digkeit entlang der Signallinie durch den Faktor 1,33 und im Fall einer turbulenten Strémung
durch den Faktor 1,07 geteilt werden, um auf die mittlere Geschwindigkeit im Querschnitt zu
kommen. Wird diese mit der Querschnittsflache multipliziert, erhalt man den VVolumenstrom.
Die Querschnittsflache kann aus dem Durchmesser des GefaRRes abgeschétzt werden.
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_ 2lvcosg

At o2

Bild 3-7: Prinzip der Laufzeitmessung

Dopplereffekt

Wenn Signalgeber und Signalempféanger sich relativ zueinander bewegen, wird das Signal mit
einer anderen Frequenz aufgenommen als ohne Bewegung — dieses Phdnomen wird Doppler-
effekt genannt. Die Frequenzverschiebung des Signals ist von der Relativgeschwindigkeit und
nur davon abhéngig. Beim Doppler-Ultraschall werden zwei Verfahren eingesetzt: kontinuier-
licher (engl. continous wave, cw) oder gepulster (engl. pulse wave, pw) Ultraschall. Beim kon-
tinuierlichen Verfahren wird ununterbrochen ein Schallsignal mit einer festen Frequenz gesen-
det. Das durch die Blutkérperchen zuriick gestreute Echosignal wird von einem zweiten Ultra-
schallwandler empfangen (siehe Bild 3-7). Die Frequenzverschiebung des gestreuten Signals
ist ein MaR fir die Geschwindigkeit der Blutkdrperchen. Allerdings ist es mit kontinuierlichem
Ultraschall nicht méglich zu bestimmen, von wo das Signal zuriickgesendet wird.

Die Frequenzverschiebung wird in zwei Schritten hergeleitet: Die am bewegten Blutkdrperchen
ankommende Frequenz fy ist:

C—V-CO0S
ol 345)

Der Empfanger registriert die Frequenz f,

f, = m f, (3.4.6)

Mit V- Cos@ << C und Einfallswinkel gleich Ausfallswinkel o gilt:

—2V-COS¢)f

Af = f2 - fQueIIe = c

Quelle (3.4.7)

Der Durchfluss wird wie schon bei der Laufzeitmessung tiber die Geschwindigkeit und den
Durchmesser des GeféaRRes bestimmt.
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Beim gepulsten Ultraschall werden wiederholt zeitlich begrenzte Signale gesendet. Aus der
Ankunftszeit des Echosignals kann zusétzlich zur Geschwindigkeitsverteilung auch die Posi-
tion der streuenden Blutkorperchen bestimmt werden. Die Bestimmung eines Geschwindig-
keitsprofils ist somit prinzipiell méglich. Ein weiterer Vorteil besteht darin, dass derselbe Ult-
raschallwandler als Sender und Empfanger benutzt werden kann, da nicht zu jedem Zeitpunkt
Signale ausgesandt werden. Da die Wénde durch den Impedanzsprung charakteristisch reflek-
tieren kann ihre Position durch die Laufzeit des Signals bestimmt werden. Bei Annahme eines
kreisrunden Querschnitts kann daraus die Querschnittsflache bestimmt werden. Mit dieser Fla-
che und dem Geschwindigkeitsprofil kann der Volumenstrom bestimmt werden.

Sender

A

v rote Blutzelle
T
Empféanger
Blutgefal}
A = —2V-CoS @ foue
c

Bild 3-8: Dopplereffekt

3.5 Kapillarflussmethode

Die entscheidende Voraussetzung fur diese Methode ist, dass die Beobachtung der Kapillaren
maoglich und dann die Vitalmikroskopie angewandt werden kann. Beim Menschen ist dies nur
im Auge maglich. Im Tierversuch funktioniert diese Methode an Fledermausschwingen, Méu-
seohren und an Schwimmhd&uten von Froéschen.
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S t t
At T
y_rd® Al K= 1,1, +o)dt
4 At 0

Bild 3-9: Kapillarflussmethode

Die Geschwindigkeit in Kapillaren betragt ungefahr 100 Mikrometer pro Sekunde. Bei einem
Durchmesser von wenigen Mikrometern ist das eine relativ hohe Bildfeldgeschwindigkeit bei
der Mikroskopbetrachtung. Eine Lésungsmaoglichkeit des sich daraus ergebenden Problems be-
steht darin, das Mikroskop mitzubewegen. Meist aber wird ein einfacher Trick angewendet: Ein
grofer Bildausschnitt wird mit einer Videokamera aufgezeichnet und in kleinere Ausschnitte
unterteilt. Das Messverfahren arbeitet nun damit, herauszufinden wann eine Blutzelle Fenster

1 passiert und wann Fenster 2. Bild 3-9 links zeigt den idealen Fall. Der VVolumenstrom V kann
dann folgendermafen berechnet werden:

2
yom Al (3.5.1)
4 At
wobei Al und d aus der Beobachtung mit dem Mikroskop bekannt sind und At gemessen wird.
Ganz so einfach ist es in Wirklichkeit nicht, da viele Zellen die Kapillare durchstrémen, und
sich das Bildsignal von Fenster 1 zu Fenster 2 etwas &ndert. Bild 3-9 rechts zeigt einen realen
Fall: Die Signalintensitat I ist tber t flr mehrere Blutzellen aufgetragen. Deswegen wird die
Kreuzkorrelationsmethode angewendet.

3.6 Vom Druck abgeleitete Methoden

Die bekannten Messgerate der technischen Stromungsmessung zur Messung des Staudruckes
und des dynamischen Druckes kénnen auch hier verwendet werden. Dazu gehdren das Pitot-
rohr, das Prandtlrohr, das Rotameter usw., welche aber fast nicht mehr eingesetzt werden. An-
gewendet wird dagegen der so genannte Doppelkatheter, der zwei seitliche Offnungen besitzt,
die um einige Zentimeter hintereinander versetzt angeordnet sind. Mit dem Doppelkatheter wird
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die Druckdifferenz zwischen den beiden Punkten (Offnungen) bestimmt. Bleibt die Viskositat
des Blutes und der GefaBradius iiber den Abstand der beiden Messpunkte (AX) konstant, kann
Uber das Hagen-Poisseuille’sche Gesetz der Fluss ermittelt werden. Der Volumenstrom errech-
net sich zu

n-R* (-Ap)
8y  AX

V= (3.6.1)

Das Verfahren ist nicht sehr genau, der Vorteil ist aber, dass es bei einer Herzkatheterisierung
keine zusatzliche Belastung fir den Patienten bedeutet.

4  Geschwindigkeitsmessung

4.1 Thermische Geschwindigkeitssonden

Bei der Thermodilutionsmethode (Kalteverdiinnungsmethode oder auch Temperaturverdiin-
nungsmethode) wird eine bestimmte W&rmemenge der gesamten Stromung zugegeben bzw.
entzogen. Im Gegensatz dazu wird mit thermischen Geschwindigkeitssonden das konvektive
Kdihlen eines erhitzten Sensors gemessen, es handelt sich also um eine lokale Messung. Dazu
verwendet man Thermistoren. Dies sind keramische Halbleiter mit temperaturabhédngigem Wi-
derstand. Thermistoren zeichnen sich durch einen hohen negativen Temperaturkoeffizient aus,
so dass ihr Verhalten mit der Temperatur entgegengesetzt zu dem von Metallen ist. Ist die Tem-
peratur T hoch, so ist der Widerstand am Thermistor klein. Das Messprinzip wird in Bild 4-1
am Beispiel fir Katheterspitzensonden dargestellt. Bei (a) ist ein Verfahren dargestellt, dass
keine Richtungserkennung erlaubt. Bei (b) und (c) sind Verfahren mit Richtungserkennung dar-
gestellt.

R, R.
R, \.,\
R ) R R A
(@ 0) ©) \"\R

Bild 4-1: Thermische Geschwindigkeitssonden. (a) Der geschwindigkeitsempfindliche Thermistor R,

ist der Strémung ausgesetzt. Der temperaturkompensierende Thermistor R; befindet sich in der Sonde.

(b) Die vor und nach Ry befestigten Thermistoren werden von Ry erhitzt oder nicht erhitzt. Daraus er-

gibt sich die Strdmungsrichtung. (¢) Anhand von Ry und Ry, kann auch die Stromungsrichtung besti-
mmt werden. (Webster, 1978)

Ein sich ergebendes Problem ist der Messort. Es soll im GefaR und nicht an der Gefalwand
gemessen werden. Deshalb wird der Katheter meist gedreht, bis der maximale Wert erreicht ist.
Eine andere Mdglichkeit besteht darin, einen gebogenen Katheter (siehe Bild 4-2a) einzusetzen.
Man kann auch einen Katheter mit elastischen Elementen benutzen, die diesen in der Mitte des
GefélRes halten (siehe Bild 4-2b).
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Der Referenzthermistor wird zur Temperaturkompensation verwendet. Er ist vor allen Dingen
dann notig, wenn die Temperatur des Blutes schwankt. Aus dem Widerstand wird die Tempe-
ratur errechnet. Daraus wird der Offset des Messthermistors bestimmt, damit dieser fiinf Grad
wérmer ist als das Blut.

Herzkatheter

elthermistor

Thermistoren

Referenzthermistor

Bild 4-2: thermische Geschwindigkeitssonden. (a) Nach Katsura. (b) Nach Mellander und Rushmer
(Togawa, et al., 1997)

. .
’.“.0'(_ Drahtleitung

Platin und Silber

KPIatln und Silber

«eag \
RNCI T

A
\‘y Pyrex-Glas
Diinne Platinschicht y

(a) (b)

Bild 4-3: Heilfilm-Geschwindigkeitssonden. (a) Nach Nerem (b) Nach Clark: Heifilm aus Platin,
Platin-Silber oder Gold auf Pyrex-Glas oder auf einem Quarz. Breite 0,06...0,2 mm, Lange
0,3...0,5 mm, Dicke 0,01 mm (Togawa, et al., 1997)

Es gibt auch HeilXfilmsonden (Bild 4-3), die den Vorteil haben, dass sie eine sehr geringe War-
mekapazitat haben, da sie sehr diinn sind. Dadurch kann mit einer Messfrequenz von bis zu
10 kHz gemessen werden. Nachteilig ist bei den Heil3filmsonden die geringe Empfindlichkeit.
Sowohl Thermistoren als auch Hei3filmsonden kénnen, wenn sie klein genug sind, zur Mes-
sung der Geschwindigkeitsprofile genutzt werden. Sie werden mit einer Nadel radial in das
Gefal} gestochen und verschoben. Nachteile ergeben sich durch:

1. Die Notwendigkeit der Kalibrierung aufgrund der Temperaturabhangigkeit
(falls kein temperaturkompensierender Thermistor verwendet wird) und auch
von der Blutzusammensetzung.

2. Die Radialgeschwindigkeit verfalscht die Messung.

3. Radialschwingungen des Katheters verfalschen ebenfalls die Messungen.

Einsatzgebiete des Verfahrens sind u.a. die dynamische Messung des Stromungsprofils (gut
maoglich dank der hohen Frequenz), die Detektion von Riickstromungen und die Messung der
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Turbulenz. Eine weitere Anwendungsmaoglichkeit dieses Verfahrens ist die Messung der Stro-
mungsgeschwindigkeit in der Lunge.

4.2 Elektromagnetische Methoden zur Geschwindigkeitsmessung

Es wird eine Katheterspitzensonde verwendet (Bild 4-4). Das magnetische Feld ist wegen des
sehr geringen Durchmessers der Spule tber dem Strémungsquerschnitt nicht homogen verteilt.
Es ist in der Nahe der Sonde konzentriert, deswegen wird die dortige Strémung bei der Messung
deutlich Ubergewichtet. Die Empfindlichkeit sinkt von der Mitte der Sonde aus mit dem Faktor
1/r*. Das Verfahren eignet sich nur fiir groRe GefaRe, da die Sonde sonst zu groR im Verhiltnis
zum Durchmesser ist. Der Katheter ist ca. 3mm dick. Nachteil: Es ist sehr schwer festzustellen,
wo sich genau die Sonde befindet, am Rand oder in der Mitte. Trotzdem ist das Verfahren sehr
gut zur Bestimmung des Leckflusses bei einer defekten Aortenklappe geeignet, da die Riick-
stromung gut detektiert werden kann. Dazu wird die Sonde bis kurz vor die Aortenklappe ge-
schoben. Die Messung findet wahrend der Diastole und Systole eines Herzzyklus statt. Das
Verhaltnis des negativen zum positiven Anteil ist ein ganz gutes MaR fir die prozentuale Rlck-
stromung.

Elektrisches Feld Magnetisches Feld

Elektroden

Elektroden

Bild 4-4: Katheterspitzensonde. Die Spule generiert magnetische Feldlinien, die senkrecht zu den elek-
trischen Feldlinien sind. Rechts ist eine Schnittdarstellung zu sehen. (Webster, 1978)

4.3 Ultraschallmethode zur Geschwindigkeitsmessung

Mit der im Kapitel Blutflussmessung beschriebenen transkutanen (also nicht-invasiven) Ultra-
schallmethode kann zwar auch die Geschwindigkeit und das Geschwindigkeitsprofil bestimmt
werden, aber mit einer invasiven Methode erreicht man eine hohere Genauigkeit.

An der Spitze eines Katheters (z.B. eines Druckkatheters) befindet sich ein kreisrunder Pie-
zokristall, der Ultraschall abstrahlt. Der Abstand des Fokuspunktes, also des Messortes, ist ver-
anderbar. Damit kann der Einfluss von Stérungen der Stromung durch den Katheter vermindert
werden. Dieser Katheter wird in das GefaR eingeflihrt. Das ausgesendete Ultraschallsignal mit
einer Frequenz im Megahertzbereich wird von dem bewegten Blut reflektiert. Das in eine Span-
nung umgewandelte Empfangssignal, Ultraschallrohsignal oder Radiofrequenzsignal genannt,
ist ein MaR fir die Geschwindigkeit des Blutes. Beim Doppler-Ultraschall werden die bereits
bekannten zwei Verfahren eingesetzt, die kontinuierliche Beschallung und die gepulste. Die
Geschwindigkeit der Blutkorperchen wird anhand der gemessenen Frequenzverschiebung er-
mittelt. Bei der Methode mit kontinuierlichem Ultraschall wird mit zwei Transducern, einem
Sender und einem Empfanger, gearbeitet. Der Ort, von dem die Rickstreuung erfolgt, kann
nicht ermittelt werden.
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Beim gepulsten Ultraschall werden wiederholt zeitlich begrenzte Signale gesendet, derselbe
Ultraschallwandler kann gleichzeitig als Sender und Empfanger benutzt werden. Aus der An-
kunftszeit des Echosignals kann zusatzlich zur Geschwindigkeit auch die Position der streuen-
den Blutkorperchen bestimmt werden. Die Bestimmung eines Stromungsprofils ist somit prin-
zipiell moglich. Aus diesem Grund wird das gepulste Verfahren auch bei intravaskuléaren Ult-
raschallmessungen eingesetzt. Die anschlieRende Signalverarbeitung erfolgt jedoch wie beim
kontinuierlichen Verfahren, d.h. es werden nur die aus der Geschwindigkeitsverteilung ableit-
baren GroRen ermittelt (mittlere, maximale und minimale Geschwindigkeit).

Auf eine Bestimmung des Stromungsprofils wird wegen des hohen Rechenaufwandes zurzeit
verzichtet. Ein Problem der Messmethode besteht darin, dass die Lage des Messvolumens im
Gefél durch Angiografie bestimmt werden muss, damit nicht mit einem verkanteten Katheter
gemessen wird. Trotzdem ist die Lage des Messvolumens nicht besonders genau bestimmbar.
Ziel der aktuellen Forschung ist es, trotz des hohen Rechenaufwandes die Geschwindigkeits-
verteilung zu ermitteln bzw. diesen zu vermindern. Besonders interessant ist das Geschwindig-
keitsfeld in Wandnahe. Das dortige Stromungsverhalten gehort zu den entscheidenden Fakto-
ren, die fur Gefallwandverdnderungen verantwortlich sind und die zu Artheriosklerose und an-
deren Erkrankungen fuhren kénnen. Besonders erwahnenswert ist die Wandschubspannung,
die aus dem Geschwindigkeitsfeld an der Wand hergeleitet werden kann. Aus kardiologischer
Sicht ist es deshalb wiinschenswert, Uber eine verfeinerte Analyse der Stromung in den Herz-
kranzgefaRen zu verflgen.

5 Schallmessung

5.1 Phonokardiografie

Phonokardiografie ist die Aufnahme der Herzgerdusche, die z. B. mit einem normalen oder ei-
nem elektronischen Stethoskop aufgenommen werden. Letzteres ist erst seit wenigen Jahren
auf dem Markt. Dieses Gerat verstarkt die Tone und lasst ein verlangsamtes Abspielen zu. Au-
Rerdem ist eine digitale Speicherung moglich, was den Kontakt mit anderen Arzten oder Spe-
zialisten einfacher gestaltet.
Das Herz und die herznahen Gefalle mit dem Blut bilden zusammen mit der Thoraxwand und
den Brusteingeweiden ein schwingungsfahiges System. Die Herztatigkeit kann dieses System
durch zwei Mechanismen zu horbaren Vibrationen anregen:

a) Die Gerédusche entstehen durch plétzliche Beschleunigung oder Verzégerung des Blu-

tes, welche durch die Vibrationen des Herzens hervorgerufen werden.

b) Turbulenz im flieRenden Blut.

Wegen der grofRen schwingenden Masse und der relativ geringen elastischen Ruckstellkrafte

sind die Eigenfrequenzen niedrig: 20400 Hz ( f = \/K). Die kurze Dauer der Schwingungen
m

ist durch die starke D&mpfung des Gewebes bedingt. Die registrierten Schallerscheinungen sind
im physikalischen Sinn Gerdusche (breite Verteilung im Frequenzspektrum). Dieser Begriff
wurde aber in der Medizin fir pathologische Schallphdnomene reserviert. Die normalen Schal-
lerscheinungen des Herzens werden als Herztone bezeichnet. Die Herzklappen spielen bei der
Generierung der Herztone die wichtigste Rolle. Die Herztone unterteilt man in verschiedene
Phasen (siehe Bild 5-1):
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Erster Herzton (First heart sound):

Der erste Herzton besteht aus vier Komponenten. Die erste Komponente hat eine niedrige Fre-
quenz und ist nicht horbar, kann aber in fast allen gesunden Personen aufgenommen werden.
Danach folgen zwei Komponenten mit hohen Frequenzen, die leicht horbar sind. AnschlieRend
folgt die vierte Komponente mit niedriger Frequenz, die wie die erste Komponente nicht hérbar
ist. Der erste Herzton tritt in dem Moment auf, in dem der Druck im linken Ventrikel zu steigen
beginnt oder kurz danach. Die phonoechokardiografischen Untersuchungen haben gezeigt, dass
der erste Herzton wéhrend der SchlieBung der Vorhofklappen entsteht (Mitralklappe und Tri-
kuspidalklappe). Die erste Komponente des ersten Herztons entsteht wahrscheinlich durch die
Vibrationen des linken Ventrikels und durch Verzogerung der Blutstromung durch die Mitral-
klappe. Die zweite Komponente mit einer hdheren Frequenz, korreliert mit dem Schliel3en der
Mitralklappe, die dritte mit dem SchlieBen der Trikuspidalklappe. Der Zeitabstand zwischen
diesen zwei Komponenten betragt zwischen 20 und 30 ms. Die vierte Komponente wird wahr-
scheinlich ebenfalls durch Vibrationen des linken Ventrikels hervorgerufen. Eine starke Spal-
tung des ersten Herztones, von der man spricht, wenn der Abstand zwischen den beiden hoch-
frequenten Komponenten sehr hoch ist, kann durch viele verschiedene Anomalien hervorgeru-
fen werden.

Zweiter Herzton (Second heart sound):

Der zweite Herzton besteht aus zwei hochfrequenten Komponenten. Die erste Komponente
korreliert mit dem SchlielRen der Aortenklappe, wahrend die zweite mit dem Schlielen der Pul-
monalklappe korreliert. Diese Zeitdifferenz zwischen dem SchlieRen der Aorten- und Pulmo-
nalklappe ist teilweise das Ergebnis der asynchronen Kontraktion von linkem und rechtem
Ventrikel. Hauptsachlich wird das durch die unterschiedlichen Impedanzen (Widerstande) des
Lungenkreislaufs und des Systemkreislaufs bedingt. Bei Neugeborenen besteht der zweite
Herzton aus nur einer Komponente. Mit der Verringerung des Widerstands im Lungenkreislauf,
welche in den ersten Tagen nach der Geburt erfolgt, kdnnen diese zwei Komponenten beim
Einatmen voneinander unterschieden werden. Normalerweise betrégt der zeitliche Abstand
zwischen den zwei Komponenten des zweiten Herztones zwischen 10 und 20 ms beim Ausat-
men und zwischen 50 und 90 ms beim Einatmen. Der Unterschied ergibt sich durch die veran-
derte Impedanz wahrend der Atmung. Dieser Abstand ist stark von der Position des Korpers
abhangig. Deshalb wird der zweite Herzton stets im Sitzen aufgenommen. Eine sorgféltige
Analyse des Verhéaltnisses zwischen den beiden Komponenten des zweiten Herztones kann sehr
wertvolle klinische Information liefern. Beispielsweise zeigt ein Zeitabstand von mehr als
30 ms beim Ausatmen eine Abnormalitét an.

Dritter Herzton (third heart sound):

Der dritte Herzton entsteht durch Vibrationen, die wahrend der friihen Phase der Diastole statt-
finden. Fur eine Verdnderung des dritten Herztons vom normalen Zustand kommen zwei
Hauptursachen in Frage — eine abnormale Ventrikelcompliance (Volumendehnbarkeit) und eine
Erhéhung des Volumenstroms bzw. des VVolumens wahrend der Fillungsphase des Ventrikels.
Der Existenz und die klinische Bedeutung des dritten Herztones sind umstritten.

Vierter Herzton (fourth heart sound):

Der vierte Herzton entsteht bei der Kontraktion des VVorhofes und findet vor der Aktivierung
(elektrische Signalausbreitung) des Ventrikels statt. In einem normalen Herz hat der Vorhof
einen geringen Einfluss auf die Flllung des Ventrikels, d.h. er kontrahiert nicht sehr stark.
Deshalb ist der vierte Herzton kaum zu horen. Bei bestimmten Krankheiten, wie z.B. einer
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arteriovendsen Fistel muss der Ventrikel starker geftllt werden und der Vorhof kontrahiert.
Dies erzeugt den vierten Herzton.

Bild 5-1: Die Herztone und ihre Entstehung Der erste Herzton ist der hdrbare Ausdruck von Vibratio-
nen, die bei der plotzlichen Kontraktion der Ventrikelmuskulatur und beim Schlieen der Einlassklap-
pen ausgeldst werden (A). Der zweite Herzton entsteht beim Schlieen der Aorten- und Pulmonal-
klappe (B). Die Vibrationen des dritten Herztons entstehen wahrend der Fullung des Ventrikels (C).
(Gauer, 1972)

Auswurfgerdusche (Ejection sounds):

Auswurfgerdusche folgen dem ersten Herzton und werden erzeugt, wéahrend das Blut aus den
Ventrikeln in die groBen Arterien ausgeworfen wird. Der Ton ist kurz und hat eine hohe Fre-
quenz. Fast immer ist die Existenz dieses Tones mit einer kardiovaskuldren Krankheit verbun-
den. Der Ton kann durch Vibrationen der Pulmonal- oder Aortenklappe (Stenose) oder durch
starke Ausdehnung (Aneurysma) der Aorta erzeugt werden.

Non-ejection sounds:

Am Ende der Systole kénnen auch einige Gerdusche entstehen, wenn die Mitralklappe prola-
biert (mitral valve prolapse) ist: Die Klappe wird nach hinten in die Lungenvene gedrickt und
offnet sich teilweise (eine Art Mitralklappeninsuffizienz). Diese Gerdusche haben auch eine

hohe Frequenz, sind aber kaum horbar. Diese Gerdusche darf man nicht mit dem zweiten Herz-
ton verwechseln.
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Es existieren auch weitere spezifische Herzgerausche, wie z. B. der Offnungsknall, der bei der
Offnung von stenosierten Mitralklappen entsteht. Es gibt auch spezifische Gerdusche von Ka-
thetern, von kinstlichen Herzklappen und von Herzunterstiitzungssystemen. Die Analyse die-
ser Gerdusche ist ein wichtiges Mittel bei der Diagnose.

5.2 Stromungsgerausche in GefalRen

Gerdusche aufgrund von Turbulenzen finden sich gelegentlich auch in den Gefélen, z.B. bei
starker Herabsetzung der Viskositat des Blutes, bei Stenosen oder bei arterio-ventsen Fisteln
(Kurzschlussverbindung zwischen Arterie und Vene — die Folgen sind Gerdusche, Venenpuls,
Isch&mie nach der Fistel).

6 Messung der Gefal3- und Herzgeometrie — Bildgebende Ver-
fahren

6.1 Angiografie

Unter Angiografie versteht man die Abbildung von Gefal3en. Sie dient dem Nachweis von Ge-
fakveranderungen und wird oft im Zusammenhang mit therapeutischen Manahmen (beispiels-
weise Ballondilatation zur Beseitigung von Stenosen) und zur Verlaufskontrolle von Eingriffen
durchgefuhrt. Die BlutgefaRe werden untersucht, indem unter Verwendung eines Kontrastmit-
tels Rontgenaufnahmen gemacht werden.
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Bild 6-1: Frequenz und Wellenldnge verschiedener Strahlungsarten (Lehmann, et al., 1997)

Entstehung von Rontgenstrahlung

Die Rontgenstrahlung wurde im Jahre 1895 von W. Rontgen entdeckt und nach ihm benannt.
Sie ermdglichte erstmals die nicht-invasive Erfassung von nicht sicht- und tastbaren Korperre-
gionen. Rontgenstrahlung ist eine extrem kurzwellige Strahlung mit einer Frequenz f in Gro-
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Renordnungen zwischen 10 Hz und 10?° Hz. Die Rontgenstrahlung entsteht durch das Auf-
treffen hochenergetischer Elektronen auf Materie. Diese Elektronen heben ein kernnahes Elekt-
ron auf ein hoheres Energieniveau. Wird die so entstehende Liicke durch ein kernfernes Elekt-
ron gefullt, so wird bei diesem Vorgang Rontgenstrahlung abgegeben. Das Spektrum dieser
Strahlung hat extrem scharfe Linien und ist somit ein diskretes Spektrum. Gleichzeitig geben
die Elektronen beim Auftreffen auf ein Atom Bremsstrahlung in Form von Réntgenstrahlung
ab. Diese hat ein kontinuierliches Spektrum. Réntgenstrahlung wird mit Hilfe von Réntgenroh-
ren erzeugt. Rontgenréhren sind Hochvakuumréhren mit Wolframgluhkathoden und schrag ge-
stellter Anode, zwischen denen eine Hochspannung U zwischen 5kV und 250 kV anliegt. Die
Hérte der Rontgenstrahlung ist abhéngig vom Betrag der anliegenden Spannung. Die durch
Glihemission freigesetzten und durch die anliegende Spannung beschleunigten Elektronen be-
sitzen eine Energie E

E=e-U (e: Elementarladung) (6.1.1)

Beim Auftreffen der Elektronen auf die Anode wird Rontgenstrahlung frei. Die Intensitét der
Rdntgenstrahlung ist proportional zum Rontgenstrom. Das Schema einer Rontgenrdhre ist in
Bild 6-2 dargestellt.

Rontgenabsorption

Die Rontgenabsorption eines Materials ist abhangig von dessen Dicke d und dessen Rontgen-
absorptionskoeffizienten x. Die Intensitét | der Rontgenstrahlung in der Tiefe d wird nach der
folgenden Formel berechnet:

=1, e (6.1.2)

wobei lodie Anfangsintensitat der Rontgenstrahlung darstellt. Rontgendichte Stoffe, d. h. Stoffe
mit hohem Rontgenabsorptionskoeffizienten, sind beispielsweise Blei, Zinn und Jod. In der
folgenden Tabelle 6-1 sind die Rontgenabsorptionskoeffizienten flr einige Stoffe fur eine Pho-
tonenenergie von E=100 keV angegeben. Man sieht, dass die Absorptionskoeffizienten von
Blei, Jod, Kupfer und Zinn deutlich gréier sind als der Absorptionskoeffizient von Wasser. Der
Absorptionskoeffizient von Luft liegt deutlich unter dem Absorptionskoeffizienten von Wasser.

Hartglaskorper

Statorwicklung

Statorwicklung

Wehneltzylinder

) . "I Tietenblenden
Lichtvisier —] - aus Blei
/

mit Spiegel

full;lllu'\‘

Mutzstrahl

Bild 6-2: Schema einer Rontgenrdhre
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Material Blei Kupfer |Jod Zinn Wasser | Luft

Rontgenabsorptions- | 72,3/cm |1,4/cm |9,6/cm |13,9/cm |0,2/cm 0,2-:10%/cm
koeffizient

(Brechungsindex)-1 [2,06:10° [1,9-10° [9,1-107 [1,5:10° |4,1-10"! |2,9-101°
(Stickstoff)

Tabelle 6-1: Rontgenabsorptionskoeffizienten fiir verschiedene Stoffe bei einer Photonenenergie von
E = 100 keV und Brechungsindizes bei einer Photonenenergie von E = 30 keV. Der Brechungsindex
ist als Abweichung von 1 angegeben. Statt des Brechungsindexes von Luft ist der Brechungsindex von
Stickstoff angegeben. (D'Ans, et al., 1992) (Saloman, et al., 1988)

Die Absorptionskoeffizienten von menschlichem Gewebe sind in der folgenden Abbildung dar-
gestellt (Bild 6-3).
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Bild 6-3: Absorptionskoeffizienten von menschlichem Gewebe (Lehmann, et al., 1997)

Technik der Angiografie

Blutgefale sind strahlendurchldssig und daher bei einer Rontgenaufnahme nicht zu sehen. Die
Darstellung dieser Gefalle mittels Rontgenstrahlen bedarf daher einer Kontrastmittelzugabe in
das GefaR. Die Rontgenaufnahme zeigt dann das Geflecht und die Veréstelungen der GefaRe
deutlich an. Durch die Technik der digitalen Subtraktions-Angiografie (DSA) kann die Aussa-
gekraft einer Angiografie verbessert werden. Es handelt sich dabei um ein digitales Verfahren
zur Nachbesserung der Bildqualitat. Dabei wird der Bildhintergrund (wie z.B. Knochen oder
Verkalkungen) subtrahiert und nur die mit Kontrastmitteln geftllten Arterien oder VVenen dar-
gestellt. Die Angiografie wird oft biplanar durchgefuhrt (siehe Bild 6-4), d. h. die Gefélie wer-
den gleichzeitig von zwei Seiten aufgenommen. Dies gibt den Kardiologen ein besseres Ver-
stdndnis der Geometrie des Gefalies und erlaubt die dreidimensionale Rekonstruktion des Ge-
fales.
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Bild 6-4: Prinzip der biplanaren Angiografie und der dreidimensionalen Rekonstruktion des Gefalies

Mittels einer Angiografie kdnnen Schlagadern, Venen oder Lymphgefalie dargestellt werden.
Man unterscheidet daher drei Formen:

Arteriografie: Die Kontrastmitteldarstellung der Hauptschlagader, der Becken- Bein-
oder Armarterien, sowie spezielle Darstellungen von HerzkranzgefaRen (Koronar-Angio-
grafie), von hirnversorgenden GefaRen, Riickenmarksarterien oder Arterien verschiedener
Bauchorgane.

Phlebografie (Venografie): Darunter versteht man die Rontgenkontrastdarstellung von Ve-
nen, besonders zur Untersuchung bei Verdacht auf Thrombosen. Die Injektion des Kon-
trastmittels erfolgt meist wie bei einer normalen Injektion, je nach Untersuchung der obe-
ren oder der unteren Extremitaten. Die haufigste Untersuchung ist die Darstellung der
Beinvenen zum Ausschluss von Thrombosen oder vor einer Operation von Krampfadern.

Lymphografie: Die Darstellung der Lymphgeféal3e und der Lymphknoten, meist bei Ver-
dacht auf Tumoren. Aufgrund zahlreicher alternativer Diagnoseverfahren (wie Computer-
tomografie, Magnetresonanztomografie, Ultraschall) findet die Lymphografie heute kaum
noch Anwendung.

6.2 Computertomografie (CT)

Die Computertomografie (CT) ist eine Diagnosetechnik, bei der durch eine Kombination von
Rdntgenstrahlen und Computer Schichtbilder (Querschnittbilder) erzeugt werden. Jede Korper-
stelle kann dabei aus den unterschiedlichsten Blickwinkeln auf einem Bildschirm betrachtet
werden. Bei der Untersuchung liegt der Patient in einem kurzen Tunnel (Gantry genannt). In-
nerhalb der Gantry rotiert eine Rontgenréhre um den Korper des Patienten und sendet dabei
facherartig 2-10 mm schmale, pulsierende Rontgenstrahlen durch den Korper. An der gegen-
uberliegenden Seite der Gantry fangt ein Detektor diese Signale wieder auf. Letztendlich setzt
der angeschlossene Computer aus den gewonnenen Signalen klare und detailreiche Bilder zu-
sammen und projiziert diese auf den Monitor. Beim leistungsfahigen Spiral-Computertomograf
rotiert die Gantry mit ihrem Strahlen-Detektor-System gleichmaRig ca. einmal pro Sekunde.
Dadurch gelingt es in kiirzester Zeit sehr viele Schichtbilder aufzunehmen. Sogar dreidimensi-
onale Bilder kdnnen so vom Computer berechnet werden. Die moderne Computertechnik macht
es auch maglich, ganz bestimmte Bildinhalte, zum Beispiel Organe oder Geféalie (CT-Angio-
grafie) isoliert darzustellen. Die CT hat zunehmend Konkurrenz von der strahlungsfreien Mag-
netresonanztomografie bekommen.
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Bild 6-5: Durchfuhrung der Aufnahmen fur die Computertomografie. Eine Rontgenquelle und eine
Roéntgenzeile (Empfanger) rotieren um das Messobjekt. (Lehmann, et al., 1997)

Ermittlung der Rontgenabsorptionskoeffizienten im Voxel

Um zu erkléaren, wie man zu den Rontgenabsorptionskoeffizienten im VVoxel gelangt, nehmen
wir den folgenden einfachen Aufbau an: Es gibt ein quadratisches Untersuchungsobjekt, eine
Strahlungsquelle der Breite des Untersuchungsobjektes und einen Empféanger der Breite des
Objektes mit zwei Detektoren (siehe Bild 6-6).

Empfanger m—

2
u3;u4

(Flachen) Quelle b e oo o o
Bild 6-6: Prinzip von CT-Aufnahmen

Es werden zwei Aufnahmen aus senkrecht zueinander liegenden Richtungen durchgefihrt und
die Signale S1, S2 aus der einen und T1, T2 aus der anderen Richtung gemessen. Das Untersu-
chungsobjekt wird in 4 Gebiete unterteilt. Wir wollen die Absorptionskoeffizienten ul bis u4
bestimmen (siehe Bild 6-6 und

Tabelle 6-2). Es ergeben sich die folgenden vier Gleichungen:

pl p2 Sl=pl+u2
u3 na S2=p3+u4d
T1=pl+p3 T1=p2+ud

Tabelle 6-2: Gleichungen zur Veranschaulichung der Rekonstruktion von CT-Aufnahmen

Dabei handelt es sich um ein lineares Gleichungssystem, mit dessen Hilfe die Rontgenabsorp-
tionskoeffizienten bestimmt werden koénnen. In der Realitat sind Rontgenquellen nattrlich
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keine Flachenstrahler, sondern (annahernd) Punktquellen. Auch sollen die Rontgenabsorptions-
koeffizienten in mehr als nur 4 Gebieten bestimmt werden, woftr Aufnahmen aus entsprechend
vielen Richtungen ausgewertet werden miissen. Als Ergebnis entstehen CT-Aufnahmen wie
beispielsweise Bild 6-7 dargestellt.

Bild 6-7: CT-Aufnahme — Querschnitt im Herz-Lungenbereich

6.3 Magnetresonanztomografie (MRT)

Die Kerspintomografie wird international als MRT (Magnetic Resonance Tomography) be-
zeichnet (auch NMR: Nuclear Magnetic Resonance, veralteter Begriff, oder MRI: Magnetic
Resonance Imaging). Die MRT nutzt keine Rontgenstrahlen sondern ein Magnetfeld fir die
Bildgebung. Sie ist damit eine der schonendsten Untersuchungsmethoden.

Materie besteht aus Atomen, die sich zu Molekilen zusammenfinden kénnen. Das Atom be-
steht aus einer Elektronenhille und dem Atomkern. Das neutrale Atom besitzt genauso viele
Elektronen in seiner Hille wie der Kern Protonen. Zusammen mit den Protonen bilden die
elektrisch neutralen Neutronen den Atomkern. Protonen sind elektrisch positiv geladen und be-
sitzen in etwa die gleiche Masse wie Neutronen. Protonen rotieren um ihre eigene Achse (Spin).
Jede bewegte Ladung, so z.B. der Elektronenfluss in einem Draht, hat ein Magnetfeld zur
Folge. Auch die Eigenrotation der Protonen (Spin) ist eine Bewegung und erzeugt daher ein,
wenn auch sehr kleines, atomares Magnetfeld.

Wiederholung: Maxwell’sche Gleichungen
(1) rot(H) = J +% (6.3.)

H magnetische Feldstarke, J Stromdichte,

2 D=c¢E (6.3.2)
¢ Dielektrizitatskonstante, E elektrische Feldstarke

Dieses Magnetfeld hat magnetische Momente der Protonen zur Folge. Diese Momente kdnnen
sich gegenseitig verstarken oder, wenn die Protonen gegeneinander rotieren, auch ausléschen.
Fur die Kernspintomografie werden Atome mit einem nach aufien wirkenden magnetischen
Moment verwendet. Ein wichtiger Atomkern mit einem resultierenden magnetischen Moment
ist der Wasserstoffatomkern. Wasserstoff ist in Form von Wasser in gentigend groBer Anzahl
fiir eine hinreichende Signalintensitdt im menschlichen Kérper vorhanden.
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Eine Untersuchung des Kdorpers in Kernspintomografen geschieht in etwa wie folgt: Die zu
untersuchende Person liegt in einem ca. 1,60 m langen Tunnel, in dem ein starkes Magnetfeld
(z.B. 1 Tesla) in Langsrichtung (z-Achse in Bild 6-9) des Patienten anliegt. Ein solches Mag-
netfeld (>1 Tesla) kann durch supraleitende Magneten erzeugt werden. Je starker das Feld ist,
desto mehr Protonenspins richten sich in dem Feld aus. Dabei ist ihre Drehachse nicht parallel
zu den Feldlinien, die Protonen préizedieren (,,eiern®) um die Feldlinien, s. Bild 6-8.

& T
I |

5 o |

Bild 6-8: Ein prazedierender Atomkern verhalt sich wie ein rotierender Kreisel im Schwerefeld der
Erde. (Lehmann, et al., 1997)

Die Prézessionsbewegung erfolgt mit einer bestimmten Frequenz, der so genannten Lamorfre-
quenz:

f=C-|B| (6.3.3)

mit C: Atomkernspezifische Konstante
B: Magnetische Flussdichte

Anmerkung: Die Prézessionsbewegung entsteht durch ein angelegtes Magnetfeld und ver-
schwindet nach einer gewissen Zeit wieder.

Aus der Quantenmechanik ist bekannt, dass die Energie der Teilchen, ihr Spin, nicht kontinu-
ierlich verandert werden kann. Die Anzahl der Energiezustdnde hangt von der Kernspinquan-
tenzahl | ab, die Werte von 0, %4, 1...15/2 annehmen kann. Die Anzahl der moglichen Energie-
zustande ist 21 + 1. | fur Wasserstoff ist %2, also zwei Zustdnde. Beim niedrigenergetischen
Zustand ist die Spinachse parallel ausgerichtet, beim hdherenergetischen anti-parallel. Wie
viele parallel oder anti-parallel ausgerichtet sind, hangt von der Temperatur ab. Bei Raumtem-
peratur sind mehr parallel als anti-parallel ausgerichtet (1.000.006 zu 1.000.000). Daraus folgt
eine Magnetisierung in z-Richtung, der Richtung, in die das Magnetfeld zeigt.

Durch ein Hochfrequenzsignal mit der Lamorfrequenz werden so viele Atome in den hoéheren
Energiezustand gebracht, dass die Magnetisierung in z-Richtung verschwindet. VVor der Anre-
gung war der Magnetisierungsvektor in x-y-Richtung null, da die Kerne nicht in Phase préze-
dierten. Nach der Anregung ist dies der Fall und es gibt eine Resultierende in x-y-Richtung.
Zusammen mit der vorher beschriebenen aufgehobenen Magnetisierung in z-Richtung, er-
scheint der Magnetisierungsvektor in die x-y-Ebene gekippt worden zu sein. Die rotierende
Quermagnetisierung kann mithilfe einer Spule gemessen werden.

Nach dem HF-Puls, auch 90-Grad-Impuls genannt, richten sich die umgedrehten Teilchen wie-
der parallel aus. Das zeitliche Verhalten (Relaxation) des Magnetisierungsvektors M ist abhan-
gig von der Einbindung der Wasserstoffatome, sodass auf die Art des Gewebes (Tumor, Mus-
kel, Fettgewebe, Knorpel, Wasseransammlung) geschlossen werden kann.
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Um die Signale den einzelnen Volumenelementen der abzubildenden Schicht zuordnen zu kén-
nen, werden zusétzliche magnetische Gradientenfelder verwendet. Diese Felder, die erheblich
schwacher als das Hauptfeld sind, werden wahrend der Anregung, zwischen Anregung und
Messung und wahrend der Messung kurzfristig hinzugeschaltet (siehe Bild 6-9 rechts).

Bild 6-9: Gradientenfelder
links: Erzeugung des Gradientenfeldes Gz in z-Richtung durch zwei Gradientenspulen, die mit glei-
cher Stromstarke Iz entgegengesetzter Richtung betrieben werden
rechts: qualitativer, zeitlicher Ablauf der zugeschalteten Gradientenfelder Gx, Gy und Gz (Hendrix
Alexander, 2003)

Die Gradientenfelder werden erzeugt, indem jeweils paarweise in x-, y- und z-Richtung Gradi-
entenspulen mit gleichem Stromstéarke (im Beispiel von Bild 6-9: 1;) und gegensétzlicher Po-
lung betrieben werden. Dadurch wird das statische Magnetfeld auf der einen Seite erhéht und
auf der anderen Seite verringert. Die Erzeugung des Gradientenfeldes ist beispielhaft fir die z-
Achse in der Bild 6-9 links dargestellt. Das Magnetfeld Bo wird zu den FiiRen hin durch G;
verringert, wohingegen am Kopf ein um G; erh6htes Magnetfeld anliegt. Dementsprechend va-
riiert das resultierende Magnetfeld B entlang der z-Achse. Der Gradient in z-Richtung (Schicht-
selektionsgradient G;) erlaubt die Anregung nur einer Schicht, da sich mit dem sich veréndern-
den Magnetfeld auch die Lamorfrequenz éndert (siehe Formel 6.3.3). Um eine Schicht in z-
Richtung anzuregen, wird ein HF-Puls mit einer Frequenz f eingestrahlt, die der Lamorfrequenz
der entsprechenden Schicht entspricht. AuRerhalb dieser Schicht wechselwirken die Spins nicht
mit dem HF-Puls, da die Frequenz des Pulses nicht mit der Lamorfrequenz der Spins Uberein-
stimmt.

Mithilfe des Schichtselektionsgradientens kann nun eine bestimmte Schicht ausgewahlt wer-
den. Aber wie entsteht aus der angeregten Schicht ein Bild? Um dem Signal eine x- und y-
Position zuordnen zu kénnen, wird der Frequenzkodierungsgradient Gx und der Phasenkodier-
gradient Gy verwendet.

Die Gradientenspulen in x-Richtung werden beispielsweise zur Frequenzkodierung genutzt
(Gx). Dieses Gradientenfeld wird wéhrend der Messung eingestrahlt. Dadurch prézedieren die
Spins entlang der x-Achse mit unterschiedlichen Frequenzen. Das gemessene Signal besteht
aus der Uberlagerung der Quermagnetisierung unterschiedlicher Frequenzen entlang der x-
Achse. Die Signalstéarke jeder Frequenz kann im Anschluss durch eine Fourier-Transformation
ermittelt werden.

In der Zeit zwischen HF-Puls und Messung wird der Phasenkodiergradient Gy entlang der y-
Achse eingeschaltet. W&hrend der Gradient Gy eingeschaltet ist, prazedieren die Spins mit un-
terschiedlicher Frequenz (und dementsprechend unterschiedlich schnell). Nachdem das Feld
wieder ausgeschaltet ist, haben die Spins wieder die gleiche Frequenz, aber je nach y-Position
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eine unterschiedliche Phasenlage. Um in der Fouriertransformation die Phasenlagen wieder her-
auszufiltern, muss flr jeden y-Wert eine Messung mit unterschiedlichem Phasenkodiergradien-
ten vorgenommen werden. Das heil3t, dass bei 256x265 Pixeln die Pulssequenz 256-mal wie-
derholt werden muss. Dieser Vorgang ist in der Abbildung 6-9 rechts verdeutlicht, in der der
Phasengradient Gy mit unterschiedlicher Amplitude eingezeichnet ist.

Nachdem die Schicht vollstandig aufgenommen wurde, wird das Bild mit Hilfe einer zweidi-
mensionalen Fourier-Transformation rekonstruiert.

Generell ist die MRT aufgrund der hohen Kontraste von Weichteilen besonders fur den Nach-
weis tumordser, entzindlicher und traumatischer Erkrankungen geeignet.

Vorteile des Verfahrens:

e Keine Einnahme von Prédparaten notig, keine ionisierende Strahlung
Sehr gute Weichteilkontrastdarstellung, hohe Sensitivitat
Temperatur- und Flussmessungen sind moglich
2D-Schicht und 3D-Volumenmessung sind moglich

Nachteile des Verfahrens:
e Probleme mit metallischen Gegenstanden und Herzschrittmachern
e Patienten mit Klaustrophobie haben Probleme
e manchmal Ubererwarmung von Gewebebereichen

6.4 Ultraschall

Schall ist eine longitudinale Materiewelle, das heif3t, die Molekiile oder Atome der Materie
schwingen in Richtung der Schallausbreitung. Beim Ubergang von Materie zu Materie mit ver-
schiedener Dichte dndert sich die Schallausbreitungsgeschwindigkeit. AuRerdem kann es an
der Ubergangsflache zu Reflektionen kommen. Schall in einem Frequenzbereich von 20 Hz bis
ca. 16.000 Hz ist fir das menschliche Ohr hérbar. Die Obergrenze von 16.000 Hz sinkt mit
zunehmendem Alter erheblich ab. Schall mit niedriger Frequenz wird als Infraschall, der mit
hoherer Frequenz als Ultraschall bezeichnet. Ultraschall wird in der Regel mit Hilfe elektrischer
Kristalle erzeugt, die beim Anlegen einer entsprechenden elektrischen Wechselspannung im
Rhythmus der Spannung schwingen und den Ultraschall erzeugen. Diese Kristalle werden als
piezoelektrische Kristalle bezeichnet. In der Tierwelt dient Ultraschall z. B. den Fledermé&usen
zur Orientierung. Die Tiere erzeugen dabei Schall mit einer Frequenz von ca. 40 kHz bis zu ca.
90 kHz. Bestimmte Insekten erzeugen Ultraschall bis zu 250 kHz sowohl zur Orientierung als
auch zur Betaubung von Beutetieren oder Gegnern.

Im Prinzip wird ein Bild in der Medizin mit Hilfe von Ultraschall dadurch erzeugt, dass der in
den Korper eingestrahlte Ultraschall an den verschiedenen Geweben unterschiedlich reflektiert
wird. Die gesamte Steuerung und Auswertung von Ultraschallgeraten erfolgt rechnergesteuert.
Untersuchungen mit Ultraschall werden auch als Sonografie bezeichnet. Schlecht bzw. gar
nicht zuganglich fir Ultraschalluntersuchungen sind luftgefilite Organe wie die Lunge oder
der Magen-Darmbereich. In der medizinischen Diagnostik wird derzeit Ultraschall mit einer
Frequenz von 2 MHz bis 20 MHz verwendet. Dabei ist festzustellen, dass Ultraschall umso
weiter ins Gewebe eindringt, je geringer seine Frequenz ist. Mit abnehmender Frequenz sinkt
jedoch das rdumliche Auflésungsvermdogen. Die von aulRen auf die Hautoberflache aufgesetzte
Schallsonde (Oberflachenschallkopf) wird mit Frequenzen von 5 MHz bis 13 MHz betrieben.
Eindringtiefe und Aufldsung bilden einen guten Kompromiss. Mit diesen Schallkopfen werden
Untersuchungen in folgenden Bereichen durchgefiihrt: Brust, Halsweichteile, Schilddriise, Ext-
remitdten und die Bauchdecke. Bei Untersuchungen von Bauchraum mit Nieren, Pankreas,
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Blase, Milz, Leber, Bauchgefalen sowie des Uterus in der Schwangerschaftsvorsorge und auch
bei Kindern werden Frequenzen von 2 MHz bis 5 MHz und Eindringtiefen von ca. 15 bis 20 cm
verwendet.

Eine weitere Anwendung des Ultraschalls in der Medizin sind Untersuchungen zur Beurteilung
der FlieBgeschwindigkeit des Blutes. Hier wird die Dopplersonografie verwendet, siehe Kapitel
3 und 4. Sie erlaubt mit Hilfe der ermittelten Blutgeschwindigkeiten Aussagen uber Verengun-
gen oder Verschliisse von GeféaRRen.

Nebenwirkungen sind bei Ultraschalluntersuchungen mit den in der Medizin verwendeten
Energien nicht zu erwarten. Kritisch werden derzeit allenfalls die Untersuchung am Auge und
die Untersuchung von Embryonen mittels Duplexsonografie (unter Zuschalten des Spektral-
dopplers) gesehen. Etwas anders stellt sich die Situation bei der Anwendung von Ultraschall
als Therapie zur Zerstérung von Nierensteinen dar. Hier sind z. B. Hdmatome an den Nieren
nicht auszuschliefen.

6.5 Szintigrafie (Nuklearmedizinische Untersuchung)

Bei der nuklearmedizinischen Untersuchung des Herzmuskels und der Herzinnenrdume wird
dem oder der Patienten eine kleine Menge eines radioaktiven Materials, z. B. Thallium, in die
Armvene injiziert. Nach korperlicher Belastung wird der Patient oder die Patientin unter eine
strahlenempfindliche Gamma-Kamera gelegt und die Verteilung des radioaktiven Materials im
Herzen (in der Regel im Herzmuskel) wird als Bild dargestellt. Die Durchfiihrung umfasst

¢ Injektion des radioaktiven Materials,

e moglichst hohe Belastung auf dem Fahrradergometer,

o sofort nach der korperlichen Belastung erste Messungen aus verschiedenen Winkeln
unter der Gamma-Kamera (ca. 30 Minuten),

e nach 2 bis 3 Stunden zweite Messung unter der Gamma-Kamera.

Weil sich Thallium im Kdorper wie kdrpereigenes Kalium verhdlt, lagert es sich in gesunden,
ausreichend durchbluteten Herzmuskelbereichen an, wird also von weniger gut durchbluteten
Bereichen schlechter aufgenommen. Eine Narbenbildung durch Infarkt erscheint dann im Bild
der Gamma-Kamera als , . kalter” Bereich, da hier keine Strahlung nachgewiesen wird.

Auch minder durchblutete Bereiche des Herzmuskels, z. B. hinter kritisch eingeengten Herz-
kranzgefaRen zeigen eine verminderte Speicherung des Thalliums. Dies nennt man Speicher-
defekte. Sind diese Speicherdefekte auch nach 2-3 Stunden noch in der zweiten Messung unter
der Gamma-Kamera zu erkennen, schlie3t der Arzt daraus, dass gesundes Herzmuskelgewebe
nach einem Herzinfarkt durch Narbengewebe ersetzt wurde.

6.6 Positronen-Emissions-Tomografie (PET)

Bei der Positronen-Emissions-Tomografie (PET) handelt es sich um ein nuklearmedizinisches
Verfahren, bei dem Positronenstrahlung gemessen wird. Diese wird von radioaktiv markierten
Tracern ausgesandt, die dem Patienten injiziert werden und die sich in bestimmten Organen
oder krankhaften VVerdnderungen einlagern. Die flir eine PET-Untersuchung verwendeten Nuk-
lide werden aufwendig in einem Zyklotron hergestellt. In einer anschlieBenden Synthese wer-
den diese Radionuklide mit Biomolekdilen verbunden. Das haufigste verwendete Nuklid ist das
Fluor-18, aus dem F-18-Fluordesoxyglukose (radioaktiv markierter Traubenzucker) hergestellt
wird. Verwendet werden kénnen aber auch Kohlenstoff-11 oder Sauerstoff-15.

Die Hauptindikationen flr eine PET-Untersuchung stammen aus dem onkologischen (Tumor-
suche), neurologischen (Hirnuntersuchung) sowie kardiologischen (Herz) Bereich. Mit der PET
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lasst sich genau feststellen, wie viel und wie schnell die Glukose von den Tumorzellen ,,ver-
brannt* wird. Verbraucht ein Tumor beispielsweise weniger Glukose als vor Beginn der Che-
motherapie, ist das ein Zeichen fiir einen Therapieerfolg.

Positronenstrahler haben im Gegensatz zu anderen radioaktiven Tracern eine besondere Eigen-
schaft, die man sich bei der PET zunutze macht. Bei ihrem Zerfall werden nicht nur ein, sondern
zwei Gammagquanten ausgesandt, die sich exakt im Winkel von 180 Grad voneinander entfer-
nen — und das genau gleichzeitig. Diese Ereignisse werden von einer PET-Kamera entweder
mit Hilfe eines Scannerringes, in dem der Patient liegt, oder mittels beweglicher Detektorkdpfe,
die um den Patienten kreisen, registriert. Die gleichzeitige Detektion der beiden Energieteilchen
erlaubt es, die Linie, auf der der Zerfall stattgefunden hat, zu bestimmen. Aus der Uberlagerung
sehr vieler dieser Linien errechnet ein an die Kamera angeschlossener Computer schlieBlich ein
komplexes Bild der Tracerverteilung im Kdrper des Patienten. Mit einer einzigen Untersuchung
— der Patient wird schrittweise durch die Gantry der PET-Kamera gefahren — kann so der ge-
samte Korper aufgenommen werden. Diese paarweise Detektion der Energieteilchen flhrt zu
einer gegeniber anderen nuklearmedizinischen Verfahren etwa 100fach htheren Empfindlich-
keit und zu einer erhéhten Ortsaufldsung (< 5 mm).

Die zwei Tabellen im Anschluss (Tabelle 6-3 und
Tabelle 6-4) geben einen Vergleich zwischen den oben genannten Untersuchungen:

RoOntgen CT MR US
Knochen +++ +++ + _
Knochenmark - - ++ _
Lunge +++ +++ - -
Weichteile -/+ +++ +4+++ +++
Gehirn - +++ o+ J++
Rickenmark - (+) F++ )
Magen-Darm +++ +++ +/- +4/-
Knorpel - -+ 1+ n
Geféle +++ ++ +4/+++ +
Herz + +/++ ++/+++ +++
Leber, Milz - +++ ++ 4+
Nieren +++ +++ ++ FH/+++

Tabelle 6-3: Darstellbarkeit verschiedener Strukturen mit einigen bildgebenden Verfahren (Lehmann,
etal., 1997)
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Rontgen Computertomografie Magnetresonanztomografie Sonografie

Darstellung von Knochen sehr gut sehr gut mittel nicht moglich

Weichteilen nicht méglich / mittel® nicht maglich gut mittel

GefaRken nicht moglich / gut® nicht moglich / gut® gut mittel

Funktionen nicht moglich nicht moglich gut® gut®

Volumina nicht moglich gut® gut® mittel®
Echtzeit @ mittel mittel gut
Bildqualitat sehr gut gut mittel schlecht
Auflésungsvermogen allgemein 0,05 mm 0,5 mm 1 mm®

lateral 0,4-3,0 mm®

axial 0,15-0,8 mm®
Psychische Belastung gering mittel hoch gering
Physische Belastung hoch hoch gering gering
Invasiv nein®® nein nein nein
Untersuchungsdauer®? 10 Minuten 25 Minuten 25 Minuten sofort
Kosten je Untersuchung ca. 50 Euro ca. 300 Euro ca. 500 Euro ca. 40 Euro

Tabelle 6-4: Vergleich verschiedener Verfahren (Lehmann, et al., 1997), tberarbeitet 2010

(1) Ausnahme Mammografie (,,weiche Strahlung)

(7) bei Durchleuchtung

(2) Ausnahme Angiografie (Kontrastmittel)

(8) im klinischen Einsatz / Forschung bis zu 0,02mm

(3) Funktionelles MR

(9) Sendefrequenz-abhangig

(4) Doppler-Ultraschall

(10) sofern kein durch Katheter appliziertes Kontrastmittel verwendet wird

(5) 3D-Rekonstruktion notwendig

(11) vom Untersuchungsbeginn bis VVorliegen des Bildes

(6) 3D-Rekonstruktion und Positionsaufzeichnung der Schnitte notwendig

Quellen: Auflésung MRT
Auflésung Rontgen, CT, Sonografie
Kosten je Untersuchung

http://de.wikipedia.org/wiki/Magnetresonanztomographie
Skript: Medizinische Bildgebung und Bildverarbeitung, Henrik Botterweck, FH-Llbeck, VVorlesung SS09
Gebihrenordnung fur privatérztliche Leistungen http://www.e-bis.de/goae/defaultFrame.htm




7 Kreislaufmodelle

Durch mathematische oder strémungstechnische Modelle soll die Realitat méglichst genau wie-
dergegeben werden. An Modellen sollen Erkenntnisse gewonnen werden, die bei der Arbeit mit
den realen Systemen genutzt werden kdnnen (siehe Bild 7-1).

reale ubersetzen q
Situation Modell
beurteilen simulieren
Auswertung < Iinterpretieren Ergebnisse

Bild 7-1: Modelle

Erkenntnisse, die in einem Modell gewonnen werden, missen immer validiert werden. Anwen-
dungsbeispiele fir Modelluntersuchungen sind die Untersuchung der Strdmung bei der Ent-
wicklung kiinstlicher Klappen oder Herzunterstutzungssystemen und um Tierversuche zu ver-
meiden.

1. Beispiel: Modellierung der Windkesselfunktion

Eine hohe Volumendehnbarkeit (Compliance) der gesunden Aorta begiinstigt eine gleichmé-
Rige Durchblutung und dampft pulsatorische Druckschwankungen. Gleichzeitig kommt es zu
einer Verringerung der Herzarbeit, da das Herz wahrend der Systole nicht etwa den peripheren
Widerstand, sondern den im Vergleich dazu verminderten Wechseldruckwiderstand (Impe-
danz) der Aorta Uberwinden muss. Im Alter ist das Volumen der Aorta groRer, die Volu-
mendehnbarkeit jedoch geringer, was aber nicht von Vorteil ist. Das Herz muss wéhrend der
Systole den vollen oder einen gréReren Anteil des peripheren Widerstands Gberwinden.

Das elektrische Ersatzschaltbild und die stromungstechnische Modellierung sind in

Bild 7-2 dargestellt.

AL
AR
— —
Elektrotechnik Stromungsmechanik
R=U/lund C=Q/U (C=Integral(l)) [R= Ap/(dV/dt) und C =V/Ap;
R= 21 (HP)
w-r

Bild 7-2: Das elektrische und strémungsmechanische Analog des Windkessels
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Anhand dieser Gleichungen kann beispielsweise mit dem Programm Extend eine Simulation
programmiert werden, die es erlaubt, den Stromungswiderstand (peripherer Widerstand) und
die Volumendehnbarkeit zu modellieren. Ein Beispiel fiir eine solche Extendsimulation ist als
Blockschaltbild in Bild 7-3 dargestellt. Eine technische Anwendung findet sich in der Ver-
gleichmaRigung des mittels Doppelkolbenpumpe erzeugten Volumenstroms (Feuerwehr).

Windkessel

Umrechnung Druck
Pa->mmHg

Gesamtwolumen, in
die Aorta gepumpt

Sinuskurve — =

Ystrom
Abstrom

Volumenstrom in die
Aorta bzw. aus der
Aorta

Compliance Widerstand

Flusskurve
Herz

Umschalten der
° Eingange

Bild 7-3: Blockschalthild der Simulation eines Windkessels

2. Beispiel: Hydraulisches Kreislaufmodell als Ersatzmethode fir Tierversuche

Die Motivation besteht nattrlich darin, die Anzahl der Tierversuche zu verringern. Der Aufbau
des Kreislaufmodells erfolgt mit einer Schweineniere als naturliches Organ, die auf dem
Schlachthof entnommen wird. Das Kreislaufmodell soll die Niere funktionsfahig halten, sodass
sie fur pharmakologische Tests zur Verfligung steht (siehe Bild 7-4).

Gehause

Rollerpumpe 1

Warmetauscher

Dialysat

Aufbau B

2 | Oxygenator

Kreiselpumpe

s

Rollerpumpe

Druckaufnehmer

Druckaufnehmer Luftfalle

Thermostat

Bild 7-4: Beispiel eines Kreislaufmodells als Ersatzmethode zu Tierversuchen
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3. Beispiel: Versuchstand zur Untersuchung der Strémung im kunstlichen Ventrikel

Bei der Entwicklung von Ventrikeln fir Herzunterstutzungssysteme wird die darin vorkom-
mende Stromung in Kreislaufmodellen untersucht. Ziel ist die Identifikation von thromben- und
h&molysegefahrdeten Bereichen (siehe Bild 7-5).

Woamsersiole
{Kurperwiderstand) ‘

Mlanoeter

Wingkessel {(frorta)

Kiinstlicher Venurikel

Bild 7-5: Beispiel eines Kreislaufmodells zur Untersuchung eines kiinstlichen Ventrikels

8 Technische Anwendungen

8.1 Blut und kiinstliche Organe

Das Zusammenwirken von Blut, Stromung und Wand bzw. Gefél3wand bei der Entstehung von
Thromben wurde erstmals von Rudolf Virchow 1856 beschrieben und spater als Virchow’sche
Trias benannt (siehe Bild 8-1).

STROMUNG

BLUT < > WAND

Bild 8-1: Virchow’sche Trias

In ruhendem Blut ist die Wirkung der Oberflache auf das Blut, insbesondere die Blutgerinnung,
gut erforscht. Auf dem Gebiet der biokompatiblen Werkstoffe sind wesentliche Erfolge erzielt
worden: Es gibt Werkstoffe, die sehr gut biokompatibel sind. Der Einfluss der Strémung ist
hingegen wesentlich schwerer zu bestimmen. Qualitativ ist das gelungen, aber nicht quantitativ.

Grundprinzipien bei der Thrombenentstehung

Plattchen werden durch Stromung oder kiinstliche Oberfldchen aktiviert und lagern sich ab. Sie
schutten eine gerinnungsaktive Substanz aus, welche die Gerinnungskaskade auslost. Dabei
wird u.a. aus der im Plasma schwimmenden Substanz Prothrombin der Botenstoff Thrombin
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erzeugt. Dieser Botenstoff fuhrt zu einer Aktivierung der Plattchen und damit zu einer Verstar-
kung der Gerinnungsaktivitat. Allerdings muss das Thrombin die anderen Plattchen erreichen.
In sehr schneller, aber auch in stagnierender Strdmung, ist das nicht leicht. In der Tat kann es
in Leichen vorkommen, dass ihr Blut Uber Stunden oder auch langer fliissig bleibt. Daraus folgt
die Theorie der konvektiven Diffusion, also einer Kombination von beiden Effekten. Die von
den Plattchen diffundierten gerinnungsaktiven Substanzen und die Botenstoffe werden durch
die Stromung konvektiv transportiert.

Nun stellt sich die Frage, ob es eine optimale Scherrate zur Thrombenbildung gibt. Die Lésung
wurde Uber eine Monte-Carlo-Simulation und ber Versuche mit so genanntem pléttchenrei-
chen Plasma in einer Staupunktstromung gesucht. Im Bild 8-2 sind die Stromlinien der im Ex-
periment untersuchten Staupunktstromung dargestellt.

— ) —

Bild 8-2: Stromlinien der Staustrdmung. Simulation mit dem CFD-Programm Fluent

In Bild 8-3 sind Versuchsergebnisse fir eine Staupunktstromung dargestellt. Diese weisen auf
eine Clusterbildung hin, die durch deponierte Plattchen entsteht, die dann andere Plattchen zum
Anhaften in der Ndhe veranlassen. Einen grof3en Einfluss hat dabei das Endothel. Es sendet
Botenstoffe aus, welche die aktivierten Plattchen beruhigt und deaktiviert. Unter anderem sind
das Prostazyklin und Stickstoffoxid. Letzteres senden die Endothelzellen nur aus, wenn sie mit
einer positiven Schubspannung tberstromt werden. Positiv heif3t, dass sie in der Richtung ber-
stromt werden, in der sie sich ausgerichtet haben.

Wie kann nun die Strémung die Thrombenbildung beeinflussen?

1. Durch Abldsung, da dann die Aufenthaltszeit der Blutplattchen erhoht wird. Das ist ins-
besondere kritisch in der Ndhe von kiinstlichen Oberflachen.

2. Wechselnde Schubspannungen, da das die Endothelzellen von ihrer beruhigenden
Funktion abhalt. AuRerdem fiihrt dies zu Fehlfunktionen im Stoffwechsel der Zellen, so
dass es zu Fettablagerungen kommt, einer VVorstufe der Atherosklerose.

3. Hohe Schubspannung, dadurch werden die Plattchen aktiviert.

In der Tat hat man Schadigungen der Wand hauptséchlich an Orten gefunden, wo die Strémung
,Lungunstig“ ist. Paradebeispiel dafir ist die Karotishifurkation. Durch die Erweiterung kommt
es zur Ablosung, die Stromung kann der Kontur nicht mehr folgen. Es kommt zur Fettablage-
rung und dann zur Verkalkung, die zu einer Verdickung der Wand fiihrt. Dadurch wird keine
Absonderung der Beruhigungsfaktoren ausgeldst, was eine verstarkte Thrombenbildung zur
Folge hat. Daraus resultiert eine Stenose, die die Ablésung noch verstérkt, so dass im Extremfall
eine Embolie auftritt.

Es gibt noch andere Faktoren, die die Arteriosklerose beeinflussen, Ernédhrung, Rauchen, Blut-
hochdruck. Aber wenn es nur diese Faktoren wéren, wie lange angenommen, wiirden die Wand-
veranderungen mehr oder weniger gleichmagig entstehen, und nicht lokal.
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Forschungsziel in der Biofluidmechanik ist es, eine abldsefreie Stromung ohne wechselnde
Schubspannungen zu erzeugen.

Das Forschungsziel in den Werkstoffwissenschaften ist es, nicht nur biokompatible Werkstoffe
sondern auch bioaktive Oberflachen zu finden. Momentan denkt man dabei entweder an En-
dothelbeschichtung, eventuell in Kombination mit Nanostrukturen, oder an Oberflachen, die
Stoffe abgeben, z. B. Stickstoffoxid oder Heparin.

Bild 8-3: Plattchenanhaftungen bei der Staupunktstromung mit plattchenreichem Plasma. Der zentrale
Bereich im Staupunkt selbst bleibt frei von Anhaftungen.

8.2 Kinstliche Herzklappen

Knstliche Herzklappen haben die Aufgabe, kaputte Herzklappen zu ersetzen oder in Herzun-
terstlitzungssystemen die gerichtete Strémung zu erzeugen. Zurzeit werden etwa 5000 Opera-
tionen pro Jahr in Deutschland durchgefthrt.

Herzklappen sollen folgende Eigenschaften haben:

« geringer Strdmungswiderstand

« schnelles SchlieRen und Offnen

« keine Stromung im geschlossenen Zustand
. geringe Blutschadigung

« keine Thrombenbildung.

Messparameter fiir die Beurteilung der stromungsdynamischen Eigenschaften einer Herzklappe
sind:

. die mittlere systolische Druckdifferenz tber die Klappe

« die Schlie3zeit und das SchlieRvolumen

. das Leckvolumen

- die Verlustenergie
Knstlichen Herzklappen kann man in zwei Gruppen einteilen: mechanische und biologische
Herzklappen. Unter den mechanischen Herzklappen werden vier Typen am haufigsten verwen-
det:
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a) Kugelklappe (Typ Starr-Edwards).
Nachteile: zu grof3, laut, hohe Hamolyse beim Auftreffen der Kugel und hoher

Druckverlust.

Vorteile: geringe Thrombogenitat (zwar Ablosung im Kugelnachlauf, aber Kugel
dreht sich, auBerdem wird am Klappenring, wo hdufig Thromben entstehen, die
Stromung nach auf3en gedrangt, d. h. ganz gute Ausspulung).

Sie war die erste mechanische Klappe tiberhaupt. Erstmals 1952 implantiert, ist sie
seit 1962 als Starr-Edwards-Klappe kommerziell erhéltlich. Zurzeit wird keine
Klappe dieses Typs mehr implantiert.

Bild 8-4: Starr-Edwards Klappe mit einem offenen Kafig. Der Pfeil zeigt einen Thrombus.

b) Kippscheibe (Typ Bjork-Shiley, Sorin).
Vorteile: deutlich kiirzer als Starr-Edwards-Klappe was bei der Operation sehr wich-
tig ist.
Nachteile: laut, unglinstiges Stromungsverhalten (Abldsungen, Hamolyse).

Bild 8-5: Bjork-Shiley Klappe

c) Doppelkippscheibe (Typ St-Jude-Medical)
Die zurzeit am haufigsten verwendete mechanische Herzklappe bei der Herzklap-

penimplantation.
Nachteile: sensibel auf Stérungen (z.B. Thrombus am Gelenk flhrt zur Fehlfunk-

tion), vorhandenes Thrombenrisiko.

Vorteile: bessere Stromungsdynamik als Kippscheibe (kaum Ablésungen, kiirzerer
Offnungs- und SchlieBvorgang), sehr kurzes Modell, ragt nicht in den Ventrikel und
in die Aorta, kleiner Druckverlust.
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Bild 8-6: St-Jude-Medical Klappe

d) Segelklappen (Dreisegel-Klappe Medos aus Polyurethan).
Vorteile: leise, ,,natiirliche* Himodynamik (Offnungs- und SchlieRverhalten etc.).
Nachteile: Thrombenbildung méglich durch Stagnationszonen in den Bulben
(kunstliche Oberflache!), Kalzifizierung (fiihrt zu Rissen)

Unter Bioprothesen versteht man Segelklappen aus denaturierten Schweine- oder Rinderperi-
kard. Teilweise wird das Material auch von Leichen gewonnen.

Vorteile: sehr gute Antithrombogenitat und Hamodynamik, leise.

Nachteile: kurze Lebensdauer (Kalzifizierung!), deshalb werden sie nicht bei jungen Patienten
eingesetzt.

Bild 8-7: Links eine biologische Herzklappe; rechts eine biologische Herzklappe mit dem Thrombus
nach einem Einsatz im Herzunterstiitzungssystem (Noon, 1993)

8.3 Entwicklung der Blutpumpen

Die Idee, einen Apparat zu bauen, der dasselbe macht wie das Herz, ist nicht neu. Urspriinglich
dachte man an ein mechanisches Herz, das lediglich begrenzte Aufgaben im Kreislaufsystem
ubernehmen konnte, beispielsweise bestimmte Organe oder Gewebe mit Blut zu versorgen. Al-
lerdings waren bis zur Idee der Aufrechterhaltung aller Kérperfunktionen an ,,extraterritoriale*
Maschinen einige Hiirden zu nehmen. Die wichtigste Hurde wurde im Jahre 1628 von William
Harvey (1578-1657) in London genommen. Er entwickelte das Kreislaufkonzept, das Galens
Theorie ersetzte und auch heute noch gilt. Die vorerst nur theoretische Verbindung zwischen
Venen und Arterien benétigte allerdings den wissenschaftlichen Beweis von Marcello Malpighi
(1628-1694) in Bologna, welcher kapillére arterio-vengse Verbindungen demonstrierte. Mit
dem besseren Verstandnis des intrakorporalen Blutkreislaufs wurde es auch moglich die Idee
des extrakorporalen Kreislaufs zu erarbeiten.

Schon im Jahre 1812 schrieb Julien-Jean-Cesar La Gallois: ,,Wenn es geldnge, das Herz durch
einen Mechanismus zur Injektion von [arteriellem] Blut zu ersetzen, liel3e sich mit Leichtigkeit
jeder Korperteil beliebig lange am Leben erhalten.” und berichtete iiber seine ersten Experi-
mente. Im 19. Jahrhundert wurden zahlreiche Experimente zur mechanischen Durchblutung
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durchgefuhrt. Hierzu zahlen die 1828 vorgenommene kinstliche Blutversorgung von Muskeln
sowie die Durchblutung des isolierten Herzens und der Lunge im Jahre 1880. Letzteres Expe-
riment, welches Henry Newell Martin beim Hund durchfuhrte, wurde als die ,,Herz-Lungen-
Préaparation (siehe Bild 8-8) berihmt und trug wesentlich zum Verstandnis der Physiologie
des Herzens bei.

Bild 8-8: H. Martins Aufbau der ersten isolierten Herz-Lungen-Praparation bei einem Saugetier
(Fye, 1986).

Obwohl Herzoperationen noch vehement als Leichtsinn eingestuft wurden, entwickelte man
erste Oxygenatoren, welche das Blut mit Sauerstoff anreichern und damit die Lungenfunktion
ubernehmen konnten, und spéter komplette Herz-Lungen-Maschinen.

Bereits 1885 konstruierten V. Frey und M. Gruber einen Durchblutungsapparat zur extrakorpo-
ralen Blutoxygenierung. Diese Maschine verfiigte bereits (iber alle Hauptkomponenten einer
Herz-Lungen-Maschine, namlich Pumpe, Oxygenator, Reservoir und Sauerstoffquelle. 1898
baute sich in Tlbingen ein junger Forscher namens Jakobi einen so genannten Pumpenoxyge-
nator, um die Funktion der Niere auf3erhalb des Kdrpers studieren zu kénnen.

Zwei weitere wichtige Schritte um die Herzoperationen zu ermdéglichen waren die Entdeckung
der Blutgruppen durch Karl Landsteiner und des Heparins durch Jay McLean. Landsteiner ar-
beitete als Assistent am Institut fiir pathologische Anatomie in Wien. Hier entdeckte er im Jahr
1900, dass das Serum bestimmter Individuen Substanzen enthalte, die die roten Blutkorperchen
agglutinieren lassen. In seiner ersten Studie beschrieb er drei Blutgruppen, die er A, B und C
(spéater als ABO-System bezeichnet) nannte. Ebenfalls in Wien, nur zwei Jahre spater, wurde
durch Alfredo von Castello und Adriano Sturli die seltenere Blutgruppe AB, die Landsteiner
nicht aufgefallen war, entdeckt. 1930 erhielt Landsteiner fur seine Entdeckung den Nobelpreis.
Eine zentrale Bedeutung fiir die Entwicklung der extrakorporalen Zirkulation hat die Entde-
ckung des Heparins durch McLean. Als Student bekam er am John-Hopkins-Hospital in Bal-
timore den Auftrag, die koagulationsfordernde Wirkung durch Cephaelin, welches er aus
Hirnextrakt gewann, zu erforschen. Nach Monaten harter Arbeit gelang ihm der Nachweis. Da-
nach untersuchte er ahnliche Extrakte aus Herz und Leber und entdeckte hierbei zuféllig Anti-
thrombin. 1916 stellt McLean das Antikoagulans vor der Medical Society in Philadelphia vor.
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Bild 8-9: Links: Herz-Lungen Maschine von Carrel und Lindbergh (1929) (Shumacker, Jr., 2000).
Rechts: Prinzip der Herz-Lungen-Maschine (Klinner, et al., 1977)

Um 1920 kam zum ersten Mal die Idee auf, eine Herz-Lungen-Maschine zu bauen. Eine wurde
von dem Luftfahrtpionier Charles Lindbergh und dem Arzt und Nobelpreistréager Alexis Carrel
in den frihen dreiliger Jahren in Rockefeller-Institut fir medizinische Forschung gebaut (siehe
Bild 8-9). Lindbergh und Carrel gaben auch ein bestechend einfaches Verfahren an, dass aller-
dings bis heute noch auf seine Anwendung wartet: ,,Es fallt uns gar nicht schwer, uns vorzu-
stellen, schrieben sie, ,,dass man erkrankte Organe aus dem Kd&rper nimmt und sie an eine
Lindbergh-Pumpe anschlief3t, etwa so wie Patienten ins Krankenhaus eingeliefert werden. Dort
konnten die Organe wesentlich intensiver behandelt werden als wenn sie im Korper sind, und
nach ihrer Heilung wirden sie wieder in den Korper eingesetzt.“ Das Herzstlick einer anderen
Apparatur, die H.H. Dale und E.H.J. Schuster 1928 in England bauten, war eine Pumpe, die
sowohl die Funktionen der linken als auch der rechten Herzseite erflllen und folglich einen
,vollstandigen Blutkreislauf im Tier ohne Herz* gewahrleisten sollte. Dale und Schuster woll-
ten eine Maschine haben, die es gestattet, zeitweise das Blut am Herzen vorbei zu leiten und
somit Herzoperationen zu ermdglichen. Inzwischen weill man, dass sich ein mechanisches Herz
als einziges Hilfsmittel bei chirurgischen Eingriffen am blutleeren Herzen (offene Operations-
methode) nicht eignet, weil dann immer noch die Lunge des Patienten flir den Sauerstoff im
Blut sorgen muss. Stattdessen benétigt man eine Herz-Lungen-Maschine.

Erst im Jahre 1937 gelang es J.H. Gibbons, sich tber die bisherige Tradition der isolierten Or-
ganperfusion hinwegzusetzen, indem er einen ganzen Tierkdrper perfundierte. Aber es brauchte
weitere 14 Jahre, bevor der gleichen Forschergruppe der erfolgreiche Einsatz der Herz-Lungen-
Maschine in der Klinik gelang. Ein wesentlicher Schritt war das Einsetzen einer Rollenpumpe,
die vom amerikanischen Chirurgen M. DeBakey im Jahr 1934 entwickelt wurde und wesentlich
weniger Hamolyse erzeugte. Nach einem vorangegangenen, missgliickten Versuch durch Den-
nis wurde schliel3lich am 6. Mai 1953 unter Leitung von John Gibbon der erste erfolgreiche
Verschluss eines Vorhofseptumdefektes mit Hilfe des extrakorporalen Kreislaufes durchge-
fuhrt.
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Bild 8-10: Herz-Lungen-Maschine heute

Heute werden Herz-Lungen-Maschinen weltweit tdglich mehr als 1000-mal bei der Durchfiih-
rung einer Vielzahl einfacher und komplexer Eingriffe am offenen Herzen eingesetzt (siehe
auch Bild 8-10). Nach den Erfahrungen mit der Durchblutung von Organen und der Umleitung
des Blutstroms am Herzen vorbei lag es nahe, noch einen Schritt weiterzugehen und das natr-
liche Herz durch ein komplettes kunstliches Herz zu ersetzen. Ziel dieser Versuche war es,
einen Apparat in den Brustkorb zu setzen, der bis an das Lebensende des Empfangers die Funk-
tion des Herzens ubernehmen kann. Als man anfing, ein komplettes kiinstliches Herz zu entwi-
ckeln, hielten viele Fachleute dieses Ziel fur unerreichbar. Schon allein hinsichtlich seiner lan-
gen Lebensdauer schien das Organ unnachahmlich zu sein. Wie sollte man einen komplizierten
Regelmechanismus nachbauen, wenn man nicht einmal das Wechselspiel zwischen dem Herzen
und dem Nervensystem richtig verstand? Zu dieser Zeit, in den fiinfziger Jahren, waren noch
keine Herztransplantationen vorgenommen worden, und so konnte man nicht wissen, dass die
Selbstregelung auch dann funktioniert, wenn das Herz vollkommen vom Nervensystem ge-
trennt ist. Die Entwicklung von kinstlichen Herzklappen hatte auch gerade erst begonnen.

Die geringe Leistung der Rollenpumpe flihrte zur Entwicklung einer Reihe von pulsatil pum-
penden Membranmodellen (Verdrangerpumpen). Sie bestehen aus einem starren Gehause mit
einer Diaphragmamembran oder einem elastischen Sack in einem Gehduse. Die FlieRrichtung
wird durch mechanische Herzklappen am Ein- und Ausgang bestimmt. Gemeinsam haben sie
die U-formige Umleitung des Blutstroms in der Kammer wie auch beim weiterhin klinisch ein-
gesetzten Berlin Heart Excor (siehe Bild 8-11).

Bild 8-11: Berlin Heart Excor (Berlin Heart, 2018)
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Totalherzersatz

1957 haben Kolff und Akutsu in der Cleveland-Klinik die ersten Tierversuche mit Herzen aus
Polyvinylchlorid, die mit Druckluft aus einem Vorratsbehalter auBerhalb des Korpers angetrie-
ben wurden, durchgefuhrt (siehe Bild 8-12). In den folgenden Jahren wurden mehrere Typen
von kinstlichen Herzen mit elektrischem Antrieb implantiert. Bei einer dieser Konstruktion
verdrangten funf Elektromagnete aufgrund ihrer Hubbewegungen Ol und komprimierten
dadurch einen Beutel aus Polyurethan. Im ,,Pendel-Herzen* komprimierte ein auf zwei Zapfen
gelagerter Elektromotor abwechselnd zwei mit Blut geftillte Beutel, wodurch das Blut aus den
Kammern getrieben wurde. Ein Rekord bei Tierversuchen hielt mit 221 Tagen durchgéngigem
Betrieb das Modell Jarvik-7, das aus zwei verstérkten Polyurethan-Kammern bestand und mit
Luft angetrieben wurde.

Bild 8-12: Links: Totalherzersatz aus PVC von Kolff und Akutsu (1958). Rechts: Totalherzersatz aus
Silikon von Kolff (1965)

Der erste, der ein kiinstliches Herz in den Korper eines Menschen einsetzte, war Denton A.
Cooley vom Texas Heart Institute, der unter der Leitung von M. DeBakey arbeitete. Das mit
Druckluft angetriebene Herz, ausgeriistet mit Wada-Cutter-Einflligelklappen, hatten Domingo
Liotta und Charles W. Hall entwickelt (siehe Bild 8-13 links). Es hielt 64 Stunden lang den
Kreislauf eines Patienten aufrecht. Die ndchste Implantation eines kiinstlichen Herzens erfolgte
erst im Jahr 1982. DeVries verldngerte das Leben eines Patienten um vier Monate. Es wurde
ein zweikammeriges Diaphragmasystem vom Typ Jarvik-7 eingesetzt (siehe Bild 8-13 rechts).
Ein neueres allerdings nicht mehr vertriebenes System zeigt Bild 8-23.
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Bild 8-13: Links: Totalherzersatz von Liotta (1969). Rechts: Jarvik-7 (1982)

Pulsatile Herzunterstiitzung

1967 implantierte DeBakey die erste pulsatile Pumpe zur Linksherzunterstiitzung eines Men-
schen. Es entwickelte sich der Begriff des ,,Ventricular Assist Device” (VAD). Hierbei wird
das erkrankte Herz nicht wie beim Totalherzersatz explantiert, sondern es verbleibt im Kérper
und wird unterstitzt. VAD kdnnen die rechte Kammer (RVAD) oder die linke Kammer
(LVAD) unterstiitzen, bei totalem Herzversagen kdnnen auch zwei VAD eingesetzt werden
(BVAD). Die Herzunterstutzungssysteme kdnnen aulRerhalb des Korpers arbeiten, dann fiihrt
je ein Schlauch vom Herzen und zur Aorta durch die Haut. Oder sie werden in den Bauch-
raum implantiert, dann muss der Druckluftschlauch oder das Elektrokabel durch die Haut ge-
fuhrt werden. Ein Beispiel eines pulsatilen Herzunterstiitzungssystems ist in

Bild 8-14 zu sehen.

Probleme aller Systeme:

1. mechanische Sicherheit

2. Thrombosegefahr, innere Blutungen durch gerinnungshemmende Substanzen
3. starke Hamolyse
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Bild 8-14: Abbott (Thoratec) HeartMate | (Slaughter, et al., 2009)
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Intraaortale Ballonpulsation (Counterpulsation)

Parallel entstand eine zweite Variante der pulsatilen Herzunterstltzung. Harken definierte 1958
den Begriff der Counterpulsation: Durch die Erhéhung des Druckes in der Aorta wéahrend der
Diastole wird ein Blutstrom in den peripheren Blutgefalen und den Herzkranzgefaen erzeugt.
Dadurch sinkt das in der elastischen Aorta befindliche Blutvolumen und das Herz muss in der
nachfolgenden Systole gegen einen geringeren Druck pumpen. Gleichzeitig werden die Herz-
kranzgefale starker durchstromt und der Heilungs- oder Erholungsprozess der Herzmuskulatur
nach einem Herzinfarkt deutlich beschleunigt. Kolff und Moulopoulos im Jahre 1961 und spater
Kantrowitz im Jahre 1968 entwickelten das System der Intraaortalen Ballonpumpe (IABP): Ein
langlicher Ballon am Ende eines Katheters wird uber die Beinarterie bis in die Aorta vorge-
schoben. Dieser Ballon wird Gber EKG synchronisiert, zyklisch mit Druckluft geftllt (wahrend
der Diastole) und entleert (wéhrend der Systole) (siehe Bild 8-15 und Bild 8-16).

Balloon Inflated
Balloon Deflated

DIASTOLE

SYSTOLE

Bild 8-15: Prinzip der IABP

Bild 8-16: Einsatz der IABP
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Kontinuierliche Herzunterstltzung fir den Kurzzeiteinsatz

Kontinuierliche Blutpumpen wurden sehr friih fur den kurzzeitigen Einsatz in Herz-Lungen-
Maschinen entwickelt. Schon in 1955 publizierte Dr. Wesolowski eine Arbeit Uber die Rolle
des Pulses bei der Unterstiitzung der normalen Physiologie des Kreislaufes wahrend des Herz-
Lungen Bypasses (Wesolowski, 1955). Die friiheren experimentellen Arbeiten haben gezeigt,
dass die pulsatile Stromung fir die Unterstutzung des Kreislaufes nicht unbedingt nétig war.
Deshalb erschien im Jahre 1960 eine Arbeit von Saxton und Andrews, in der sie eine kontinu-
ierliche Pumpe als ideale Herzpumpe beschrieben (Saxton, et al., 1960). Die erste kontinuierli-
che Kreiselpumpe wurde aber erst im Jahr 1968 von Rafferty entwickelt. Die Pumpe fir den
kurzzeitigen Einsatz produzierte eine sehr niedrige Hédmolyse und wurde als ,,Bio-Pump*
(Firma Bio-Medicus) bekannt. Seit 1976 ist sie in unterschiedlichen Entwicklungsstufen als
kommerzielles Produkt erhaltlich.

In den folgenden Jahren wurden mehrere Kreiselpumpen von verschiedenen Herstellern wie
Maquet, Sarns, St. Jude, Terumo und Sorin entwickelt. Bio-Medicus wurde 1980 von Medtro-
nic tbernommen. Ein Schwachpunkt dieser Pumpen ist die Dichtung, die zu einer starken Ha-
molyse fihrt, wenn diese fehlerhaft ist. Zwischen 1981 und 1985 erschienen die Artikel von
Bramm und Olsen, die einen tber einem Magnet schwebenden Rotor beschrieben, wodurch
kein Kontakt zwischen Lager und Blut mehr vorhanden war. Daraus hervorgegangen ist die
Thoratec CentriMag.

Die Pumpen zeigen auch ohne magnetische Lagerung weniger Hamolyse und haben Roller-
pumpen bei aufwandigen Operationen (> 4 h) in den Herz-Lungen-Maschinen ersetzt (Larsen,
2009).

I
I
r’l
l.

Bild 8-17: Schnitt der Bio-Pump Zentrifugalpumpe von Medtronic (Hosseinipour, et al.,
2017)

1988 beschrieb Wampler eine miniaturisierte Axialpumpe, die am Ende eines Tip-Katheters
montiert wurde. Die Pumpe sollte tber die Femoralarterie bis in die linke Kammer geschoben
werden, wo sie als Herzunterstitzung arbeiten sollte. Der Rotor drehte sich mit der Geschwin-
digkeit von 25.000-30.000 RPM, wodurch ein VVolumenfluss von 3,5 Liter pro Minute resul-
tierte. Die Pumpe wurde als ,,Hemopump* bekannt, war kommerziell nicht erfolgreich, aber
der Ausgangspunkt weitere Entwicklungen, zum Beispiel der Abiomed Impella (siehe Bild
8-18).
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Image courtesy ABIOMED Inc, Danvers, Massachusetts.

Bild 8-18: Axialpumpe Abiomed Impella (McCulloch, 2011)

Kontinuierliche Herzunterstltzung flr den Langzeiteinsatz

Beginnend in den 80er Jahren haben viele Gruppen an der Entwicklung von Axialpumpen ge-
arbeitet, u.a. DeBakey und Noon mit NASA, Nimbus und andere. Daraus hervorgegangen sind
einige linksventrikuldre Herzunterstiitzungssysteme, wie zum Beispiel das HeartMate Il von
Abbott (Thoratec) (siehe Bild 8-19).
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flow LVAD f \ Inlet stator and

blood-flow
straightener

Bild 8-19: Axialpumpe Abbott (Thoratec) HeartMate 11 als kontinuierliches Herzunterstiit-
zungssystem (Slaughter, et al., 2009)
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Bild 8-21: Verdrangerpumpe Berlin Heart Excor mit Antrieb (Berlin Heart, 2018)
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Bild 8-22: Zentrifugalpumpe TandemHeart

Bild 8-23: Totalherzersatz Abiocor von Abiomed (2001)

Es wurde eine grolRe Anzahl von kinstlichen Herzen und Ventrikeln im Laufe der Jahre entwi-
ckelt, nur wenige haben es auf den Markt geschafft. Man kann die Systeme in drei Generationen
klassifizieren (angelehnt an (Olsen, 2000)):

1. Generation:
CardioWest, Thoratec BVAD, TCI HeartMate | VAD (siehe

Bild 8-14), Novacor VAD (siehe Bild 8-20), HeartSaver bei WorldHeart und Piers LionHe-
art.

2. Generation:
Beinhaltet die Axialpumpen: MicroMed DeBakey NASA VAD, Jarvik 2000 VAD, und
Nimbus-TCI HeartMate Il VAD (siehe Bild 8-19).

3. Generation:
Dazu gehéren die Pumpen mit Magnetlagerung und hydrodynamischem Lager: Terumo
VAD, Mediport, MedQuest Heartquest VAD, Streamliner VAD von der Pittsburgh Univer-
sitdt, Berlin Heart INCOR (siehe Bild 8-26), Abbott HeartMate 111 (siehe Bild 8-29), He-
artware HVAD (siehe Bild 8-28), HeartWare MVAD (siehe Bild 8-30).
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Bild 8-24 zeigt das System einer Verdrangerpumpe, welches im Labor fir Biofluidmechanik in
den 90er Jahren entwickelt wurde. Bild 8-25 zeigt eine 2016 ebenfalls im Labor flr Biofluid-
mechanik zusammen mit Dualis MedTech entwickelte zweistufige halbaxiale Rotationspumpe.
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Bild 8-24: CardioBerlin Verdrangerpumpe
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Bild 8-25: Zweistufige halbaxiale Herzunterstiitzungspumpe Careflow
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Bild 8-28: Radialpumpe HeartWare HVAD LVAD (HeartWare, 2018)
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Bild 8-30: Axialpumpe HeartWare MVAD (Trittipoe, 2018)
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