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Abkurzungen und Symbole
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Symbol Beschreibung Einheit
3D Dreidimensional
A. Arteria
ADC Analog-Digital-Konverter,
Analog-Digital-Converter
APD Avalanche Photodiode
AvDO2 Arterio-jugularvendse Sauerstoffdifferenz
BOLD Blood Oxygenation Level Dependent
C++ Programmiersprache
Ca** Calcium mmol-I
CaO2 Arterieller Sauerstoffgehalt mi-dF’
CBF Zerebraler Blutfluss, ml-100-g""-min’’
Cerebral Blood Flow
CCD Ladungsgekoppeltes Bauteil,
Charge-Coupled Device
Cl 95 % Konfidenzintervall auf einem 95 % Niveau, con-
fidence interval 95 %
CMRO:2 Zerebraler Sauerstoffumsatz,
Cerebral Metabolic Rate of O2
COHb Carboxyhamoglobin
CPP Zerebraler Perfusionsdruck,
Cerebral Perfusion Pressure
CPU Prozessor, Central Processing Unit
CSF Liquor cerebrospinalis,
Gehirn-Riuckenmarks-Flissigkeit,
Cerebrospinal Fluid
CT Computertomographie

CvO2 Venoser Sauerstoffgehalt mi-dF’
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g}l:;i':)r:;mgl Beschreibung Einheit
CVR Gefallwiderstand,
Cerebrovascular Resistance
CW Kontinuierliche Anwendung, continuous wave
CxO2 Sauerstoffgehalt mi-dF?
D-UBK-Aufbau  Doppel-Ulbrichtkugel-Aufbau
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Double Data Rate 3
Deox. Periode Deoxygenierungsphase
DO2 Sauerstoffangebot ml-min
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FD Frequenzbasiert, Frequency Domain
FEM Finite-Elemente-Methode
fNIRS Funktionelle Nahinfrarotspektroskopie, functional
Near-Infrared Spectroscopy
Glu Glucose mg-dF’
GPU Grafikprozessor, Graphic Processing Unit
Hb Hamoglobin
HbO2 Oxyhamoglobin, oxygeniertes Hamoglobin %
HDD Festplatte, Hard Disk Drive
HHb Desoxyhamoglobin, deoxygeniertes Hamoglobin
Hkt Hamatokrit %
HzV Herzzeitvolumen I-min’?
IAD Inverse Adding-Doubling
ICP Intrakranieller Druck, intracranial pressure mmHg
InGaAs Indium - Gallium - Arsenid
K* Kalium mmol-I
Layer 1+2 Abbildung der Schichten Kopfschwarte und
Schadelknochen als Flassigphantom
Layer 3 Fllssigkeit innerhalb des simulierten Zielgefales
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Symbol Beschreibung Einheit
Layer 4 Abbildung des Gehirns als Flissigphantom
LD Laserdiode
LED Leuchtdiode, Light Emitting Diode
LNA Rauscharmer Verstarker,
Low Noise Amplifier
MAP Mittlerer arterieller Druck,
Mean Arterial Pressure
MBLL Modifiziertes Lambert-Beersches Gesetz, Modi-
fied Beer-Lambert Law
MCM Monte-Carlo-Methode
MetHb Methamoglobin %
MMC Mesh-based Monte Carlo - Simulationssoftware
MRT Magnetresonanztomographie
MD Multi-Distance
N Anzahl an Versuchstagen
n Anzahl an Messungen
N2 Stickstoff
Na* Natrium mmol-I
NIRS Nahinfrarotspektroskopie
NiSvO21.0, 2.0 Entwickelter Sensor zur Detektion der vendsen
Sauerstoffsattigung in den Versionen 1.0, 2.0
02 Sauerstoff
OD Optische Dichte
Ox. Periode Oxygenierungsphase
PCB Leiterplatte, Printed Circuit Board
pCO2 Kohlenstoffdioxid Partialdruck mmHg
PD Photodiode
PDx Sensorsignal der Phase Validierung |
berechnet nach Gleichung (4.1)
pH pH-Wert
PMT Photomultiplier
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Symbol Beschreibung Einheit

pO2 Sauerstoff Partialdruck mmHg

PVC Polyvinylchloridbasis

RAM Arbeitsspeicher, Random Access Memory

RBC Robin Boundary Condition

RefsO2 Sauerstoffsattigung des Referenzverfahrens
(CO-Oxymetrie)

RTE Strahlungstransportgleichung, Radiative Transfer
Equation

SctO2 Gewebesattigung, Cerebral Tissue Oxygen Sat- %
uration (FORE-SIGHT)

S Standardabweichung

SDS Abstand zwischen Lichtquelle und Detektor,
Source-Detector-Separation mm

tHb Hamoglobin-Gesamtkonzentration g-dr?

bl

Arithmetischer Mittelwert
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Phantasie ist wichtiger als
Wissen, denn Wissen ist
begrenzt.

- Albert Einstein

Die Sauerstoffversorgung des Korpers ist die entscheidende Funktion flr die Auf-
rechterhaltung aller Lebensprozesse des Menschen. Die zentrale Komponente
zur Sicherstellung dieser Versorgung bildet das Blut als Transporteinheit inner-
halb des GefalRsystems, welches sich aus dem Plasma sowie den zellularen Be-
standteilen (Erythrozyten, Lymphozyten und Thrombozyten) zusammensetzt.
Den fUr den Sauerstofftransport entscheidenden Bestandteil bilden die Erythro-
zyten mit ihrem eisenhaltigen roten Blutfarbstoff, dem Hamoglobin [1, 2].

Die funktionellen Hamoglobinderivate binden Sauerstoffmolekule (O2-Molekule)
im Zuge des Gasaustauschs in den Lungenalveolen, auf der Basis von Diffusi-
onsprozessen, reversibel und transportieren diese Uber das Gefallsystem in das
Kapillarnetz. Die gebundene Menge an Sauerstoff ist von der Sauerstoffbin-
dungskurve und somit vom Sauerstoffpartialdruck abhangig. Auf zellularer Ebene
diffundieren die Sauerstoffmolekile aufgrund des Partialdruckgefalles in die Mi-

tochondrien und werden verstoffwechselt. Dieser Kreislauf schlief3t sich durch
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den Ubergang aus dem Kapillarnetz in die vendsen Kompartimente und dem da-
mit verbundenen Rucktransport des sauerstoffarmen Blutes in die Lungen zur

erneuten Anreicherung [3, 4].

Aus diesen grundsatzlichen Gegebenheiten lassen sich definierte Charakteristika

der Sauerstoffversorgung ableiten [4]:

e Sauerstoffangebot (DO2)

e Sauerstoffverbrauch (VO2)

Jedes Organ bzw. Gewebe ist von diesem Grundprinzip abhangig, wobei der
Sauerstoffverbrauch je nach Leistungsfahigkeit variiert. Auf das Gehirn entfallen
dabei ca. 20 % des Gesamtsauerstoffbedarfs des menschlichen Korpers. Auf-
grund dieses hohen O2-Bedarfs und des vorwiegend aeroben Stoffwechsels ist
das Gehirn hinsichtlich einer Sauerstoffminderversorgung besonders gefahrdet
[5].

Der zerebrale Blutfluss bildet die Grundlage fur die Versorgung des Gehirns mit
Sauerstoff und Nahrstoffen. Er ist autoreguliert und gewahrleistet somit eine wei-
testgehend kontinuierliche Versorgung mit einem Durchstromvolumen von ca.

15 % des Herzzeitvolumens (HZV) bei einem gesunden Erwachsenen [6].

Der Sauerstoffgehalt bzw. die Sauerstoffsattigung in den ableitenden (vendsen)
zerebralen Gefalten des Gehirns ist ein entscheidender Parameter zur Einschat-
zung der metabolischen Funktion des Gehirns [7] und dient der Detektion von
zerebraler Hypoperfusion, Hypoxie und Hyperamie.

Diese Effekte konnen pathologisch (Schadel-Hirn-Traumata, Subarachnoidal-
blutungen, intrazerebrale Hamatome und Hirninfarkte) oder therapeutisch (for-
cierte Hyperventilation, Mannitol-Infusionen, Lagerungsmafinahmen, neurochi-
rurgische Eingriffe) bedingt sein [5, 8-19]. Die Sauerstoffversorgung des Hirnge-
webes kann als Indikator fur Dysfunktionen anderer Organe sowie fur den Be-

handlungsverlauf (patient outcome) dienen [20-26].

Zur Bestimmung der zerebralen Oxygenierung werden klinisch Uberwiegend zwei

Verfahren eingesetzt [5]:

e Zerebrale Oxymetrie (basierend auf der Nahinfrarotspektroskopie (NIRS))

e Jugularvendse Oxymetrie
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Beide Verfahren unterscheiden sich grundlegend in ihrem Applikationsort, den

gemessenen Parametern und ihrem Grad der Invasivitat (Tabelle 1-1).

Tabelle 1-1: Vergleich der Messverfahren zur Bestimmung der zerebralen
Oxygenierung.

Zerebrale Oxymetrie Jugularvendse Oxymetrie
Applikationsort Stirn Bulbus jugularis
Invasivitat nicht-invasiv invasiv
Messparame- Gewebesattigung VenoOse Sauerstoffsattigung
ter

Aufgrund der nicht-invasiven Anwendungsform und der Detektionsmoglichkeit
der Sauerstoffsattigung sind nahinfrarotspektroskopische Verfahren zu praferie-
ren.

Die klinisch eingesetzten zerebral oxymetrischen Sensoren detektieren aber nur
ein geringes, undefiniertes Volumen unterhalb des Sensors, dessen Anteil von
arteriellen und vendsen Komponenten nur eingeschatzt werden kann.

Aus dieser Ungenauigkeit des Verfahrens entstand der Versuch, die zerebral
oxymetrisch gemessene Gewebesattigung mit der jugularvendsen Sauerstoff-
sattigung in Verbindung zu setzen. Die Korrelation zwischen beiden Parametern
ist bisher unzureichend fur einen verlasslichen klinischen Einsatz [27-29]. Die ju-
gularvendse Oxymetrie bildet die zerebrale Oxygenierungssituation nur dann re-
liabel ab, wenn der eingesetzte Katheter unter Rontgenkontrolle bis zum Bulbus
jugularis vorgeschoben werden kann und keine weiteren vendsen Zuflisse die
Messwerte beeinflussen.

Zur Bestimmung der jugularvendsen Sattigung existiert nach aktuellem Stand
kein nicht-invasives, zum Monitoring geeignetes Verfahren am Markt. In aktuellen
Forschungsansatzen wird die zerebrale Sauerstoffsattigung mittels Magnetreso-
nanztomographie (MRT) [30-32] unter Ausnutzung des BOLD Kontrasts und pho-
toakustischer Verfahren [33-37] bestimmt. Aufgrund der technischen Anforderun-
gen des MRT und der geringen zeitlichen Auflésung kann dieses Verfahren nicht
zum Langzeit Monitoring (Bedside Monitoring) eingesetzt werden [38, 39]. Die

photoakustischen Verfahren erfordern, verglichen mit den NIRS Verfahren, einen
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erhdhten technologischen Aufwand zur Signalerzeugung und zur Detektion, der

ein kontinuierliches Bedside Monitoring am Patienten ausschlief3t.

Der im Rahmen der vorliegenden Arbeit entwickelte Ansatz kombiniert die Vor-
teile der nahinfrarotspektroskopischen Verfahren (Nicht-Invasivitat, einfache An-
wendung am Patienten) mit einem Applikationsort, dem Sinus sigmoideus (,Aus-
puff des Gehirns®, Abbildung 1-1), der die Einschatzung physiologischer und pa-
thophysiologischer Stoffwechselprozesse des Gehirns, getrennt nach der Hemi-
sphare, ermoglicht. Das Zielgefal kann als ,Katalysator” im Sinne einer Regula-
tion des gesamten Organismus unter der Berucksichtigung des Herz-Kreislauf-
Systems betrachtet werden. Ein starkes Absinken der Messwerte an dieser Ap-
plikationsstelle (< 50 %) geht mit dem hohen Risiko einer irreversiblen Schadi-

gung des Gehirns einher.

Applikationsort:
Sinus sigmoideus

Abbildung 1-1: Applikationsort der entwickelten Sensorik (Sinus sigmoideus)’.

Der Sensor kann aufgrund der anatomischen Position des ZielgefalRes im ,Kopf-
horerdesign® appliziert werden und zeichnet sich durch die folgenden Eigen-

schaften aus (Tabelle 1-2):

' Extrahiert aus dem open-source Datensatz CEREBRIX, OSIRIX Imaging Software
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Tabelle 1-2: Bewertung des gewahlten Applikationsorts.

Vorteile

Unveranderliche Lage durch Einbettung und Fixierung des Gefalles in
der Knochenstruktur

Unveranderliche Grée auch bei Erwachsenen

Seitengetrennte Uberwachung der jeweiligen Hemisphére

Leichter Zugang durch aufgesetzten Sensor im ,Kopfhorerdesign®
Standardisierte Messablaufe moglich

Kein pulsatiler Fluss

Keine Venenklappen

Nachteile

Lufteinschlisse in knocherner Struktur

Korperbehaarung
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1.1 Motivation

Vor dem dargestellten Hintergrund ergibt sich der Bedarf an einem Messverfah-
ren zur nicht-invasiven Bestimmung der Sauerstoffsattigung in den zerebral ab-
leitenden GefalRen (Sinus sigmoideus) mit dem Fokus auf den gesamten physio-
logisch relevanten Sattigungsbereich zwischen 99 % - 20 % [40]. Bei bekannter
Hamoglobingesamtkonzentration (tHb) und einem bekannten Sauerstoffpartial-
druck (pO2) lasst sich der Sauerstoffgehalt bestimmen (siehe Kapitel 3.1.2).

Die Entwicklung eines solchen kontinuierlichen, nicht-invasiven und am Patien-
ten anwendbaren Sensorsystems (Bedside Monitoring) erweitert das diagnosti-
sche Spektrum zur Einschatzung des Metabolismus des Gehirns. Die Detektion
der Sauerstoffsattigung seitengetrennt, fir die jeweilige Hemisphare, in einem
definierten Gefal} eliminiert die Einschrankungen der zerebralen Oxymetrie (re-
gionale Messung in einem kleinen Volumen unterhalb des Sensors, unbekannte
Zusammensetzung der arteriellen und vendsen Anteile in diesem Gewebe) [24].
Des Weiteren resultiert aus dem Einsatz eines solchen Systems eine Risikomin-
imierung fur den Patienten im Vergleich zur jugularvenésen Oxymetrie bei iden-
tischer, bzw. sogar verbesserter diagnostischer Information.

Das Anforderungsprofil fur die Entwicklung eines solchen Sensorsystems wird

durch die folgenden Randbedingungen definiert:

e Anatomie - 4-Schicht-System
o Layer 1: Kopfschwarte
o Layer 2: Schadelknochen
o Layer 3: Zielgefaly
o Layer 4: Gehirn
¢ Physiologie - Zielparameter
o venose Sauerstoffsattigung im Sinus sigmoideus im Bereich von
99 % - 20 % mit einer Messgenauigkeit von £ 3 %
e Technologie — Anwendung
o nicht-invasiv

o Bedside Monitoring fahig

Ein detailliertes Anforderungsprofil befindet sich in Anhang E.



7 Einleitung | Kapitel 1

Die empirische Kalibrierung der zerebralen Oxymetrie-Systeme (Sensorapplika-
tion auf der Stirn) bedingt in der klinischen Anwendung eine Variation der Mess-
werte von bis zu 16 % zwischen den verschiedenen Herstellern [41].

Es fehlen standardisierte Modelle zur Evaluierung und Kalibrierung der Senso-
ren. Vor diesem Hintergrund ist im Rahmen dieser Arbeit vorgesehen, ein Labor-

modell aufzubauen, das diesen Anforderungen genugt.



Ziel dieser Arbeit war es, ein Sensorsystem zu entwickeln, welches das nicht-
invasive Monitoring der Sauerstoffsattigung (sO2) in einem definierten vendsen
Blutgefal®, dem Sinus sigmoideus, in einer klinisch hinreichenden Genauigkeit
ermoglicht (die mittels der entwickelten Sensorik detektierte Sauerstoffsattigung
wird als SsO2 bezeichnet).

Weitere Ziele dieser Arbeit waren die Abbildung der optischen, anatomischen und
physiologischen Bedingungen am Applikationsort durch die Simulation der Licht-
ausbreitung (Finite-Elemente-Methode, Monte-Carlo-Methode) sowie die Ent-
wicklung eines reproduzierbaren Labormodells zur Kalibrierung des entwickelten
Sensorsystems.

Die dargestellten Ziele konnten nur in einem interdisziplinaren Rahmen erfolg-
reich erreicht werden. Um diese Komplexitat ausreichend darzustellen, wurden
konkrete Hypothesen und Zielsetzungen sowohl fur die Simulation und die Ent-

wicklung des Labormodells als auch fur die Sensorentwicklung formuliert.
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2.1 Konkrete Hypothesen

1. Ho: Die Lichtausbreitung in biologischem Gewebe kann simulationsbasiert
dargestellt und Randbedingungen fur die Modell- und Sensorentwicklung
abgeleitet werden.

2. Hs: Die Lichtausbreitung in biologischem Gewebe kann nicht simulations-
basiert dargestellt und keine Randbedingungen fur die Modell- und Sen-
sorentwicklung abgeleitet werden.

3. Ho: Das entwickelte Labormodell ist fir die Nachbildung der optischen,
physiologischen und anatomischen Bedingungen geeignet.

4. H1: Das entwickelte Labormodell ist fur die Nachbildung der optischen,
physiologischen und anatomischen Bedingungen nicht geeignet.

5. Ho: SsO2 = RefsO2 (Mit Referenzverfahren (CO-Oxymetrie) bestimmte
Sauerstoffsattigung).

6. Hi: SsO2 # RefsO2 (Mit Referenzverfahren (CO-Oxymetrie) bestimmte

Sauerstoffsattigung).
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2.2 Konkrete Fragestellungen

1. Koénnen aus Simulationsergebnissen Randbedingungen fur die Sen-
sorentwicklung extrahiert werden? (Kapitel 5.1)

2. Lassen sich die optischen, physiologischen und anatomischen Bedingun-
gen im Labormodell abbilden? (Kapitel 5.2)

3. Lassen sich die Abstande zwischen der Hautoberflache und dem Zielge-
fal (Layer 1+2) auf der Basis bildgebender Systeme am Menschen eva-
luieren (Kapitel 5.2.2)?

4. Koénnen im Labormodell Sattigungsplateaus analog zu Entsattigungsstu-
dien implementiert werden? (Kapitel 5.4)

5. Konnen Anderungen der optischen Eigenschaften im ZielgefaR detektiert
werden? (Kapitel 5.4.1)

6. Kann die dynamische Variation der Sauerstoffsattigung in einem vendsen
Zielgefaly zwischen 99% und 55 %, mit dem entwickelten Sensorsystem
reproduzierbar detektiert werden? (Kapitel 5.3.2)

7. Kénnen mit dem entwickelten Sensorsystem vendse Sattigungen im Be-
reich von 99 % - 20 % detektiert werden? (Kapitel 5.3.2)

Bereits publizierte und zur Publikation eingereichte Forschungsbeitrage sind in
[EZ1, EZ2, EZ3, EZ4, EZ5, EZ6, EZ7, EK1, EK2, EK3 & EK4] beschrieben und
werden an den betreffenden Stellen referenziert.

Veroffentlichte Artikel in Fachzeitschriften sind mit EZ und Konferenzbeitrage mit

EK gekennzeichnet.
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2.3 Methodische Gliederung der Arbeit

Die methodische Gliederung der vorliegenden Arbeit ist analog zur Abbildung 2-1
aufgebaut.

Basierend auf den physikalischen, anatomischen und physiologischen Grundla-
gen (Kapitel 3) und den daraus resultierenden Anforderungen, wird die Bearbei-

tung der Themenstellungen vertikal in drei Teilbereiche gegliedert:

e die Simulation der Lichtausbreitung in biologischem Geweben
e die Entwicklung des Modellaufbaus zur Erprobung der Sensorik und

o die Sensorentwicklung als zentraler Punkt.

Diese Gliederung spiegelt sich in der Struktur des Kapitels 4, Material und Me-
thodik, wider. Horizontal wird die methodische Bearbeitungsstruktur in die Gene-
rationen 1-3 gegliedert (Abbildung 2-1). Fur die Generationen 1 und 2 umfassen
die methodischen Schritte die Definition der Simulationsparameter (Softwareaus-
wahl, Modellimplementierung), die Auslegung des Labormodells (Komponenten,
Referenzparameter), das Vorgehen sowie die begrindete Auswahl der Sensor-
komponenten (Charakterisierung der Hard- und Software). Dieser Zyklus wird
wiederholt durchgefihrt und mundet in die Messphase Il zur Evaluierung der ent-
wickelten Sensorgeneration Il - NiSvO2 1.0 (Kapitel 4.4.2).

Damit bildet die Generation 2 den thematischen Schwerpunkt der Arbeit.

Die Ergebnisse der Simulationsansatze (Finite-Elemente-Methode (FEM),
Monte-Carlo-Methode (MCM)), der einzelnen Entwicklungszyklen (Labormodell |
und Il, Sensorgeneration | und Il) und der abschlieRenden Messphase Il werden
in Kapitel 5 dargestellt. Das Vorgehen zur Entwicklung der Sensorgeneration IlI
(NiSvO2 2.0, Generation 3), das die Miniaturisierung und die Umstellung auf
Standardkomponenten umfasst, wird in Kapitel 4.3.3 und die Ergebnisse in Kapi-
tel 5.4 dargestellt.

AbschlieRend werden die im Rahmen der Arbeit erzielten Ergebnisse in Kapitel
6 systematisch diskutiert und in Kapitel 7 weiterfUuhrende Themenschwerpunkte

aufgezeigt.
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 Sensorentwicklung
Finite-Elemente-Methode _ Labormodell |
Eigenschaften
N L Optische
Lichtdistribution _ Eigenschaften
_ Perfusionslésung |
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Monte-Carlo-Methode Labormodell Il
Monte Carlo Perfusionslésung Il
Detektorintensitat _l Referenzsysteme
Eindringtiefe J e
Spektrometer-
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b

¥

Abbildung 2-1: Methodische Gliederung der Arbeit.

Die Uberfiihrung der methodischen Vorgehensweise (Abbildung 2-1) in die the-
matischen Schwerpunkte der Arbeit erfolgte in die Bereiche Simulation, Sensor
und Modellaufbau.

Die Bearbeitung der einzelnen Bereiche zieht sich als roter Faden durch die ge-
samte Arbeit (Abbildung 2-2).
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—— + Informationsweitergabe innerhalb des thematischen Schwerpunkts

_____ - Interdisziplinre Informationsweitergabe an andere thematische Schwerpunkte

Abbildung 2-2: Kategorisierung der thematischen Schwerpunkte.



3.1 Medizinische Grundlagen

Das Kapitel medizinische Grundlagen ist in die Bereiche Anatomie und Physiolo-
gie untergliedert. Der Gliederungspunkt Anatomie umfasst die Zielregionsdefini-
tion und die Beschreibung der entsprechenden Komponenten. Bei der Betrach-
tung der Physiologie liegt der Schwerpunkt auf dem Blutkreislauf und den cha-
rakteristischen GrolRen zur Beschreibung des Sauerstoffangebots und -ver-
brauchs im Gehirn. Damit verbunden erfolgt die Betrachtung der zugehérigen Di-

agnostikparameter dieses Bereichs.

3.1.1 Anatomie

Die Einteilung des zerebralen Gefal3systems erfolgt hinsichtlich der jeweiligen
Hemisphare sowie der zufuhrenden und ableitenden Gefalde. Das Gehirn wird

von vier zuleitenden Gefal3en (der paarigen Arteria vertebralis und der paarigen
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Arteria carotis interna) versorgt. Uber den Circulus arteriosus cerebri sind die Ge-
fale miteinander verbunden, sodass auch ein Verschluss eines dieser Gefalie
durch die anderen kompensiert werden kann [42].

Das venose Blut wird Uber die ableitenden Sinus sigmoideii abgefuhrt. Zur Ein-
ordnung der im Folgenden spezifizierten anatomischen Teilbereiche werden zu-
nachst der Verlauf der vendsen zerebralen Blutgefalle (Abbildung 3-1) und die
Lage des Zielgefalies (Sinus sigmoideus) bezogen auf den Schadelknochen (Ab-

bildung 3-2) visualisiert.

Ausschnitt Falx
Sinus sagittalis s.B cerebri
superior

Sinus sagittalis
inferior

Sinus
cavernosus

Sinus
spheno-
parietalis

Sinus
petrosus
inferior

Sinus
rectus

—

. U e

Sinus Ty
transversus

Tentorium
cerebelli

Sinus petrosus
superior

Sinus
sigmoideus

V.jugularis
interna

Abbildung 3-1: Darstellung des Verlaufs der zerebralen vendésen Gefalde [43].

Das sauerstoffarme Blut der tiefen und oberflachlichen Hirnvenen wird Gber Bru-
ckenvenen in die Sinus durae matris geleitet; hierbei handelt es sich um Duplika-
turen der harten Hirnhaut (Dura mater), welche mit Endothel ausgekleidet sind.
Die Sinus sind miteinander verbunden und minden Uber den Sinus transversus

und den Sinus sigmoideus in die Vena jugularis [44].
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V.ophthalmica — \ Y
F S / &—— Sinus sagittali
V.angularis ‘< : \ / superior

| o y/
Sinus : .l} iy RO \‘/,» — \? Vv. temporale
cavernosus . = & 4 i superficialis
a ‘?5" Sinus
Plexus sigmoideus
pterygoideus
——— V.retro-

mandibularis

Abbildung 3-2: Lage des Sinus sigmoideus in Bezug zum Schadelknochen [45]. Rotes
Rechteck: Zielregion flr die zu entwickelnde Sensorik.

Der Sinus sigmoideus ist paarig angelegt und verlauft hinter dem Os temporale
im Bereich der Pars petrosa (Abbildung 3-2), innerhalb des Sulcus sinus sigmoi-
dei und mundet in das Foramen jugulare [46].

Als Zielregion fur die Sensorik definiert sich aufgrund der Lage des vendsen Ge-
fakes (Sinus sigmoideus) ein anatomischer Bereich, der durch die folgenden

Komponenten und Grenzen definiert ist (Abbildung 3-3):

Kopfhaut
Subkutis

Galea aponeurotica

Bindegewebsschicht
Periost .,

Schadelknochen

Kopfschwarte 4-8 [mm]
Schadelknochen (Calvaria) 4-10 [mm]

Sinus sigmoideus (vendses Blut im Zielgefa) @ 5 [mm]

Gehirn / Liquor cerebrospinalis

Abbildung 3-3: Zusammensetzung der anatomischen Zielregion (basiert auf [47-50]).
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3.1.1.1 Kopfschwarte
Als Kopfschwarte wird der Verbund aus Kopfhaut, Subkutis und Galea aponeu-

rotica verstanden, die Uber eine Bindegewebsschicht mit dem Periost des Scha-
delknochens in Verbindung steht. Diese Verbindung ermdglicht eine gewisse

Verschiebbarkeit der Kopfschwarte. Die Kopfhaut besteht aus den Schichten:

e Epidermis,
e Dermis,
e Subkutis.

Die Kopfschwarte wird im Rahmen dieser Arbeit analog zu anderen NIRS An-
wendungen im Bereich des humanen Kopfes als homogene Schicht betrachtet
[48, 49].

3.1.1.2 Schadelknochen

Der Schadelknochen (auch Schadeldach, Schadelkalotte oder Calvaria) besteht
in der Zielregion aus den inneren und aufReren Compacta, Lamina interna und
externa. Die Lamina interna ist von Dura mater encephali bedeckt, deren Dupli-
katuren die Sinus sigmoideii bilden. Die Lamina externa ist mit Periost Gberzogen
[46]. FUr die im Rahmen der Arbeit durchgefiihrte Modellbildung wird der Scha-
delknochen aufgrund der Datenverfugbarkeit, bezogen auf die optischen Eigen-

schaften, als homogene Schicht betrachtet.

3.1.1.3 Blut

Das menschliche Blut mit einem Gesamtvolumen von 4-6 | ist aus dem Blut-
plasma und den darin suspendierten zellularen Bestandteilen zusammengesetzt
und weist die in Tabelle 3-1 dargestellten Bestandteile und Konzentrationen auf.
Das Blutplasma ist verantwortlich fur den Transport der Blutzellen, Nahrstoffe,
Metaboliten, Hormone, Antikérper und Abbauprodukte des Korpers. Die Kon-
stanthaltung des physiologischen pH-Werts wird durch das Blutplasma realisiert.
Von den zellularen Bestandteilen des humanen Blutes sind die Erythrozyten fir
die Fragestellung der vorliegenden Arbeit von entscheidender Bedeutung. Sie
sind verantwortlich fur den Sauerstofftransport aus der Lunge in die peripheren
Gewebe und den Abtransport eines Teils des Kohlendioxids in umgekehrter Rich-

tung [1].
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Tabelle 3-1: Bestanteile des menschlichen Blutes [51].

44 % zelluldre Bestandteile [I*'] 56 % Blutplasma [%]

Erythrozyten 4.0-6.0 10'? Wasser 90
Thrombozyten  150-350 - 10° Proteine 7-8
Leukozyten 3.5-10- 10° Niedermolekulare Substanze 2-3

Die Erythrozyten besitzen weder Zellkerne noch Zellorganellen, haben eine
durchschnittliche GréRe von 7.7 ym und sind bikonkav geformt. Der Sauerstoff
bindet reversibel an den roten Blutfarbstoff (Hamoglobin, 90 % der Trocken-
masse der Zelle). Das tetramere Protein besteht aus vier Untereinheiten, die sich
jeweils aus einer Globinkette und einer Hamgruppe zusammensetzen. Jede der
vier Hamgruppen kann reversibel O2 binden. Pro Gramm Hamoglobin kénnen
1.34 ml (theoretischer Wert 1.39 ml) Oz gebunden werden [52]. Dies entspricht
bei einem Hb-Gehalt von 15 g-dI"' einer Sauerstoffkapazitat von 20.1 ml-I-'.

Man unterscheidet die folgenden Arten an Hamoglobin (Tabelle 3-2).

Tabelle 3-2: Hamoglobinarten [52].

Funktionelle Hamoglobinarten ] Dyshamoglobine
Oxyhamoglobin O2Hb % Methamoglobin MetHb %
Desoxyhamoglobin  HHb % Carboxyhamoglobin COHb %

Die funktionellen Hamoglobinarten kénnen aktiv am Gasaustausch teilnehmen.
Oxyhamoglobin ist die sauerstoffreiche Form des Hamoglobins und liegt fast aus-
schlie3lich in der R-Konformation vor. Desoxyhamoglobin bezeichnet die sauer-
stoffarme, in der T-Konformation vorliegende Form des Hamoglobins.
Dyshamoglobine sind, begrtindet durch blockierte Bindungsstellen fur Sauerstoff,
nicht mehr oxygenierbar.

Bei einer Oxidation des Eisenions zu dreiwertigem Eisen entsteht Methamo-
globin. Carboxyhamoglobin entsteht bei der Reaktion der Eisenione der Ham-

gruppen mit Kohlenstoffmonoxid [52].
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3.1.1.4 Gehirn / Liquor cerebrospinalis
In der anatomischen Zielregion liegen in der Tiefe folgenden Strukturen:

e Liquor cerebrospinalis

e Gehirn — Lobus semilunaris des Pontocerebellum

Der Liquor cerebrospinals (CSF) ist eine weitestgehend transparente Gewebs-
flussigkeit, die wenige Zellen enthalt. Der Lobus semilunaris, ein Teil des Pon-
tocerebellum erhalt seine Afferenzen von den Brickenkernen (Ncll. Pontis). Die-
ser Kleinhirnanteil steht Gber den Pons funktionell mit dem Grof3hirn in Verbin-
dung und ist fur das Erlernen, die Feinabstimmung und den glatten Ablauf von
willktrlichen Zielbewegungen verantwortlich, die vom motorischen Kortex aus

generiert werden [53].

3.1.2 Physiologie

Die zerebrale Durchblutung (Cerebral Blood Flow, CBF) steht in engem Zusam-
menhang mit dem zerebralen Stoffwechsel. Unter physiologischen Bedingungen
werden 15 % des Herzzeitvolumens fur die Durchblutung des Gehirns bendtigt,
dies entspricht einem annahernd konstanten intrakraniellen Blutvolumen von
100-150 ml und einem Blutfluss von 700-900 ml-min-'. Abhangig von der Hirnak-
tivitat werden die Durchblutung und der Stoffwechsel angepasst. Bei steigender
Aktivitat nehmen diese zu, entsprechend verhalt sich der Zusammenhang bei ge-
ringerer Aktivitat umgekehrt. So besteht unter physiologischen Bedingungen eine
Kopplung zwischen Durchblutung und Sauerstoffverbrauch, die beispielsweise
durch Schadel-Hirn-Traumata gestort bzw. aufgehoben sein kann [54-56]. Der
zerebrale Perfusionsdruck (Cerebral Perfusion Pressure, CPP) wird im soge-
nannten Autoregulationsbereich weitestgehend konstant gehalten. Der CPP be-
rechnet sich als die Differenz des mittleren arteriellen Drucks (Mean Arterial Pres-
sure, MAP) und des intrakraniellen Drucks (Intracranial Pressure, ICP). Der CBF
ist im Wesentlichen von den Grélien CPP und dem Gefaliwiderstand (Cerebro-

vascular Resistance, CVR) abhangig.

CBE = CPP
= CVR (3.1)
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Kurzfristige Zu- bzw. Abnahmen des CPP fuhren zu einer Steigerung bzw. zu
einem Abfall des CBF.
Dieser Prozess wird zum Teil durch myogene Vorgange, Vasokonstriktion und

Vasodilatation, kompensiert [57].

A
200 — Autoregulation ——PaCO,
aufgehoben
— Pa0O,
150 —
/— CPP
—_ (Hyper-
§/ 100 — tonie)
[aa]
U CPP /
normal
50 ( ) /
0 | | | | g
CPP (mmHg) 50 100 150 200
PaCO, (mmHg) 20 40 60 80
PaO, (mmHgqg) 50 100 150 200

Abbildung 3-4: Autoregulation der Hirndurchblutung [58].

Der zentrale Mechanismus der Autoregulation des CBF (Abbildung 3-4) ist die
Beeinflussung durch den COg2-Partialdruck (pCOz2, in Abbildung 2.4 PaCO:y2).
Wahrend die Anderung des O2-Partialdrucks (pOz, in Abbildung 2.4 PaOz) im
physiologischen Bereich nahezu keine Auswirkung auf den CBF hat, bewirkt der
Anstieg von pCO2 im Bereich von 20 mmHg bis 80 mmHg eine lineare Steigerung
des CBF. Die CO2-Regulation stimmt die Durchblutung und die metabolische Ak-
tivitat des Gehirns eng aufeinander ab [57, 59].

Der CMRO2-Wert (Cerebral Metabolic Rate of Oz) beschreibt den globalen ze-
rebralen Sauerstoffumsatz bzw. Sauerstoffverbrauch und dient der Einschatzung
des Metabolismus [60, 61].

CMRO;, = CBF - AvDO, (3.2)
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mit CBF = zerebraler Blutfluss und AvDO:2 = arterio-jugularvendse Sauerstoff-dif-

ferenz.

Der CMRO:2 betragt im Mittel 3.3 + 0.4 ml-100-g”"-min-'. Die arterio-jugularve-
ndse Sauerstoffdifferenz (AvDO2) ergibt sich zu [60, 61].

AvDO, =C,0, - C,0, (3.3)

mit CaO2 = arterieller Sauerstoffgehalt und CvO2 = vendser Sauerstoffgehalt.

Der Sauerstoffgehalt wird allgemein durch die Gleichung 2.4 beschrieben [55,
62-64].

C«0, =tHb - 5,0, - 1.34 - 0.0031 - p,O; (3.4)

mit tHb = Gesamtkonzentration Hamoglobin, sxO2 = arterielle (x = a) bzw. (x = v)
venose Sauerstoffsattigung, 1.34 = Hufner Zahl, die die O2-Bindungskapazitat
des Hamoglobins beschreibt [65], 0.0031 = Loslichkeitskonstante von Oz im
menschlichen Plasma [66] und pxO2 = arterieller (x = a) bzw. vendser (x = v) Sau-

erstoffpartialdruck.

Bei der Beurteilung der Oxygenierung ist die Betrachtung der O2- und CO2-Re-
aktivitat, bzw. der entsprechenden Partialdricke einzubeziehen. Durch die
Sauerstoffbindungskurve wird das proportionale Verhaltnis der Sauerstoff-satti-
gung und des -partialdrucks beschrieben (Abbildung 3-5). Beide Messgrolien flie-
Ren in die Berechnung des Sauerstoffgehalts ein (Gleichung 3.4) [67]. Die Kurve
kann eine Verschiebung nach rechts bzw. links erfahren, welches die Anderung

der Affinitat des Hamoglobins zu O2 darstellt.

Far die in Kapitel 4 dargestellte Entwicklung des Labormodells Il sind die Rand-
bedingungen pOz2, pCO2, Temperatur und pH von entscheidender Bedeutung zur

Sicherstellung physiologisch reproduzierbarer Bedingungen.
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Abbildung 3-5: O.-Bindungskurve (basiert auf [68]).

Bei einem bekannten, durch die Entnahme einer Blutprobe bestimmten Hamo-
globingehalt und der Annahme, dass der Sauerstoffpartialdruck nur vernachlas-
sigbaren Anderungen unterworfen ist, reduziert sich Gleichung 2.2 unter Einbe-

ziehung von Gleichung 2.3 auf zwei Unbekannte:

e die arterielle Sauerstoffsattigung (Sa02) und

e die venodse Sauerstoffsattigung (SvO2).

Sa02 kann Uber kommerziell erhaltliche Sensoren der Pulsoxymetrie im Klini-
schen Alltag sicher bestimmt werden [69].

Vor dem Hintergrund, dass ein schwer anamischer Patient trotz einer arteriellen
Sattigung von nahe 100 % einen Sauerstoffmangel haben kann, wenn die Anzahl
der Hamoglobinmolekile im Blut zu gering ist, um eine ausreichende Sauer-
stoffversorgung zu gewabhrleisten, bildet die vendse Sauerstoffsattigung eine

zentrale Komponente, um eine Gewebshypoxie ausschliel3en zu kénnen.

Der zerebrale SvO2-Wert wird invasiv Uber Kathetersysteme im Bereich des Bul-
bus jugularis bestimmt [70]. Regionale Oxygenierungsanderungen (Gewebesat-
tigung) kdnnen durch zerebraloxymetrische Sensoren, die die Gewebesattigung
in einem Areal unterhalb des Sensors erfassen, nur unzureichend detektiert wer-

den. Weil diese Werte nicht ausreichend mit dem SvO2-Wert korrelieren sind
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diese Sensoren zur Berechnung des Sauerstoffgehalts nicht anwendbar [54, 71,
72]

Der Normbereich fir die zerebrale vendse Sauerstoffsattigung kann je nach be-
trachtetem Studienkollektiv zwischen ~ 50 % - 75 % liegen [24, 40]. Ein Wert
< 50 % kann durch

e einen erhohten ICP,

e einen erniedrigten pCOz2,

e einen erniedrigten systolischen Blutdruck,
e einen erhohten CMRO2 oder

e eine arterielle Hypoxie

verursacht werden [40].

3.1.3 Bewertung alternativer Verfahren

Als Messverfahren fur zerebrale Oxygenierungsparameter werden klinisch die
zerebrale Oxymetrie und die jugularvendse Oxymetrie eingesetzt. Beide Verfah-
ren unterscheiden sich grundlegend in ihrem Applikationsort, den gemessenen

Parametern und ihrem Grad der Invasivitat (vgl. Tabelle 1-1).

Die Sensoren der zerebralen Oxymetrie basieren auf der Nahinfrarotspektrosko-
pie und arbeiten in einem Wellenlangenbereich von 600-1000 nm. Die jugularve-
ndse Oxymetrie detektiert die Sauerstoffsattigung invasiv mittels fiberoptischer
Fasern innerhalb des Gefalles basierend auf dem Lambert-Beerschen Gesetz.
Beide Verfahren sind somit den optischen Techniken zugeordnet.

Der Einsatz des Oxymetriekatheters - retrograd Uber die V. jugularis interna bis
zur Schadelbasis entgegen der Flussrichtung vorgeschoben - ist mit den folgen-

den Komplikationen verbunden [70]:

o akzidentielle Punktion der A. carotis
e Katheterinfektion

e Jugularvenenthrombose

e Blutungen

e Perforationen
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Aufgrund der radiologischen Kontrolle des Kathetervorschubs mittels Rontgen-
strahlung ergibt sich eine zusatzliche unvermeidbare Belastung fur den Patien-
ten. Die gemessene zerebrale Sauerstoffsattigung kann darber hinaus bei einer
fehlerhaften Platzierung des Katheters durch den Zufluss weiterer venoser Blut-
volumina verfalscht werden.

Dennoch stellt die Messung der vendsen Sattigung im Bereich der Erythrozyten

in dem blutdurchflossenen Gefal} einen reliablen Parameter dar.

Aus dieser Tatsache heraus entstand der Versuch, die zerebral oxymetrisch ge-
messene Gewebesattigung mit der jugularvendésen Sattigung in Verbindung zu
setzen. Die Korrelation zwischen beiden Parametern ist bisher unzureichend fur
einen verlasslichen klinischen Einsatz (Abbildung 3-6) [27-29].

Oxygen Saturation (%)

""|SctO; - Cerebral Tissue Oxygen Saturation (FORE-SIGHT) [
8jv0; - Jugular Venous Oxygen Saturation

On average SctO; was about 10% higher than SjvQ; in a wide
__|range of oxygen saturation in the FORE-SIGHT validation study.

1 51 101 151 201 251 301 381 401 451 501

Number of Samples

Abbildung 3-6: Vergleich SjvO; und Gewebesattigung detektiert mittels zerebraler Oxy-
metrie [72].

Des Weiteren ist die zerebrale Oxymetrie durch die folgenden Faktoren in der

Aussagekraft Uber die Oxygenierungssituation des Gehirns limitiert [73]:

e Zerebral oxymetrisch gemessene Sattigungen am Kadaver liegen im Be-
reich von 51 % (dies ist moglich, bildet aber nicht die physiologische Situa-

tion des Patienten ab).
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e Der detektierte Wert spiegelt nur die Gewebesattigung im Areal unterhalb
des Sensors wider.
e Die Zusammensetzung von arteriellem und venésem Blut im Gewebe kann

fur verschiedene physiologische Situationen variieren.

Zur Bestimmung der jugularvendsen Sauerstoffsattigung existiert nach aktuellem
Stand kein nicht-invasives und zum Monitoring geeignetes Verfahren am Markt.
In aktuellen Forschungsansatzen wird die zerebrale Sauerstoffsattigung mittels
Magnetresonanztomografie (MRT) [30-32] unter Ausnutzung des BOLD Kon-
trasts und photoakustischer Verfahren [33-37] bestimmt. Aufgrund der techni-
schen Anforderungen des MRT und der geringen zeitlichen Auflosung kann die-
ses Verfahren nicht zum Langzeit Monitoring (Bedside Monitoring) eingesetzt
werden [38, 39]. Die photoakustischen Verfahren erfordern, verglichen mit den
NIRS Verfahren, einen erhdhten technologischen Aufwand zur Signalerzeugung
und Detektion (Tabelle 3-3).

Tabelle 3-3: Bewertung alternativer Verfahren zur Detektion zerebraler
Oxygenierungszustande.

. Jugularvendser | Zerebrale

Parameter Photoakustik | MRT Katheter Oxymetrie
Bedside Monitoring - - - +
Kontinuierliche

+ - + +
Messung
Klinisch validiertes

- + + +
System erhaltlich
Preis - - + +
Handhabbarkeit - + - +
Invasivitat + + - +

Der technische Ansatz der zerebralen Oxymetrie bildet zwar das klinische Anfor-
derungsprofil prinzipiell komplett ab, ist aber aufgrund der beschriebenen Ein-

schrankungen und Nachteile in seiner Aussagekraft eingeschrankt.
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3.2 Grundlagen der Gewebeoptik

Die Betrachtungen im Bereich der Gewebeoptik beschranken sich aufgrund der
Themenstellung auf den nahinfraroten Wellenlangenbereich des Lichts von ca.
600-1000 nm. In diesem Bereich liegt das sogenannte ,optische Fenster” der
funktionellen Nahinfrarotspektroskopie fir den humanen Kopf [74]. In diesem
Wellenlangenbereich sind die anatomischen Strukturen der Zielregion fur das

eingestrahlte Licht weitestgehend transparent.

3.2.1 Wechselwirkungen zwischen Licht und biologischem Gewebe

Unter den Begriff Wechselwirkung fallen alle physikalischen Phanomene zwi-
schen eingestrahltem Licht und biologischem Gewebe (Abbildung 3-7).

Nach Welch [75] ergibt sich eine kausale, physikalisch beschreibbare Kette die-
ser Vorgange, die mit der Lichteinstrahlung beginnt und bedingt durch die opti-
schen Eigenschaften in einer Lichtverteilung im Gewebe endet. Grundsatzlich
lassen sich die Phanomene Absorption/Transmission (Kapitel 3.2.1.1), Streuung
(Kapitel 3.2.1.2), Anisotropie (Kapitel 3.2.1.3) und Reflexion/Remission (Kapitel
3.2.1.4) unterscheiden.

Die Lichtquelle Iasst sich im Wesentlichen durch die Wellenlange, die Pulslange,
ihren Abstrahlwinkel und die Intensitat beschreiben. Als entscheidende Grolie
definiert Vo-Dinh [76] die Bestrahlungsstarke in W-m. Die resultierende Licht-
verteilung im Gewebe wird als (Strahlungs-) Flussdichte (®(r), W-m-?) bezeich-
net.

Unter Berucksichtigung der gewebeoptischen Phanomene lassen sich die Kon-

zentrationen der einzelnen Gewebebestandteile detektieren.
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o Streuer Einflussfaktoren

o Absorber

Intensitat
Wellenlange
Einstrahlwinkel
Pulslange

Diffuse Relexion /
Remission

- Absorptionskoeffizient (u,)
- Reduzierter Streukoeffizient (us")
- Anisotropie (g)

Transmission  Transmission Modified-Beer-Lambert-Law (MBLL)
Spatially resolved spectroscopy (SRS)

Abbildung 3-7: Wechselwirkungen zwischen Licht und biologischem Gewebe
(basiert auf [77]).

3.2.1.1 Absorption/Transmission

Unter Absorption wird im Bereich der Gewebeoptik der Effekt des Energietber-
trags eines eingestrahlten Photons auf einzelne Bestandteile des Gewebes ver-
standen [76, 78]. Die Absorption findet statt, wenn das Photon eine Wellenlange
besitzt, die dem Energieunterschied zwischen dem Grundzustand und den ange-
regten Zustanden des spezifischen Molekuls entspricht [75].

Die Absorption elektromagnetischer Wellen in biologischem Gewebe wird Uber
das Lambert-Beersche Gesetz beschrieben [76] (Abbildung 3-8).

e

-

(—€cd)

|(d)=|oe

Abbildung 3-8: Lambert-Beersches Gesetz.
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lo beschreibt die eingestrahlte Lichtintensitat einer Wellenlange A, die in ein Me-
dium der Dicke d [mm] mit dem Extinktionskoeffizienten € [molar’-mm-] und ei-
ner Konzentration des absorbierenden Stoffes ¢ [molar] eingestrahlt wird. Die
transmittierte Lichtintensitat Ig) ergibt sich unter Berlcksichtigung des in Abbil-
dung 3-8 negativ exponentiellen Zusammenhangs.

Aus den detektierten Lichtintensitaten lo und lq) lasst sich die Transmission T ab-
leiten.

l(d) .
=7 mit T=T=Ty+T, (3.5)
0

Die Transmission setzt sich zusammen aus der kollimierten und der diffusen
Komponente. Unter kollimierter Transmission werden alle Photonen zusammen-
gefasst deren Ausbreitungsrichtung nach Durchstrahlen des Mediums um nicht
mehr als £ 0,5° von dem Winkel des eingestrahlten Lichts abweicht [79, 80]. Die

Absorption, angegeben in der optischen Dichte OD, ergibt sich zu:

1 I
A=log,, (T) =log,, (ﬁ) (3.6)

Durch die Zusammenfiuhrung von Gleichung 3.6, und des in Abbildung 3-8 dar-
gestellten Zusammenhangs ergibt sich die Absorption als:

lo

A=¢-c-d=log,, (@> (3.7)

Diese Beziehung lasst sich im Hinblick auf die Wellenlangenabhangigkeit und

mehrere im durchstrahlten Medium vorhandene Absorber erweitern.

AN = |Og10< lo(N) > _

— (A -¢c-d .
oM &(N) - c (3.8)

m
i=1

Aus 3.8 ergibt sich eine Gleichung mit m Unbekannten fur jeden im Medium vor-

handenen relevanten Absorber [76, 78].
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Zur Bestimmung dieser Konzentrationen werden n Wellenlangen ins Gewebe
eingestrahlt. Es ergibt sich ein Gleichungssystem mit n Gleichungen A(41-n) und
m unbekannten Konzentrationen c1-m, das durch die Einbeziehung der Intensita-
ten lo, I@) und der Extinktionskoeffizienten €1.m eindeutig bestimmbar/l6sbar ist
[74, 81-83]. Als Parameter zur Beschreibung der Absorption von biologischem
Gewebe wird in der Regel der Absorptionskoeffizient pa verwendet. Dieser ist de-
finiert als u,=¢ - c.

Im nahinfraroten Bereich ist die Absorption eines Photons mit einer quantisierten
Anderung des molaren Schwingungszustands des Absorbers verbunden. Eine
Absorption des Photons findet genau dann statt, wenn die Energie des Photons
genau der Energiedifferenz zweier quantisierter Zustande des Absorbers ent-
spricht. Durch die absorbierte Energie erfolgt der Ubergang in einen anderen

Schwingungszustand [77].

3.2.1.2 Streuung

Als Streuung wird die Interaktion von Licht und einem streuenden Material be-
zeichnet, die eine Anderung der Ausbreitungsrichtung zur Folge hat [75, 76]. Da-
bei werden Photonen an Brechungsindex-Inhomogenitaten zweier Medien ge-
streut [84].

In dem flr die Themenstellung relevanten Bereich der elastischen Streuung wird
die Wellenlange des Lichts durch ein Streuereignis nicht verandert. Das Streu-
verhalten in biologischem Gewebe bestimmt die Volumenverteilung des Lichts
[77]. Aufgrund der Heterogenitat der durchstrahlten Gewebestrukturen ist Gewe-
bestreuung immer eine Mischung aus Rayleigh- und Mie-Streuung. Welcher Ef-
fekt dominierend ist, hangt von der Grolienzusammensetzung der streuenden

Medien ab. Streuung wird in der Regel Uber den Streukoeffizienten p_ [mm]
analog zur Absorption beschrieben und ist ebenfalls wellenlangenabhangig [76].

l@y=1lo - €' (3.9)

Dabei steht d [mm] fir die Schichtdicke des durchstrahlten Materials.
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3.2.1.3 Anisotropie g

Die Streuung in biologischem Gewebe ist flr nahinfrarotes Licht nicht isotrop,
sondern vorwartsgerichtet. Die raumliche Abhangigkeit der Strahlung wird durch
die Streuphasenfunktion p(s,s‘) beschrieben. Sie beschreibt die Wahrscheinlich-
keit fir ein Photon, aus der Richtung s in die Richtung s‘ gestreut zu werden.
Mathematisch wird sie haufig mit der Heney-Greenstein Phasenfunktion (Glei-
chung 3.10) beschrieben, die als Wahrscheinlichkeits-Dichtefunktion auf 1 nor-
miert ist [77, 85, 86].

1 1-g?
Pre(®) = 737 - (3.10)

T
" i1+ g2-29 - cos(e))’

Sie ist durch den mittleren Kosinus g = (cos(0)) des Streuwinkels 6 charakteri-
siert.

Der abgeleitete, einheitenlose Anisotropiefaktor g kann Werte von -1 (rickwarts-
gerichtet) uber O (isotrop) bis 1 (vorwartsgerichtet) annehmen. Fur biologische

Gewebe wird die Streuung unter Berucksichtigung der Anisotropie als
Mg =Hg " (1-9) (3.11)

definiert und liegt typischerweise zwischen 0,8 und 0,99 [77].

3.2.1.4 Reflexion/Remission

Zur Darstellung der verschiedenen Mechanismen wird analog zu Abbildung 3-7
zwischen spiegelnder Reflexion an der Oberflache, Brechung und diffuser Refle-
xion unterschieden [87]. Die spiegelnde Reflexion, auch Oberflachenreflexion ge-
nannt, wird durch das Reflexionsgesetz (Einfallswinkel = Ausfallswinkel) be-
schrieben und basiert auf dem Unterschied der Brechungsindices n zweier Stoffe
(Gewebe). Im Bereich der Interaktionen zwischen Licht und biologischem Ge-
webe werden ca. 4-10 % des eingestrahlten Lichts direkt an der Oberflache re-
flektiert [77]. Die in das Gewebe eindringenden Photonen werden entsprechend
der Brechungsindexunterschiede gebrochen.

Die Richtungsanderung wird durch das Gesetz von Snellius beschrieben [75].
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N4 - sin(<¢) =N, - sin(xy) (3.12)

Analog zu Abbildung 3-7 entspricht «; dem Winkel des einfallenden Lichts auf
das Lot bezogen und «, dem Winkel des gebrochenen Strahls; n1 (Medium au-
Rerhalb des Gewebes; Luft n = 1) und n2 (Gewebe n ~ 1,4) sind die zugehorigen
Brechungsindices. Laut diesem Gesetz werden Photonen, die in ein Medium mit

einem hoheren Brechungsindex eindringen, zum Lot gebrochen [75].

Als Remission werden die Photonen bezeichnet, die in das Gewebe eindringen
und deren Ausbreitungsrichtung nach diversen Streuprozessen im Gewebe wie-
der in Richtung der Strahlungsquelle orientiert ist. Dieses Phanomen wird auch
als diffuse Reflexion bezeichnet und bildet die Grundlage fur die funktionelle kon-
tinuierliche (continuous wave, CW) Nahtinfrarotspektroskopie (im Weiteren als
continuous wave functional near-infrared spectroscopy, CW-fNIRS bezeichnet)

im Bereich des Kopfes [74].

3.2.1.5 Eindringtiefe in Abhangigkeit von der Wellenlange
Zur Beschreibung der vom eingestrahlten Licht erreichten Tiefe in biologischem
Gewebe wird in der Regel die effektive Eindringtiefe 6 verwendet [75, 77].

In diesem Zusammenhang wird unter Verwendung von p_ und p° der effektive

Dampfungskoeffizient definiert [75].

Mesr = \/(3 "Ha ( Ha+ “s\)) (3'13)

Der inverse Wert des Dampfungskoeffizienten ueff beschreibt die effektive Ein-
dringtiefe deff [cm]. Sie gibt die Tiefe des durchstrahlten Materials an, in der die
Intensitat des eingestrahlten Lichts auf ca. 37 % (1/e) der Ausgangsintensitat ge-
fallen ist [75].

doff = — (3.14)
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Im Bereich der diffus optischen Anwendung ist dariber hinaus die max. Weg-
lange des Lichts im Gewebe von entscheidender Bedeutung. Aufgrund der Do-

minanz von p_* im diagnostischen Fenster (600-1000 nm) kann die eigentliche

Eindringtiefe der Photonen aufgrund von Vielfachstreuung (Richtungsanderun-
gen) von der zuruckgelegten Weglange abweichen. Durch die in der anatomi-
schen Zielregion (Kapitel 3.1) vorherrschende Vorwartsstreuung (g > 0.8) bietet
die Berechnung der Intensitat in Abhangigkeit von der Weglange aber eine erste
Naherung.

Die verbleibende Lichtintensitat in Abhangigkeit von der im Gewebe zurlckge-

legten Weglange d [mm] ergibt sich aus der Gleichung 3.15 [75, 77].

|(d)=|0 . e_\/(3'“a'(“a+“s')'d) (315)

mit |y = Ausgangsintensitat, 1(d) = Intensitat in Abhangigkeit von d.

Im Folgenden werden die Eigenschaften der biologischen Gewebe dargestellt,
die wellenlangenabhangig zur Berechnung der Eindringtiefe genutzt werden kon-
nen.

Im Wesentlichen ist dies nur eine andere Darstellung der optischen Eigenschaf-
ten, auf die im Rahmen der Arbeit verzichtet wird, weil die ausreichende Eindring-
tiefe der CW-fNIRS im Bereich des humanen Kopfes bereits in Forschungsan-
satzen [14, 88-92] und kommerziell erhaltlichen Systemen [74] validiert wurde.
Die Ergebnisse eines eigenen simulations-basierten Ansatzes finden sich in Ka-
pitel 5.1.

3.2.2 Optische Eigenschaften biologischer Gewebe

Analog zur Darstellung in Abbildung 3-7 werden die verschiedenen Gewebearten
durch den Absorptionskoeffizienten pa, den reduzierten Streukoeffizienten ps’

und die Anisotropie g charakterisiert.
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3.2.2.1 Blut

Von den in Kapitel 3.1 dargestellten Komponenten des menschlichen Blutes ha-
ben die verschiedenen Hamoglobinderivate den grofdten Einfluss auf den Ab-
sorptionskoeffizienten pa(A) im Wellenlangenbereich von 600-1000 nm (Abbil-
dung 3-9) [93]. Entscheidend fiir die Anderung des Absorptionsverhaltens von
Vollblut ist neben den Anteilen der funktionellen Hamoglobinderivate HbO2 und
HHb der Volumenanteil der zellularen Anteile im Blut (Hamatokrit Wert (Hkt)),
davon 96 % Erythrozyten). Der reduzierte Streukoeffizient und die Anisotropie fur
Vollblut sind bei gleichbleibendem Hamatokrit-Wert (Hkt = 45 %) fUr die verschie-
denen Konzentrationen an HbO2 und HHb nahezu konstant [93] (Abbildung
3-10). In den folgenden Abbildungen werden die optischen Parameter pa, ps’ und
g fur Vollblut (Hkt = 45 %) dargestelit.

(a) 1000.00 I/I (b)
‘E 1.00
£

1, HHb (sO, = 0 %) o
3
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Absorptionskoeffizient p, [mm]
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o o o (=] el Xe] w 0 [T¢] 0
'e] v 'o] Yol N N~ N N~ N N~
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~— ~— ~— ~—

Wellenlange [nm]

Abbildung 3-9: (a) Absorptionsspektrum pa(A) far Vollblut (Hkt = 45 %); HbO, und HHb;
(b) Detailansicht optisches Fenster [93].
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Abbildung 3-10: (a) Reduzierter Streukoeffizient ps'(A) fur Vollblut (Hkt = 45 %);
(b) Anisotropie g fur Vollblut (Hkt = 45 %) [93].

3.2.2.2 Schadelknochen

Die optischen Eigenschaften des Schadelknochens sind fur den Absorptionsko-
effizienten pa(A) (Abbildung 3-11) und die Anisotropie g(A) (Abbildung 3-12) im fur
die Themenstellung interessanten Wellenlangenbereich nahezu konstant. Der re-
duzierte Streukoeffizient ps'(A) nimmt mit der Wellenlange ab. Aufgrund der ein-
geschrankten Datenverfugbarkeit in der Literatur beschrankt sich die Darstellung

auf den Bereich von 700-940 nm des diagnostischen Fensters.
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Abbildung 3-11: Absorptionskoeffizient pa(A) von menschlichem Schadelknochen [94].
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Abbildung 3-12: (a) Reduzierter Streukoeffizient ys (A\) des Schadelknochens;
(b) Anisotropie g des Schadelknochens [94].

3.2.2.3 Kopfschwarte

Die optischen Eigenschaften der Kopfschwarte im Bereich von 770-940 nm wer-
den fir den Absorptionskoeffizienten pa(A) und den reduzierten Streukoeffizient
Ms (M) in Abbildung 3-13 dargestellt. Weiterfihrende Daten konnten nicht extra-
hiert werden. Die Anisotropie g im Bereich der Kopfschwarte weist typischerweise
Werte im Bereich von 0.7-0.9 auf [79]. Eine Darstellung der Anisotropie Uber den
gesamten Wellenlangenbereich ist fur die Kopfschwarte in der Literatur nicht ver-

fugbar.
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Abbildung 3-13: (a) Absorptionskoeffizient pa(A) der Kopfschwarte;
(b) Reduzierter Streukoeffizient us'(A) der Kopfschwarte [95-97].

3.2.3 Messung optischer Eigenschaften

Das Kapitel behandelt im Kontext der vorliegenden Arbeit die Bestimmung des
Absorptionskoeffizienten ya [mm'], des reduzierten Streukoeffizienten pys* [mm™]
und der Anisotropie g, der im Rahmen der Modellentwicklung erstellten Phan-
tome auf Intralipidbasis zur Simulation der optischen Eigenschaften biologischer
Gewebe. Die Detektion der optischen Eigenschaften erfolgt mithilfe eines indirek-
ten Verfahrens (Doppel-Ulbrichtkugel-Technik), welches fur die Gewebeoptik
dem aktuellen Stand der Technik entspricht [98-101]. Im Doppel-Ulbrichtkugel-
Aufbau (D-UBK-Aufbau, Kapitel 3.2.3.1) werden die diffuse Reflexion (Ra), die
totale Transmission (Tt) und die kollimierte Transmission (Tk) bestimmt. Mittels
des Inverse Adding-Doubling Algorithmus (Kapitel 3.2.3.2) erfolgt die Berech-

nung der optischen Eigenschaften basierend auf diesen Werten (Rq, Tt, Tk).
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3.2.3.1 Doppel-Ulbrichtkugel-Aufbau

Zur Messung der diffusen Reflexion (Rd), der totalen Transmission (Tt) und der
kollimierten Transmission (Tk) werden grundsatzlich zwei Komponentenanord-
nungen (Abbildung 3-14) unterschieden [102, 103]. Zur gleichzeitigen Bestim-
mung von Rq und Tt (a) wird eine Laserdiode der entsprechenden Wellenlange in
einer optischen Achse mit den Offnungen der Ulbrichtkugeln und der Probe po-
sitioniert. Eine in den Strahlengang eingebrachte Linse fokussiert das abge-
strahlte Laserlicht (Strahlungsleistung [W]) auf die Probe. Das Flugelrad (im Wei-
teren als Chopper bezeichnet) kodiert das Licht mit einer vorgegebenen Fre-
quenz, die als Referenz im Lock-In-Verstarker zur Verbesserung des Signal-zu-
Rausch Verhaltnisses (signal-to-noise-ratio, SNR) dient. Die Kugeln stellen funk-
tionelle Einheiten dar, die mit einem Detektor fir den gewahlten Wellenlangen-
bereich verbunden sind. Normalerweise besitzen Ulbrichtkugeln drei Ports, den
Eingangs-, den gegenuberliegenden Ausgangs- und einen Detektorport. Der
Durchmesser der Ports muss deutlich kleiner als der Probendurchmesser sein
und die Kugeln schlieen bundig mit der Probe, um zusatzliche Reflexionen und
Storeinflisse zu minimieren [103]. Das Innere der Kugeln ist mit einem hochre-
flektierenden Material beschichtet (Reflexionsgrad > 98 %), um nach einer Viel-
zahl an Reflexionen eine konstante Strahlung [W-m-sr] am Detektor zu erhal-
ten, die Uber alle Raumwinkel integriert ist.

Durch die Einbringung eines Lichtschutzes (Baffles) wird die direkte Bestrahlung
des Detektors verhindert und die funktionelle Einheit komplettiert, weil reflektier-
tes Licht, das direkt von der Probe auf den Detektor fallt, die Messung entschei-
dend stoéren wirde. Die Oberflache der Kugel wird durch die zusatzliche reflek-
tierende Flache entsprechend vergrofRert [103]. Die an den Detektoren anliegen-
den Intensitaten werden im Folgenden als Ix bezeichnet.

Das auf die Probe treffende Licht wird entsprechend der optischen Eigenschaften
in Teilen absorbiert, reflektiert und transmittiert. Analog zu dem beschriebenen
Vorgehen werden die Transmissionsmessungen ohne eingebrachte Probe und
Reflexionsmessungen gegen einen Reflexionsstandard durchgefihrt.

Die Messung der kollimierten Transmission (Tk) erfolgt durch das Einbringen ei-
ner zweiten Blende hinter der Kuvette anstatt der Ulbrichtkugel. Es werden nur
ballistische, d. h. nicht gestreute Photonen detektiert (Abbildung 3-14, b)
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Abbildung 3-14: Skizze des grundsatzlichen Doppel-Ulbrichtkugel-Aufbaus (basierend
auf [102, 103]). (a) Messung der diffusen Reflexion (Rq4) und der
totalen Transmission (T:), (b) Messung der kollimierten Transmission
(Tw).

Die diffuse Reflexion ergibt sich zu:

— IRProbe ~ IRIeer
Rd = Pst m (3.16)

Tabelle 3-4: Parameter zur Berechnung der diffusen Reflexion.

Parameter | Bedeutung

Ry Diffuse Reflexion
Pst Reflexionsgrad des Standards
|Rerope Reflektierte Detektorintensitat mit eingebrachter Probe

IRicer Reflektierte Detektorintensitat ohne eingebrachte Probe

lRg Reflektierte Detektorintensitat Reflexionsstandard
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Die totale Transmission ergibt sich zu:

| -
T, = Jerobe " Taunkel (3.17)

ITIeer - ITdunkel

Tabelle 3-5: Parameter zur Berechnung der totalen Transmission.

Parameter | Bedeutung

T, Totale Transmission

I Torope Transmittierte Detektorintensitat mit eingebrachter Probe
A, Detektorintensitat bei abgeschalteter Laserdiode

T e, Transmittierte Detektorintensitat ohne eingebrachte

Probe

Die in Abbildung 3-14 (b) visualisierte Anordnung ermdglicht die Detektion der
kollimierten Transmission. Der Aufbau dient der Bestimmung der Intensitat des
Anteils an ballistischen (ungestreuten) Photonen. Die Ulbrichtkugeln kénnen fir
diese Messung entfernt oder der Austrittsport der zweiten Kugel gedffnet werden.
Eine zweite Blende verhindert, dass gestreute Photonen auf die Detektorflache
treffen. Die Messungen werden analog zur totalen Transmission durchgefihrt.

Die kollimierte Transmission ergibt sich zu:

I -

— Tkprobe ' Tkdunkel

Ty= o (3.18)
Tkieer ' Tkdunkel

Tabelle 3-6: Parameter zur Berechnung der totalen Transmission.

Parameter | Bedeutung

Tk Kollimierte Transmission

ITkProbe Detektorintensitat kollimierte Transmission bei einge-

brachter Probe

IdeunkeI Detektorintensitat bei abgeschalteter Laserdiode

Transmittierte Detektorintensitat ohne eingebrachte
Probe

|
Tkieer
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3.2.3.2 Inverse Adding-Doubling

Die Inverse Adding-Doubling Methode wurde von van de Hulst [104] zur Losung
der Strahlungs-Transport-Gleichung entwickelt, durch die Arbeitsgruppe um
Prahl auf die Anforderungen der Gewebeoptik angepasst und in eine handhab-
bare Software Uberfuhrt [86, 102, 105]. Der Algorithmus stellt eine naherungs-
weise Losung zur Berechnung des Absorptionskoeffizienten pya[mm-'], des redu-
zierten Streukoeffizienten ps' [mm'] und der Anisotropie g dar. Basierend auf den
Eingangsparametern (R4, Tt, Tk und den Randbedingungen des Doppel-Ulbricht-
kugel-Aufbaus) schatzt der IAD-Algorithmus iterativ die optischen Eigenschaften
der Probe (Tabelle 3-7). Die geschatzten Parameter werden in der vorwarts ori-
entierten Simulation zur Berechnung von Rd, Tt und Tk genutzt, und diese mit den
gemessenen Parametern verglichen, bis eine entsprechende Genauigkeit er-
reicht wird. Ein Fehler von ca. 3 % ist laut Prahl [106] im Bereich der Messung
diffuser Medien tolerierbar. Das Verfahren hat sich als Standard im Bereich der
Bestimmung optischer Eigenschaften von biologischem Gewebe und von diffu-
sen Medien, wie bspw. Intralipidldsungen in dem verwendeten Wellenlangenbe-
reich etabliert [49, 98, 107-116]. Die Spezifikationen des im Rahmen der vorlie-
genden Arbeit genutzten Ulbrichtkugel-Aufbaus werden in Anhang A dargestellt.
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Tabelle 3-7: Eingangs- und Ausgangsparameter des Inverse Adding-Doubling (IAD)

Algorithmus [105].

Eingangsparameter

Allgemeine Parameter

Parameter Ulbrichtkugel-Aufbau

Diffuse Reflexion (Rq)

Totale Transmission (Tt)
Kollimierte Transmission (Tc)
Anzahl an Ulbrichtkugeln
Schichtdicke der Probe
Wandstarke der Kuvette
Fokusdurchmesser des Lasers
Brechungsindex der Kivette

Brechungsindex der Probe

¢ Reflexionskugel

o

o

O

@)

O

Kugeldurchmesser
Reflexionsgrad der Oberflache
Durchmesser Eingangsport
Durchmesser Ausgangsport
(Probenport)

Durchmesser Detektorport

e Transmissionskugel

o

O

O

O

Kugeldurchmesser
Reflexionsgrad der Oberflache
Durchmesser Eingangsport
(Probenport)

Durchmesser Detektorport

e Durchmesser Ausgangsport

Ausgangsparameter

e Absorptionskoeffizient ua

e Reduzierter Streukoeffizient ys’

e Anisotropie g
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3.2.4 Simulation der Lichtausbreitung in biologischem Gewebe

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit wird die Lichtausbreitung in biologischem
Gewebe mittels Finite-Elemente-Methode (Diffusionsapproximation, COMSOL,
COMSOL Multiphysics GmbH) und Monte-Carlo-Methode (Mesh-based Monte
Carlo, MMC) realisiert. Vor diesem Hintergrund erfolgt eine Beschrankung auf die
Vorstellung dieser beiden Simulationstechniken. Die Lichtausbreitung in biologi-
schem Gewebe kann durch die raumliche Sensitivitat (d. h. die mittlere freie Weg-
lange in jeder Zelle des Modells) beschrieben werden. Diese Verteilung hat fur

ein Paar aus Lichtquelle und Detektor einen bananenformigen Verlauf [117-120].

3.2.4.1 Finite-Elemente-Methode (Diffusionsapproximation)

Die Finite-Elemente-Methode ist ein weit verbreitetes Simulationsverfahren zur
naherungsweisen Annaherung an die schwache Lésung von partiellen Differen-
tialgleichungen. Grundsatzlich wird das zu untersuchende Modell in eine finite
Anzahl an Teilgebieten (Elementen) unterteilt, und innerhalb dieser Elemente
wird versucht, das Verhalten entsprechend der Fragestellung Uber sogenannte
Ansatzfunktionen zu beschreiben. Die Geometrie der einzelnen Elemente wird
Uber Knoten definiert, Gber die diese miteinander in Verbindung stehen und an
denen externe Krafte auf das Modell wirken. Diese Matrix der Ansatzfunktionen
aller Elemente wird mit den Umgebungs- und Randbedingungen kombiniert und
ergibt ein Gleichungssystem, das numerisch gelost wird. Die Genauigkeit der LO-
sung ist von der Elementanzahl und der Abbildung des Modells durch die ge-
wahlte Elementform abhangig [121-123]. Die Strahlungstransportgleichung (Ra-
diative Transfer Equation, RTE) hat sich als analytisches Modell fur die Simula-
tion der Lichtausbreitung in diffus streuenden, triben Medien etabliert. Die Diffu-
sionsapproximation (DA) stellt einen weit verbreiteten Lésungsansatz der RTE
dar [120, 124]. Die DA kann nach Arridge [125] Uber die Helmholtz-Gleichung
ausgedruckt werden. In der Simulationssoftware COMSOL Multiphysics (COM-
SOL Multiphysics GmbH) ist die Helmholtz-Gleichung wie folgt implementiert:

V-(-c:V-u)+au=f (3.19)

1

mitu=®,c=D= -
tu=a® 5 (o)

a=p,und f=S.
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Die Gleichung 3.19 wird nach der Teilchenflussrate fur jedes Element des 3D-
Modells u [W-mm?] gel6st; ¢ reprasentiert den Diffusions- und a den Absorpti-
onskoeffizienten; f [mW] beschreibt die Intensitat der CW-Strahlungsquelle [126-
129]. Zur vollstandigen Beschreibung der Lichtausbreitung werden entspre-
chende Randbedingungen fur zwei Falle unterschieden:

1. Die Flussrate an den ModellauRenflachen
o=0 (3.20)
2. Die Flussrate an den Ubergéngen verschiedener Materialien wird tiber die

modified Robin Boundary Condition (RBC) [130, 131] in COMSOL repra-
sentiert (Gleichung 3.21)

®+2-A-D-RV-®=0 (3.21)
2
Az 1-Rg-1+|cos(6,)3 (3.22)
1-|cos(8,)3

Ro= ——2 (3.23)

0. = arcsin Ny (3.24)

mit n1 = Brechungsindex des Mediums in dem sich das Photon aktuell befindet,

n2 = Brechungsindex des Mediums, in das das Photon Ubertritt.
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3.2.4.2 Monte-Carlo-Methode

Unter dem Begriff Monte-Carlo-Methode/Monte-Carlo-Simulation (MC-Simulatio-
nen/MCM) werden stochastische Algorithmen verstanden, die Zufallszahlen nut-
zen, um unter Ausnutzung des Gesetzes der grol3en Zahlen analytisch nicht oder
nur aufwendig I6sbare Probleme numerisch zu I6sen [132]. Im Bereich der Licht-
ausbreitung in biologischem Gewebe haben sich MC-Verfahren ebenfalls als na-
herungsweise Losung der RTE etabliert [100]. Diese Verfahren wurden im Laufe
der letzten 20 Jahre auf die Verwendung geometrisch komplexer, aus verschie-
denen Materialien zusammengesetzter Strukturen angepasst, und die friheren
Einschrankungen, bezogen auf die Komplexitat und die bendtigte Rechenzeit,
uberwunden. Im Bereich der Gewebeoptik werden nach heutigem Stand der
Technik elementnetz-basierte (Mesh-Based) Geometrien als Modell verwendet
und die Berechnung durch Einbeziehung von Grafikprozessoren (Graphic Pro-
cessing Unit, GPUs) und Mehrstrangigkeit (Multithreading) beschleunigt [118,
133, 134]. Im Rahmen dieser Arbeit wird die Software Mesh-Based Monte Carlo
(MMC) verwendet [135-140].

Das iterative Vorgehen zur Lichtausbreitungssimulation jedes Photons lasst sich
nach Zhu [141] durch einen standardisierten Ablauf beschreiben (Abbildung
3-15).

Aussendung des Photons mit
spezifischem ,Anfangsgewicht”

[
)

Zufallige Berechnung der
Schrittlange (step-size)

Grenzflache
erreicht?

Nein

Photon um Schrittlange
bewegen sowie Berechnung der
Absorptions- und Streuprozesse

| |
'

Reduzierung des
Photonengewichts

Transmission
oder Reflexion

Grenzgewicht Nein

erreicht?

Abbildung 3-15: Photonenausbreitung — Monte-Carlo-Methode (basiert auf [141]).
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3.3 Nahinfrarotspektroskopie

Im folgenden Teilkapitel werden die fur die Themenstellung relevanten Anwen-
dungsgebiete der funktionellen Nahinfrarotspektroskopie (NIRS), die notwendige

Hard- und Software sowie die mathematischen Prinzipien der Technik dargestellt.

3.3.1 Medizinische Anwendungsgebiete

Die medizinische Anwendung nahinfrarotspektroskopischer Verfahren fokussiert
sich auf die Bestimmung von Oxygenierungsanderungen, wobei eine Vielzahl an
Applikationsorten (bspw. Gehirn, Muskel [142], Brust [127, 143]) existieren [144,
145]. Darauf basierend kommt NIRS in einer Vielzahl klinischer Facher zum Ein-
satz, bspw. in der Herzchirurgie [146], der GefalRchirurgie [147], der Neurochirur-
gie [148] und der Neonatologie [149].

Das Monitoring zerebraler Oxygenierungszustande, die Messung des oxygenier-
ten und deoxygenierten Hamoglobins, im Hinblick auf verschiedene Fragestel-
lungen ist im Bereich der funktionellen NIRS das dominierende Forschungs- und
klinische Anwendungsgebiet [13, 27-29, 48, 74, 89, 91, 92, 150-170].

Vor diesem Hintergrund und im Hinblick auf die Zielstellung der Arbeit (Kapitel
1.2) werden die Ausfuhrungen in den folgenden Unterkapiteln auf die funktionelle
Nahinfrarot-spektroskopie (CW-fNIRS) begrenzt.

3.3.2 Klassifizierung funktioneller nahinfrarotspektroskopischer Ver-
fahren und Algorithmen

Die Nahinfrarotspektroskopie lasst sich aufgrund der genutzten physikalischen
Prinzipien und der Bereiche kontinuierliche Anwendung (continuous-wave, CW),
frequenzbasiert (frequency-domain, FD) und zeitbasiert (time-domain, TD) unter-
teilen (Abbildung 3-16).
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Abbildung 3-16: Nahinfrarotspektroskopische Anwendungsprinzipien.

Wahrend bei CW-NIRS (a) die Intensitatsanderungen einer konstant eingestrahl-
ten Lichtintensitat detektiert werden, wird bei FD-NIRS Verfahren (b) die Ande-
rung der Frequenz und der Phasenverschiebung nach der Gewebeinteraktion er-
fasst und ausgewertet. Die TD-NIRS Verfahren (c) basieren auf der zeitlichen
Erfassung und Auflésung der einzelnen Photonen, eines eingestrahlten kurzen
Impulses, am Detektor [74].

CW-Verfahren zeichnen sich durch eine hohe Samplingrate, geringe Kosten und
eine vergleichsweise geringe GroRe der Instrumentierung aus [171].

Im Bereich der CW-fNIRS wird hauptsachlich zwischen zwei Prinzipien zur Ge-

nerierung und Weiterverarbeitung der Signale unterschieden:

e Modifiziertes Lambert-Beersches Gesetz (Modified Beer-Lambert Law,
MBLL)

e Ortsaufgeldste Spektroskopie (Spatially Resolved Spectroscopy, SRS)

Beide Verfahren kommen zur Anwendung, wobei das SRS Verfahren durch die
folgenden Vorteile gekennzeichnet ist [172]:

¢ Messung von Absolutwerten
e Hohere Robustheit gegen Artefakte
¢ Robustheit gegen Umgebungslicht

e Eliminierung oberflachlicher Effekte
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3.3.2.1 Modified Beer-Lambert Law

Hardwareseitig werden fur diesen Ansatz grundsatzlich eine Lichtquelle und ein
entsprechender Detektor bendtigt. Die Anzahl der bendtigten Wellenlangen wird
durch die entstehende Matrix (Gleichung 3.26) und die zu detektierenden Gewe-
bebestandteile festgelegt.

Das Lambert-Beersche Gesetz (Kapitel 3.2.1.1) wird um einen geometrieabhan-
gigen Term G(1) [einheitslos], der die geometrische Lage zwischen Lichtquelle
und Detektor einbezieht sowie den differential path length factor (DPF(1) [ein-
heitslos]), erweitert. Der DPF bertcksichtigt die zunehmende, zurickgelegte
Wegstrecke der Photonen unter Verwendung von ps'. Die Abstande zwischen
Lichtquelle und Detektor werden durch den Term d [cm] abgebildet [74, 82, 173].
Des Weiteren werden die Absorptionsanderungen im Hinblick auf den zeitlichen
Verlauf analysiert, sodass ein Term At integriert wird.

Das Modified Beer-Lambert Law (MBLL) ergibt sich zu

m

>= Z &(A) - ¢i(t) - DPF(A) - d + G(A) (3.25)

i=1

lo(A)

A(ALN) = log,, <_|(d) ™

G wird als zeitunabhangig und konstant angenommen und kann somit fur die
Betrachtung zeitlicher Anderungen vernachlassigt werden. Es ergibt sich die fol-
gende Matrix (Gleichung 3.26) zur Bestimmung einzelner Konzentrationen der

entsprechenden Gewebebestandteile [81, 82, 152].

m

A(AtA,) = Z &(M\) - ci(t) - DPF(A) - d
- (3.26)

m

A(ALAN)= Z &(A,) - ci(t) - DPF(A) - d
i=1

Die typischen Werte fir DPF kdnnen aus der Literatur extrahiert werden [81, 83,
174].
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3.3.2.2 Spatially Resolved Spectroscopy

Fur die Anwendung der SRS Technik werden eine Lichtquelle und mindestens
zwei Detektoren in unterschiedlichen Abstanden zur Quelle oder vice versa be-
notigt. Es werden die Intensitaten aller Detektoren kontinuierlich erfasst und die

Dampfungsneigung (attenuation slope) berechnet.

oA itA=-l | 3.27
5 mit A = ogm(E) (3.27)

Dieser Wert wird in die Gleichung 3.27 eingesetzt, um die entsprechenden Ab-
sorptionskoeffizienten pa der einzelnen Gewebebestandteile zu berechnen. Die
mit zunehmendem Abstand zur Lichtquelle abnehmenden Lichtintensitaten wer-
den durch die Multiplikation mit einem Gewichtungsfaktor auf ein vergleichbares
Niveau gebracht [173]. Die Gleichung basiert auf der approximierten Losung fur
die Diffusionsgleichung zur Beschreibung der Lichtausbreitung eines kurzen La-

serpulses in einem semi-infiniten homogenen Medium [175].

g Y Y TR 3.28

3d _ In(10) Ha "Hs )7 5 (3.28)
Ms' kann im nahinfraroten Bereich, im diagnostischen Fenster, als annahernd
konstant angenommen werden, sodass sich die Gleichung entsprechend zu 3.30

umformen lasst. Um die geringen Anderungen von s’ zu beriicksichtigen, wurde

der Term aus 3.29 eingeflgt.
g =k-(1-h-N) (3.29)

h beschreibt die normalisierte Steigung von ps’ und k ist ein konstanter Faktor
zur Erhohung der Genauigkeit [173].

2
. <|n(10) A G E) (3.30)

KM, (M) = 3 ad d

(T-h-N)

Durch die Verwendung mehrerer Wellenlangen und der Beziehung
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u,(M)=¢€N)-c (3.31)

kann analog zu Gleichung 3.26 eine Matrix aufgestellt und hinsichtlich der einzel-

nen Konzentrationen gelost werden [173].

3.3.3 Instrumentierung

Die Hardware eines NIRS Systems lasst sich in drei Teilbereiche untergliedern,
den Sensor inklusive Lichtquelle(n) und Detektoren, die zusatzliche Hardware
und die verwendete Software zur Signalverarbeitung und Signalauswertung. Im
Sensor ist zusatzlich ein Lichtschutz eingebracht um Shuntlicht (Lichteinfall am
Detektor von Photonen ohne vorherigen Kontakt mit dem Messvolumen) zu ver-
meiden.

Es gibt bereits eine Vielzahl von Systemen am Markt, die jeweils auf eine spezi-
elle Fragestellung zugeschnitten sind [74]. Vor diesem Hintergrund wird im Rah-
men der Arbeit nur ein allgemein gehaltener, themenrelevanter Uberblick tber
die Systemkomponenten gegeben.

Grundsatzlich besteht ein CW - fNIRS System aus der Sensoreinheit, der weiter-

verarbeitenden Hardware und einer Softwarekomponente (Abbildung 3-17).

= e e = = = = = = o = = = = = = = = = = = = = = = = = = = = = = = = —— -
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15 | I
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-% | Steuereinheit Kontrolleinheit ADC <« Filterung :
T | !
I !

Abbildung 3-17: Aufbau CW-fNIRS System, basierend auf [176].
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Auf der Hardwareebene werden eine Steuer- und eine Kontrolleinheit zur Ansteu-
erung der Lichtquellen sowie eine Filterung und Analog-Digital-Umwandlung
(ADC) zur Signalerfassung bendtigt. Die Konfiguration, Signalverarbeitung und
Visualisierung werden auf der Softwareebene durchgefuhrt. Die verwendeten
Softwaretools sind firmenspezifisch oder durch Arbeitsgruppen auf relevante Fra-
gestellungen zugeschnitten. Vor diesem Hintergrund wird im Rahmen der Arbeit

nur auf die erstellte Software (Anhang D) eingegangen.

3.3.3.1 Lichtquelle

Fur die Anwendung am menschlichen Kopf finden in der Regel Leuchtdioden
(LED) und Laserdioden (LD) Anwendung [74]. Die Komponenten weisen im Be-
reich der Lichterzeugung, Handhabung sowie weiterer Eigenschaften entschei-
dende Unterschiede auf (Tabelle 3-8). Beide erzeugen grundsatzlich Elektrolu-
mineszenz durch das Anlegen eines elektrischen Feldes und der damit verbun-
denen Rekombinationsprozesse am p-n-Ubergang [177]. Die emittierte Wellen-
lange ist dabei abhangig vom Halbleitermaterial und seiner Dotierung. Laserdio-
den basieren auf stimulierter Emission mit einer schmalen Bandbreite, wahrend
LEDs den Prozess der spontanen Emission zur Lichterzeugung nutzen, wodurch
sich eine grofRere Bandbreite ergibt. Aufgrund der unterschiedlichen physikali-
schen Prinzipien sind LDs durch einen schmalen Arbeitsbereich charakterisiert,
wohingegen sich die Intensitat von LEDs Uber einen vergleichsweise breiten Be-

reich leicht einstellen lasst [178, 179].

Tabelle 3-8: Vergleich der Lichtquellenarten [74, 176, 178, 179].

Parameter LD LED
Spektrale Bandbreite 1-10 nm ~20 nm
Baugrole Grol} Klein
Instrumentierungsaufwand Hoch Niedrig
Wellenlangenverfugbarkeit Gering Grol}
Kosten Hoch Niedrig
Sicherheit Geringer Hoher
Arbeitsbereich Schmal Leicht steuerbar
Temperaturstabilitat Gering Hoch
Energieverbrauch Hoch Niedrig
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Durch die Entwicklungen im Bereich der LED-Technik sind die Ausgangsleistung,
spektrale Bandbreite und Pulsbreite fur diffus optische Anwendungen annahernd

vergleichbar [176].

3.3.3.2 Detektoren

Fur optische Anwendungen im ,diagnostischen Fenster (Wellenlangenbereich
600-1000 nm) konnen grundsatzlich drei Detektortypen unterschieden werden
(Tabelle 3-9):

e Photodioden (PD)
e Avalanche Photodioden (APD)
e Photomultiplier (PMT)

Hauptsachlich finden davon PD und APD Anwendung in der Praxis [74].

Tabelle 3-9: Gegenuberstellung verschiedener Detektorarten [177].

Parameter PD APD PMT
Verstarkung - Moderat Hoch
Dynamikbereich Grof Moderat Mode-
rat
Grolke Klein Klein Klobig
Versorgungsspannung 1V 100 V 1kV
Stabilitat Gut Moderat Mode-
rat

Basierend auf den erforderlichen Versorgungsspannungen der einzelnen Detek-
toren ist fur den Einsatz in einem direkt am Patienten zur Anwendung kommen-
den Sensor nur der Einsatz von Photodioden moglich. Des Weiteren zeichnen
sie sich durch einen groRen Dynamikbereich von 100 dB aus und erfordern keine
Stabilisierung oder Kuhlung.

Vor diesem Hintergrund erfolgt eine Beschrankung auf die Funktionsweise der
Photodiode.

Absorbierte Photonen ausreichender Energie erzeugen Ladungstrager (Elektron-

Loch-Paare) in der Raumladungszone der Halbleiter-Diode, die in Richtung der
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Anode ,wandern®. Dieser Vorgang wird als innerer photoelektrischer Effekt be-
zeichnet und erzeugt einen messbaren zur einfallenden Lichtintensitat proportio-
nalen Strom [177, 180]. Grundsatzlich werden Silizium (Si) und Indium-Gallium-
Arsenid (InGaAs) Photodioden aufgrund der verwendeten Element-halbleiter und
des Detektionsbereichs fur optische Sensorik im Bereich biologischer Gewebe
verwendet. Si-Photodioden besitzen einen spektralen Empfindlichkeitsbereich
von 400-1100 nm, wohingegen InGaAs-Photodioden einen Detektionsbereich
von 900-1700 nm aufweisen (Abbildung 3-18).

Zur Instrumentierung im ,,optischen Fenster (600-1000 nm) werden standardma-
Rig Si-Photodioden eingesetzt. Das Signal-Rausch-Verhaltnis der Photodioden

wird durch folgende Rauschquellen beeinflusst [74]:

e Schrotrauschen
e Thermisches Rauschen

e Dunkelstrom
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60

40

Relative Sensitivitat [%]
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Abbildung 3-18: Relative Sensitivitat von Si und InGaAs Photodioden [181, 182].

Das Schrotrauschen entsteht durch die Teilchennatur des Lichts, aufgrund derer
der Lichtstrom als stetiges Eintreffen einzelner Photonen definiert ist. Es wird

durch eine Gaulverteilung naherungsweise beschrieben und kann durch eine
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Abschirmung des Detektors minimiert werden. Das thermische Rauschen ent-
steht durch die mit der Erwarmung der elektrischen Schaltung einhergehende
Erzeugung von stochastisch ungeordneten Ladungstragern und kann durch das
Schaltungsdesign und/oder zusatzliche Kuhlung in einen Bereich gebracht wer-
den, der vernachlassigbar ist.

Als Dunkelstrom wird die Gleichstromkomponente bezeichnet, die ohne einfal-
lende Photonen aufgrund von thermischen Bewegungen detektiert werden kann
[177].

3.3.3.3 Weitere Hardwarekomponenten

Komplettiert wird die Hardware auf dem gewahlten Abstraktionslevel (Abbildung
3-17) durch eine Steuer- und Kontrolleinheit auf der Seite der Signalerzeugung
(Lichtquellensteuerung), welche die Intensitat (Ausgangsleistung, Pulsfrequenz
und Pulsdauer) regelt. Auf der Detektorseite werden vor der Digitalisierung der
analogen Signale fragestellungsabhangig hardwareseitig Filter eingebracht. Die
im Bereich Hardware (Abbildung 3-17) verwendeten Komponenten sind in der
Regel Eigenentwicklungen. Vor diesem Hintergrund beschrankt sich im Rahmen
der Arbeit die Vorstellung auf die zu den der Fragestellungen entwickelten Kom-

ponenten (Kapitel 4).
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3.4 Referenzsysteme

Die Referenzsysteme zur Messung des Zielparameters, der Sauerstoffsattigung
und der physiologischen Randbedingungen (Kapitel 3.1.2) werden in CO-Oxy-
metrie-, Spektrophotometrie- und Blutgasanalytik-Systeme unterteilt.

Letztere dienen der Bestimmung der Blutgase, Metaboliten und Elektrolyte, wah-
rend die Oxymetrie-Systeme zur Bestimmung der Konzentrationen der Hamo-
globinderivate und der daraus berechneten Sauerstoffsattigung sowie der Ge-
samt-Hamoglobinkonzentration eingesetzt werden [183]. Die auf diese Weise
durchgeflihrte Analyse der einzelnen Parameter stellt den klinischen ,Goldstan-
dard“ dar [184]. Die Systeme werden in kontinuierliche und diskontinuierliche un-
terteilt.

3.4.1 Diskontinuierliche Referenzsysteme

3.4.1.1 CO-Oxymetrie

Unter CO-Oxymetrie wird der Einsatz von multi-spektralen Lichtquellen, im Be-
reich von 460-680 nm, in Kombination mit Photospektrometern zur Bestimmung
der verschiedenen Hamoglobinderivate und der Sauerstoff-sattigung verstanden
(Tabelle 3-10). Die chemisch hamolysierten, mit Antikoagulanzien versehenen
Vollblutproben werden vom Geréat aspiriert und in der Durchflusskivette auf eine
konstante Temperatur erwarmt. Die eigentliche Methode beruht auf dem Ver-
gleich der wellenlangenspezifischen Absorptionsspektren unter Einbeziehung
der Absorptionskoeffizienten der Hadmoglobinderivate und der Losung des sich
ergebenden Gleichungssystems hinsichtlich der Konzentrationen der Parameter
[183, 185].

Aus den gemessenen Konzentrationen wird die Sauerstoffsattigung in % berech-

net:
_ O,Hb
SO2 = 160 - (CoHb + Methb) 20 (3.32)
mit
O,Hb
O,Hb = 2 100 (3.33)

HHb + O,Hb + CoHb + MetHb
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Die Hamoglobin-Gesamtkonzentration ergibt sich als:

ctHb = ¢(O,Hb )+ c(HHb) + c(COHb) + c(MetHb) (3.34)

Tabelle 3-10: Relevante Parameter der CO-Oxymetrie.

Parameter Einheit
Hamoglobin-Gesamtkonzentration tHb g-dl
Oxygeniertes Hamoglobin Oz2Hb %
c(Oz2Hb) g-dl’
Deoxygeniertes Hamoglobin HHb %
c(HHb) g-dl’
Carboxyhamoglobin COHb %

c(COHb) | g-dI

Methamoglobin

MetHb

%

c(MetHb) g-dl’

Sauerstoffsattigung

3.4.1.2 Blutgasanalytik

sO2

%

Im Bereich der modernen Blutgasanalytik-Systeme wird zwischen elektrochemi-

schen und optischen Verfahren unterschieden. Grundsatzlich werden mit beiden

Verfahren die folgenden Parameter bestimmt:

Tabelle 3-11: Relevante Parameter der Blutgasanalytik.

Parameter Einheit
pH-Wert pH

Kohlenstoffdioxid Partialdruck | pCO2 | mmHg
Sauerstoff Partialdruck pO2 | mmHg
Glucose Glu | mg-dI
Natrium Na* | mmol-I!
Calcium Ca** | mmol-I"
Kalium K* | mmol-I!
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Die optischen Verfahren beruhen zur Detektion von pO2 auf der Anregung fluo-
reszierender Farbstoffe (Fluoreszenzdauer von O2-Konzentration abhangig) in
Kombination mit der Quantifizierung unter Einbeziehung der Stern-Volmer-Glei-
chung. pCO2 wird auf der Basis von Absorptionsmessungen unter Verwendung
des Lambert-Beerschen Gesetzes bestimmt. Der pH-Wert der Probe wird durch
die spez. Absorption eines Farbindikators im sichtbaren Spektralbereich be-
stimmt [183].

Das im Rahmen der Arbeit eingesetzte Blutgasanalytik-System (GEM3000, In-
strumentation Laboratory) wird den elektrochemischen Verfahren zugeordnet.
Zur Bestimmung von pO2 (Amperometrie, Elektrode nach Clark), pH (potentio-
metrische Glaselektrodenkette) und pCO2 (membrantberzogene potentiometri-
sche Glaselektrodenkette, Elektrode nach Stow-Severinghaus) werden die auf-
grund der Konzentrationen der einzelnen Komponenten auftretenden Strome
bzw. Spannungen an elektrochemischen Elektroden, die mit integrierten
chemospezifischen Membranen beschichtet sind, detektiert [185]. Der Redukti-
onsstrom (pO2) bzw. die Spannung (pH und pCO2), der/die sich nach Anlegen
einer Polarisationsspannung zwischen den Elektroden (Arbeitselektrode in Kon-
takt zur Probe und Referenzelektrode) aufgrund der Anderung der Konzentration
einstellt, verhalt sich proportional zur Gaskonzentration bzw. zum pH-Wert. Der
Aufbau dieser Sensoren wird nach dem Einstabmesskettenprinzip realisiert
[183]. Die pCOz2 Elektrode ist im Wesentlichen eine modifizierte pH-Glaselektro-
denkette mit einer zusatzlich eingebrachten kohlenstoffdioxid-permeablen
Membran.

Mittels ionenselektiver Elektroden auf Polyvinylchloridbasis (PVC) kénnen die
Elektrolyte Natrium (Na*), Kalium (K*) und Calcium (Ca**) detektiert werden. Es
stellt sich aufgrund der Bindungseigenschaften der spezifischen Stoffe an die je-
weilige Membran ein elektrisches Potential im Vergleich zur Bezugselektrode ein,
aus dem unter Einbeziehung der Nernst-Gleichung die einzelnen Konzentratio-
nen bestimmt werden kdnnen [185].

Vor der Detektion der Einzelkonzentrationen wird die Probe innerhalb des Sys-

tems auf 37 °C erwarmt und das System mit entsprechenden Lésungen kalibriert.
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3.4.2 Kontinuierliche Referenzsysteme

3.4.2.1 Spektrophotometrie

Im Bereich spektrophotometrischer Systeme wird zunachst zwischen Atom- und
Molekulspektroskopie unterschieden. Von den molekulspektroskopischen Ver-
fahren kam die Schwingungsspektroskopie bzw. deren Unterkategorie die Nahin-
frarotspektroskopie im Rahmen der vorliegenden Arbeit zum Einsatz. Das Ver-
fahren basiert auf der Schwingungsfahigkeit der Molekule, deren spezifische An-
regungsfrequenz (Wellenlange) charakteristisch fur einzelne Stoffe ist. Diese Ei-
genschaft kann zur Detektion und Bestimmung einzelner Stoffe und deren Kon-
zentrationen genutzt werden [186].

Die auf dem Lambert-Beerschen Gesetz basierende Messung des Transmissi-
onsgrades ist die am haufigsten eingesetzte Methode, die sich durch eine einfa-

che technische Anordnung auszeichnet [187, 188].

Aus technischer Sicht besteht ein nahinfrarotspektroskopisches System zur

Transmissionsmessung aus den folgenden Komponenten:

e Lichtquelle des entsprechenden Wellenlangenbereichs
e FUr den entsprechenden Wellenlangenbereich transparente Kuvette

e Spektrometereinheit (in diesem Fall ein Gitterspektrometer)

Ein Gitterspektrometer nutzt Beugungs- und Interferenzphanomene zur Analyse
einer spektralen Intensitatsverteilung: die detektierte Intensitat als Funktion der
Wellenlange. Die von der Lichtquelle abgestrahlten elektromagnetischen Wellen
durchstrahlen die Probe und treffen auf die Spektrometereinheit. Die auf den Ein-
trittsspalt fokussierte Strahlung wird kollimiert, um das Gitter moglichst grof3fla-
chig auszuleuchten. Die Detektion der vom Gitter reflektierten Strahlung erfolgt

mittels eines ladungsgekoppelten Bauteils (Charge-Coupled Device, CCD) [189].
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3.5 Zusammenfassung

Basierend auf den dargestellten Grundlagen wird die in Kapitel 1 fixierte Themen-
stellung bearbeitet.

Die anatomische Zielregion (Kapitel 3.1.1) wird durch die Kopfhaut (Layer 1,
Schichtdicke 4-8 mm), den Schadelknochen (Layer 2, Schichtdicke 4-10 mm),
das Zielgefal3 (Layer 3, Sinus sigmoideus, Durchmesser ~ 5 mm) und das Gehirn
inkl. des Liquor cerebrospinalis (Layer 4) charakterisiert. Es ergibt sich eine, auf
der Basis von Literaturdaten eingeschatzte, Tiefenlage des Gefalles zwischen 8
und 18 mm. (Verifizierung der Literaturwerte in Kapitel 5.2.2 anhand von bildge-
benden Systemen am Menschen).

Fur die angestrebte Detektion der Oxygenierungszustande im Zielgefal® werden
in Kapitel 3.2.2 die daflr relevanten physiologischen Randbedingungen und Pa-
rameter dargestellt. Der Normbereich der zerebralen venésen Sauerstoffsatti-
gung liegt im Bereich von ~ 50 und 75 %. Die folgenden Parameter haben einen
Einfluss auf die Sattigung und/oder mussen im Labormodell zur Abbildung der

Zielregion im physiologischen Bereich konstant gehalten werden:

e pH-Wert

e CO2z-Partialdruck (pCOz2)

e Temperatur

¢ Hamoglobin-Gesamtkonzentration (tHb)
e Glukose (Glu)

Zur nicht-invasiven Extraktion der Sauerstoffsattigung im Bereich des humanen
Kopfes eignen sich nahinfrarotspektroskopische Methoden.
Fir das in die Zielregion eingestrahlte Licht ergeben sich die folgenden Wechsel-

wirkungen mit dem biologischen Gewebe:

e Transmission
e Absorption

¢ Reflexion/Remission
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Mittels dieser Phanomene lasst sich die Lichtausbreitung in biologischem Ge-

webe, der Zielregion, anhand seiner optischen Eigenschaften

e Absorptionskoeffizient pya [mm-"]
e Reduzierter Streukoeffizient ps* [mm-]

e Anisotropie g
charakterisieren (Kapitel 3.2.2).

Die Zielregion (Kopfhaut und Schadelknochen) ist, im Bereich des ,diagnosti-
schen Fensters® von ~ 600-1000 nm (Kapitel 3.2.1), annahernd transparent fur
die eingestrahlten Wellenlangen. Die funktionellen Hamoglobinderivate agieren
als Hauptabsorber, wodurch die Detektion der Sauerstoffsattigung ermdglicht
wird.

Zur Messung dieser optischen Eigenschaften kann die Doppel-Ulbrichtkugel-
Technik in Kombination mit dem IAD-Algorithmus verwendet werden (Kapitel
3.2.3). Die zur weiteren Themenbearbeitung essentielle Simulation der Lichtaus-
breitung in der Zielregion kann basierend auf den detektierten Eigenschaften mit
der Monte-Carlo-Methode (Kapitel 3.2.4.1) oder der Finite-Elemente-Methode
(mittels Diffusionsapproximation) (Kapitel 3.2.4.2) erfolgen.

Im fNIRS Bereich werden die TD-NIRS, FD-NIRS und CW-NIRS unterschieden
(Kapitel 3.3.2). Die fur die Themenstellung relevanten CW-Systeme senden kon-
tinuierlich Licht in die Zielregion und berechnen aus der Absorption bei verschie-
denen Wellenlangen und/oder der Einbeziehung der Entfernung zwischen Quelle
und Detektor die Oxygenierungsanderungen (Kapitel 3.3.2.2). Die Systeme be-
stehen im Wesentlichen aus dem Sensor (Lichtquelle, Detektor) sowie der Hard-
ware und Software zur Ansteuerung und Weiterverarbeitung der Signale (Kapitel
3.3.3).

Zur Validierung der mit der CW-fNIRS Technik detektierten Oxygenierungszu-
stande bilden diskontinuierliche Blutgasanalytik- und Oxymetrie-Systeme den Kli-
nischen Goldstandard (Kapitel 3.4). Des Weiteren konnen Spektrophotometrie-
systeme mit eingebrachter Durchflusskivette als kontinuierliche Referenz ge-

nutzt werden.



Basierend auf der Literaturrecherche untergliedert sich das methodische Vorge-
hen in drei Teilbereiche (vertikale Sdulen) und drei Generationen (horizontal) (vgl.
Abbildung 2-1). Die Bereiche Simulation und Modellaufbau lieferten Eingangspa-
rameter fur die Konzeption und zur Evaluierung der Sensorik. Fur die Bearbeitung
der Themenstellung war der Bereich Sensorentwicklung, basierend auf den phy-

sikalischen und physiologischen Grundlagen, federfiihrend.

Der Methodikteil unterteilt sich somit in die folgenden Bereiche:

e Simulation (Kapitel 4.1)
o Generation 1 - Finite-Elemente-Methode (FEM)
o Generation 2 - Monte-Carlo-Methode (MCM)

e Modellaufbau (Kapitel 4.2)
o Generation 1 - Labormodell |

o Generation 2 - Labormodell Il
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e Sensorentwicklung (Kapitel 4.3)
o Generation 1 - Sensorgeneration |
o Generation 2 - Sensorgeneration Il
o Generation 3 - Sensorgeneration Ill
e Messphasen (Kapitel 4.4)
o Generation 1 - Messphase |
o Generation 2 - Messphase I
= Validierung |

= Validierung Il

Aus der gewahlten Systematik ergab sich die Kombination der verschiedenen
Labormodelle | und Il mit den Sensorgenerationen | und Il in den Messphasen |
und Il (Tabelle 4-1). Fur Generation 3 erfolgte die Weiterentwicklung der Sensor-

generation Il in ein industriell gefertigtes Design (Sensorgeneration Ill).

Tabelle 4-1: Generationsbezogene Vernetzung der Teilgebiete.

Generation 1 Generation 2
Simulation Finite-Elemente-Methode | Monte-Carlo-Methode
Unter Betrachtung des Unter Betrachtung des
o Festkdpermodells o Festkdrpermodells
sowie des

e Labormodells |

Modellaufbau Labormodell | Labormodell II
Festkorpermodell
Sensorentwicklung | Sensorgeneration | Sensorgeneration |l
Messphase | - Einstrom der Perfusi- | Il - Validierung I: Dynami-
onslosung |, sche Variation von sO2
| - Vergleich (99 % - 55 %)
Labormodell | und Fest- Il - Validierung II: Plateau-
koérpermodell ausbildung von sO2

(99% -75% -50 % - 25 %)
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Die Abbildung des Blutflusses im Zielgefal’ (Sinus sigmoideus) wurde fur die La-
bormodelle | und Il sowie die damit verbundenen praktischen Messphasen | und
Il umgesetzt. Im Simulationsmodell war die Einbringung der Komponente Blut-

fluss nicht umsetzbar.
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4.1 Simulation

Das methodische Vorgehen im Bereich der Simulation unterteilte sich in die Be-
reiche der Finite-Elemente-Methode (FEM) und der Monte-Carlo-Methode
(MCM). Die Finite-Elemente-Methode (Software: COMSOL (COMSOL AB)) be-
rechnete die Lichtintensitatsverteilung, um den Einfluss von Blutgefalen und
grundsatzliche Anforderungen an die Sensor- und Labormodellentwicklung zu er-
mitteln (Generation 1). Die Monte-Carlo-Methode (Software: Mesh-based Monte
Carlo (MMC)) diente der Nachverfolgung der ins Gewebe eingestrahlten Photo-
nen fur einzelne Quelle-Detektor-Paare und der erreichten Eindringtiefen (Gene-

ration 2).

Die Simulation wurde fur beide Ansatze mit einem PC der Firma DELL (Dell Inc.,
Intel(R) Core(TM) i7-3770 CPU @ 3.4 GHz, 16.0 GB DDR3 RAM, AMD Radeon
HD 7000, 500 GB HDD, Windows 7 Service Pack 1) durchgefuhrt.

Als Strahlungsquelle diente in beiden Ansatzen eine Punktlichtquelle mit 6 mW
Abstrahlleistung und einer Wellenlange von 808 nm (isosbestischer Punkt von
Hamoglobin ab, unabhangig von Sauerstoffsattigungsanderungen). Zur Anwend-
barkeit der Diffusionstheorie (Generation 1) war die Positionierung der Licht-

quelle in der Tiefe von 1/us’ als Randbedingung notwendig.

4.1.1 Generation 1 — Finite-Elemente-Methode

4.1.1.1 Zielsetzung
Die Simulationsbetrachtungen unter Einsatz der Finite-Elemente-Methode um-

fassten zwei Bearbeitungsschritte und Zielsetzungen.

e Festkorpermodell
o Ziel1:
Simulation der Lichtausbreitung unter Berucksichtigung eines einge-

brachten Blutgefales

o Ziel 2:
Abhangigkeit der Lichtausbreitung von der Positionierung des Sen-
sors zur Ausrichtung des Zielgefaldes (In Flussrichtung, Quer zur

Flussrichtung)



Kapitel 4 | Material und Methodik 64

e Labormodell |
o Ziel1:
Darstellung der Lichtausbreitung im spharischen Labormodell |

o Ziel 2:
Abhangigkeit der detektierten Lichtintensitat von der Sensorgeomet-
rie/Sensorpositionierung am Labormodell | (horizontal - Spharisch,

vertikal - Linear)

Die physikalischen Randbedingungen, die Intensitat der Lichtquelle sowie die
Methodik in der Auswertung waren fur beide Modelle (Festkorpermodell und La-
bormodell | abgebildet mittels der Finite-Elemente-Methode (FEM)) identisch.
Aufgrund verfahrensbedingter Limitierungen der FEM sind die fir die Messpha-
sen | und Il eingesetzten Modelle (Festkdrpermodell und Labormodell 1) nicht
komplett identisch mit der simulationsbasierten Nachbildung. Die Komponente

Blutfluss im Zielgefald konnte nicht betrachtet werden.
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4.1.1.2 3D-Modelle
Das nachgebildete Festkorpermodell (Abbildung 4-1) hatte die Male
100 mm-100 mm-22 mm (L-B-H).

Punktlichtquelle [6 mW]
Kopfschwarte [4 mm)]

il _— Schadelknochen [15 mm]
/U __— Gehirn [10 mm]

, o

il

el

N

Al i ; i

i 'iv%ﬁi&é%%{)" Einstrahlpunkt/-richtung
i

A
|

Detektionslinien

Abbildung 4-1: Festkérpermodell (Finite-Elemente-Methode).

Das zweite Modell bildete die Geometrie (132 mm-240 mm (& - H)) des Labor-
modells | vereinfacht nach (Abbildung 4-2).

/ Gehirn [ 110 mm]
Kopfschwarte und Schadelknochen

[10 mm, d 132 mm]

Punktlichtquelle [6 mW]
Zielgefal [@ 5 mm, 13 mm Tiefe]

l Einstrahlpunkt/-richtung

| Detektionslinien

Abbildung 4-2: Labormodell | (Finite-Elemente-Methode).
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4.2.1.3 Methodisches Vorgehen und Auswertungsschema

Das implementierte physikalische Modell basierte auf der in Kapitel 3.2.4 darge-
stellten Diffusionsausbreitung fur jeden einzelnen Korper (Material-eigenschaf-
ten: optische Eigenschaften der Intralipidphantome des Labormodells I; Layer 1-
4) Uber eine Helmholtz-Gleichung. Die Beschreibung der Grenzflachenphano-
mene wurde Uber die Robin-Boundary-Condition (RBC, Annahme von Total-
absorption an den Aul3enflachen) realisiert.

FUr das nachgebildete Festkdrpermodell erfolgte die visuelle Auswertung der Be-
einflussung der Lichtausbreitung durch das Blutgefa® und die Darstellung der
detektierten Lichtintensitaten entlang der Detektionslinien (In Flussrichtung, Quer
zur Flussrichtung).

Die Ergebnisanalyse (Kapitel 5.1.1) fur das nachgebildete Labormodell | beinhal-
tete die Abbildung der Lichtausbreitung im spharischen Modell und die Visuali-

sierung der Lichtintensitat entlang der Detektorlinien (Spharisch und Linear).
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4.1.2 Generation 2 — Monte-Carlo-Methode

4.1.2.1 Zielsetzung
Der auf der Monte-Carlo-Methode (MCM) basierende Simulationsansatz diente

e der Analyse der Abhangigkeit der Eindringtiefen von dem Abstand des De-

tektors zur Lichtquelle sowie

e der Bestimmung der maximal erreichbaren Eindringtiefen.

4.1.2.2 3D-Modelle

Das implementierte 3D-Modell (Abbildung 4-3) der Malte 60 mm-60 mm-50 mm
(L-B-H) war in Anlehnung an das Festkorpermodell aufgebaut. Aufgrund der Im-
plementationsmdglichkeiten der gewahlten Software konnte das Zielgefal® nur

flachig als Schicht abgebildet werden.

Punktlichtquelle [x = 10, y = 30, z = 0; 808 nm]

Layer 1+2 - Kopfschwarte
und Schadelknochen [13 mm] ——————»

A,
e

22
2

75
27

Zielgefal® [ 5 mm]

Layer 4 - Gehirn[32mM]

N
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Abbildung 4-3: Festkérpermodell (Monte-Carlo-Methode).

4.1.2.3 Methodisches Vorgehen und Auswertungsschema

Die Anordnung der Sensorkomponenten fur die MCM-Simulation basierte auf der
in Messphase | festgelegten Konfiguration mit Photodiodenabstanden von
0-36 mm — in zur Lichtquelle dquidistanten 6 mm Abstanden — und 4.8 mm? De-
tektorflache.
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Randbedingungen der Simulation:

e Anzahl der simulierten Photonen 10°
e Startgewicht der Photonen 1.0
e Minimalgewicht der Photonen 0.0

Die Auswertung beinhaltete die Abbildung der simulierten Gesamtverteilung aller
eingestrahlten Photonen im Modell und die Analyse der erreichten Eindringtiefen
bezogen auf die einzelnen Detektorflachen (Kapitel 5.1.2).

Die fur jedes Lichtquelle-Detektor-Paar maximale Eindringtiefe [mm] war als die
Position in z-Richtung definiert, die noch von 100 Photonen auf dem Weg von

der Lichtquelle zur Photodiode erreicht wurde.
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4.2 Modellaufbau

Die Methodik zur Entwicklung des Labormodells (Labormodell | und Il), zur Er-
probung der Sensorgeneration | und Il, basierte auf der Abbildung der anatomi-
schen Zielregion durch spharische Glaskorper und Phantomlésungen auf Intrali-

pidbasis.

e Phantomlésung I: Nachbildung Kopfschwarte und Schadelknochen

e Phantomldsung Il: Nachbildung Gehirn

Die Phantomlésungen und die Glaskorper kamen sowohl im Labormodell | als

auch im Labormodell I| zum Einsatz.

Das methodische Vorgehen zur Entwicklung des Labormodells | beinhaltete da-
ruber hinaus die Erstellung der Perfusionslosung | (Perfusat auf Intralipid-Tinte-
Basis) [EZ5, EZ6, EK3 & EKA4].

Das Labormodell Il integrierte ein komplexes Perfusionsmodell zur Generierung
von Oxygenierungsanderungen im Zielgefald durch die Einbringung der Perfusi-
onslosung Il (Blutaquivalent; physiologisches Perfusat auf der Basis von Erythro-
zyten) [EZ1, EZ3, EZ4 & EK2].

4.2.1 Phantom- und Perfusionslosungen

Die Unterteilung der anatomischen Zielregion fur die Herstellung der Phantom-
und Perfusionslésungen erfolgte analog zu Kapitel 2.1 in vier Schichten (Layer 1-
4):

e Layer 1: Kopfschwarte

e Layer 2: Schadelknochen
e Layer 3: Blutim Zielgefafy
e Layer 4: Gehirn

Die Entwicklung der Phantom- und Perfusionslésungen umfasste zunachst die
Bildung dreier Kompartimente, von denen die ersten beiden fur Labormodell | und

Il Uber die Versuchsdauer konstant waren.
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e Layer 1+2
o Auf der Basis von Intralipid
e Layer4
o Auf der Basis von Intralipid
e lLayer3
o Perfusionslésung |
Perfusat auf Intralipid-Tinte-Basis
o Perfusionslosung Il

Physiologisches Perfusat auf Erythrozytenkonzentrat-Basis

Layer 1+2 kombinierte die optischen Eigenschaften aus Layer 1 und Layer 2.
Layer 4 bildete die kombinierten optischen Eigenschaften des Gehirns (weile

und graue Substanz) nach.

Layer 3 wurde im Labormodell | (Messphase |) durch die — von den optischen
Eigenschaften oxygeniertem Blut ahnliche — Perfusionslosung | (Perfusat auf In-
tralipid-Tinte-Basis) und im Labormodell Il (Messphase Il) durch die Perfusions-
I6sung Il (physiologisches Perfusat auf der Basis von Erythrozyten) realisiert. Die
Verwendung der Perfusionsldsung | eliminierte die bei der Arbeit mit Blut auftre-
tenden Risiken und Fehler.

Die Perfusionslosung Il erlaubte die Variation der Sauerstoffsattigung im Zielge-

fal und integrierte die noch bendtigten physiologischen Bedingungen.

Als Grundkomponenten zur Herstellung der Phantomlésungen | und Il sowie der
Perfusionslosung | dienten Intralipid (Intralipid 20 %, Baxter Deutschland GmbH),
destilliertes Wasser und schwarze Tinte (India Ink, Pelikan Vertriebsgesellschaft
mbH & Co. KG). Die Perfusionsldsung Il bestand aus Erythrozytenkonzentrat,

Kochsalzlésung (NaCl-Lésung), Natriumbicarbonat und Heparin (Tabelle 4-2).

FiUr jeden Versuchstag erfolge die iterative Annaherung der optischen Eigen-
schaften (ya, yus° und g) an die Zielparameter ausgehend von einer Basismi-
schung (Tabelle 4-3) mithilfe des Doppel-Ulbrichtkugel-Aufbaus (D-UBK-Aufbau,
Anhang A) und des |IAD-Algorithmus. Die Einbringung der erstellten Phantomlo-
sungen in den UBK-Aufbau erfolgte mittels einer Kivette (100-OS, Hellma

GmbH) mit einer Schichtdicke von 2 mm und einer Wandstarke von 1.25 mm.



71

Material und Methodik | Kapitel 4

Tabelle 4-2: Bestandteile der Phantom- und Perfusionsldsungen.

Bezeichnung

Bestandteile

Phantomlosung |,
Phantoml6sung Il und

Perfusionslosung I*

e Intralipid (Intralipid 20 %)
e Destilliertes Wasser

e Schwarze Tinte (India Ink)

Perfusionslosung II*

*Nur fur Messphase |

*Nur fir Messphase |l

e Erythrozytenkonzentrat 300 mi
e NaCl 180 ml
e Natriumbicarbonat 20 ml
e Heparin 10000 Einheiten

Tabelle 4-3: Zielparameter der Phantomldsungen | und Il und Perfusionslosung I.

Bezeichnung Wellenlange Zielparameter
Ma [mm™] | ps’ [mm] g

Phantomldésung | - 770 0.031 0.770 0.850
Layer 1+2 808 0.034 0.800 0.810

850 0.032 0.780 0.830
Phantomlosung Il - 770 0.021 1.200 0.780
Layer 4 808 0032 | 1250 | 0.750

850 0.025 1.220 0.760
Perfusionslosung | - 770 0.700 1.200 0.800
Layer 3 808 0750 | 1.100 | 0.820

* Gefaly mit Perfusionslésung | - abgebildet nur fir Messphase |

Ausschlie3dliche Anwendung von 770 nm und 808 nm.
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4.2.2 Labormodell |

4.2.2.1 Zielsetzung
Die Entwicklung des Labormodells | hatte die

¢ Reproduzierbare Nachbildung der anatomischen Zielregion und die

e Moglichkeit zur Anderung der optischen Eigenschaften im Zielgefal

zum Ziel.

4.2.2.2 Methodisches Vorgehen
Die nachfolgende Auflistung beschreibt das Vorgehen zur Entwicklung des La-

bormodells I:

1. Auswahl im Wellenlangenbereich (770-850 nm) transparenter, geometri-
scher Begrenzungen fur die Flussigphantome

2. Entwicklung einer Mdglichkeit zur konstanten Durchmischung der FlUssig-
phantome Uber die gesamte Versuchsdauer zur Vermeidung von Sedi-
mentationseffekten

3. Entwicklung und Einbringung des simulierten ZielgefalRes (Durchmesser
5 mm)

4. Entwicklung eines Zufluss-, Abflusssystems und einer entsprechenden
Konnektierung des ZielgefalRes fur die Perfusion

5. Auswahl des Pumpensystems

6. Entwicklung einer Abschirmung des Modellaufbaus gegen Umgebungs-
licht

4.2.2.3 Verwendete Materialien und Realisierung

Die Darstellung der verwendeten Materialien orientiert sich an der in Kapitel
4.3.2.2 beschriebenen Methodik.

Zwei Glaskorper (Innen: @ 105 mm, AuRen: @ 132 mm) aus Duran (Schott AG)
mit einer Transparenz von 99 % im relevanten Wellenlangenbereich bildeten die
geometrische Struktur. Die nicht-konzentrische Positionierung der Glaskorper in-
einander erfolgte mithilfe eines aus Polymethylmethacrylat (PMMA) gefertigten
Einsatzes (im weiteren Verlauf als Inlay bezeichnet). Dieses Inlay ermdglichte die
Variation des Abstands zwischen den Becherglasern (Layer 1+2) von 8-22 mm
(Abbildung 4-4).
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Abbildung 4-4: Modellgeneration | (Skizze). Links: Draufsicht und Veranschaulichung

J
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der Photonenausbreitung. Rechts: Perspektivische Modelldarstellung

inkl. geometrischer Randbedingungen.

Die Form des Inlays (Abbildung 4-5, a) gewahrleistete

e eine konstante Durchmischung der Phantomlésungen | und Il durch einen
darunter eingebrachten Magnetrihrer (Combimag RCT, IKA-Werke GmbH
& CO. KG) sowie

e die variable Positionierung der Glaskoérper zueinander (Abstand 8-22 mm).

Der mit Phantomlésung | beflllte Raum zwischen den beiden Glaskérpern (Ab-
bildung 4-5, c) diente der Abbildung der Layer 1+2 (Kopfschwarte und Schadel-
knochen). Die Phantomldsung |l reprasentierte die gemischten optischen Eigen-
schaften des Gehirns (Layer 4) im inneren Glaskorper. Der Verschluss der Glas-
korper mit einem Deckel schitzte die Flissigphantome vor Wechselwirkungen
mit der Umgebung (Abbildung 4-5, b).

Das an der Innenseite des inneren Glaskorpers fixierte Zielgefald (Durchmesser
5 mm, gefertigt aus Polylactide (PLA)) bildete Layer 3 der anatomischen Zielre-
gion ab (Abbildung 4-5, d).
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Abbildung 4-5: Labormodell I.
(a) Entwickelter Einsatz (Inlay) zur Positionierung der Glaskérper,
(b) dulRerer Glaskorper mit Verschlussplatte (Deckel),
(c) Zwischenraum zwischen den Glaskoérpern,
(d) simuliertes Zielgefal’ (aus Visualisierungsgriinden komplett mit
schwarzer Tinte geflllt).

Die Anderung des Mediums — der optischen Eigenschaften — innerhalb des Ziel-
gefaldes konnte Uber die peristaltische Pumpe (MS-Reglo, Ismatec SA) mit einer
Flussgeschwindigkeit von 30 ml-min-' realisiert werden. Als Schlauchmaterial ka-
men Infusionsschlauche (V86-P-R, CODAN Medizinische Gerate GmbH & Co
KG) zum Einsatz.

Die Positionierung des Labormodells | auf dem Magnetrihrer (Vermeidung von
Sedimentationseffekten der Phantomlésungen | und I, Abbildung 4-6, g), die In-
tegration der Pumpe (Abbildung 4-6, c) inklusive der Reservoirs an destilliertem
Wasser (Abbildung 4-6, d) und der Phantomlésung | (Layer 3, Abbildung 4-6, e)
sowie die Integration der Komponenten in eine mit Neopren ausgekleidete Black-
box (Abbildung 4-6, b) schloss die Entwicklung des Labormodells | ab und bildete
die Grundlage fir die Messphase | (Kapitel 4.4.1). Die Fixierung der bestlckten
Sensorgeneration | erfolgte Uber dem Zielgefal® (Abbildung 4-6, a, h).
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Abbildung 4-6: Labormodell | innerhalb der Blackbox.
(a) Sensorgeneration |, (b) Labormodell |, (¢) Rollenpumpe,
(d) Destilliertes Wasser, (e) Phantomlosung |, (f) Auffangbehalter,
(g) Magnetrihrer, (h) Sensorgeneration | (bestlckt).

4.2.3 Labormodell Il

4.2.3.1 Zielsetzung
Die Entwicklung des Labormodells Il baute auf den Ergebnissen der Messphase |

(Kapitel 4.3.1) auf und umfasste die folgenden Ziele:

o Ziel1:
Verifizierung der in Labormodell | gewahlten geometrischen Abmessun-

gen der anatomischen Zielregion anhand von CT-Datensatzen

e Ziel 2:

Schaffung konstanter Umgebungsbedingungen innerhalb der Blackbox

o Ziel 3:
Integration eines Perfusionskreislaufs und Entwicklung der Perfusionslo-

sung |l

o Ziel 4:

Integration von Referenzverfahren



Kapitel 4 | Material und Methodik 76

4.2.3.2 Methodisches Vorgehen
Die Weiterentwicklung des Labormodells | beinhaltete die Integration eines Per-
fusionskreislaufs sowie der damit verbundenen Referenzverfahren als zentrale

Komponente (Tabelle 4-4).

Tabelle 4-4: Modellerweiterungen und methodisches Vorgehen zur Entwicklung von
Labormodell II.

Modellerweiterungen und methodisches Vorgehen

Verifizierung der Tiefenlage des Zielgefalies basierend auf ausgewer-
teten hochauflésenden Computertomographie (CT) Datensatzen am
Menschen
e Temperierung der Blackbox
¢ Integration eines Perfusionskreislaufs unter Verwendung der entwi-
ckelten Perfusionslosung I
1. Temperierung des Perfusats
2. Nachbildung des vendsen Flusses im Bereich des Zielgefalles
3. Abbildung von Oxygenierungs- und Deoxygenierungsprozessen
zur standardisierten Variation der Sauerstoffsattigung im physio-
logischen Bereich und fur die Mdglichkeit der Einstellung entspre-
chender Sattigungsplateaus
4. Konstante physiologische Randbedingungen
a) pH-Wert
b) pCOz2

Integration eines Spektrophotometrie-Systems als kontinuierliche Re-

ferenz

Integration der Blutgasanalyse als diskontinuierliche Referenz
1. CO-Oxymetrie
2. Blutgasanalytik

4.2.3.3 Verwendete Materialien und Realisierung
Die Darstellung der verwendeten Materialien orientiert sich an den definierten
Zielen (Kapitel 4.3.2.1) und den daraus abgeleiteten methodischen Schritten zur

Erweiterung des Labormodells | (Kapitel 4.2.3.2).
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Die Bestimmung des Abstands der Hautoberflache zum Zielgefal (Layer 1+2)
erfolgte auf der Basis von 10 CT-Datensatzen (CT Philips Mx8000 IDT 16 ctrad,
1.5 mm Schichtdicke; CT Siemens Somatom Definition AS, 1 mm Schichtdicke)
sowie einem anatomischen Praparat, und dies bildete die Grundlage fur die
Messphase Il sowie die Simulation der Monte-Carlo-Methode (Kapitel 4.1.2).

Nach der softwarebasierten (Nirview 1.1.2, Segmentierungsfilter: Gefalke) Iden-
tifizierung des ZielgefalRes im Volumenmodell (Abbildung 4-7, a) wurde die

Vermessung im zugehdrigen Axialschnitt durchgefuhrt (Abbildung 4-7, b).

Sinus sigmoideus

Abbildung 4-7: Evaluierung der Schichtdicke der anatomischen Zielregion anhand von
hochauflésenden CT-Datensatzen.

Zur Temperierung der Blackbox diente eine Kombination aus einem Heizelement
mit Lafter (HVL 031, STEGO Elektrotechnik GmbH), einem Temperaturfuhler
(PT100-13-50x6perf2S, Pohltechnik.com GbR) und einem Proportional-Integral-
Differential-Regler (PID-Regler, TR-21-99SsrPt, Pohltechnik.com GbR). Der
Regler ermoglichte in Kombination mit den eingesetzten Komponenten eine
Temperierung der Box auf £ 0.1 °C. Der geschutzt von der direkten Abluft der
Heizeinheit positionierte Multifunktionssensor (Voltcraft DL-181THP, Conrad
Electronic SE), detektierte die Temperatur (°C), den Luftdruck (hPa) und die Luft-
feuchtigkeit (%) innerhalb der Blackbox kontinuierlich.
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Abbildung 4-8: Anordnung der Komponenten des Perfusionskreislaufs (Labormodell II).

Tabelle 4-5: Komponenten des Perfusionskreislaufs (Labormodell I1).

Komponenten des Perfusionskreislaufs
e Oxygenator:

D 901 Lilliput 1, inkl. Reservoir (max. 625 ml Volumen) der
Firma Dideco/Sorin Group mit angeschlossener Gaszufuhr
e Gaszufuhr (Air Liquide Deutschland GmbH):
CO:2 (Kohlenstoffdioxid medicAL, Reinheit =2 99.7 Vol. %)
Oz2 (Sauerstoff medicAL, Reinheit = 99.5 Vol. %)
N2 (Stickstoff medicAL, Reinheit = 99.8 Vol. %)
e Pumpe:
IKA-PA 20 der Firma IKA-Werke GmbH & CO. KG,
mit einem Fordervolumen von 300 ml-min-"!
e Referenzsysteme:
CO-Oxymeter IL 682 (zwei strukturell identische Systeme)
BGA-System IL GEM3000
Spektrometereinheit (Komponenten Anhang A, S. XXXVII)

Neben den in Tabelle 4-5 dargestellten Komponenten kamen zum Aufbau des
Perfusionskreislaufs (Abbildung 4-8) Sampleports (3-Wege-Hahne der Firma B.
Braun Melsungen AG), Schlauchmaterial (Infusionssysteme V86-P-R, CODAN
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Medizinische Gerate GmbH & Co KG), Monovetten (Sarstedt AG &Co) zur Pro-
benentnahme und eine Temperiereinheit zum Einsatz. Diese zur passiven Erwar-
mung des Blutes eingesetzte Einheit bestand aus zwei Teilbereichen: dem kom-
merziell erhaltlichen System D8-G der Firma Thermo Haake zur Temperierung
des Wassers auf 50 °C und den weiteren Komponenten zur passiven Erwarmung
des Blutes (Abbildung 4-9).

Dieses Kompartiment umfasste einen Abwurfbehalter — genutzt als Wasserbad —
(2500 ml Volumen), einen Infusionsschlauch fur die Blutdurchstromung und ei-
nen Schlauch fur die Zufuhr des erwarmten Wassers (Innendurchmesser 3 mm,
V86-P-R, CODAN Medizinische Gerate GmbH & Co KG, beide mit einer Lange

von 100 cm).

Zufluss Blut Abfluss Blut

] ——

Zufluss Wasser (50 °C) Abfluss Wasser

l l Wasserbad

——»
——»

Abbildung 4-9: Passive Temperiereinheit.

Die Oxygenatoreinheit (Abbildung 4-10, b) inklusive der konnektierten Gaszufuhr
(Abbildung 4-10, c) ermdglichte die Einstellung konstanter Oxygenierungspla-
teaus. Die entwickelte passive Temperiereinheit (Abbildung 4-10, d) gewahrleis-
tete eine konstante Temperatur des Blutes von 36 °C £ 0.3 °C nach der Erwar-
mungsphase.

Die Implementierung der Spektrometereinheit (Abbildung 4-10, e) zur kontinuier-
lichen Detektion der Blutspektren erfolgte im Anschluss an die Oxygenierungs-

und Erwarmungsprozesse.
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Abbildung 4-10: Labormodell Il — Perfusionskreislauf.
(a) Blackbox, (b) Oxygenator inkl. Reservoir,
(c) Spektrophotometriesystem (d) Pumpe,
(e) Gaszufuhr, (f) Laptop, (g) Temperiereinheit.

Die Pumpe (Abbildung 4-10, f) férderte das Perfusat mit einem Fluss von
300 ml-min-! Gber die gesamte Versuchsdauer.
Die Anordnung des Labormodells Il beinhaltete die folgenden Komponenten in-

nerhalb der Blackbox:

e Umgebungsbedingungssensor (Abbildung 4-11, a)

e Sensorgeneration Il inklusive der weiterverarbeitenden Hardware
(Abbildung 4-11, c und d)

e LUfter-Heizung-Sensorkombination (Abbildung 4-11, b und e)

e Glaskorperaufbau inklusive der Phantomlosungen | und Il analog zu dem
Labormodell | (Abbildung 4-11, f und g)
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Abbildung 4-11: Labormodell Il innerhalb der Blackbox.
(a) Umgebungsbedingungssensor, (b, ) Temperaturregelung,
(c) Sensorgeneration Il am Labormodell Il, (d) weiterverarbeitende
Hardware, (f) Glaskdrperaufbau inklusive der Phantomlésungen | und
Il (Labormodell II), (g) Magnetrihrer.

Die verwendete Perfusionslosung Il setzte sich aus Erythrozytenkonzentrat (Uni-
versitatsklinikum UK-SH, 300 ml) und NaCl (Sterofundin ISO 1/1 E ISO, B. Braun
Melsungen AG, 180 ml) zusammen. Mit der Zugabe von Natriumbicarbonat (Se-
rag-Wiessner GmbH, 20 ml) und Heparin (ratiopharm GmbH, 10000 Einheiten)
zur Gerinnungshemmung konnten physiologische Bedingungen erreicht werden
(Kapitel 5.2.3).

Die Validierung des Modells basierte auf der diskontinuierlichen Analyse von Pro-
ben der Perfusionslosung Il mittels zweier strukturell identischer CO-Oxymeter
(1-682, Instrumentation Laboratory) und einem Blutgasanalyse-System
(GEM3000, Instrumentation Laboratory). Die aus dem Perfusionskreislauf ent-
nommenen Proben wurden im Hinblick auf RefsOz2, tHb, pCOz2, pH-Wert, Glu und
pO2 analysiert. Der Umfang der resultierenden Datenmenge und die statistischen

Methoden zur Auswertung werden in Kapitel 4.5 abgebildet.
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Die Ergebnisse bezogen auf die CT-Datensatze, die Reproduzierbarkeit und die
physiologischen Rahmenbedingungen des Labormodells || werden in Kapitel 5.2

dargestellt.
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4.3. Sensorentwicklung

Die Sensorentwicklung beinhaltete die Strukturierung in drei Generationen (Sen-
sorgeneration I-1ll), die sich sowohl auf den Entwicklungsstand des Sensors als
auch der weiterverarbeitenden Hardware bezogen. Die 3D gedruckte Sensorge-
neration | fixierte einzelne optische Komponenten in variablen Abstanden. Dieser
Aufbau diente dem Nachweis der prinzipiellen Anwendbarkeit des Verfahrens
[EZ5, EZ6, EK3 & EKA4].

Die Entwicklung der Sensorgeneration Il (Kapitel 4.3.2) basierte auf den Ergeb-
nissen der Messphase | und bildete die geometrischen und funktionalen Anfor-
derungen in einem flexiblen, handhabbaren Design (Funktionsmuster) ab [EZ1,
EZ3, EZ4 & EK1].

Die weiterverarbeitende Hardware konnte von einem prototypischen Aufbau (La-
borplatine, Sensorgeneration 1) in ein industriell gefertigtes Design Gberfuhrt wer-
den (Sensorgeneration Il und lll).

FUr die Sensorgeneration Il blieben die Funktionsprinzipien und Komponenten-
anordnungen der Sensorgeneration Il unverandert. Es stand die Weiterentwick-
lung der Sensorik in ein Design im Vordergrund, das den industriellen, methodi-

schen sowie klinischen Anforderungen entspricht.

Die methodische Darstellung der Entwicklungsschritte der Sensorgenerationen
untergliederte sich in die Bereiche Hardware (inkl. Sensorkomponenten) und
Software. Grundsatzlich besteht das Hardwarekonzept aus den in Abbildung

3-17 dargestellten Komponenten.
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4.3.1 Sensorgeneration |

4.3.1.1 Zielsetzung
Die Entwicklung der Sensorgeneration | verfolgte das Ziel, einen ersten elektro-

nischen Aufbau zur

e Ansteuerung von 2 LEDs und der

e Signaldetektion von 6 Photodioden

sowie der zugehorigen Software zu realisieren, der sich am Labormodell | positi-

onieren liel3.

4.3.2.2 Methodisches Vorgehen und verwendete Materialien

Die prototypische Verschaltung der elektronischen Komponenten realisierte die
Ansteuerung der LEDs (2 LEDs) und das Auslesen der PD-Signale (6 PDs simul-
tan) auf einer Laborplatine (Anhang B, S. XLVII, links). Des Weiteren wurden die
Sensorkomponenten ausgewahlt und das Fertigungsverfahren sowie die geo-
metrischen Spezifikationen basierend auf den abgeleiteten Anforderungen und
Simulationsergebnissen festgelegt. Das Layout der Sensorik ermdglichte die ho-

rizontale und vertikale Bestuckung mit optischen Komponenten (Abbildung 4-12).

Bis zu 6 Photodioden LED LED (Wellenlange 2)
- vertikal

Bis zu 6 Photodioden

LED (Wellenlange 1) - horizontal

Abbildung 4-12: Sensorgeneration | — prinzipielle Skizze.

Die als spharisches Schichtsystem gestaltete, 3D-gedruckte (Material: Visidet X,
3D-Systems GmbH) Sensoreinheit dieser Generation konnte flexibel mit Einzel-

komponenten (Abbildung 4-12) bestlickt werden.
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Sensorlage 1

Sensorlage 2
Sensorlage 3

Abbildung 4-13: Sensorgeneration | (unbestlickt). Fixierung der optischen
Komponenten (LEDs und PDs) zwischen Sensorlage 1 und 3.
(a) Draufsicht, (b) Seitenansicht.

Aufgrund der spharischen Formgebung (Abbildung 4-13, b) konnten die Sensor-
komponenten Uber die gesamte Bestickungsflache (kreuzformig, Abbildung
4-13, a) in gleichem Abstand zur Oberflache des Labormodells | eingebracht wer-
den. Der mehrschichtige Aufbau fixierte die optischen Komponenten der Sensor-
generation | (Tabelle 4-6) zwischen den Lagen 1 und 3 (Abbildung 4-13, b). Die
Neoprenschicht an der Unterseite des Sensors verhinderte das Auftreten von

Mehrfachreflexionen zwischen eingestrahltem Lichts und dem Labormodell I.

Tabelle 4-6: Kernkomponenten der Sensorgeneration |.

LED
e 770 nm
(OI1S-330 770, OSA Opto Light GmbH)
e 808 nm

(01S-330 808, OSA Opto Light GmbH)

PD

e Si-Photodioden (Detektionsbereich 200-1100 nm)
(BP104S-Z, OSRAM)

Der Bereich der weiterverarbeitenden Hardware beinhaltete neben der Laborpla-
tine eine Analog-Digital-Umwandlung (USB-6295, National Instruments, Anhang
A, XLV) und einen Laptop (Thinkpad, IBM, Software: Windows XP, LabVIEW 7.0)

zur Darstellung und Speicherung der Daten.
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Die Sensorgeneration | kam in Kombination mit der Laborplatine (Anhang B, Ab-

bildung A - 2, links) wahrend der Messphase | zum Einsatz.

4.3.2.3 Software

Die vollstandig in LabVIEW (National Instruments) implementierte Software die-
ser Sensorgeneration beinhaltete Funktionalitdten zur Ansteuerung der einzel-
nen LEDs nacheinander, zur Aufzeichnung sowie zur Speicherung der Detektor-
signale. Der Betrieb der LEDs erfolgte im CW-Modus.

4.3.2 Sensorgeneration Il

4.3.2.1 Zielsetzung

Die Entwicklung der Sensorgeneration Il baute auf den Ergebnissen der Mess-
phase | (Kapitel 4.4.1) und der Simulation (Monte-Carlo-Methode, Kapitel 4.1.2)
auf.

Ziele der Sensorgeneration Il - NiSvO2 1.0:

¢ Ansteuerung von 6 LEDs

e Detektion der Signale von 12 Photodioden

o Uberflhrung der Laborplatine in ein industriell gefertigtes Design

¢ Implementierung von hardwareseitigen Filtern

e Erweiterung der Software zur simultanen Verwendung der Wellenlangen

770 nm, 808 nm und 850 nm wahrend einer Messung

4.3.2.1 Methodisches Vorgehen und verwendete Materialien

Basierend auf den Erkenntnissen und Erfahrungen der Sensorgeneration | er-
folgte die Weiterentwicklung applikationsspezifisch. Im Bereich der weiterverar-
beitenden Hardware konnte die Elektronik zur Ansteuerung der LEDs (3 LEDs)
und zum Auslesen der PD-Signale (12 PDs simultan) in eine industriell gefertigte
Platine Uberfuhrt werden (Fertigung und Bestiuckung durch die Firma ProfiAnts
Technologies). Die Komponentenliste und der elektronische Schaltplan befinden
sich in Anhang B (S. L).

Der implementierte Tiefpassfilter (Sallenkey 5. Ordnung) mit einer Grenzfrequenz
von 30 Hz, diente zur Unterdrickung der Rauschsignale der Netzspannung
(50 Hz).
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Die folgenden Komponenten komplettierten die weiterverarbeitende Hardware

der Sensorgeneration Il:

¢ Analog-Digital-Konverter: USB-6295, National Instruments
e Laptop: Thinkpad, IBM, Software: Windows XP, LabVIEW 7.0

Die Sensorkomponenten (LEDs und PDs, Tabelle 4-7) blieben unverandert im

Vergleich zur Sensorgeneration |.

Tabelle 4-7: Sensorkonfiguration und -komponenten der Sensorgeneration II.

Sensorkonfiguration und -komponenten
e 3 Wellenlangen: 770, 808 und 850 nm
(O1S-330, OSA Opto Light GmbH)
¢ 6 linear angeordnete Photodioden (Abstande zur Lichtquelle
aquidistant 6 -36 mm, BP104S-Z, OSRAM)

e Schicht aus schwarzem Neopren (Shuntlicht Schutz)

e Flexibler Sensoraufbau

Die Konzeption des Sensors NiSvO2 1.0 inklusive der Abstande der LEDs und
PDs wurde basierend auf den Ergebnissen und Erfahrungen mit dem Labormo-

dell I in der Messphase | festgelegt (Abbildung 4-14).

6 mm 12 mm , 18 mm

I | I |
[ [ | |
770 nm D
808 nm D
850 nm [
LED, 4 PD, PD, PD, PD, PDg PDg

[ |
| 6 x 6 mm = 36 mm |

Abbildung 4-14: Skizze der Komponentenkonfiguration der Sensorgeneration Il (NiSvO-
1.0).

Der Uberzug aus schwarzem Neopren (1 mm) an der Komponentenseite des
Sensors NiSvO2 1.0 gewahrleistete den Schutz aller optisch aktiven Komponen-

ten vor Streulicht und Druckaustbung auf die Bauteile.
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Die Fixierung der Komponenten der Sensorgeneration |l auf der flexiblen einlagi-
gen PCB (Flex Perma-Proto - Half-sized Breadboard Flex-PCB, Adafruit) (Abbil-
dung 4-15, d) gewahrleistete die Anordnung der LEDs (Abbildung 4-15, b:
770 nm, 808 nm und 850 nm) sowie der 6 PDs (Abbildung 4-15, a: aquidistant
6-36 mm Abstand zur Lichtquelle). Die Beschichtung der Komponentenseite mit
schwarzem Neopren diente dem Schutz der Bauteile vor Streulicht (Shuntlicht)

und mechanischer Beanspruchung (Abbildung 4-15, c).

(@) PDyg

Photodiode, ¢

LED, 5

(b) LED15

Abbildung 4-15: Sensorgeneration Il — NiSvO2 1.0.
(a) Photodioden PD1, (b) LED1.3, (c) schwarze Neoprenschicht,
(d) flexible PCB, (e) Anschlusskabel.

4.4.3.2 Software

Die Erweiterung der implementierten Software der Sensorgeneration | um die
Moglichkeit des gepulsten Einsatzes der LEDs war zur vergleichenden Betrach-
tung aller Wellenlangen (770 nm, 808 nm und 850 nm) in einer Messung erfor-
derlich. Die Implementierung einer Funktionalitat, Marker zu setzen, ermoglichte
die Speicherung von Ereignissen wahrend der Datenaufzeichnung inklusive Zeit-
stempel und Kommentar. So konnten die Zeitpunkte der Blutprobenentnahme di-

rekt mit den Messdaten gekoppelt werden.
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4.3.3 Sensorgeneration Il

Die Weiterentwicklungen der dritten Generation beschrankten sich auf die Sen-
sorik NiSvO2 2.0, die weiterverarbeitende Hardware sowie die Software. Die Ge-
neration 3 umfasste dabei nicht die Teilbereiche Simulation, Modellaufbau sowie
keine weitere Messphase.

4.3.3.1 Zielsetzung
Fir die Uberfiihrung der Sensorgeneration 1l in Sensorgeneration llI teilte sich

die Zielsetzung in die folgenden Bereiche:

o Uberflihrung der Sensorgeneration Il in ein industriell fertigbares Design
e Umstellung der weiterverarbeitenden Hardware auf Standardbauteile

o Uberfiihrung der Software aus LabVIEW nach Matlab bzw. Arduino

4.3.3.2 Methodisches Vorgehen und verwendete Materialien

Hardwareseitig bestand die Aufgabe in der Uberfiihrung des Prototyps der Sen-
sorkonfiguration NiSvOz2 1.0 in ein industriell fertigbares Design NiSvO2 2.0 und
die Umstellung der weiterverarbeitenden Elektronik auf die Verwendung von kos-
tengunstigen, kleinen (platzsparenden) Standardkomponenten, sodass das ge-
samte System akkubetrieben und drahtlos in der klinischen Validierung einsetz-

bar ist. Das entwickelte System wird in Abbildung 4-16 skizziert.

5V

Akku
PD Signal
sV 16 Bit ADC
Arduino NiSvO, -
Hardware
LED Steuerung,
0 . digitaler Trigger
Pz | ! i
_____ i E E
__________ | H |
| ! :
==y ! Kabelgebunde E i
S\ | Datenibertragung : !
1
! i
2 =
Z 2
Empfangsgerit S o
N

Abbildung 4-16: Sensorgeneration Ill - NiSvO, 2.0. Skizze des Gesamtsystems.
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Der Sensor NiSvOz2 2.0 blieb von den Komponenten und den geometrischen Ab-
messungen im Vergleich zur Generation 2 unverandert. Der Aufbau konnte aus
dem prototypischen Aufbau in ein industrielles Design Uberflhrt und durch die
Firma Multi Circuit Boards Ltd. gefertigt werden.

Das System umfasste die folgenden Komponenten (Tabelle 4-8).

Tabelle 4-8: Komponenten NiSvO; 2.0, Generation 3.

Komponenten NiSvO2 2.0, Generation 3

e Hardwareplatine (Eigenentwicklung unverandert zu Generation 2; An-
hang B)

e Konnektor (Eigenentwicklung, Anhang B)

e ADC (ADS1115 16-Bit ADC - 4 Channel with Programmable Gain Am-
plifier, Adafruit)

e SparkFun RedBoard (RedBoard - Programmed with Arduino, Spark-
Fun)

e Akku (XTPower® MP-10400, INTECRO GmbH & Co. KG.)

e Bluetooth (Bluetooth Modem - BlueSMIRF Silver, SparkFun)

e Empfangsgerat (Macbook Pro, 2009, OS X 10.11, Matlab 2015, Arduino
1.6.3, 8 GB DDR3 RAM, 2.66 GHZ i7, Intel HD Graphics, 500 GB HDD)

4.3.3.3 Software

Die Uberfiihrung der Software der dritten Sensorgeneration von der graphischen
Programmiersprache LabVIEW auf Matlab/Arduino bildete die Grundlage um die
neue Hardware entsprechend der vorherigen Version ansteuern und die detek-
tierten Signale weiterverarbeiten zu konnen. Die Gestaltung des Funktionsum-

fangs erfolgte analog zu den vorherigen Generationen.
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4.4 Messphasen

Messphase | beinhaltete die Erprobung der Sensorgeneration | bezlglich der An-
wendbarkeit des Verfahrens im Labormodell | und einen Modellvergleich (Labor-
modell | vs. Festkdrpermodell [49]) zur Plausibilitatsprifung der Ergebnisse (Ka-
pitel 4.4.1) [EZ2, EZ5, EZ6, EK3 & EKA4].

Messphase Il umfasste die Validierung der Sensorgeneration |l im Labormodell
Il in zwei Phasen: Validierung | und Validierung Il (Kapitel 4.2.3) [EZ1, EZ3, EK4
& EK1].

Die Anzahl der Versuchstage wird mit N und die Anzahl der Messungen mit n

abgekdurzt. Die Nomenklatur der Einzelmessungen setzt sich aus

e Messphase Px (mit dem Zusatz Vi-2 fur Validierung | und Il),
e Versuchstag Tx und

e Messung Mx

zusammen. Zusatzlich werden Kalibrierungsmessungen mit Kalx gekennzeich-

net.

4.4.1 Messphase |

4.4.1.1. Zielsetzung
Die Messphase | schloss chronologisch an die Entwicklung des Labormodells |

sowie der Sensorgeneration | an und diente der

e Abschatzung der prinzipiellen Machbarkeit des Verfahrens und dem
e Vergleich zwischen dem Labormodell | und dem Festkdrpermodell zur

Plausibilitatsprifung der detektierten Signale.

4.4.1.2. Methodisches Vorgehen
Die Messphase umfasste zwei Bereiche, die anhand des im Folgenden darge-

stellten Versuchsplans durchlaufen wurden.
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Tabelle 4-9: Versuchsplanung Messphase |

Versuchsplan Messphase | (P1)

e Detektion des Einstroms der Perfusionslésung | unter Variation des Ab-
stands zwischen Sensor und Zielgefal® (Layer 1+2), fur 770 nm und
808 nm. n = 60 Messungen (Abbildung 4-18).

1. Layer 1+2= 8 mm (n = 10 pro Wellenlange, 2-10, P1T1-2M1-10)
2. Layer 1+2 =13 mm (n = 10 pro Wellenlange, 2:10, P1T3-4M1-10)
3. Layer 1+2 =20 mm (n = 10 pro Wellenlange, 2:10, P1T5.6M1-10)

e Vergleich Festkérpermodell vs. Labormodell | fir 770 nm und 808 nm.
n = 20 Messungen.
1. Layer 1+2 =13 mm (Festkorpermodell, n =10 pro Wellenlange,
2:10, P1T7-sM1-10)

Daraus ergaben sich insgesamt n = 60 Messungen flir den ersten und n = 20 zu-

satzliche Messungen fur den zweiten Teilbereich. Die statistischen Methoden zur

Auswertung sind in Kapitel 4.5 abgebildet.

Der Abstand zwischen der Lichtquelle (LED) und den Detektoren (Photodioden
PD1.6) betrug 6 mm, 12 mm, 18 mm, 24 mm, 30 mm, 36 mm (Abbildung 4-17) bei

symmetrischer Positionierung uber dem Zielgefal3. Die gemessene absolute Sig-

naldifferenz A [V] basierte auf der Anderung der Fiillung des ZielgefaRes (Layer

3) von destilliertem Wasser auf Perfusionslosung | (Abbildung 4-18).

Zielgefan

LED, PD;, PD, PD,{ PD, PDs PD; LED,
| |
' 6 x 6 mm =36 mm !
| |
| 6 x 6 mm = 36 mm |

|6mm |12mm|18mm| |18mmJ12mm|6mm|
| | | | ! il T |

Abbildung 4-17: Sensor- und Komponentenpositionierung Messphase |.
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Fullung der Messzelle: Eillung der Messzelle:
Destilliertes Wasser Perfusionslosung |
Beginn des Einstroms
5 : it e R e R LR e RE R TE S N
a \
4r i
= :
T i
.g, 3 ! +Ergebnisparameter” Signaldifferenz A [V] fur PD4g
(2 [ 1
S !
2 i
[ 1
2 i
2 | \
! .
1r |
i Signalverlauf der
: ~ entsprechenden Wellenlange
1
0

Zeit [min]
Abbildung 4-18: Messphase |. Skizze des Signalverlaufs und des berechneten

Ergebnisparameters.

Des Weiteren diente der Vergleich des Labormodells | mit einem etablierten Fest-

korpermodell [49] der Absicherung der Modellqualitat.

Das Festkorpermodell' (Abbildung 4-19) bestand aus den folgenden Schichten:

e Layer 1: Kopfschwarte
e Layer 2: Schadelknochen

e Layer 3: Zielgefal® (d 5 mm)

Die optischen Eigenschaften und Herstellungsprozesse werden in [49] darge-

stellt.

" Kooperation: Optoelectronics and Measurement Techniques Laboratory Department of
Electrical Engineering Faculty of Technology, University of Oulu
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Abbildung 4-19: Festkérpermodell. Layer 1: Kopfschwarte, Layer 2: Schadelknochen,
Layer 3: Zielgefal3.

Tabelle 4-10: Optische Eigenschaften (Ua, Js° und g) Festkdrpermodell fiir 770 nm und

808 nm.
Festkorpermodell
Kopfschwarte | Schadelknochen
Wellenlange [nm] (Layer 1) (Layer 2)
Ma [mm] 0.05 0.05
770 bs” [mm] 2.18 1.69
g 0.81 0.81
Ma [mm] 0.05 0.05
808 bs” [mm] 2.07 1.60
g 0.81 0.81

Die LEDs wurden im CW-Modus betrieben und die einzelnen Wellenlangen nach-

einander betrachtet. Es kam eine Wellenlange pro Messung zum Einsatz.
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4.4.2 Messphase Il

4.4.2.1 Zielsetzung
Die Erprobung der Sensorgeneration Il - NiSvO2 1.0 — in Kombination mit dem
Labormodell Il und der Perfusionslosung Il — beinhaltete zwei Phasen (Validie-

rung | - P2V1, Validierung Il - P2V2).

Validierung | hatte die

e dynamische Erfassung von Oxygenierungsanderungen im Bereich von
99 % - 55 % Sauerstoffsattigung

zum Ziel. Der entwickelte Algorithmus zur Detektion der Sattigungsanderungen

basierte auf den Ergebnissen der Messphase |.

Die Zielsetzung der Phase Validierung Il beinhaltete die

e Kalibrierung der Sensorgeneration Il anhand von funf Kalibrierungs-mes-
sungen (Kali-5) und die anschlie3ende
e Erfassung der Sauerstoffsattigung im Bereich von 99 % - 20 % mithilfe des

kalibrierten Sensors.

4.4.2.1 Validierung |

Die Phase Validierung | umfasste 9 Versuchstage a 10 Messungen (N =9;
n = 90). Jeder Versuchstag begann mit einer zweistlindigen Erwarmungsphase
der Versuchsumgebung und der Perfusionslosung Il zur Gewahrleistung repro-
duzierbarer Bedingungen. Die Durchfihrung der Messungen erfolgte anhand des
in Abbildung 4-20 dargestellten Schemas, flir 770 nm, 808 nm und 850 nm simul-
tan (gepulster Einsatz der LEDs, 100 ms Pulsdauer pro Wellenlange, 1000 ms
Messung des Umgebungslichts), bei gleichzeitiger Detektion der Photodioden-

signale PD1.6 und deren Weiterverarbeitung.
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Tabelle 4-11: Versuchsplan Validierung |. n = 90 Messungen

Versuchsplan Validierung | (P2V1)

e Detektion der Sauerstoffsattigungsanderung von einem ~ 99 % Plateau
(PL+1), auf ein ~ 55 % Plateau (PLz2) und vice versa (PL3) unter Variation
des Abstands zwischen Sensor und Zielgefal® (Layer 1+2), Verwendung
der Wellenlangen 770 nm, 808 nm und 850 nm. n = 90 Messungen.

1. Layer 1+2= 10 mm (n = 30, 3-10; P2V1T1-3M1-10)
2. Layer1+2= 15 mm (n = 30, 3:10; P2V1T4-6M1-10)
3. Layer1+2= 18 mm (n = 30, 3:10; P2V1T7-9M1-10)

Mittels CO-Oxymetrie (Mittelwert aus zwei strukturell identischen Systemen) und
BGA wurden die auf jedem Plateau entnommene Blutprobe bezlglich der in Ta-
belle 4-12 dargestellten Parameter ausgewertet. Es ergaben sich pro Messung
drei entnommene Proben und somit drei Referenzwerte. Aufgrund der kurzen
Zeitdauer der Plateauphasen konnte im Gegensatz zu der Phase Validierung Il

nur ein Referenzwert extrahiert werden.

4>'« Ox. Periode —. Deox. Periode
| |
i Gaszufuhr: I Gaszufuhr: Gaszufuhr:
. 0.0 /min N, 1.4 Umin N, | 0.0 Umin N,
' 1.4Umin 0, ! 0.0 /min O, © 0.0 /min O,
| 0.1Vmin CO, | 0.1 /min CO, I 0.0 Vmin CO,
i i |
5 |5 ! : {100
PL,[99 %] : i
4t @ ! 180 o
S i ! =3
S 3 PL[55%] i i + 60 =
2 - : ; &
2 ! : L PLy[55 %) s
[ : . | 3 (] »
| | I ©
i . 1 2
i | , Extraktion Messwert PL, !
1+ I I " BGA Referenzmessung ! 420
«—13min —l«—13min — s« 10-13 min e 13 min
P i |
| | A

0 3 6 19 22
Zeit [min]

Abbildung 4-20: Schema der Durchfuhrung Validierung |.
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Die Markierung des Entnahmezeitpunkts im Sensorsignal gewahrleistete die Zu-
ordnung der Referenzwerte zu den detektierten Photodiodenintensitaten. Die Mit-
telung von 20 Messwerten, gleichverteilt um den Entnahmezeitpunkt, ermdglichte
die Minderung des Sensorrauschens. Dies entspricht der Mittelung Uber ein Zeit-

intervall von ~ 0.3 Sekunden.

Tabelle 4-12: Analyseparameter der diskontinuierlichen Referenzmessung.

Gerat Analyseparameter | Einheit
tHb g-dl”
CO-Oxymeter - O2Hb %
IL-682 HHb %
RefsO2 %
pCO:2 mmHg
pO2 mmHg

BGA - pH
GEM3000 Glu mg-dI”
Na* mmol-|-’
K* mmol-|-’

Die resultierende Datenmenge fir jede Messung beinhaltete die kontinuierlich
aufgezeichneten Messdaten der Sensorgeneration Il fur die Photodioden PD1-6
und die zu definierten Zeitpunkten erhobenen Referenzwerte fir die Plateaus
PL13. Fur jedes Plateau wurde eine Konstanz von 1-3 Minuten angestrebt und
die kontinuierlich detektierten Signale der Photodioden 1-6 (PD1-s) als Basis fur
die Quotientenbildung 770/850 nm verwendet. Der eigentliche Ergebniswert
(PDx), diskontinuierlich berechnet nach Gleichung 4.1, beschreibt die Signalan-

derung zwischen den Oxygenierungsplateaus (Abbildung 4-20).

PDX = F)L2770nm_

850nm

2

PL17700m * PL37700m
850nm 8500m | x = 1-6 (V) (4.1)

Es erfolgte die Mittelung der Werte fur Plateau PL1 und Plateau PLs, da beide

denselben Systemzustand (55 % Sauerstoffsattigung) beschreiben. Auf diese
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Mittelung konnte in der Phase Validierung Il verzichtet werden, weil die konstan-
ten Plateauphasen (5 min pro Plateau) eine ausreichende Dauer aufwiesen, um
zwei Referenzproben zu extrahieren.

Die kontinuierlich aufgezeichneten Signale der Spektrophotometrie-Einheit (In-
tegrationszeit: 3 Sekunden; Sampleintervall: 5 Sekunden) dienten als zusatzliche
Referenz.

Die Analyse der Ergebnisdaten beinhaltete den Vergleich der detektierten Sig-
nalintensitaten (berechnet nach Gleichung 4.1) fur die Photodioden PD1-s unter
der Variation des Abstands zwischen dem Sensor und dem Zielgefall (Layer
1+2). Die statistischen Methoden zur Auswertung werden in Kapitel 4.5 abgebil-
det.

4.4.2.2 Validierung Il
Die Phase Validierung Il enthalt die Kalibrierungsmessungen und die Messungen
mit der kalibrierten Sensorgeneration Il unter Verwendung des Labormodells II

und der Perfusionslosung Il (Kapitel 4.2.1).

Tabelle 4-13: Versuchsplan Validierung Il. n = 30 Messungen.

Versuchsplan Validierung Il (P2V2)

e Detektion der Sauerstoffsattigungsanderung PL14, 10 mm Abstand zwi-
schen Sensor und Zielgefald (Layer 1+2), Verwendung der Wellenlan-

gen 770 nm, 808 nm und 850 nm. n = 30 Messungen.

1. Kalibrierungsmessungen (n = 5 Messungen, P2V2T1M1.5im Weite-
rem als Kal1-s bezeichnet)
2. Detektion der Sauerstoffsattigung mit der kalibrierten Sensorgene-

ration Il (n= 25 Messungen, P2V2T2-6Ms-30)

Durch die Variation der Gaszufuhr konnten vier Oxygenierungsplateaus (99 %
Sauerstoffsattigung — 75 % - 50 % - 25 %) konsekutiv eingestellt und fur jeweils
5 Minuten konstant gehalten werden (Abbildung 4-21). Eine Messung umfasste
fur die Phase Validierung Il den konsekutiven Durchlauf des dargestellten Sche-

mas.
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Die Probenentnahme fur die Referenzmessung, jeweils zu Beginn sowie zum
Abschluss der einzelnen Plateauphasen, bildete die Grundlage zur Bewertung
der Plateaustabilitat (Auswertung in Bezug auf die Parameter in Tabelle 4-12).

Damit ergaben sich pro Messung 8 Datenwerte fur die einzelnen Parameter (4

Plateaus, 2 Werte pro Plateau) fur die weitere Auswertung.

E* Deox. Periode »: :* Deox. Periodea: :« Deox. Periode »  Gaszufuhr Ox.:
i ‘ i : : | 0.0 Umin N,
i i i i i | 1.4Umin O,
| Gaszufuhr Deox.:: : : : i 0.1Vmin CO,
i 1.4 /min N g : : i .
' o ' ' | | Ox. Period
i 0.0 /min O, i i ! i i X . er:o e
PL, ! 0.1 I/min CO, i i . ! : —': A
100 4 . i i i i | ! 100
[99 %] ‘ ! [ [ i ]
| | | | : 5 —
= | ! ! ! ; ! S
o 80 - L PL | ' ! : ; 80 o
5 A A ! ! : : S
2  [75 %] ! i ! ! | 3
2 60 6 i | | : ? | s
= N —» 5min «— PL; ! i ; 60 @
2 | ' h——h | i 2
© 50 % : &
3 Gaszufuhr PL, [50 %] : : %
B 40 - 0.0 ymin N, ! | 40 3
0.0 /min O, : ]
0.0 Umin CO, L |
0,
20 1 Extraktion Messwert PL, [25 %] 1 20
~ BGA Referenzmessung
| | | | l
0 10 20 30 40 50

Zeit [min]

Abbildung 4-21: Schema der Durchfiihrung Validierung Il.

Der nach Gleichung 4.2 berechnete Messwert beschrieb die Intensitatsanderung
wahrend der Oxygenierungsvariation. Die Bestimmung der Intensitat lo vor dem
eigentlichen Messbeginn, als Mittelung der Signale tber 30 Sekunden bei kon-

stanter Oxygenierung, bildete die Vorbereitung fir alle Messungen der Phase

Validierung Il.
dpp; " PD3,s00m" <dPD * PD1,,0,mt dppg * PDs nm)
@ = ’ gggnm 1 gggnm ° gggﬁ (42)
IO IO

mit dpp = Abstand der Lichtquelle zur entsprechenden Photodiode,

PD = Signalquotient 770 nm und 850 nm der entsprechenden Photodiode.

X770nm
850nm
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Der Gewichtungsfaktor dpp_ ist notwendig, um die detektierten Signale verglei-
chend betrachten zu kdénnen. Die Erstellung der Kalibrierungsfunktion basierte
auf den Ergebnissen der Kalibrierungsmessungen (Kali-5) tUber die Berechnung
der Regressionsfunktion aus den Referenzwerten der Sauerstoffsattigung (CO-
Oxymetrie) und den Sensorintensitaten (berechnet nach Gleichung 4.2).

Nach der Implementierung dieser Funktion in die Software konnte flr die Mes-
sungen P2V2T2-6Ms-30 die Sauerstoffsattigung (SsO2) direkt detektiert werden. Der
Vergleich der gemessenen Sensorsattigung mit den Referenzwerten wurde fur
jede Plateauphase anhand des in Abbildung 4-21 dargestellten Schemas durch-
gefuhrt. Die Mittelung von 20 Werten, gleichverteilt um den Entnahmezeitpunkt
der Referenzproben, ermoglichte analog zu Validierungsphase | die Minderung
des Sensorrauschens. Dies entspricht der Mittelung Uber ein Zeitintervall von
~ 0.3 Sekunden. Die kontinuierlich aufgezeichneten Signale der Spektrophoto-
metrie-Einheit (Integrationszeit: 3 Sekunden; Sampleintervall: 5 Sekunden) dien-

ten fur diese Phase ebenfalls als zusatzliche Referenz.
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4.5 Statistische Methoden

Die im Rahmen der vorliegenden Arbeit durchgefuhrten statistischen Analysen
beinhalten Methoden der deskriptiven Statistik und der Interferenzstatistik mit
den eingesetzten Softwareverfahren SPSS 22 (IBM) und Sigmaplot 12.0 (Systat).
Die statistischen Methoden unterteilen sich hinsichtlich ihrer Einsatzgebiete in die

folgenden Bereiche:

e Abbildung der Stabilitat innerhalb des Modells basierend auf diskontinuier-
lichen Daten
o Evaluierung des Labormodells | - Phantomldsungen | und Il sowie
Perfusionslosung | (Kapitel 4.5.1)
o Evaluierung des Labormodells Il - inklusive Perfusionslosung Il (Kapi-
tel 4.5.2)

e Abbildung der kontinuierlich aufgezeichneten Daten sowie der diskontinu-
ierlichen Referenzwerte bei standardisierter Variation des Perfusionsmo-
dells

o Auswertung der Sensordaten der Messphasen | und Il (Kapitel 4.5.3)

Basierend auf der Themenstellung der Arbeit — Entwicklung eines Sensors zur
Detektion der Sauerstoffsattigung in einem definierten Zielgefald — hatte die Pla-
nung der Messphasen | und Il das Ziel, jegliche Variation im Labormodell | und II
sowie in den zugehorigen Perfusionslésungen | und Il zu standardisieren, um die
detektierten Signaléanderungen direkt mit den Anderungen des Zielparameters in
Verbindung setzen zu kénnen. Der Verzicht auf eine Variation der optischen Ei-
genschaften der Flussigphantome zur Nachbildung der anatomischen Zielregion

begrundete sich aus der Komplexitat des Verfahrens in den Bereichen:

1. Sensorentwicklung
2. Abbildung der optischen, anatomischen und physiologischen Bedingungen

3. Standardisierte Variation der Sauerstoffsattigung im Zielgefaf}

Die weiterfuhrende Evaluierung der Sensorik im Tiermodell und im klinischen

Einsatz wird im Rahmen der vorliegenden Arbeit nicht abgebildet.
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Die Anzahl der Versuchstage wird mit N und die Anzahl der Messungen mit n

abgekdurzt. Die Nomenklatur der Einzelmessungen setzt sich aus

e Messphase Px (mit dem Zusatz Vi-2 fur Validierung | und Il),
e Versuchstag Tx und

e Messung Mx

zusammen. Zusatzlich werden Kalibrierungsmessungen mit Kalx gekennzeich-

net. Die resultierenden Datenwerte werden ebenfalls mit n = bezeichnet.

Grundlegendes Prinzip zur Generierung von Datenwerten

Zur Gewahrleistung einer ausreichenden statistischen Aussagekraft war die Un-
tersuchungsplanung auf n = 10 Wiederholungsmessungen aufgebaut, die n = 10

Datenwerte generierten.

4.5.1 Evaluierung des Labormodells | - Phantomlésungen | und Il so-
wie Perfusionslosung |

Fir die statistische Auswertung der optischen Eigenschaften der Phantoml6sun-
gen | und Il standen N = 23 Versuchstage (P1T1-s, P2V1T1-9, P2V2T1-6) zur Verfi-
gung.

Fur die Perfusionslésung | sind N = 8 Versuchstage (P1T1-8) zur Evaluierung ein-

gesetzt worden (Tabelle 4-14).

Tabelle 4-14: Statistische Methoden zur Evaluierung der Phantomlésungen | und Il
(P1T18, P2V1T1.9, P2V2T16) sowie der Perfusionslosung | (P1T1.s).

Anzahl N Auswertparameter Statistische Methoden
23, 8* Ver- Wellenlangen Mittelwert, Standardab-
suchstage 770 nm, 808 nm und 850 nm weichung

entsprechen Optische Eigenschaften

n=23,8 Ma, Ms” und g

Datenwerten

Phantoml6sungen | und |l sowie

Perfusionslosung |

Layer 1+2, Layer 3 und Layer 4

* N = 8 Versuchstage fur Perfusionslosung |, Verwendung nur fur Messphase |
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Die Berechnung des arithmetischen Mittels (X) und der Standardabweichung (s)
resultierte aus der Berucksichtigung der gewahlten Wellenlangen, der erstellten
Phantomlésungen | und Il, der Perfusionslésung | sowie den definierten opti-
schen Eigenschaften. Die Anzahlen n der in die Ergebnisse einbezogenen Da-

tenwerte sind in Kapitel 5.2 abgebildet.

4.5.2 Evaluierung des Labormodells Il — inklusive Perfusionslosung Il

Die Evaluierung des Abstands bzw. der Schichtdicke zwischen Hautoberflache
und Zielgefald basierte auf n = 10 CT-Datensatzen und einem anatomischen Pra-
parat des humanen Kopfes.

Fur die Evaluierung der Stabilitat des Labormodells Il konnte auf n = 120 Mes-

sungen zuruckgegriffen werden (Tabelle 4-15).

Die 120 Messungen teilten sich wie folgt auf:

e Phase Validierung | (P2V1T1.9)
o n =90 Messungen a 3 Plateaus (PL1-3), 1 Referenzwert pro Plateau

= n=90 -3 =270 Datenwerte pro Merkmal zur Auswertung

e Phase Validierung Il (P2V2T1.6)
o n =30 Messungen a 4 Plateaus (PL1-4), 2 Referenzwerte pro Plateau

= n =30 -8 =240 Datenwerte pro Merkmal zur Auswertung

Tabelle 4-15: Statistische Methoden zur Evaluierung der Stabilitdt des Labormodells .

Anzahl n Auswertparameter Statistische Methoden

10 CT-Datensatze | Tiefenlage des Zielge- | Mittelwert, Standardab-

falles weichung
120 Messungen Perfusionslésung Il Mittelwert, Standardab-
entsprechen tHb, pH, pCOz2, Glu weichung
n=120 und Temperatur
Datenwerten Blackbox

rel. Luftfeuchtigkeit,

barometrischer Druck

und Temperatur
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Die statistische Auswertung fur die einzelnen Modellmerkmale (tHb, pH, pCOz.,
Glu, Temperatur der Perfusionslésung, Blackbox Parameter (relative (rel.) Luft-
feuchtigkeit, barometrischer Druck sowie Temperatur) beinhaltete ebenfalls die
Berechnung des arithmetischen Mittels (X) und der zugehoérigen Standardabwei-
chung (s).

Das methodische Vorgehen zur Evaluierung der Phantomlésungen | und Il findet

sich im Abschnitt 4.5.1 und wird hier nicht detailliert aufgelistet.

4.5.3 Auswertung der Sensordaten der Messphasen | und Il

4.5.3.1 Messphase |
Die n = 80 Messungen (P1T1-8) der Messphase | unterteilten sich wie folgt:

e Messung am Labormodell | (n = 60)
o 8 mm Abstand zwischen Sensor und Zielgefa
= 770 nm (n=10), 808 nm (n =10)
o 13 mm Abstand zwischen Sensor und Zielgefal}
= 770 nm (n=10), 808 nm (n = 10)
o 20 mm Abstand zwischen Sensor und Zielgefa
= 770 nm (n=10), 808 nm (n =10)

e Messung am Festkorpermodell (n = 20)
o 13 mm Abstand zwischen Sensor und Zielgefal}
= 770 nm (n =10), 808 nm (n = 10)

Tabelle 4-16: Statistische Methoden der Messphase | (P1T1.).

Anzahl n Auswertparameter Statistische Methoden

80 Messungen | Signaldifferenz A [V] der | Mittelwert, Standardabweichung,
entsprechen Photodioden PD1-6 Signifikanzanalysen
n =80

Datenwerten

Die Auswertung der resultierenden Datenmenge erfolgte hinsichtlich der Signal-
differenz A [V] als absolute Anderung zwischen der Fiillung des ZielgefaRes mit

destilliertem Wasser und der Perfusionslosung |.



105 Material und Methodik | Kapitel 4

Im Bereich der Messphase | wurde die Berechnung des arithmetischen Mittel-
werts (X) und der Standardabweichung (s) wellenlangen- und gefal’lagengetrennt
fur diese Signaldifferenz durchgefihrt.

Die Signifikanzanalyse (t-Test) der Signaldifferenz A [V] zwischen dem Labormo-
dell I und dem zum Vergleich stehenden Festkdrpermodell sowie zwischen den
verschiedenen Abstanden des Sensors zum Zielgefal® und beiden Wellenlangen

schloss die statistische Auswertung der Messphase | ab.

4.5.3.2 Messphase Il

Die Messphase Il beinhaltete die Phasen Validierung | (n =90 Messungen,
P2V1T1.9, Tabelle 4-17) und Validierung Il (n = 30 Messungen, P2V2T1.6, Tabelle
4-18).

Die Phase Validierung | setzte sich wie folgt zusammen:

e Validierung |
o 10 mm Abstand zwischen Sensor und Zielgefaly
= n =30 Messungen a 3 Plateaus (PL1-3), 1 Referenzwert pro Pla-

teau

o 15 mm Abstand zwischen Sensor und Zielgefal}
= n =30 Messungen a 3 Plateaus (PL1-3), 1 Referenzwert pro Pla-

teau

o 18 mm Abstand zwischen Sensor und Zielgefaly
= n =30 Messungen a 3 Plateaus (PL1-3), 1 Referenzwert pro Pla-

teau

Es ergaben sich fur die Auswertung der Phase Validierung | n = 90 Datenwerte
pro Abstand zwischen Sensor und Zielgefaly, sodass insgesamt n = 270 Daten-

werte zur Verfligung standen.
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Tabelle 4-17: Statistische Methoden der Messphase Il - Validierung | (P2V1T1.9).

Anzahl n Auswertparameter Statistische Methoden
90 Messungen | PDx Mittelwert, Standardab-
entsprechen nach Gleichung 4.1 weichung
n=270 berechneter Plateauunter-
Datenwerten schied der Sensorsignale

RefsOz2, pO2

Referenzwerte der

CO-Oxymetrie

Die Minimierung von externen Einflissen auf die Ergebnisse konnte fir die Phase
Validierung | durch die Verteilung der jeweils n = 30 Messungen auf N = 3 Tage
a 10 Messungen gewahrleistet werden. Die statistische Auswertung der charak-
teristischen Parameter zur Ergebnisbeurteilung (Sensorsignal der einzelnen Pho-
todioden, RefsO2, pOz2) beinhaltete die Bildung des Mittelwerts (X) und der Stan-
dardabweichung (s).

Die Phase Validierung Il setzte sich wie folgt zusammen:

e Validierung Il
o Kalibrierungsmessungen (Kal1-5)
* n =25 Messungen a 4 Plateaus (PL1-4), 2 Referenzwerte pro Pla-

teau

o Messungen mit der kalibrierten Sensorgeneration |l (P2V2T2-6Me-30)
= n =25 Messungen a 4 Plateaus (PL1-4), 2 Referenzwerte pro Pla-

teau

FUr die weitere Auswertung standen in der Phase Validierung Il 240 Datenwerte

zur Verfugung:

e Kalibrierungsmessungen n = 40 Datenwerte

e Messungen mit der kalibrierten Sensorgeneration Il n = 200 Datenwerte

Die aus den Ergebnissen der Kalibrierungsmessungen (Kal1.s, Wertepaare aus

RefsO2 und detektiertem Sensorsignal) berechnete Regressionsgrade (Methode
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der kleinsten Quadrate [190]) wurde zur Kalibrierung des Sensors verwendet. Die

Darstellung der Ergebnisse beinhaltete die Regressionsgrade und das Be-

stimmtheitsmaf zur Uberpriifung des Zusammenhangs der untersuchten Variab-

len.

Tabelle 4-18: Statistische Methoden der Messphase Il - Validierung Il (Kali.s, P2V2T2s).

Anzahl n

Auswertparameter

Statistische Methoden

5 Messungen
entsprechen
n =40

Datenwerten

Nach Gleichung 4.2 berechne-

tes Sensorsignal

RefsO2
Referenzwerte der

CO-Oxymetrie

Regressionsanalyse,

Bestimmtheitsmal}

25 Messungen
entsprechen
n =200

Datenwerten

SsO2.

Mit der kalibrierten Sensorik
gemessene Sauerstoffsatti-
gung

RefsO2

Referenzwerte der

CO-Oxymetrie

Konfidenzintervall,
Bland-Altman-Dia-
gramm,
Passing-Bablok Re-
gression, Slope, Mitt-
lere absolute Abwei-

chung

Die Berechnung der Regression sowie des Konfidenzintervalls (confidence inter-

val, Cl) auf einem 95 % (CI 95 %) Niveau fur die n = 25 Messungen mit der kali-

brierten Sensorgeneration Il (P2V2Me-30) diente der Untersuchung des Zusam-

menhangs von RefsO2 und SsOz2. Dieses Intervall beschreibt den Bereich (1.96

o), in dem genau 95 % der (Stichproben-) Ergebnisse liegen. Die grafische Er-

gebnisdarstellung als Bland-Altman-Diagramm [191], ebenfalls auf einem CI

95 % Niveau, eignete sich fur die weiterfuhrende Analyse der Abweichungen bei-
der Verfahren (SsO2, RefsO2). Uber die Passing-Bablok Regression [192] und

die Berechnung weiterer statistischer Kennwerte (Slope (Steigung), mittlere ab-

solute Abweichung) konnten die Ergebnisse vertiefend betrachtet werden.



Die Darstellung der Ergebnisse erfolgt analog zu der in Kapitel 4 gewahlten chro-

nologischen Vorgehensweise.

e Simulation (Kapitel 5.1)

o Finite-Elemente-Methode (FEM)

Abbildung des Festkorperphantoms und des Labormodells |, Analyse
der Lichtausbreitung

o Monte-Carlo-Methode (MCM)

Abbildung des Festkorperphantoms, Analyse der Eindringtiefe
e Modellaufbau (Kapitel 5.2)

o Stabilitatsuntersuchungen im Doppel-Ulbrichtkugel-Aufbau
Phantomldsungen |, Il (in Bezug auf Messphase | und Il) und Perfusi-
onslosung | (in Bezug auf Messphase )

o Stabilitatsuntersuchungen (Labormodell i)

Physiologische und messtechnische Parameter des Labormodells Il

(in Bezug auf Messphase Il)
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e Messphasen (Kapitel 5.3)
o Messphase |
Sensorgeneration |; Labormodell I; Einstrom der Perfusionslosung |
o Messphase ll
Sensorgeneration Il; Labormodell I, Perfusionslésung Il
= Validierung |
Dynamische Variation der Sauerstoffsattigung zwischen 99 % und
55 %
= Validierung Il
Plateaustruktur: 99 % - 75 % - 50 % - 25 % Sauerstoffsattigung;
Validierung Sensorgeneration || gegen Referenz

e Sensorgeneration Il (Kapitel 5.4)
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5.1 Simulation

5.1.1 Generation 1 — Finite-Elemente-Methode

Abbildung der physikalisch vorhandenen Modelle (Festkdrpermodell und Labor-
modell 1) mit der Simulationssoftware COMSOL (Finite-Elemente-Methode,
FEM).

o Ziel 1:
Simulation der Lichtausbreitung unter besonderer Berlcksichtigung eines
BlutgefalRes (@ 5 mm, in 13 mm Abstand zur Modelloberflache) im Festkor-

permodell und im Labormodell |

o Ziel 2:
Verifizierung |: Sensorposition gegentber der Gefallausrichtung (Festkor-
permodell)

Verifizierung II: Raumliche Dimensionierung des Sensors (Labormodell I)

5.1.1.1 Simulation auf Basis des Festkorpermodells

Aufgrund der hoheren Absorptionseigenschaften des Blutes im Vergleich zum
umliegenden Gewebe entstand keine uniforme Ausbreitung des eingestrahlten
Lichtimpulses (Abbildung 5-1, a). Die Gesamtverteilung der Lichtintensitat wies

ebenfalls eine Inhomogenitat im Bereich des eingebrachten Blutgefales auf (Ab-

bildung 5-1, b).
(a) Einstrahlpunkt/-richtung
13 mm 1 4mm
1 — 15 mm
— 10 mm
(b) Einstrahlpunkt/-richtung
13 j—— 4 mm
mm
— 15 mm
j_ 10 mm

Abbildung 5-1: Simulation FEM: Lichtausbreitung im Festkdrpermodell.
(a) Lichtintensitat nach der Applikation des Impulses,
(b) Gesamtverteilung der Lichtintensitadt am Ende der Simulation.
Hdchste Lichtintensitat rot, geringste Intensitat blau.
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Die Gegenuberstellung der Lichtausbreitung bezuglich der Sensorausrichtung (in
Richtung des Gefalverlaufs ,In Flussrichtung“ und quer zum Gefallverlauf ,Quer
zur Flussrichtung®) bildete den zweiten Teil der Modellierungsphase (Abbildung
5-2).

0.26 — In Flussrichtung

— Quer zur Flussrichtung

0.24
Quer zur Flussrichtung
0.22¢ In Flussrichtung

0.2

0.18¢

0.16f \
0.14 -
0.12+ \

01} ™~

mwW/mm~2

0.08+

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22
4 mm
Einstrahlpunkt

Abstand zwischen Lichtquelle und Detektor

Abbildung 5-2: Simulation FEM: Quantifizierung der Lichtausbreitung im Labormodell |
bezogen auf:
1. die Positionierung des Sensors zur Ausrichtung des Gefalies,
2. den Abstand der Detektoren von der Lichtquelle.

Die Detektionsrichtung hatte ab einem Abstand von 8 mm zur Lichtquelle einen
Einfluss auf die gemessene Intensitat (Abbildung 5-2).

Der identische Kurvenverlauf bei einem geringeren Abstand spiegelt die ober-
flachliche Detektion wider. Mit zunehmendem Abstand zur Lichtquelle (> 8 mm)
vergroRert sich die Differenz zwischen den Kurven. Das eingestrahlte Licht in
Flussrichtung wird aufgrund des gréReren durchstrahlten Blutvolumens im mitt-

leren Photonenweg starker absorbiert.
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5.1.1.2 Simulation auf Basis des Labormodelis |

Der Transfer des Simulationsmodells und seiner Randbedingungen vom Fest-
korpermodell (Kapitel 5.1.1.1) auf das nachgebildete Labormodell | ermdglichte
die Analyse der Lichtausbreitung bei einer spharischen Formgebung (Abbildung
5-3).

(@)

N

4

132 mm

T Einstrahlpunkt/-richtung T

Abbildung 5-3: Simulation FEM: Lichtausbreitung im nachgebildeten Labormodell I.
(a) Lichtintensitat nach der Applikation des Impulses,
(b) Gesamtverteilung der Lichtintensitadt am Ende der Simulation.
Hoéchste Lichtintensitat gelb, geringste Intensitat blau.

Die Lichtintensitatsverteilung im Labormodell | wies im Bereich des Zielgefalies,
aufgrund des hoheren Absorptionskoeffizienten des Blutes, geringere Werte auf.
Die detektierten Lichtintensitaten in mW-mm- unterschieden sich fiir die horizon-
tale (Spharisch) und die vertikale (Linear) Formgebung der Sensorik deutlich (Ab-
bildung 5-4). Nur im Schnittpunkt der Detektionslinien (0 mm) ergaben sich iden-

tische Lichtintensitaten.
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0.3
028t — Sphérisch | |

— Linear
0.26 B
Spharisch
0.24 b

0.22r Linear

0.2

0.18

0.16 -

0.14 +

mW/mm~2

0.12

0.1r

0.08

0.06

0.04

0.02

O_
0 5 10 15 20 25 30

TEinstrahIpunkt

ﬁ
Abstand zwischen Lichtquelle und Detektor

Abbildung 5-4: Simulation FEM: Quantifizierung der Lichtausbreitung in Bezug auf die
Detektionsrichtung im nachgebildeten Labormodell I.
Horizontal (Spharisch) und vertikal (Linear).

Fir die praktische Anwendung bildet dieses Ergebnis eine entscheidende Rand-
bedingung. Die mit der FEM-Simulation dargestellten Ergebnisse erlauben die
Interpretation, dass die Form des Sensors und die damit verbundene Applikation

am Modell einen systematischen Einfluss haben.
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5.1.2 Generation 2 — Monte-Carlo-Methode

Nachbildung des physikalisch vorhandenen Festkérpermodells (Einschrankung:
Abbildung des Blutgefalles nur als Schicht realisierbar, Kapitel 4.1.2) mit der
Monte-Carlo-Methode (MCM).

o Ziel
Analyse der erreichbaren Eindringtiefen des eingestrahlten Lichts in Abhan-

gigkeit des Abstands zwischen Lichtquelle und Detektor

Fir die verwendete Detektoranordnung (&quidistant in den Abstanden von 6-
36 mm und eine Detektorflache von 4.8 mm?) wurden Eindringtiefen von 4-5 mm
fur PD1 bis zu 21-24 mm fur PDe detektiert (Tabelle 5-1). Die Eindringtiefe [mm]
ist als die Position in z-Richtung definiert, bei der noch 100 Photonen auf dem
Weg von der Lichtquelle zum Detektor registriert werden kdnnen. Durch den zu-
nehmenden Abstand zwischen Lichtquelle und Detektor ist eine steigende Ein-
dringtiefe, bei abnehmender Signalintensitat (Tabelle 5-1) erreichbar. Dies

stimmt mit den theoretischen Grundlagen (Kapitel 3.2.4) Gberein (Abbildung 5-5).

Tabelle 5-1: Eindringtiefen im Festkdrpermodell (Monte-Carlo-Methode).

Detektorabstand Detektierte | Eindringtiefe

zur Lichtquelle Photonen* [mm]
PD1 6 mm 591229 4-5
PD2 12 mm 336676 9-10
PDs 18 mm 211405 12-14
PDa4 24 mm 138512 16-18
PDs 30 mm 92402 19-21
PDs 36 mm 61498 21-24

* Bezogen auf insgesamt 10° eingestrahlte Photonen

Aus diesem Ergebnis ist abzuleiten, dass die Anzahl der detektierten Photonen
mit dem zunehmenden Abstand zwischen Lichtquelle und Detektor abnimmt. Fur
die Signalauswertung/-analyse besteht die Notwendigkeit, diese Unterschiede, in
den detektierten Signalen, zu berucksichtigen und durch die Anwendung eines

gewichteten Faktors (Kapitel 3.3) auszugleichen.
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Abstand zwischen Lichtquelle und Detektor
(a) PD; -6 mm Einstrahlpunkt/-richtung

100 Photonen
Grenze

_
o

N
o

Eindringtiefe in z-Richtung [mm]
] o

30
30 25 20 15 10 5 0

Abstand des Detektors zur Lichtquelle [mm]
Abstand zwischen Lichtquelle und Detektor

(b PD, - 24 mm . Einstrahlpunkt/-richtung

[6)]

-
o

100 Photonen
Grenze

N
o

Eindringtiefe in z-Richtung [mm]
] o

30

30 25 20 15 10 5 0
Abstand des Detektors zur Lichtquelle [mm]

Abbildung 5-5: Simulation MCM: Eindringtiefen im Festkérpermodell.
(a) Abstand 6 mm zur Lichtquelle,
(b) Abstand 24 mm zur Lichtquelle.
Hochste Lichtintensitat rot, geringste Intensitat blau.

Die aus der MCM-Simulation abgeleiteten Ergebnisse der raumlichen Anordnung
der Detektoren sowie die GroRe der Detektorflachen dienten als Basis fur die

Entwicklung der Sensorgeneration II.
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5.1.3 Zusammenfassung der Ergebnisse und Schlussfolgerung zur
weiteren Bearbeitung
Die Ergebnisse der Simulation (FEM, MCM) erlauben folgende grundlegende Ab-

leitungen:

e Die Lichtausbreitung in biologischem Gewebe kann sowohl mit der Finite-
Elemente-Methode als auch mit der Monte-Carlo-Methode abgebildet wer-
den.

e Die Sensorpositionierung, bezogen auf die Ausrichtung des Zielgefales, ist
zu berucksichtigen.

e Die spharische Geometrie des Sensors (Formgebung zur horizontalen Po-
sitionierung am Labormodell I) sichert eine eindeutige Detektion.

e Die oberflachlichen Signale sowie Phanomene kénnen mit einem Abstand
zwischen Lichtquelle und Detektor < 8 mm sicher erfasst werden.

e Zur Erfassung der Signale aus dem Zielgefal heraus sind Abstande zwi-
schen Lichtquelle und Detektor > 15 mm notwendig.

e Der Bereich, der mit der FEM detektierten Lichtintensitaten fur die nachge-
bildeten Modelle (Labormodell | und Festkérpermodell) sicherte die Infor-
mation ab, dass in der Messphase | entsprechende Ergebnisse mit den
eingesetzten realen Modellen (Labormodell | und Festkorpermodell) er-
reicht werden.

e Zur mathematischen Weiterverarbeitung der detektierten Signale ist die
Einflhrung eines abstandsabhangigen Gewichtungsfaktors notwendig.

Die Fragestellung (Kapitel 2.2)

,Kénnen aus Simulationsergebnissen Randbedingungen fir die Sensorentwick-

lung extrahiert werden?”

kann vor dem Hintergrund der hier abgebildeten Ergebnisse eindeutig beantwor-
tet werden. Die Sensorentwicklung (Sensorgeneration | und Il) erfolgte aufbau-

end auf den in der Simulation bestimmten Randbedingungen.
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Die fur diesen Teilbereich aufgestellte Hypothese 2

,H1: Die Lichtausbreitung in biologischem Gewebe kann nicht simulationsbasiert
dargestellt und keine Randbedingungen fir die Modell- und Sensorentwicklung

abgeleitet werden.”
wird nicht angenommen und die Hypothese 1

,Ho: Die Lichtausbreitung in biologischem Gewebe kann simulationsbasiert dar-
gestellt und Randbedingungen flr die Modell- und Sensorentwicklung abgeleitet

werden.”

beibehalten.
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5.2 Modellaufbau

Beurteilung Stabilitat und Reproduzierbarkeit der Labormodelle | und II.

o Ziel1:
Beurteilung der optischen Eigenschaften der Phantomlosungen | und Il so-
wie der Perfusionslosung | im Doppel-Ulbrichtkugel-Aufbau (D-UBK-Auf-
bau) [EZ5, EZ4, Ek3 & EK4] (Kapitel 5.2.1)

o Ziel 2:
Evaluierung des Abstands der Hautoberflache zum Zielgefal® (Layer 1+2)

auf der Basis bildgebender Systeme am Menschen (Kapitel 5.2.2)

o Ziel 3:
Bewertung der Stabilitdt und Reproduzierbarkeit des Labormodells Il und
der physiologischen Perfusionslosung Il [EZ2, EZ3, EZ4, EK1 & EK2] (Ka-
pitel 5.2.3)

5.2.1 Beurteilung der optischen Eigenschaften der Phantomlésungen
I, I und der Perfusionslosung | anhand des Doppel-Ulbrichtkugel-Auf-
baus

Die Ergebnisse zur Beurteilung der optischen Eigenschaften (pa, gs* und g) resul-
tieren aus 23 Versuchstagen (N = 23; Messphase |: 8; Messphase Il: 15). Fir die

Analyse der

e Phantomldsung | (Layer1+2) — Kopfschwarte und Schadelknochen
sowie der

e Phantomlosung Il (Layer 4) — Gehirn

kamen die Wellenlangen 770 nm, 808 nm, 850 nm zum Einsatz (Tabelle 5-2 bis
Tabelle 5-4). Die Phantomldsungen | und Il, zur Nachbildung des Gewebes, bil-

deten das GrundgerUst der Labormodelle | und Il

In der Messphase | kam die Perfusionslosung | (Layer 3; Intralipid-Tinte-Ge-
misch) ausschlieBlich auf der Basis der Wellenlangen 808 nm und 770 nm zur
Anwendung. Der Einsatz der Perfusionslésung | gewahrleistete eine einfache,
sichere Applikation und ein geringeres Risiko im Gegensatz zur Arbeit mit der

Perfusionslosung Il (Blutaquivalent auf der Basis von Erythrozyten).
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Der in der Messphase |l realisierte Ansatz basierte auf der Perfusionslésung Il

und bildete die physiologischen Anforderungen im Zielgefald inkl. der Méglichkeit,
Oxygenierungsanderungen zu erzeugen, ab. Die Wellenlange 850 nm wurde

sensorseitig zusatzlich integriert, um die Anderungen der Absorptionseigenschaf-

ten erfassen zu kénnen (808 nm isosbestischer Punkt von Hamoglobin; 770 nm
und 850 nm zur Erfassung von HHb und HbO2)

Tabelle 5-2: Optische Eigenschaften (ua, us° und g) der Phantomlésungen |, 1l und der

Perfusionslésung | abgebildet flr

. Darstellung Gber Mittelwert (X)

und Standardabweichung (s). N = Anzahl der Versuchstage.

Parameter Layer 1+2 Layer 4 Layer 3*

N =23 X S X S X s
Ma [mm] 0.032 0.001 0.020 0.002 0.690 0.080
us' [mm] 0.78 0.020 1.220 0.020 1.210 0.040
g 0.840 0.020 0.820 0.030 0.780 0.030

*Gefald mit Perfusionslosung | — abgebildet nur fur Messphase | (N = 8)

Tabelle 5-3: Optische Eigenschaften (pa, us° und g) der Phantomlésungen |, 1l und der

Perfusionslésung | abgebildet flr

. Darstellung Gber Mittelwert (X)

und Standardabweichung (s). N = Anzahl der Versuchstage.

Parameter

Layer 1+2 Layer 4 Layer 3*
N =23 X S X S X ]
Ma [mm] 0.033 0.002 0.030 0.001 0.760 0.040
us' [mm] 0.799 0.040 1.260 0.10 1.120 0.10
g 0.820 0.030 0.790 0.020 0.820 0.050

*Gefald mit Perfusionslésung | — Abgebildet nur fur Messphase | (N = 8)
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Tabelle 5-4: Optische Eigenschaften (s, Us” und g) der Phantomldsungen I, Il abgebildet

far

. Perfusionslosung | (Layer 3) wurde fir diese Wellenlange nicht

verwendet. Darstellung Uber Mittelwert (X) und Standardabweichung (s).
N = Anzahl der Versuchstage.

Parameter Layer 1+2 Layer 4

N =23 X s X s
Ma [mm™"] 0.031 0.001 0.021 0.003
bs' [mm-] 0.77 0.030 1.180 0.020
g 0.820 0.010 0.740 0.040

Die Reproduzierbarkeit und Stabilitat des Labormodells | basierte auf diesen ge-

ringen Variationsbereichen der Phantomldsungen | und Il sowie der Perfusions-

l6sung |.
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5.2.2 Abstand der Hautoberflache zum ZielgefaR (Sinus sigmoideus)

Die Evaluierung des Abstands des Zielgefalles zur Hautoberflache (Layer 1+2)

basierte auf zehn am Menschen aufgenommenen hochauflésenden Computer-

tomographie-Datensatzen (Kapitel 4.2.3). Der Abstand variierte zwischen

10.6 + 1.85 mm (Tabelle 5-5). Es bestand die Gelegenheit, die Ergebnisse an

einem anatomischen Kopfpraparat zu Uberprifen (der Verfasser dankt an dieser

Stelle dem anatomischen Institut der Universitat zu Libeck). Der gemessene Ab-

stand zwischen Zielgefal zur Hautoberflache von ~ 12 mm bestatigte die vorhe-

rigen Ergebnisse (Abbildung 4-6).

Tabelle 5-5: Abstand der Hautoberflache zum Zielgefald (Sinus sigmoideus).
Darstellung tber Mittelwert (X) und Standardabweichung (s).

CT-Datensatz 1 2 3 4 5
Abstand zum Zielgefals [mm] | 9.7 | 10.2 | 9.5 | 11.3 | 14.3
CT-Datensatz 6 7 8 9 10
Abstand zum Zielgefal® [mm] | 121 | 7.5 | 10.1 | 12.5 | 9.1
XcT-Datensatz1-10 10.6
SCT-Datensatz1-10 1.85

Sinus sigmoideus

Abbildung 5-6: Anatomisches Praparat der Zielregion.
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5.2.3 Stabilitat und Reproduzierbarkeit des Labormodelis Il

Bewertung des Labormodells 1l bezogen auf die folgenden Zielsetzungen.

o Ziel1:

Konstanz der Umgebungsbedingungen innerhalb der Blackbox

o Ziel 2:

Konstanz der physiologischen Parameter der Perfusionslésung |l

Sowohl die Umgebungsbedingungen innerhalb der Blackbox, die kontinuierlich

mithilfe des eingebrachten Umgebungsbedingungssensors erfasst wurden (Ab-

bildung 4-11), als auch die Analyseparameter der Perfusionslésung Il (tHb [g-dI

"1, pH, pCO2 [mmol-I'"], Glu [mg-dI"'] und die Temperatur [°C]) konnten Uber die

gesamte Messphase Il bei geringer Variation konstant gehalten werden (Tabelle

5-6).

Die Extraktion der Proben des Perfusats erfolgte uber Sampleports, im Anschluss

an die Spektrophotometrie-Einheit.

Tabelle 5-6: Praktische Evaluierung der Modellstabilitat (Labormodell 1l und
Perfusionslosung Il). Jeweils Mittelwert (X) und Standardabweichung (s).

Bereich Parameter* P2V1_Mi.90 P2V2_Mai.30
X S X S
tHb [g-dI'] 11.9 0.3 12.0 0.3
Physiologie - pH 738 002 | 740 0.04
Perfusionslosung Il pCO2 [mmol-I1] 43 56 39 6
Glu [mg-dI"] 98 8 103 9
Temperatur [°C] 35.2 0.5 35.5 0.6
Umgebung - rel. Luftfeuchtigkeit [%] | 19.8 1 21.1 1
Blackbox Luftdruck [hPa] 1015 2 1007 3
Temperatur [°C] 34 0.1 34 0.1

* 510 Datenwerte pro Parameter, 270 aus Validierung | und 240 aus

Validierung |l
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5.2.4 Zusammenfassung der Ergebnisse und Schlussfolgerungen
fur die weitere Bearbeitung

Aus den Ergebnissen liel3en sich die folgenden Schlussfolgerungen ableiten:

e Die Phantomlésungen | und Il (N = 23) sowie die Perfusionslésung | (N = 8)
konnten flr alle Versuchstage vergleichend mit einer geringen Varianz her-
gestellt werden.

e Die Auswertung der am Menschen erhobenen CT-Daten und des anatomi-
schen Praparats verifizieren die gewahlten Grenzwerte fur den Abstand
zwischen Sensor und Zielgefal3.

¢ Die konstanten Umgebungsbedingungen des Labormodells Il und die phy-
siologischen Parameter der Perfusionslosung Il ermdglichten die reprodu-

zierbare Anwendung der Sensorgeneration |l.

Die in Kapitel 2.2 definierten Fragestellungen

,Lassen sich die optischen, physiologischen und anatomischen Bedingungen im
Labormodell abbilden?”

.Lassen sich die Abstande zwischen der Hautoberflache und dem Zielgefal

(Layer 1+2) auf der Basis bildgebender Systeme am Menschen evaluieren?*

konnten durch den gewahlten Ansatz beantwortet werden. Die reproduzierbare
Abbildung der Zielregion im Labormodell war moglich und die anatomischen An-
forderungen konnten anhand von 10 hochaufloésenden CT-Datensatzen verifiziert

werden.

Damit wird die fur diesen Teilbereich in Kapitel 2.2 aufgestellte Hypothese 4

,H1: Das entwickelte Labormodell ist fur die Nachbildung der optischen, physio-

logischen und anatomischen Bedingungen nicht geeignet.”
nicht angenommen und die Hypothese 3

,Ho: Das entwickelte Labormodell ist flr die Nachbildung der optischen, physio-

logischen und anatomischen Bedingungen geeignet.”

beibehalten.
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5.3 Messphasen

Anwendbarkeit des Verfahrens und Kalibrierung der entwickelten Sensorik.

e Messphase | [EZ2, EZ5, EZ6, Ek3 & EK4]
Labormodell |, Sensorgeneration |, Einstrom der Perfusionslosung | unter

der Berucksichtigung der Wellenlangen 770 nm und 808 nm.

o Ziel1:

Abschatzung der prinzipiellen Machbarkeit des Verfahrens

o Ziel 2:
Gegenuberstellung der Daten bezogen auf das Festkérpermodell und

das Labormodell |

e Messphase Il [EZ1, EZ3, EZ4, EK1 & EK2]
Labormodell Il, Sensorgeneration Il (Weiterentwicklung basierend auf der
Messphase |), Perfusionskreislauf unter Verwendung der Perfusionslosung
Il (Blutaquivalent auf der Basis von Erythrozytenkonzentrat und Kochsalz-
|I6sung; adaptiert an physiologische Parameter). Betrachtung der Wellen-
langen 770 nm, 808 nm und 850 nm. Integration von 850 nm zur Detektion
der Sauerstoffsattigung (basierend auf den Absorptionseigenschaften von

Hamoglobin; vgl. Kapitel 3)

o Ziel:

Validierung der Sensorgeneration Il zwei Phasen?

= Validierung | (P2V1) — Detektion dynamischer Oxygenierungsan-

derungen (99 % auf 55 % und vice versa)

= Validierung Il (P2V2) — Kalibrierung, Evaluierung des kalibrierten
Sensors, Plateaubildung (99 % - 75 % - 50 % - 25 %, jedes Pla-
teau fur 5 Minuten konstant), Gegenuberstellung der Referenzsat-
tigung (diskontinuierlich) und der mit dem Sensor gemessenen

Sauerstoffsattigung

3 Px = Messphase (mit dem Zusatz V1., fir Validierung | und Il);
Tx = Versuchstag; My = Messung; Kaly = Kalibrierungsmessung
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5.3.1 Generation 1 — Messphase |

Der erste Bereich der Messphase | (Kapitel 5.3.1.1) umfasste n = 60 Messungen.
Diese beinhalteten die Detektion des Einstroms der Perfusionslosung | fur die
Wellenlangen 770 nm und 808 nm unter der Variation des Abstands zwischen
dem Sensor und dem Zielgefald (Layer 1+2: gewahlter Abstand 8 mm, 13 mm,
20 mm).

Die Absicherung der Modellstabilitat und -qualitdt wurde im zweiten Bereich der
Messphase | (Kapitel 5.3.1.2) durch die Gegenuberstellung des Festkdrpermo-
dells und des Labormodells | realisiert.

Dieser Bereich der Messphase | umfasste n = 20 zusatzliche Messungen bei ei-

nem Abstand von 13 mm zwischen Sensor und Zielgefal.

PD3
3.085 T T T
(a) Phantomldsung - Einstrom
3.08 - S -
= 3075}
T
(b)
% 3071 +Ergebnisparameter]| Signaldifferenz A [V] fiir PD, 4
C
2
n
3.065 - -
3.06

Zeit [s]

Abbildung 5-7: Messphase | - Signalverlauf GUber die Zeit.
Einstrom der Perfusionslosung | im Labormodell |, Detektion mit der
Sensorgeneration |. Hier abgebildet das Messsignal der Photodiode 3 in
einem Abstand von 18 mm zur Lichtquelle. Verwendete Wellenlange

. Abstand zwischen Sensor und Zielgefald (Layer 1+2) =

(a) Messzelle gefullt mit destilliertem Wasser, (b) Einstrom der
Perfusionslosung | (Layer 3), (c) Messzelle mit Perfusionslosung |
gefulit.

Die Signaldifferenz A [V] (Abbildung 5-7), extrahiert aus den Photodioden 1-6

(PD1-6) in 6 mm, 12 mm, 18 mm, 24 mm, 30 mm, 36 mm Abstand zur Lichtquelle,
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bildete die Basis fur die weitere Betrachtung der Ergebnisse. Die Auswertung
hatte die Identifizierung der Photodiodenabstande zum Ziel, die eine ideale De-
tektion der Signalanderungen im Zielgefal® erreichen. Der Einstrom der Phan-
tomlésung | (abgebildet als Signaldifferenz A [V]) konnte fur alle untersuchten
Abstande zwischen Sensor und Zielgefaly (8 mm, 13 mm und 20 mm) sicher

identifiziert werden.

5.3.1.1 Abschatzung der prinzipiellen Machbarkeit des Verfahrens

Fir die Schichtdicke von 8 mm (Layer 1+2: Kopfschwarte und Schadelknochen,
Abstand zwischen Sensor und Zielgefald) wurden die maximalen Signaldifferen-
zen fur Photodiode PD3 (18 mm Abstand zur Lichtquelle) und Photodiode PD4
(24 mm Abstand) detektiert (Abbildung 5-8).
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Abbildung 5-8: Signaldifferenz A [V] durch den Einstrom der Perfusionslosung | in das
Labormodell | (P1T12M1-10), Abstand zwischen Sensor und Zielge-
fall (Layer 1+2). n = 10 Messungen pro Wellenlange.

Die Anderung der Schichtdicke (Layer 1+2: Abstand zwischen Sensor und Ziel-
gefall) auf 13 mm fuhrte zu einer wesentlichen Signalanderung (Signaldifferenz
A [V]) der Photodiode PD4 (24 mm Abstand). Auffallig ist die umgekehrte Reihen-
folge der Photodioden PD+1 (6 mm) und PD2 (12 mm) in Abbildung 5-9. Das Er-

gebnis kann an dieser Stelle nicht sicher interpretiert werden.
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Abbildung 5-9: Signaldifferenz A [V] durch den Einstrom der Perfusionsldsung | in das
Labormodell | (P1T3+4M1.10), 13 mm Abstand zwischen Sensor und Ziel-
gefald (Layer 1+2). n = 10 Messungen pro Wellenlange.
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Abbildung 5-10: Signaldifferenz A [V] durch den Einstrom der Perfusionslésung | in das
Labormodell | (P1Ts+6M1-10), 20 mm Abstand zwischen Sensor und Ziel-
gefall (Layer 1+2). n = 10 Messungen pro Wellenlange.

Fir 770 nm und 808 nm konnten die Signalanderungen (Anderung der optischen
Eigenschaften im Zielgefal® durch den Einstrom der Perfusionslosung | fur den

gesamten untersuchten Bereich der Schichtdicke von Layer 1+2 (8 mm, 13 mm,
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20 mm) sicher detektiert werden. Bezogen auf den Abstand von 20 mm war die
Signalqualitat deutlich eingeschrankt. Wahrend der Einstrom der Phantoml6-
sung | fur die Photodioden PD1-6 detektiert werden konnte, war die raumliche Auf-
|I6sung unzureichend, d. h. die Signaldifferenzen A [V] der einzelnen Photodioden

lagen in derselben Groflenordnung.

Vor der Spezifizierung der Sensorgeneration Il wurden die bisherigen Ergebnisse
in der Gegenuberstellung des Festkdrpermodells und des Labormodells | fur die

Wellenlangen 770 nm und 808 nm validiert.

5.3.1.2 Gegeniiberstellung des Festkorpermodells und des Labormodelis |
Der gewahlte Abstand zwischen Sensor und Zielgefaly (Layer 1+2: Kopfschwarte
und Schadelknochen) von 13 mm ergab sich aus den Abmessungen des Fest-
korpermodells [49]. Diese konnten aufgrund der vorgegeben Modellstruktur nicht

variiert werden.
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Abbildung 5-11: Gegenuberstellung Festkérperphantom und Labormodell . Sig-
naldifferenz A [V] durch den Einstrom der Perfusionslosung |
(P1T3+7M1-10). Abstand zwischen Sensor und Zielgefaly

(Layer 1+2). Verwendete Wellenlange 770 nm. n = 10 Messungen pro
Wellenlange.
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Abbildung 5-12: Gegenlberstellung Festkdrperphantom und Labormodell 1.
Signaldifferenz A [V] durch den Einstrom der Perfusionslésung |
(P1T4+8M1-10). Abstand zwischen Sensor und Zielgefald (Layer
1+2). Verwendete Wellenlange 808 nm. n = 10 Messungen pro Wellen-
lange.

Abbildung 5-11 und Abbildung 5-12 demonstrieren eindeutig die Vergleichbarkeit
beider Ansatze (Festkorpermodell und Labormodell |) fir die Wellenlangen
770 nm und 808 nm. Die Gegenuberstellung der Messungen war nahezu iden-
tisch.

Die Bewertung der Vergleichbarkeit des Festkdrpermodells mit dem Labormo-
dell | basierte zudem auf den Ergebnissen der berechneten t-Tests (Tabelle 5-7).
Lediglich fur PDe bei 770 nm, PD1 und PDe bei 808 nm erfolgte die Annahme der
Alternativhypothese (Ungleichheit der Mittelwerte beider Modelle).

Tabelle 5-7: Signifikanzanalyse des Modellvergleichs.

Ergebnisse t-Test, 770 nm, Modellvergleich*

PD+ PD2 PDs PD4 PDs PDe
0.16 0.01 0.23 0.08 0.09 0.002
Ergebnisse t-Test, 808 nm, Modellvergleich*

PD+ PD2 PDs PD4 PDs PDe
0.50 0.31 0.1 0.08 0.053 1E-14

*Signifikanter Unterschied fur Werte < 0.05.
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5.3.1.3 Zusammenfassung der Ergebnisse der Messphase | und Schlussfol-
gerungen fur die weitere Bearbeitung

Aus den resultierenden Ergebnissen liel3en sich die folgenden Aussagen fur die

weitere Bearbeitung ableiten:

e Das Labormodell | eignet sich fur die Abbildung der Zielregion.

e Aufgrund der Vergleichbarkeit des Festkorpermodells und des Labormo-
dells | wurde letzteres fur die weitere Bearbeitung der Themenstellung ver-
wendet.

e Die Sensorgeneration | ermdglichte die sichere Detektion der Anderungen
der optischen Eigenschaften im Zielgefal3.

e Die Photodiodenabstande PD1s von 6-36 mm scheinen geeignet zur De-

tektion der Signalanderungen im Zielgefal}.
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5.3.2 Generation 2 — Messphase Il

Evaluierung der Sensorgeneration Il im Labormodell || unter der Anwendung der

Perfusionslosung Il in den Phasen Validierung | und Validierung |l

e Validierung I:
Dynamischer/regelmaliger Wechsel zwischen den vendsen Sauer-
stoffsattigungen 99 % und 55 %

e Validierung ll:
Bildung von Sattigungsplateaus (99 % - 75 % - 50 % - 25 %, jeweils kon-
stant fur 5 Minuten) mit anschlieRender Sensorkalibrierung; Gegenuber-
stellung der Sauerstoffsattigungen gemessen mit dem kalibrierten Sensor

und dem Referenzsystem.

5.3.2.1 Validierung |

Die kontinuierlich aufgezeichneten Daten der Spektrophotometrie-Einheit dien-
ten als online Referenz zur Gegenuberstellung der Rohsignale der Sensorgene-
ration Il (Abbildung 5-13 und Abbildung 5-14).

Die Oxygenierungsanderungen im Zielgefaly konnten zeitlich korreliert in den
Rohsignalen abgebildet werden.

Die detektierten Signalanderungen (770 nm, 808 nm und 850 nm) waren in Uber-
einstimmung mit den Absorptionseigenschaften fur oxygeniertes und deoxyge-
niertes Blut (Kapitel 3.2.2).

Fir 770 nm ist der Absorptionskoeffizient fir HHb (deoxygeniertes Hamoglobin)
dominierend, sodass die Signalintensitat am Detektor, aufgrund geringerer Ab-
sorption, fur Oxygenierungsprozesse stieg. Fur 850 nm ist dieser Effekt genau
umgekehrt.

Zusatzlich zur photometrischen online Referenz wurde eine diskontinuierliche
Referenz (Probenentnahme der Perfusionslosung Il und Analyse mittels IL-682
und GEM3000) aufgebaut.

Der kurzfristige Einbruch im Signal der Spektrophotometrie-Einheit beruht auf der
Probenentnahme und den damit verbundenen Volumen- und Flussanderungen

im Perfusionsmodell.



Kapitel 5 | Ergebnisse 132

1.70

1.50

1.10

Counts (normalisiert)

090 [

0.70

o 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13 14 15 16 17

Zeit [min]

Abbildung 5-13: Daten der online Referenz (Spektrophotometrie-Einheit) beispielhaft fiir
den Messzyklus (PL+3, P2V1T1Ms). Extrahierte Wellenlangen
(gestrichelte Linie), (durchgezogene Linie) und (ge-
punktete Linie). Signaleinbruch durch Probenentnahme der diskontinu-
ierlichen Referenz.
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Abbildung 5-14: Sensorsignale (Sensorgeneration Il) beispielhaft flir den Messzyklus
(PL1-3, P2V1T1Ms) und Photodiode PD3 (18 mm Abstand zur Licht-
quelle). Abstand zwischen Sensor und Zielgefald (Layer1+2) 10 mm.
(gestrichelte Linie), (durchgezogene Linie) und
(gepunktete Linie).
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Die Reproduzierbarkeit der Signale und damit der Ergebnisse wird in Abbildung
5-15 dargestellt. Die Sauerstoffsattigung konnte fur die n = 10 Messungen eines
Versuchstags reproduzierbar fur den kontinuierlichen Wechsel zwischen 99 %
und 55 % detektiert werden.
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Abbildung 5-15: Sensorsignale flr der Messungen P2V1T1M1.10. Berechnet

nach Gleichung 4.1.

Die Phase Validierung | umfasste n = 90 Messungen (P2V1T1-3M1-90). Diese be-
inhalteten die Anwendung der Wellenlangen 770 nm, 808 nm und 850 nm bei
einer Variation des Abstands zwischen Sensor und Zielgefal. Basierend auf der
unzureichenden Ortlichen Auflésung fur einen Abstand von 20 mm in der Mess-
phase | wurden die Abstande fur die Messphase Il angepasst (Layer 1+2: 10 mm,
15 mm, 18 mm).

Innerhalb der Phase Validierung | konnten die angestrebten Plateaus (PL1-3) fir
alle Messungen sicher identifiziert werden. Die im Signal abgebildete Differenz
PDx (V) (berechnet anhand von Gleichung 4.1) kann eindeutig fur die Abbildung
der Sattigungsplateaus herangezogen werden.

Die fur Tag 1 exemplarisch dargestellten Messungen (Abbildung 5-15) konnten
fur alle 9 Versuchstage aquivalent erfasst werden. Tabelle 5-8 ordnet den be-
rechneten Signalanderungen PDx (V) die Daten der diskontinuierlichen Referenz

(Sauerstoffsattigung und Sauerstoffpartialdruck) zu.
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Tabelle 5-8: Gesamtergebnisdarstellung der Validierungsmessungen P2V1M1.go.
P = Messphase, V = Validierung, T = Tag, M = Messung. Darstellung
Uber Mittelwert (X) und Standardabweichung (s).
Abstand zwi-
schen Sensor 10 mm 15 mm 18 mm
und Zielgefal®
P2V1iT13M130 | P2V1Ta6M130 | P2V1T7.oM130 |Quelle
Parameter* X s X s X s
PD1* (V) 0.0053 0.0004 [0.0017 0.0003 [0.0006 0.0001 |Sensor
PD2* (V) 0.0142 0.0005 [0.0051 0.0004 [0.0016 0.0001 |Sensor
PDs* (V) 0.0131 0.0009 [0.0047 0.0009 [0.0015 0.0004 |Sensor
PL1 RefsO2 [%] 55 3 55 2 58 2 BGA
PL2 RefsO2 [%] 99.9 0.2 99.5 0.4 99 0.6 |BGA
PL3 RefsO2 [%] 55 3 56 2 58 3 BGA
PL1 pO2 [mmHQ] 13 1.1 11 1.2 11 1.2 |BGA
PL2 pO2[mmHg] | 126 13.2 116 14.4 104 13.3 |BGA
PL3 pO2 [mmHQ] 13 1.2 10 1.4 11 1.1 |BGA

* Berechnet nach Gleichung 4.1

* 90 Datenwerte pro Parameter. 30 pro Abstand zwischen Sensor und

Zielgefald.

Im hier gewahlten Messaufbau wiesen die Photodioden PD2 und PDs in den Ab-
stdnden 12 mm und 18 mm die intensivsten Signalanderungen auf. Die Signal-
qualitat der Photodioden PDs- war zu gering fur die Detektion der Oxygenie-
rungsanderungen.

PD1 detektierte in Ubereinstimmung mit den Simulationen mit der Monte-Carlo-
Methode nur die oberflachlichen Anderungen und zeigte die geringste Signalan-
derung PDx (V) berechnet nach Gleichung 4.1.

In der vergleichenden Betrachtung der Ergebnisse der Messphasen | und Il
zeigte sich, dass die erzielten Signalanderungen in der Messphase Il deutlich
geringer waren. Die maximale Anderung PDx (V) wurde in der Messphase Il mit
der Photodiode PD2 und in der Messphase | mit den Photodioden PDs und PD4
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detektiert. Dies ist durch das geringere Delta der optischen Eigenschaften im Be-
reich des Zielgefales in der Messphase |l (erzeugt durch Oxygenierungsande-
rungen) begriindet. Die in Messphase | erzeugte Anderung basierte auf dem Ein-
strom der Perfusionslosung | in die mit destilliertem Wasser gefullte Messzelle
und bildete ein deutlich intensiveres Delta in den optischen Eigenschaften sowie
im Signal ab. Es konnten die Photodioden in einem groReren Abstand zur Licht-

quelle (PDas-6) in die Auswertung einbezogen werden.



Kapitel 5 | Ergebnisse 136

5.3.2.2 Zusammenfassung der Ergebnisse der Phase Validierung | und
Schlussfolgerungen fiir die weitere Bearbeitung

Aus den Ergebnissen der Phase Validierung | lie3en sich die folgenden grundle-

genden Aspekte flr die nachfolgende Phase Validierung Il ableiten:

e Die Messung von definierten Oxygenierungszustanden im Labormodell
ist mit der Sensorgeneration 1l mdglich.
e Die Auspragung der detektierten Signalanderungen steht in direktem Zu-
sammenhang mit dem Abstand zwischen der Lichtquelle und dem Detektor.
e Die Messergebnisse der Phase Validierung | zeigen verglichen mit der Si-
mulation unter der Verwendung der Monte-Carlo-Methode plausible Ergeb-
nisse.
e Entwicklung des Algorithmus (Gleichung 4.1) zur Isolation der Signale aus
dem Zielvolumen:
o Die Berechnung umfasste bisher nur die Abbildung der Unter-
schiede zwischen den Plateaus (PL1-3)
o Implementierung einer Differenzbildung zur Trennung der Signale
unterschiedlicher Eindringtiefen
o Implementierung eines Gewichtungsfaktors zur Anpassung der de-
tektierten Signalintensitaten bezogen auf den Abstand zur Licht-
quelle
e Zur Erfassung des diagnostisch relevanten Sattigungsbereichs von 99 % -
20 % ist die Implementierung weiterer Plateaus erforderlich.
e Fur die direkte Detektion der Sauerstoffsattigung ist eine Kalibrierung not-

wendig.

Die Beantwortung der in Kapitel 2.2 definierten Fragestellungen fur die Mess-
phase Il erfolgt in Kapitel 5.3.2.4.
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5.3.2.3 Validierung Il

Ziel der Plateaubildung (PL1-4) war die Abbildung eines Gleichgewichts im ge-
samten Perfusionsmodell, sodass an der Entnahmestelle der Proben fur die Re-
ferenzmessung und am Applikationsort des Sensors identische Bedingungen
vorlagen. Nur wahrend dieses konstanten Zustands war der Vergleich der dis-
kontinuierlichen Referenzwerte (RefsO2) und der Messwerte der Sensorik zulas-
sig.

Die Einstellung der Plateaus PL14 (jeweils konstant fur 5 Minuten, Abbildung
5-16) konnte flr alle 30 Messungen in identischer Form realisiert werden (Tabelle
5-9).

In die Auswertung wurden folgende Datensatze einbezogen:

1. die diskontinuierlichen Referenzmessungen CO-Oxymetrie (IL-682, Mittel-
wert aus zwei strukturell identischen Systemen), am Anfang und am Ende
jedes Plateaus (PL1-4),

2. die kontinuierlichen Sensordaten, jeweils zeitlich korreliert mit den Refe-

renzmessungen.

Die Auswertung jeder Messung (Kal1-5; Ms-30) beinhaltete die Wertepaare fur die

Plateaus PL14 in gleichférmiger Anzahl.
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Sensorsignal [V]

25 (PL,)

50 (PL3)

75 (PLy,)

99 (PL,)

Abbildung 5-16: Sensorsignal Validierung Il (P2V2M141) berechnet anhand von Glei-

chung 4.2.

Tabelle 5-9: Gegenlberstellung der Sauerstoffsattigungen der Referenzmessungen
RefsO; und der nach Gleichung 4.2 berechneten Sensorsignale

0 3 6 8 11 14 17 20 22 25 28 31 34 36 39 42

Zeit [min]

(Sensorgeneration Il). Messungen Kali.s, P2V2Ms.30.
Darstellung Uber Mittelwert (X) und Standardabweichung (s).

RefsO, [%]

Datenquelle Plateau | Sauerstoffsattigung [RefsO2]*
X S
PL+ 99.91 0.20
PL2 76.65 3.21
Referenz — 1L682
PL3 50.44 5.29
PL4 27.11 5.42
Plateau Sensorsignal [V]*
X S
PL1 0.9412 0.0121
, PL2 0.96810 0.0043
Sensorgeneration |l
PLs 0.98475 0.0032
PL4 0.99435 0.0035

* 240 Datenwerte pro Plateau. Kalibrierungsmessungen n = 40,

Messungen mit kalibrierter Sensorik n = 200
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Die Kalibrierungsphase (Kal1-s, Abbildung 5-17) umfasste insgesamt 5 Messun-

gen. Daraus ergaben sich 40 zur Kalibrierung nutzbare Wertepaare.

120

100 A

80

60

RefsO, [%]

40 A

20 +

O T T T T
1.00 0.98 0.96 0.94

Sensorsignal [V]

Abbildung 5-17: Kalibrierungsmessungen (Kali.s). Gegenuberstellung RefsO- [%] und
Sensorsignal [V] inklusive der berechneten Regressionsgerade. Ba-
sierend auf n = 40 Datenwerten (n = 5 Messungen, 4 Plateaus pro
Messung, 2 Messwerte pro Plateau).

Die Berechnung der Regressionsfunktion zwischen Sensor- (x-Achse) und Refe-
renzsignal (BGA, y-Achse) basierte auf diesen 40 Wertepaaren der Kalibrie-
rungsmessungen (Kali-s) unter Verwendung der Methode der kleinsten Qua-

drate.

y=-1367.8 x +1387.2 (5.1)

Die Regressionsgerade (BestimmtheitsmaR R? = 0.9699) wurde zur Kalibrierung
in die Softwareberechnung der Sensorgeneration |l integriert und die kontinuier-
lich  berechnete  Sauerstoffsattigung (SsO2) fur die  Messungen
P2V2Me-30 den Referenzwerten (diskontinuierlich, CO-Oxymetrie) gegenuberge-
stellt (Abbildung 5-18).
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Abbildung 5-18: Gegenlberstellung Sensor sO; (SsO;) und Referenz sO; (RefsOy).
Basierend auf n = 200 Datenwerten (n = 25 Messungen, 4 Plateaus
pro Messung, 2 Messwerte pro Plateau).

Die Abweichung der einzelnen Wertepaare von der Regressionsgeraden bezo-
gen auf das Konfidenzintervall (Cl 95 %) bildete fur die Phase Validierung Il den
entscheidenden Parameter. Nahezu alle detektierten Sauerstoffsattigungen

SsO2 lagen im dargestellten Konfidenzintervall.
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Abbildung 5-19: Bland-Altmann-Diagramm RefsO. und SsO,. Basierend auf n = 200
Datenwerten (n = 25 Messungen, 4 Plateaus pro Messung, 2 Mess-
werte pro Plateau).

Das Bland-Altmann-Diagramm (Abbildung 5-19) erlaubt die anwendungsbezo-
gene Einordnung der Messwerte Uber den gesamten Detektionsbereich der Sau-
erstoffsattigung. In wieweit systematische Fehler (Shifts) eine Rolle spielen, ist
zum jetzigen Zeitpunkt nicht sicher abzubilden. Die mittlere absolute Abweichung
lag bei ~ 3 %.

Tabelle 5-10: Statistische Auswertparameter der Phase Validierung II.

RefsO2 vs. SsO2*

Mittlere absolute Abweichung [%] 2.979
Bias 0.0563

95 % Konfidenzintervall Bias -0.4574 - 0.57
Slope (Steigung der Regressionsgrade) 0.971

* Basierend auf n = 200 Datenwerten (n = 25 Messungen,

4 Plateaus pro Messung, 2 Messwerte pro Plateau)
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5.3.2.4 Zusammenfassung der Ergebnisse der Phase Validierung Il und
Schlussfolgerungen fiir die weitere Bearbeitung

Aus den resultierenden Ergebnissen lieRen sich die folgenden grundlegenden
Aspekte fur die Diskussion ableiten:

e Oxygenierungsplateaus im Sattigungsbereich von 99 % - 20 % RefsO:2
konnten reproduzierbar abgebildet werden.

e Die Kalibrierung der Sensorgeneration Il - NiSvO2 1.0 war fur die Detektion
der Sauerstoffsattigung im Zielgefal® im Bereich von 99 % - 20 % erfolg-
reich.

¢ Mit dem Ansatz ist es erstmalig gelungen, die Sauerstoffsattigung in einem
Zielgefall im Bereich 99 % - 20 % reproduzierbar mit einer Messgenauig-
keit von + 3 % zu messen.

e Der Einfluss moglicher systematischer Fehler (Shifts) ist weiterflhrend zu
untersuchen und kann zum jetzigen Zeitpunkt nicht sicher abgebildet wer-

den.

Die dargestellten Ergebnisse der Messphase |l dienten der Beantwortung der

zentralen Fragestellungen und Hypothesen der vorliegenden Arbeit (Kapitel 2.2):

1. ,Koénnen Anderungen der optischen Eigenschaften im ZielgefaR detektiert
werden?”

2. ,Kann die Variation der Sauerstoffsattigung in einem vendsen Zielgefal} re-
produzierbar detektiert werden?“

3. ,Kénnen mit dem entwickelten Verfahren vendse Sattigungen im Bereich
von 99 % - 20 % detektiert werden?“

Die Detektion von Anderungen der optischen Eigenschaften innerhalb des Ziel-
gefalRes konnte durch die durchgefihrte Messphase | (Kapitel 5.3.2.1) gezeigt
werden [EZ4, EZ5, Ek3 & EK4]. Der darauf aufbauende Nachweis der Detekti-
onsmdglichkeit von Sauerstoffsattigungsanderungen im Zielgefald erfolgte durch
die dynamische Variation des Parameters zwischen 99 % und 55 % [EZ3, EK1
&EK?2] in der Phase Validierung | (Kapitel 5.3.2.3).

Die Bearbeitung der Fragestellung 3 dieses Abschnitts zielte gleichzeitig auf die
Uberprifung der Hypothesen 5 und 6 (Kapitel 2.2) ab [EZ1].
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Die in Kapitel 5.3.2.3 dargestellten Ergebnisse verdeutlichen den statistisch sig-

nifikanten Zusammenhang zwischen Ss02 und Refs02, sodass die Hypothese

,H1: SsO2 # RefsO2 (Mit Referenzverfahren (CO-Oxymetrie) bestimmte Sauer-
stoffsattigung)*

nicht angenommen und die Hypothese

,Ho: SsO2 = RefsO2 (Mit Referenzverfahren (CO-Oxymetrie) bestimmte Sauer-
stoffsattigung)“

beibehalten wird.



Kapitel 5 | Ergebnisse 144

5.4 Generation 3 — Sensorgeneration lli

Entsprechend der erfolgreich abgeschlossenen Generation 2 war die hard-
wareseitige Weiterentwicklung der Sensorgeneration Il das entscheidende Ziel,
um den industriellen, methodischen und klinischen Anforderungen zu entspre-
chen. Die Leistung der Arbeit wird durch diese ,Engineering-Leistung“ komplet-
tiert und ermoglicht die Einbringung der Sensorik in weiterfuhrende Untersuchun-

gen (Tiermodell, Probandenmessungen).

Die industrielle Fertigung der Sensorgeneration Il - NiSvO2 2.0 gewahrleistete
einen vollflexiblen Sensoraufbau bei einer gleichzeitig elektrisch und mechanisch
sicheren Verbindung der Einzelkomponenten (Abbildung 5-20, a). Der Adapter
(Abbildung 5-20, b und c) ermdglichte die Verbindung des Sensors mit der ent-
wickelten Hardwareplatine (Abbildung A - 2, rechts).

(c)

Abbildung 5-20: NiSvO- 2.0 inklusive Anschlussadapter.

Die Designauslegung erfolgte vor dem Hintergrund, den Sensor zum einen als
Einmalsensor (Ruckseite mit selbstklebendem schwarzen Neopren Uberzogen,
Abbildung 5-20, d) einzusetzen und ihn aufgrund seiner flexiblen sowie flachen
Struktur zum anderen in wiederverwendbare Sensorgehause integrieren zu kon-

nen.
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Entsprechend der methodischen Vorgehensweise (4.3.3) konnte flr die Sensor-
generation Il (Abbildung 5-21) die Verwendung der bisherigen Hardwareplatine
in Kombination mit einer aus Standardbauteilen entwickelten elektrischen Schal-
tung zur Analog-Digital-Konvertierung zur Weiterverarbeitung der Signale und
Versendung per Bluetooth realisiert werden. Des Weiteren diente die Mikropro-
zessorplatine zur Ansteuerung des LEDs und somit der Festlegung des Messzyk-
lus. Die Platzierung der gesamten Elektronik erfolgte in dem dargestellten Ge-

hause inklusive des eingebrachten Akkus zur Versorgung der Komponenten.

(d)

Abbildung 5-21: Sensorgeneration lll.
(a) Hardwareplatine (rechts), Mikroprozessorplatine (links),
(b) Analog-Digital-Konverter, (c) Bluetooth Modul,
(d) Gehause und Akku.



Das Kapitel Diskussion unterteilt sich in die folgenden Bereiche:

¢ Applikationsort und klinische Relevanz des Messparameters (Kapitel 6.1)
e Bewertung des verwendeten physikalischen Verfahrens (Kapitel 6.2)

e Simulationsmethoden (Kapitel 6.3)

e Labormodell (Kapitel 6.4)

e Sensorsystem (Kapitel 6.5)

e Generelle Aspekte (Kapitel 6.6)

Zusatzlich werden in Kapitel 6.7 weiterfuhrende Ansatze diskutiert. Dieser Teil
bezieht sich auf die notwendigen Schritte, um die erreichten Ergebnissen im Tier-

modell und im klinischen Einsatz zu verifizieren.
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6.1 Applikationsort und klinische Relevanz des Messpara-
meters

Durch die einfache Erreichbarkeit von au3en und die Unveranderlichkeit des Ziel-
volumens, aufgrund der Einbettung des Zielgefalles (Sinus sigmoideus) im Kno-
chenbereich, ist die Zielregion exakt definiert. Dieses Volumen weist auch bei
Erwachsenen eine nahezu unveranderliche Grof3e und Lage auf.

Die Positionierung des Sensors erlaubt die Applikation im ,Kopfhdrerdesign® zur
Einschatzung der globalen Oxygenierungssituation getrennt nach der jeweiligen
Hemisphare. Der leichte Zugang zum Applikationsort ermdglicht standardisierte
Messablaufe. Das Zielgefal® (Sinus sigmoideus) zeichnet sich zudem durch ei-
nen konstanten Fluss ohne pulsatile Komponente und ohne Venenklappen aus.
Der Applikationsort ist ideal geeignet, um die zerebralvendse Sauerstoffsattigung
zu erfassen, weil an dieser Position noch keine Vermischung mit weiteren veno-
sen Blutkomponenten stattgefunden hat [44].

Die bisherigen klinischen Ergebnisse der zerebralen Oxymetrie erlauben den
Hinweis, dass die Sauerstoffversorgung des Hirngewebes auch als Indikator fur
Dysfunktionen anderer Organe sowie fur den Behandlungsverlauf (patient out-
come) dienen kann [20-26].

Der Normbereich fur die zerebralvenose Sauerstoffsattigung ist — je nach be-
trachtetem Studienkollektiv — zwischen ~ 50 % - 75 % [24]. Ein starkes Absinken
der Sauerstoffsattigung in diesem Grenzbereich (< 50 %) geht mit einem erwei-
terten Risiko einer irreversiblen Schadigung des Gehirns einher.

Reduzierte Werte < 50 % kdnnen unter anderem durch eine arterielle Hypoxie,
einen erhohten CMRO2-Wert, einen erniedrigten systolischen Blutdruck, einen
erniedrigten pCO2 oder einen erhdhten ICP verursacht werden [40].

Der gewahlte Applikationsort (Uber dem Sinus sigmoideus) erscheint — unter Be-
rucksichtigung der Betrachtung im Labormodell — fur die nicht-invasive Detektion
der zerebralvendsen Sauerstoffsattigung als geeignet. Bei der Ubertragung der

Ergebnisse auf den praktischen Einsatz sind die Einflussfaktoren

e Lufteinschlisse im Knochen zwischen Sensor und Zielgefal3,
e Haare am Applikationsort und

e Hautpigmentierung

zu berucksichtigen.
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6.2 Bewertung des verwendeten physikalischen Verfahrens

Das im Rahmen der vorliegenden Arbeit aufgebaute Messprinzip kombiniert die
Vorteile der nahinfrarotspektroskopischen Verfahren (Nicht-Invasivitat, einfache
Anwendung am Patienten) mit einem Applikationsort, dem Sinus sigmoideus, der
die Einschatzung physiologischer und pathophysiologischer Stoffwechselpro-

zesse des Gehirns, getrennt nach der Hemisphare, ermdglicht.

6.2.1 Limitierungen des Verfahrens

Bezogen auf das physikalische Verfahren mussen Limitierungen in der Auflosung
der NIRS Technik in Kombination mit sich andernden optischen Eigenschaften
und den Signalen der oberflachlichen und tiefen Anteile in die Diskussion einbe-
zogen werden. Der Durchmesser des Zielgefalles von ca. 5 mm liegt im Grenz-
bereich des Aufldsungsvermogens der diffusen optischen Tomographieverfahren
[193].

Durch die Differenzbildung und Gewichtung einzelner Detektorsignale — wie sie
auch in der zerebralen Spektroskopie zum Einsatz kommt — in verschiedenen
Abstanden zur Lichtquelle (tiefenabhangige Separation der Signale) kann die Li-
mitierung fur die im Rahmen der vorliegenden Arbeit betrachtete funktionelle Di-
agnostik iberwunden werden [194]. Grundsatzlich baut die entwickelte Sensorik
auf diesem bereits praktisch im klinischen Einsatz verifizierten Verfahren der ze-
rebralen Oxymetrie (fNIRS, Differenzbilder, Gewichtung der Signale) auf [73,
195, 196].

6.2.2 Gegeniiberstellung mit der zerebralen Oxymetrie

Die nicht-invasive Detektion geht im Vergleich mit invasiven Verfahren immer mit
Genauigkeitseinbuf3en einher. Aufgrund der im Rahmen der vorliegenden Arbeit
erreichten Messgenauigkeit von + 3 % (Kapitel 5.3.2) ist das hier entwickelte Ver-
fahren fur die Erfassung der zerebralvendsen Sauerstoffsattigung in einem Kkli-

nisch akzeptablen Toleranzbereich geeignet. Die Genauigkeit der zerebralen
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Oxymetrie wird im Bereich von 99 % - 50 % mit ~ + 4 %* angegeben. Der Bereich
von 50-20 % wird nicht abgebildet.

Verglichen mit der zerebralen Oxymetrie, die nur ein geringes Messvolumen un-
terhalb des Sensors betrachtet [24], ermdglicht das hier entwickelte Verfahren
die vertrauenswurdige Detektion der zerebralvendsen Sauerstoffsattigung sei-
tengetrennt, jeweils flr die einzelne Hemisphare. Das von den Sensoren der ze-
rebralen Oxymetrie erfasste Volumen ist dariber hinaus durch eine nicht sicher
bestimmbare Zusammensetzung von arteriellen und vendésen Komponenten ge-

kennzeichnet.

6.2.3 Gegeniiberstellung mit der jugularvendsen Oxymetrie

Die jugularvendse Oxymetrie ist grundsatzlich mit dem invasiven Vorschub des
Kathetersystems entgegen der vendsen Flussrichtung hoch bis zum Bulbus ju-
gularis unter radiologischer Kontrolle verbunden [197]. Der Messort der jugular-
vendsen Oxymetrie ist nicht direkt vergleichbar mit dem Sinus sigmoideus, da die
eigentliche zerebrale Sauerstoffsattigung durch zuflieRende Blutvolumina veran-

dert und damit verfalscht werden kann [40].

6.2.4 Gegeniiberstellung mit einem weiteren NIRS Verfahren

Ein weiteres Alternativverfahren fur die Messung der Sauerstoffsattigung in der
Vena jugularis interna befindet sich in der Markteinfihrungsphase (VO 100 Sys-
tem der Firma Mespere®).

Das Ziel dieses Gerates ist die nicht-invasive Erfassung der zentralvendsen Sau-
erstoffsattigung im Halsbereich mittels NIRS, welche normalerweise nur durch
eine punktuelle Blutenthahme Uber einen eingebrachten Katheter erfasst werden
kann. Aus den bisherigen Studienergebnissen lasst sich noch keine signifikante
Einschatzung der Messgenauigkeit ableiten [198]. Das Verfahren wird seit 2013
in einer klinischen Studie® erprobt.

4 FORE-SIGHT, CASMED.
http://www.casmed.com/files/documents/FS-Sell-Sheet-REV-11.pdf

5 http://www.mespere.com/files/www/Mespere_V0_100_Venous_Oximetry 2016EN.pdf

6 https://clinicaltrials.gov/ct2/show/NCT01788956
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Eine Vergleichbarkeit der Applikationsorte — die Vena jugularis interna bei dem
VO 100 und der Sinus sigmoideus in dem hier entwickelten Verfahren — ist nur
eingeschrankt gegeben, da zwischen dem Sinus sigmoideus und der Vena ju-
gularis interna weitere vendse Blutvolumina zustromen kénnen. Des Weiteren ist
die Vena jugularis interna aufgrund der variablen Position zur Arteria carotis —
unter Berucksichtigung der seitlichen Drehung im Halsbereich — anatomisch nicht
eindeutig zu identifizieren. Zusatzlich ist die nicht-invasive Messproben-gewin-
nung an diesem Applikationsort durch die breiten Schwankungen der Schichtdi-
cke zwischen Sensor und Zielgefald — als zusatzliche Unsicherheit — gekenn-
zeichnet.

Das Prinzip des Verfahrens ahnelt dem im Rahmen der vorliegenden Arbeit ent-
wickelten System und verdeutlicht daher die Moglichkeit der Detektion der veno-
sen Sauerstoffsattigung in einem definierten Zielgefald mittels nahinfrarotspekt-

roskopischer Verfahren.
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6.3 Simulationsmethoden

Die implementierten Simulationsansatze ermdglichten die Darstellung der Licht-
ausbreitung in biologischen Geweben zur Abschatzung der notwendigen Sen-
sorstruktur sowie weiterer, genereller Einfliisse durch die Detektionsrichtung, die

Modellgeometrie und die Lage des Zielgefalies.

Bei der vergleichenden Betrachtung der beiden Simulationsansatze (Finite-Ele-
mente-Methode, Monte-Carlo-Methode) zeigte sich deutlich der unterschiedliche
Funktionsumfang und die damit verbundenen Einsatzgebiete (Tabelle 6-1). Wah-
rend die Finite-Elemente-Methode verglichen mit der Monte-Carlo-Methode deut-
lich bessere Funktionalitaten bot, um das Labormodell geometrisch nachzubil-
den, konnten mithilfe dieses Ansatzes keine einzelnen Photonenausbreitungen
nachverfolgt werden. Weiterhin ermdglichte die Monte-Carlo-Methode, vergli-
chen mit der Finite-Elemente-Methode explizite Analysen der Eindringtiefe fur

verschiedene Abstande zwischen Lichtquelle und Detektor.

Tabelle 6-1: Vergleich der Simulationsansatze.

Parameter FEM MCM

e Lichtausbreitung in biologischem Ja Ja
Gewebe abbildbar
e Eindringtiefenanalyse einzelner Nein Ja
Lichtquelle-Detektor-Paare
e Unterscheidung oberflachlicher Ja Ja

Signale und Tiefensignale

e Abbildung komplexer Geomet- Ja eingeschrankt
rien

e Einfluss von Blutgefalien abbild- Ja (Ja), als Schicht
bar

e Einfluss der Sensorkrimmung Ja Nein
abbildbar

Die Monte-Carlo-Methode ist aktuell das Standardverfahren zur simulationsba-

sierten Abbildung der Lichtausbreitung in biologischem Gewebe [199-202]. Die
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Beurteilung der Qualitat der Simulation der Lichtausbreitung in COMSOL kann
nur anhand von wenigen verfugbaren Arbeiten durchgeflihrt werden, welche auf
die Darstellung der Gesamtverteilung des eingestrahlten Lichts im Gewebe be-
schrankt sind [203, 204].

In den beiden hier durchgeflihrten Simulationsverfahren erfolgte die Betrachtung
unter, fur die Zeitdauer der Simulation, fixierten optischen Eigenschaften. Dies
entspricht zwar der Situation in den entwickelten Labormodellen (Labormodell |
und Il) und deren Uber die Messdauer konstanten Eigenschaften, aber nicht der
von humanem Gewebe. Diese Einschrankung kann durch eine Anpassung der
optischen Eigenschaften bei gleichzeitiger Wiederholung der Simulationsdurch-
fuhrung reduziert, aber nicht aufgehoben werden. Das Simulationsmodell stellt
demzufolge eine diskrete Situation dar, in der keine Messzyklen (Oxygenierungs-

und Deoxygenierungsprozesse) abbildbar sind.

Vor dem Hintergrund der verfahrensbedingten Limitationen sind die Methoden
(FEM und MCM) getrennt zu diskutieren.

Mit der Monte-Carlo-Methode konnten héhere Eindringtiefen simuliert werden im
Gegensatz zu den experimentellen Daten der Labormodellvalidierung. Dies be-
grundete sich durch fehlendes Rauschen in der Simulation und die Mdglichkeit,
selbst einzelne Photonen zu detektieren, die in den praktischen Messungen un-
terhalb der Detektionsschwelle lagen. Die Wahl des Grenzwerts (Thresholds) bei
MCM zur Definition der erreichten Eindringtiefe beeinflusste zusatzlich die Ergeb-
nisse. Weiterhin sind mit diesem Verfahren nur einfache Schichtgeometrien ab-
bildbar (Zielgefal® als Schicht eingebracht).

Bei der Finite-Elemente-Methode — wie auch bei der Monte-Carlo-Methode — sind
Vereinfachungen der Geometrie einzurichten wie bspw. der Verzicht auf die
Nachbildung von Haaren und Lufteinschlissen. Das Einflgen dieser Bestand-
teile in die dreidimensionalen Modelle der Simulation fuhrt zu einem Rechenvor-
gang, dessen Komplexitat die Handhabbarkeit im Rahmen dieser Untersuchung
sprengen wurde.

Die beiden im Rahmen der vorliegenden Arbeit verwendeten Methoden decken

das in der Literatur abgebildete Spektrum an Simulationsmethoden ab. Die Kom-
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bination der einzelnen Verfahren — jeweils mit individuellen Limitierungen behaf-
tetet — bildete einen flr die Sensorentwicklung ausreichenden Ansatz zur Abbil-

dung des hier vorgesehenen physikalischen Aufbaus.

Die Ergebnisse der Simulation dienten zur vertiefenden Betrachtung

e der erreichbaren Eindringtiefe,

e der abnehmenden Detektorintensitat mit zunehmendem Abstand zur Licht-
quelle,

e der Ausrichtung des Gefaldes bezogen auf die Sensorposition sowie

e des Einflusses der Sensorkrimmung auf die Signalqualitat.
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6.4 Labormodell

Mit dem hier aufgebauten Labormodell — differenziert nach Labormodell | und Il
— konnten die anatomischen, physiologischen und optischen Bedingungen der
Zielregion, inklusive der Variation des Abstands zwischen dem Sensor und dem
Zielgefald (Variation von Layer 1+2: Kopfschwarte und Schadelknochen), repro-
duzierbar abgebildet werden. Die Schichtdickte von Layer 1+2 hat einen ent-
scheidenden Einfluss auf die Qualitdt der Messsignale. Der Variationsbereich
dieses Parameters wurde im Rahmen der vorliegenden Arbeit durch die Analyse
von CT-Datensatzen erarbeitet. Die intensive Betrachtung dieses Einflusses in
den Messphasen | und Il beinhaltete die kontrollierte sowie standardisierte Vari-
ation der Abstande zwischen Sensor und Zielgefald deutlich oberhalb und unter-
halb der zu erwartenden Schichtdicken.

Die Labormodelle | und Il sowie das in [EZ2] vergleichend gegenubergestellte
Festkorpermodell [49] stellen dennoch nur einen auf Literaturdaten (aus der Lite-
ratur extrahierte optische Eigenschaften) basierenden Modellansatz dar, der eine
erste Annaherung an die reale Situation am Patienten widerspiegelt.

Der entscheidende Vorteil dieser sicher definierten Situation im Labormodell ist
die standardisierte Variation des Zielparameters — auch im pathophysiologischen
Bereich — sowie die reproduzierbare Einstellung der Randbedingungen. Erst die
aufgebaute Modellumgebung gewahrleistete somit die Durchfliihrung von ver-

gleichbaren Wiederholungsmessungen.

Die Integration des Perfusionskreislaufs im Labormodell Il ermoglichte die Nach-
bildung des vendsen Blutflusses durch die Anwendung der Perfusionslésung |l
und damit die standardisierte Variation der Sauerstoff-sattigung auf verschiedene
Plateaus.

Die Bildung der Plateauphasen (Validierung I: 99 % - 55 %, Validierung I1: 99 %
-75 % - 50 % - 25 %) erfolgte reproduzierbar, auch im klinisch relevanten Satti-
gungsbereich unter 50 %.

Die Einstellung dieser konstanten Plateaus war notwendig, um im gesamten Per-
fusionsmodell vergleichbare Bedingungen zu erzeugen. Nur durch diesen Gleich-
gewichtszustand (gleiche Bedingungen an der Probenentnahmestelle und an
dem Applikationsort des Sensors) konnten die diskreten Referenzwerte und die

kontinuierlichen Messwerte des Sensorsystems vergleichend betrachtet werden.



155 Diskussion | Kapitel 6

Die implementierte Plateaustruktur und der zeitliche Messablauf der Phase Vali-
dierung Il wurde dem Schema von kontrollierten Entsattigungsstudien zur Kalib-
rierung von Pulsoxymetern” nachempfunden.

Durch die konstanten Parameter der physiologischen Perfusionslosung Il (pH,
pCOz2, Glu, Temperatur, Blutflussgeschwindigkeit) konnte eine Verschiebung der

O2-Bindungskurve (Abbildung 3-5) vermieden werden.

Die konstant zu haltenden Umgebungsbedingungen innerhalb der Blackbox
(Temperatur, Luftdruck, Luftfeuchtigkeit) bildeten einen weiteren wesentlichen
Bestandteil des Labormodells II.

Die optischen Komponenten der Sensorik (LEDs, PDs) sowie die Phantomlosun-
gen | und Il auf Intralipidbasis sind in ihren Eigenschaften temperaturabhangig.
Thermoinduzierte Verschiebungen in den Messsignalen und sich andernde opti-
sche Eigenschaften der Phantomlésungen konnten nur durch die Integration des
gesamten Aufbaus in die Blackbox verhindert werden.

Die Blackbox — auf den Namen bezogen mit schwarzem Neopren ausgekleidet —
war zudem notwendig, um die optischen Sensorkomponenten vor dem Einfall

von Umgebungslicht als Stoérfaktor zu schitzen.

Trotz dieser Vielzahl an MaRnahmen zur realitdtsnahen Abbildung der Zielregion
und der Minimierung von Stoéreinflissen waren die Modelle (Labormodell I und II)
durch eine Reihe von Einschrankungen gekennzeichnet (Tabelle 6-2). Die ge-
troffenen Annahmen zur vereinfachten Darstellung der realen Situation im biolo-

gischen Gewebe werden nachfolgend diskutiert.

71S0 80601-2-61:2011
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Tabelle 6-2: Limitationen des entwickelten Labormodells | und Il.

Limitationen

e Zusammenfassung der Kopfschwarte und des Schadelknochens zu
einer Schicht (Layer 1+2)

e Voraussetzung optischer Konstanz der Gewebe im betrachteten
Wellenlangenbereich Uber die Versuchsdauer

e Zusatzlich in den Strahlengang eingebrachte Materialien (Glaskor-
per, Zielgefal3-Material)

e Plasma als fehlende, optisch aktive Komponente in der Perfusions-
[6sung Il

e Fehlende Abbildung der regularen Durchblutung in den einzelnen
Schichten Layer 1+2 (Phantomlésung |) und Layer 4 (Phantoml6-
sung Il)

Die Zusammenfassung der Kopfschwarte und des Schadelknochens in eine
Schicht ist im Bereich der NIRS Forschung, wie in Kapitel 3.1.1.1 dargestellt, ein
gangiges Vorgehen zur Vereinfachung der Modellsituation [48] und zeigte — in
der Gegenuberstellung mit dem Festkorpermodell [49] (Einzeldarstellung der
Kopfschwarte: Layer 1 und Schadelknochen: Layer 2) — ein Ubereinstimmendes
Verhalten wahrend der Sensorapplikation und Signaldetektion [EZ2]. Die gerin-
gen Abweichungen zwischen dem Festkorperphantom und dem Labormodell |
lassen sich auf den unterschiedlichen Aufbau (Festkorpermodell: Layer 1+2 ge-
trennt, plane Oberflache; Labormodell |: Layer 1+2 kombiniert, spharische Ober-
flache) zurtckfuhren.

Eine weitere Einschrankung durch das Labormodell Il ergibt sich durch die nicht
vorhandene regulare Durchblutung der Layer 1+2 (Phantoml6sung I) und Layer
4 (Phantoml6sung Il) in den Intralipidkomponenten. Die Abbildung dieser Durch-
blutungssituation unter der Berlcksichtigung der arteriellen und venésen Kom-
partimente sowie der Kapillarstruktur ist im Modell kaum zu erreichen.
Nichtsdestotrotz sind diese Randbedingungen zu berucksichtigen, weil sich
bspw. die Sauerstoffsattigung innerhalb der Kopfschwarte ebenfalls erfassen

lasst (Pulsoxymetrie an der Stirn). Durch das Prinzip der Differenzbildung zwi-
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schen lichtquellennaher und -ferner Photodioden eliminiert der implementierte Al-
gorithmus einen Einfluss dieses Phanomens auf die Messung, auch wenn das
Labormodell Il es nicht abbildet. Das Verfahren der Differenzbildung ist Standard
im Bereich der zerebralen Oxymetrie und dort intensiv praktisch verifiziert [24].
Es kdnnen beispielsweise die Tiefensignale im Bereich des motorischen Kortex
von oberflachlichen Signalen eindeutig differenziert werden [38, 114, 164].

Vor diesem Hintergrund basiert der eigene Ansatz unter anderem auf dem Prin-

zip der Differenzbildung zur Schicht- und Tiefenselektion.

Die Diskussion um eingebrachte Materialien und die damit verbundene zusatzli-
che Brechung des Lichts wurde den Rahmen der vorliegenden Arbeit sprengen,
zusammenfassend kann der Einfluss aber als gering bewertet werden. Ein ver-
gleichbarer Modellaufbau der Arbeitsgruppe um Hofmann [205] konnte — in enger
Kooperation bezogen auf die Anwendbarkeit — evaluiert werden.

Die Flussrichtung der Perfusionslosungen | und Il im Zielgefal® war in der Rich-
tung von unten nach oben, zur Vermeidung von Luftblasen im System festgelegt.

Trotz dieser Einschrankungen stellt das Labormodell Il basierend auf dem aktu-
ellen Stand der Technik einen innovativen Ansatz zur Erprobung von NIRS Ver-
fahren dar, der in Kombination mit der Sensorgeneration Il auf dem IAMPOV

Kongress 2015 pramiert wurde [EK1].
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6.5 Sensorsystem

Die Sensorentwicklung und die weiterfuhrende Validierung im Labormodell bilde-

ten den Schwerpunkt der Arbeit.

Mithilfe der gewahlten methodischen Vorgehensweise und der damit verbunde-
nen Verknupfung der Bereiche Simulations-, Modell- und Sensorentwicklung
konnte ein Prototyp (Sensorgeneration Il) geplant sowie aufgebaut werden, der
die Detektion der Sauerstoffsattigung im Bereich von 99 % - 20 % in einem defi-
nierten vendsen Zielgefall ermdglicht. Die Ergebnis-darstellungen der beiden
Phasen Validierung | und Il verdeutlichen die Reproduzierbarkeit der Messungen
bei dynamischem Wechsel zwischen zwei Plateauzustanden (Validierung 1) so-
wie die Detektionsmoglichkeiten der Sauerstoffsattigung beim Durchlaufen eines
an Entsattigungsstudien angelehnten Mehrplateaudesigns (Validierung II).

Die mit der Kombination aus Sensorsystem und Algorithmus erreichte Detekiti-
onsgenauigkeit der Sauerstoffsattigung mit einem mittleren absoluten Fehler von
3 %, bezogen auf die Daten des Referenzverfahrens (CO-Oxymetrie), liegt in ei-
ner GrélRenordnung, wie sie von anderen optischen Verfahren (Pulsoxymetrie,

zerebrale Oxymetrie) gefordert ist.

In der Arbeit von Colquhoun [198] wurden die Daten der jugularvendsen Refe-
renz den nicht-invasiv detektierten Werten der zerebralen Oxymetrie sowie den
Werten des, fur das VO 100 System designten, Messorts — Vena jugularis interna
— gegenubergestellt. Zusammenfassend liegen die dort abgebildeten Abweichun-
gen im Vergleich zur Referenz in einer GroRenordnung von bis zu 10.8 %. Die
Betrachtungen beschranken sich auf Sauerstoffsattigungswerte zwischen 99 % -
~ 50 %.

Der Bereich unterhalb von 50 % - 20 % wird mit den Verfahren bisher nicht ab-

gebildet.

Die reproduzierbare Detektion der vendsen Sauerstoffsattigung in einem definier-
ten Zielgefal’ (Sinus sigmoideus) in einer Tiefe von ~ 10 mm auch im Bereich von
50 % - 20 % Sauerstoffsattigung zeichnet die im Rahmen der vorliegenden Arbeit
entwickelte Sensorik gegenuber den alternativen Verfahren aus. Das Sensorsys-
tem deckt erstmalig den nach Schon [24] diagnostisch relevanten Sattigungsbe-

reich komplett in einer ausreichenden Genauigkeit (£ 3 %) ab.
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In der Bland-Altmann-Analyse zeigt sich eine Ubereinstimmung (charakterisiert
durch Bias und 95 % Konfidenzintervall des Bias) der Verfahren.
Nichtsdestotrotz ist ein moglicher Shift in den Ergebnissen im Bereich von 25 %
- 75 % Sauerstoffsattigung zu beobachten, der sich fur das Plateau um 99 % um-
kehrt. Diese Variation in den Messdaten hatte keinen grof3en Einfluss auf das
Ergebnis selbst, sollte aber zwingend hinterfragt und weiterfiihrend herausgear-
beitet werden.

Der Messbereich des CO-Oxymeters war auf 100 % limitiert, wahrend die be-
rechneten Sensorsignale eine solche Einschrankung nicht aufwiesen. Diese Dis-
krepanz in den gebildeten Wertepaaren ging naturlich in die Berechnung der Re-
gressionsgeraden beider Verfahren ein und kann eine Ursache flr diese mogli-

che systematische Abweichung sein.

Die Kalibrierung des Verfahrens war ein essentieller Bestandteil der Arbeit, durch
die sich das Verfahren von der zerebralen Oxymetrie abhebt. An dieser Stelle ist
zu erwahnen, dass sowohl die Kalibrierung als auch die spatere Messphase Va-
lidierung Il in einem Modell (Labormodell II) durchgefuihrt wurden. Dieses Vorge-
hen war unvermeidbar, weil nur ein Labormodell aufgebaut werden konnte.

Die Messgenauigkeit der erzielten Ergebnisse ist zu verifizieren, wenn das Ver-

fahren in weiteren Untersuchungen zur Anwendung kommt.

Die Auslegung der Sensorgeometrie und der ausgewahlten Komponenten (LEDs
und PDs) der Sensorgenerationen |l (NiSvO2 1.0) und Il (NiSvO2 2.0) basierte
auf den Simulationsergebnissen (Monte-Carlo-Methode, Finite-Elemente-Me-
thode) und der Messphase |.

Das flexible Sensormaterial ermoglicht die Nutzung als Einmalsensor (Abbildung
5-20, d) und ebenso die Integration in Handstiicke jeglicher Form, bspw. zur Ap-
plikation im Tiermodell oder am Patienten.

Die entwickelte Hardwareplatine (Abbildung A - 2, rechts) gewahrleistet die si-
multane Betrachtung beider Hemispharen seitengetrennt (6 LEDs und 12 PDs).
Fur die Applikation im Labormodell Il konnte die reproduzierbare, bewegungs-

freie Fixierung bei luckenlosem Kontakt zum Glaskorper realisiert werden.
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Die Moglichkeit des kontinuierlichen und nicht-invasiven Monitorings der vendsen
Sauerstoffsattigung auch im pathophysiologischen Bereich sowie die standardi-
sierte Kalibrierung zeichnen das entwickelte System im Vergleich zu den Alter-

nativverfahren, neben den in Tabelle 6-3 dargestellten Parametern, aus.

Tabelle 6-3: Vorteile des entwickelten Verfahrens.

Vorteile

o Kiar definierter, unveranderlicher Applikationsort

e Einfacher Zugang, Applikation im ,Kopfhérerdesign“ moglich

¢ Nicht-invasive sichere Anwendung basierend auf der Nahinfra-
rotspektroskopie

e Detektion der vendsen Sauerstoffsattigung in einem definierten Ge-
far (Sinus sigmoideus)

e Erfassung der globalen Oxygenierungssituation des Gehirns, unter-
teilt hinsichtlich der Hemisphare

e Messbereich der vendsen Sauerstoffsattigung 99 % - 20 %, mit ei-
ner Genauigkeit von = 3 %

e Bedside Monitoring Fahigkeit

e Kontinuierliche Messung
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6.6 Generelle Aspekte

Im Rahmen der vorliegenden Arbeit — mit dem Schwerpunkt der Sensorentwick-
lung (Sensorgeneration | und Il) — ist die Minimierung der Abweichung der Mo-
dellparameter sowie der Umgebungsbedingungen (Labormodell | und Il) zur Ana-
lyse der zu detektierten Signale von entscheidender Bedeutung. Die von
Marquetand [206] benannten potentiellen Fehlerquellen fur Sensorevaluierungs-

studien sind:

e Bewegungsartefakte
e Unterschiedliche Hb-Konzentrationen
e Umgebungslicht
e Elektromagnetische Storsignale
e Personenabhangige Faktoren
o Anwendervariation

o Variation der optischen Eigenschaften der Zielregion

Diese konnten im gewahlten Ansatz vermieden werden, um die Auswertung auf
die gerateabhangigen Faktoren zu konzentrieren. Die standardisierte Anwen-
dung, die stabilen Randbedingungen und die gezielte Auslenkung einzelner Pa-
rameter (Sauerstoffsattigung im Perfusionskreislauf, Abstand zwischen Sensor
und Zielgefal® (Layer 1+2)) konnte nur in der Abbildung im Labormodell realisiert
werden.

Fir die Validierung der Sensorgeneration Il (Validierung Il), die Zuordnung der
Sauerstoffsattigung (SsOz2) zu den Referenzwerten (RefsO2) und der daraus re-
sultierenden ersten Abschatzung der erreichten Messgenauigkeit war dieses
Vorgehen notwendig, damit diese Faktoren in der generellen Anwendung in wei-

terflhrenden Untersuchungen nicht zur einer Limitierung fihren.
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6.7 Weiterfuhrende Ansatze

Basierend auf den aus dieser Arbeit resultierenden Ergebnissen lassen sich die

nachsten Schritte zur Validierung des Sensorsystems definieren:

e Evaluierung im Tiermodell
e In-Haus-Zulassung der Sensorgeneration |l

e Evaluierung im klinischen Einsatz

Die weiterfiihrende Bearbeitung beinhaltet in einem ersten Schritt die Uberprii-
fung und Uberarbeitung der Sensorgeneration Il beziiglich der elektrischen Si-
cherheit und Anwendbarkeit im Tiermodell und am Probanden.

Die In-Haus-Zulassung stellt den entscheidenden Schritt fur die Evaluation des
Systems im klinischen Einsatz dar.

Betrachtungen im Tiermodell kbnnen nach einer entsprechenden Genehmigung
der zustandigen Behorden parallel zu diesem Prozess aufgebaut werden. Die
Bewertung der Anwendbarkeit und Leistungsfahigkeit im klinischen Einsatz ist

Gegenstand weiterfuhrender Untersuchungen.
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Zusammenfassung

Die vendse Sauerstoffsattigung in den ableitenden zerebralen Gefalien ist ein
entscheidender Parameter zur Einschatzung der metabolischen Funktion des
Gehirns. Dieser Wert kann klinisch mit den bisherigen Verfahren jedoch nur in-
vasiv (jugularvendse Oxymetrie) oder diskontinuierlich und mit hohem Aufwand
verbunden (Magnetresonanztomographie) erfasst werden. Die klinisch wertvolle
zerebrale Oxymetrie, auf der Basis nicht-invasiver optischer Sensoren im Bereich
der Stirn, ermdoglicht die Einschatzung einer Gewebesattigung in einem regional
begrenzten Volumen unterhalb des Applikationsortes. Das Verfahren ist einfach
anwendbar, bildet aber die globale Oxygenierungssituation im Gehirn nur unzu-
reichend ab. Die hier zum Einsatz kommenden optischen Sensoren der verschie-
denen Hersteller werden empirisch kalibriert und weisen grof3e Differenzen in den
Messwerten auf. Mit dem im Rahmen dieser Arbeit vorgestellten Verfahren ist es
erstmals moglich, die Sauerstoffsattigung isoliert in einem ableitenden zerebral-
venodsen Gefald Uber den gesamten klinisch relevanten Sattigungsbereich (99 %
- 20 %) nicht-invasiv und kontinuierlich — bezogen auf beide Hemispharen — zu

erfassen.

Die Ziele der Arbeit sind:

1. Die Simulation der Lichtausbreitung in biologischem Gewebe zur Extraktion
von Randbedingungen flr die Sensorauslegung.

2. Der Aufbau eines Labormodells zur Abbildung der optischen, anatomischen
sowie physiologischen Bedingungen am Applikationsort (Sinus sigmoideus).

3. Die Entwicklung eines Bedside Monitoring fahigen Sensorsystems zur Er-
fassung der vendsen Sauerstoffsattigung im Sinus sigmoideus in den be-

schriebenen Grenzen.

Die Bearbeitung der Themenstellung ist — zur Uberschaubaren und zusammen-
hangenden Darstellung der wissenschaftlichen Erkenntnisse und Leistungen — in
die Generationen 1-3 strukturiert. In Generation 1 sind erstmalig die grundlegend
abzuschatzenden Merkmale der Machbarkeit des Verfahrens bezogen auf die
Bereiche Simulation, Modellaufbau und Sensorentwicklung betrachtet worden.
Die hieraus abgeleiteten Erkenntnisse dienten als Basis zur Entwicklung der Ge-

neration 2. Diese Phase bildet den thematischen Schwerpunkt der Arbeit und
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beinhaltet die Kalibrierung sowie die Evaluierung des Sensorsystems (Sensorge-
neration Il) im Labormodell II. Die Labormodelle (Labormodell | und Il) dienten,
unter Verwendung der Phantomlésungen | und Il auf Intralipidbasis, als Grund-
lage zur Nachbildung der anatomischen Strukturen. Aus Grunden der Sicherheit
fiel die Wahl der Perfusionslosung | (zur Anwendung gebracht im Labormodell )
ebenfalls auf Intralipid und — zur Abbildung der optischen Eigenschaften — in Ad-
dition auf den Farbstoff Tinte. Die Perfusionslésung Il (Blutaquivalent auf der Ba-
sis von Erythrozyten) war in der Lage, die noch benotigten physiologischen Be-
dingungen zu gewahrleisten. Diese erlaubten — im Rahmen des vorgestellten La-
bormodells Il — die reproduzierbare Einstellung von konstanten Plateaus fur die
Sauerstoffsattigung. Erst dieser, im gesamten Perfusionskreislauf wahrend der
Plateaus konstant gehaltene Zustand, ermdglichte die vergleichende Evaluierung
der diskontinuierlichen Referenzwerte mit den Sensorsignalen.

Die aus der Kalibrierungsphase abgeleitete Regressionsfunktion (Bestimmtheits-
maf R? = 0.9699) bildete die Grundlage flr die Gegenlberstellung der Sensor-
sattigung (SsOz2) und der diskontinuierlichen Referenzwerte (RefsO2, CO-Oxy-
metrie).

Die am Perfusionsmodell erreichte Messgenauigkeit von + 3 % der Sensorgene-
ration Il Uber den gesamten untersuchten Sattigungsbereich (99 % - 20 %) liegt
auf einem klinisch akzeptablen Niveau. In der Generation 3 (Sensorgeneration
1) stand die Uberfiihrung der Sensorik in ein Design im Vordergrund, das den
industriellen, methodischen sowie klinischen Anforderungen entspricht und in

weiterfuhrenden Untersuchungen zum Einsatz gebracht werden kann.

Nach der Durchsicht der aktuellen Literatur stellen die entwickelten Labormodelle
den bisherigen Methoden Uberlegene Ansatze zur Evaluierung optischer Senso-
ren dar. Dennoch sind die flr das Labormodell getroffenen Vereinfachungen in
der Abbildung der optischen, anatomischen und physiologischen Bedingungen
der Zielregion in Bezug auf die direkte Ubertragbarkeit der Ergebnisse zu disku-
tieren. Des Weiteren wurden die Kalibrierung und die anschlieRende Evaluierung

in einem identischen Modellaufbau (Labormodell II) durchgefuhrt.

Die Messgenauigkeit und Anwendbarkeit des entwickelten Sensors ist jetzt in
weiterfUhrenden Untersuchungen im Tiermodell und im klinischen Einsatz zu ve-

rifizieren.
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Anhang A — Technische Daten

Anhang A enthalt die technischen Daten der im Rahmen der Arbeit verwendeten
Komponenten, deren Darstellung nicht direkt in den einzelnen Kapiteln erfolgte.

A1 — Doppel-Ulbrichtkugel-Aufbau

Tabelle A- 1: Doppel-Ulbrichtkugel-Aufbau, technische Daten.

Allgemeine Parameter

Schichtdicke der Probe 2 mm
Wandstarke der Kuvette 1.25 mm
Fokusdurchmesser des Lasers 1 mm
Brechungsindex der Kivette 1.46 mm
Reflexionsgrad des Standards 0.784 808 nm

Reflexionskugel

Kugeldurchmesser 50.8 mm
Reflexionsgrad der Oberflache 0.92

Durchmesser Eingangsport 6.35 mm
Durchmesser Ausgangsport (Probenport) 6.35 mm
Durchmesser Detektorport 12.7 mm

Reflexionskugel

Kugeldurchmesser 50.8 mm
Reflexionsgrad der Oberflache 0.92

Durchmesser Eingangsport 6.35 mm
Durchmesser Ausgangsport (Probenport) 6.35 mm

Durchmesser Detektorport 12.7 mm
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Abbildung A - 1: Ulbrichtkugel-Aufbau.
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A2 — Spektrometereinheit

Tabelle A- 2: Lichtquelle SL1-VIS, technische Daten.

Lichtquelle: StellarNet Inc. SL1-VIS

Zeitdauer zur Stabilisation 1 min
Ausgangsleistung 200 W-m-2
Wellenlangenbereich 350 - 2200 nm

Tabelle A- 3: Spektrometer EPP2000-VIS, technische Daten.

Spektrometer: StellarNet Inc. EPP2000-VIS

Dynamikbereich 2000:1

Detektor 2048 Pixel CCD
Wellenlangenbereich 200 - 1200 nm
Pixelgrolle 12 - 200 um
SNR 1000 : 1
Digitalisierung 12 bit
Minimale Integrationszeit 1 ms
Software SpectraWiz

Tabelle A- 4: Durchflusskiivette, technische Daten.

Klvette: Eigenbau

Gehausematerial Edelstahl
Schichtdicke Deckglaser 2 mm mm
Transparenz Deckglaser

300 - 2500 nm [207]

Schichtdicke Probe 3 mm
Wellenlangenbereich 350-2200 nm nm

> als 90 %



XLVI

A3 — Weiterverarbeitende Hardware

Tabelle A- 5: ADC-NI 6259 USB, technische Daten.

ADC - National Instruments NI 6259 USB

Eingangskanale 32

Digitalisierung 16 bit
Samplerate 1.00 MS-s™!
Input DC
Rauschaquivalente Leistung 1-106 \%
Ausgangkanale 6

Analogisierung 16 bit
Software LabView

Tabelle A- 6: Generation 3.0, technische Daten.

Generation 3.0

Komponente Wert
ADC

ADS1115 Auflésung 16 bit
ADS1115 Kanalanzahl

Sparkfun RedBoard

Mikrokontroller ATmega 328
Eingangsspannung 7-15 \%
Digitale Kanale 14

Analoge Ausgange 6

Analoge Ausgangsspannung 0-5 \%

Bluetooth-Einheit

Frequenz 24 GHz
Eingangsspannung 3.3-6 Vv
Serielle Kommunikation 2400 — 115200 bps
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Komponente Wert

Akku XTPower

Kapazitat 104000 mAh
Ausgangsspannung 5 \Y

Ausgangsstromstarke 21/1 A
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A4 — Labormodell

Tabelle A- 7: Labormodell | und Il, technische Daten.

Labormodell
Transparenzbereich Becherglaser 99 %
(DURAN) 770 - 850 nm [207]
Transparenzbereich Zielgefal (PLA) 90 %
770 - 850 nm [208]
MS-Reglo Pump(maximale Flussrate) 35 ml-min-’
IKA-PA 20 Pumpe (maximale Flussrate) 5 [-min-!
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Anhang B — Elektronische Schaltplane

Nachfolgend werden die Schaltplane und de gefertigten Platinen der NiSvO2 Hardware zur Weiterverarbeitung der Sensorsignale, bis

zur Weitergabe an die Analog-Digital-Wandler. Abbildung A — 2 stellt die Laborplatine (links, Generation 1) und die erweiterte, profes-
sionell gefertigte Hardware (rechts, Generation 2-3) dar.

PD,

LED,.,

(7
o
e
z
]
o
o
=

Spannungsversorgung

Spannungsversorgung

Abbildung A - 2: Laborplatine(links, Generation 1); Professionell gefertigte Hardwareplatine (rechts, Generationen 2-3).

Die beiden Platinenversionen basieren auf denselben elektronischen Schaltplanen fur die Kernkomponenten: LED-Ansteuerung, PD-

Signalaufnahme, -Filterung, -Weitergabe und Stromversorgung. In den nachfolgenden Darstellungen werden die Schaltplane der
Kernkomponenten dargestellt.
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Abbildung A - 3: (a) LED-Treiber, (b) Photodiodenschaltung inkl. Filterung.

Signalausgang

Der Einsatz dieses Schaltungsdesigns erfolgte fur alle LEDs und Photodioden der verschiedenen Generationen.
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Abbildung A - 4: Stabilisierte Stromversorgung.
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Die Auslegung Stromversorgung erfolgte anhand der Zielsetzung, eine mdglichst konstante Spannung von 5 V an die Schaltung weiter-

zugeben. Dabei wurden die Schaltungen des Prototypenaufbaus (Abbildung A — 2, links) fur die weiteren Generationen integriert.
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Im Folgenden werden die verwendeten Bauteile der gefertigten Platine der Ge-

nerationen 2 und 3 dargestellt:

Tabelle A- 8: Stiickliste der Hardwareplatine.

Bezeichnung

Bauteil

Kondensator

100u/25V Elko 6.3mm
100N/50V X7R
22u/25V X5R
4.7u/25V X5R
4.7N/50V X7R
47p/50V X7R
10u/25V X5R
4.7N/25V NPO
33nF/25V NPO
22nF/50V NPO
4.3nF/50V NPO
47N/50V NPO
10u/6.3V X5R

Diode

B330A/SMA
SMBJ13A/SMB
VBPW34S
VSMB3940X01-GS08

LED

DC Konverter

LED1608_green
LT8582/DFN24E

Operationsverstarker

OPA2380/MSOP8
OPA4134/S0O-14

Induktivitat

BLM18AG601SN1D

Operationsverstarker

3.3uH /52mR / 3.7A
4.7u/52mR/ 1.55A

Transistor

NDT2955/SOT223
BC847B/SOT323
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Bezeichnung

Bauteil

Widerstand

100k 1%
57.6k 1%
53.4k 1%
71.5k 1%
12k 1%
16k 1%
649R 1%
143k 1%
243k 1%
301k 1%
464k 1%
OR

4k70 1%
27R0 1%
1k00 1%

Spannungsversorgung

Sensoranschluss

DC_Plug_2.1mm_2.5mm
MC34809




LIV

Anhang C — Versuchsprotokoll

Fur die Validierungsphasen 1 und 2 wurde das im Folgenden dargestellte Ver-

suchsprotokoll zur Dokumentation der Randbedingungen genutzt.
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Abbildung A - 5: Versuchsprotokoll.
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Abbildung A - 6: Benutzeroberflache der Software.
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Anhang E — Anforderungsprofil

Das Anforderungsprofil des Sensors beinhaltet zum einen die technologischen
KenngrolRen der Sensorik selbst und zum anderen die Randbedingungen der
Zielregion und des technologischen Verfahrens, die Auswirkungen auf die Ge-
staltung der Sensorik haben.

Die Kernanforderungen lassen sich bezogen auf die Sensorik (Hardwarekompo-
nenten inkl. der Software) und die anatomischen Randbedingungen, sowie die
Modellparameter unterscheiden (Tabelle A- 9).

Die geometrische Unterteilung der Zielregion (Layer 1-4) gibt aufbauend auf den
Simulationsergebnissen (Finite-Elemente-Methode, Monte-Carlo-Methode) die
Abstande zwischen den Lichtquellen und Detektoren (aquidistant 6-36 mm) zur
Erfassung des Zielparameters (venodse Sauerstoffsattigung) im Sinus sigmoideus
als zentrale Anforderung vor. Der Entwurf des Labormodells (Mehrschichtmodell,
Flissigphantome auf Intralipidbasis) basierte auf den anatomischen Anforderun-
gen der Zielregion. Der Zielparameter, die venose Sauerstoffsattigung im Bereich
von 100 - 20 %, legte in Verbindung mit dem optischen Fenster im anatomischen
Einsatzgebiet (600-1000 nm) die notwendigen Wellenlangen (770 nm, 808 nm,
850 nm) zur Berechnung dieses Parameters fest. Die Randbedingungen zur
Handhabung (Einfachheit, Bedside-Monitoring-Fahigkeit), Tiefenlage des Zielge-
fakes (8-18 mm), Wirtschaftlichkeit und Nicht-Invasivitat bedingen den Einsatz
nahinfrarotspektroskopischer Systeme (CW MD-fNIRS). Die vendsen Flussei-
genschaften (maximal geringer vendser Puls) und die Frequenzen, in denen sich
das Signal klinisch relevant andert (Im Minutenbereich) legen die Anforderungen
an die Samplingrate (10 Hz) und das Filterdesign (Tiefpassfilter 5. Ordnung) fest.
Sensorseitig sind die Randbedingungen bezlglich des Strahlenschutzes, der Bi-
okompatibilitat, der Flexibilitat des Sensormaterials und der Abschirmung der Ein-
zelkomponenten gegen Streulicht als Anforderung zum Machbarkeitsnachweis
von entscheidender Bedeutung.

Die Festlegung der Anforderungen fur das Design der Hard- und Software er-
folgte im Rahmen der vorliegenden Arbeit unter funktionellen Gesichtspunkten,
da der wissenschaftliche Nachweis der Machbarkeit (Detektion der Sauerstoff-

sattigung in einem definierten vendsen Gefall mit einer Genauigkeit von £ 3 %)
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die zentrale Komponente bildete. Basierend auf den erzielten Ergebnissen um-
fassten die Anforderungen flr die finale Sensorgeneration dennoch Produkt-
merkmale wie beispielsweise die drahtlose Signallbertragung (Bluetooth), die
Umstellung der Software von LabVIEW auf Matlab/Arduino (C++), den Akkube-
trieb fur bis zu 10 Stunden, industriell gefertigte Sensoren mit Standardschnitt-
stellen und den Ersatz der technischen Spezialkomponenten durch Standardbau-

teile.
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Tabelle A- 9: Anforderungsprofil des Sensors.

Anatomie

Physiologie

Geometrie

Technologie

Zielregion
(Modell)

4-Schicht-System

Layer 1: Kopfschwarte
Layer 2: Schadelknochen
Layer3: Zielgefaly

Layer 4: Gehirn

Optische Eigen-

schaften

4-Schicht-Sys-
tem

Layer 1: 4-8 mm
Layer 2: 4-10
mm

Layer 3: 5 mm
Layer 4: In der
Tiefe

Phantommodelle
Optisches Fenster:
600-1000 nm

Zielparameter

Zielgefald: Sinus sigmoideus

Zerebralvenose Sau-
erstoffsattigung
Bereich: 100 — 20 %

Wellenlangen:
770,808, 850 nm
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Anatomie Physiologie Geometrie Technologie
Physikalisches Ver- | -- -- SDS von 6 - 36 Nicht-Invasivitat
fahren mm CW MD-NIRS

Materialien

Biokompatibilitat

Hitzeentwicklung

Strahlungsgrenzwerte
Shuntlichtschutz

Signal-charakte-

ristik

Zielgefald in 8-18 mm Tiefe

Keine Pulsation
Kleine Anderungen

im Minutenbereich

Tiefpassfilter
Samplefrequenz im

Hz Bereich

Umgebungs-bedin-

gungen

Bluttemperatur 36 °C
Temperatur der
Sensor-

Umgebung 34 °C
pHca.7,4

pCO2 ca. 30 mmHg
Blutfluss ca.

300 ml-min™’
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Anatomie

Physiologie

Geometrie

Technologie

Messgenauigkeit

Vendse Sattigung
13 % Genauigkeit

Kernkomponenten

LEDs

Photodioden
ADC-Wandler
Flexibles Sensorma-

terial

Software

LED Steuerung

PD Signalerfassung
Signalverarbeitung
Signaldarstellung
Signalspeicherung

Markierungsoptionen

Handhabung

Einfach

Bedside Monitoring

fahig
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