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ZUSAMMENFASSUNG

Bei der unphysiologischen Durchstro-
mung von Blut durch eine Herz-Lungen-
Maschine kommt es durch Querschnitts-
verdanderungen im blutfithrenden System,
auftretende Turbulenzen und Stromungs-
umlenkungen zu einer mechanischen Be-
anspruchung der zelluldren Bestandteile
des Blutes. Die Folgen dieser Beanspru-
chung sind vor allem in einer erhohten Ha-
molyserate, einer verstirkten Thrombozy-
tenaggregation und in der Aktivierung des
Komplementsystems zu sehen [1, 2].

Aus diesem Grund sind Kenntnisse iiber
die Blutstromung innerhalb der funktio-
nellen Komponenten der Herz-Lungen-
Maschine von hohem Interesse.

ImRahmen dieser Arbeit wurden die Stro-
mungsverhiltnisse, hier eigentlich der Weg,
den das Blut durch verschiedene Kompo-
nenten der Herz-Lungen-Maschine nimmt,
dargestellt. Fiir diese experimentelle In-vi-
tro-Arbeit wurde ein Perfusionskreislauf
auf der Basis einer Zentrifugalpumpe ent-
wickelt, in den Hartschalenreservoire, arte-
rielle Filter und Oxygenatoren einzeln inte-
griert wurden. Die Stromung innerhalb der
Komponenten wurde dabei mittels Ront-
gendurchleuchtung unter Zugabe von Kon-
trastmittel dargestellt. Der Versuchsaufbau
eignete sich, um darzustellen, welchen Weg
das Perfusat durch die verschiedenen funk-
tionellen Komponenten nimmt. Die Stro-
mungsverhiltnisse im Inneren der Bauteile
waren gut darzustellen.

SCHLUSSELWORTER
Herz-Lungen-Maschine, Hémorheologie,
Bluttraumatisierung,  Stromungsverhalt-

nisse, Kardiotomiereservoir, Oxygenator,
arterieller Filter, Perfusionskreislauf

ABSTRACT

In non-physiological flow of blood through
a heart-lung machine, there is a mechan-
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Rontgenologische Unter-
suchung der Stromungs-
eigenschaften funktioneller
Komponenten der Herz-
Lungen-Maschine

ical load on the cellular components of the
blood as a result of changes in cross-sec-
tion in the system transporting the blood,
turbulences which occur and deflections
of the flow. The results of these loads can
above all be seen in an increased haemoly-
sis rate, a rise in thrombocyte aggregation
and in activation of the complementary
system. For this reason, knowledge of the
blood flow inside the functional compo-
nents of the heart-lung machine is of great
interest.

In the course of this paper, the flow si-
tuation, here basically the path which the
blood takes through the various compo-
nents of the heart-lung machine, is por-
trayed. For this experimental in-vitro work,
a perfusion circulation on the basis of a
centrifugal pump was developed, with the
hard shell reservoirs, arterial filters and
oxygenators being integrated individually.
The flow inside the components was por-
trayed by means of X-ray fluoroscopy with
addition of contrast agent. The set-up of the
experiment was suited to showing the path
which the perfusate takes through the vari-
ous functional components. The flow situ-
ation in the interior of the components was
well portrayed.

KEYy WoRrbDs

Heart-lung machine, hemorheology, trau-
matisation of blood, fluid dynamics, cardio-
tomy reservoir, oxygenator, arterial filter,
perfusion circuit

EINLEITUNG

Der  Herz-Lungen-Maschinen-Kreislauf
beinhaltet mehrere funktionelle Kompo-
nenten, mit denen das Blut des Patienten in
Kontakt kommt. Im Wesentlichen handelt
es sich um Reservoire, Oxygenatoren und
diverse Filtereinrichtungen, genauer ge-
sagt um industriell gefertigte Produkte, die
hiufig hinsichtlich ihrer rheologischen Ei-

genschaften am Computer entwickelt und
optimiert werden. Mit der Zielsetzung ei-
ner hohen Leistungsfihigkeit bei gleich-
zeitig geringer Bluttraumatisierung stehen
verschiedene Bauformen und Typen von
Kardiotomiereservoiren und Oxygenato-
ren zur Verfiigung. Der Endanwender ist
dabei auf die aus der Industrie kommen-
den Informationen iiber die Produkte an-
gewiesen. Insbesondere liegen in der Regel
keine Aussagen dariiber vor, wie die Blut-
stromung innerhalb der einzelnen Gerite
aussieht. Viele der verwendeten Grundele-
mente verfiigen zwar iiber ein transparen-
tes Gehiuse, das einen Einblick in die inne-
re Konstruktion ermoglicht, insbesondere
jedoch wihrend der Durchstromung mit
Blut ist eine Beobachtung der Stromungs-
verhiltnisse im Inneren nicht moglich. Im
Rahmen dieser Arbeit wurden Stromungs-
phénomene in funktionellen Komponenten
der Herz-Lungen-Maschine in einer Ver-
suchsreihe sichtbar gemacht. Hierzu wurde
ein Perfusionskreislauf entwickelt, in dem
die zu untersuchenden Bauteile einzeln
integriert werden konnten. Mittels Ront-
gendurchleuchtung wurde es moglich, in
das Innere der durchstromten Komponen-
ten zu blicken, um die Stromungsverhalt-
nisse, die in diesen Bauteilen herrschen,
darzustellen. Als reprisentative Beispie-
le dienten das Hartschalenreservoir Dual
Avant D 970 der Firma Sorin Dideco (Mi-
randola, Italien) und der Oxygenator Qua-
drox-i adult der Firma Maquet Cardiopul-
monary (Hirrlingen). Es sollte untersucht
werden, wie sich die Stromungsbedingun-
gen im Inneren dieser Komponenten in Ab-
hingigkeit von verschiedenen Stromungs-
parametern (Fiillstandshohe im Reservoir,
Volumenstrom) darstellen. Zusétzlich wur-
de beim Oxygenator gepriift, welchen Weg
einstromende Luft durch das Innere nimmt
und ob diese bis zum arteriellen Ausgang
des Oxygenators vordringt.
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MATERIAL UND METHODEN

Um die Stromungseigenschaften in den
Komponenten der Herz-Lungen-Maschine
unter moglichst praxisnahen Bedingungen
zu simulieren und die Stromung in diesen
Komponenten darzustellen, war es notwen-
dig, einen kompletten Perfusionskreislauf
zu entwickeln, der praxisnahe Stromungs-
verhiltnisse herstellte. Das bedeutete, dass
der Perfusionskreislauf temperierbar sein
musste, um eine gewiinschte Temperatur
des Perfusionsfluids von 37 °C einzustel-
len und zu halten. Das Fluid, welches den
Kreislauf durchstromen sollte, musste dhn-
liche rheologische Eigenschaften besitzen
wie menschliches Blut im Herz-Lungen-
Maschinen-Kreislauf. Bei Blut handelt
es sich hinsichtlich seiner rheologischen
Eigenschaften jedoch um ein komplexes,
nicht Newton’sches Fluid, dessen Viskosi-
tit durch die aufgebrachte Scherrate ¥, den
Anteil korpuskuldrer Bestandteile, den An-
teil der im Plasma vorhandenen Makromo-
lekiile (insbesondere der Proteine) sowie
durch die FlieBgeometrie und die Tempera-
tur bestimmt werden [3, 4]. In der Literatur
wird allerdings auch beschrieben, dass sich
Blut bei hohen Scherraten Newton’schem
Verhalten anndhert. Dieser Bereich liegt
oberhalb einer Scherrate von ¥ = 10%/s
und ist typisch fiir technische Systeme [4].
Somit konnte ein Newton’sches Fluid ver-
wendet werden, welches annihernd die
gleiche Viskositit besall wie menschliches
Blut im Herz-Lungen-Maschinen-Kreis-
lauf. Zwar findet sich in der Literatur [5,
6] fiir menschliches Vollblut bei 37 °C ein
Viskosititswert von v} =4,7 cP, jedoch wird
die Viskositit des Blutes durch die Himo-
dilution mit kristalloider Priming-Losung
herabgesetzt. Daher musste zunéchst rech-
nerisch ermittelt werden, welchen Effekt
die Hamodilution auf die Viskositidt von
menschlichem Blut hat. Hierfiir kam die
Casson-Gleichung zur Anwendung:

T T X
@A) =Mt L b2 x|
¥ ¥

TN ist darin die Blutviskositit bei sehr
hohen Scherraten y — o°:

T]Pl

N (1 - Hkoo

Der Hamatokritwert (Hkt) des zu unter-
suchenden Blutes wird hier als Dezimal-
bruch <1 in die Gleichung eingesetzt. Die
benotigte Viskositit des Plasmas mp lasst
sich fiir eine Gesamteiweilkonzentration
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des menschlichen Blutes von ¢ = 12,5 g/dl
[6] ausreichend gut mit folgender empiri-
schen Zahlenwertgleichung [6] berechnen:

anreicherte, bis diese Emulsion eine dhnliche
Viskositit aufwies wie die des menschli-
chen Blutes im HLM-Kreislauf von 1 (10%/s)
=213 cP + 0,17 cP.

Ny
[cP]

=nH,O(T) + 0,14287 x ¢ - 0,016731 x c* + 0,0016 x ¢*

Dieses wurde mittels
eines Ubbelohde-Ka-
pillarviskosimeters

Die Einheit der Viskositit 1 wird in cP
und die GesamteiweifSkonzentration ¢ in
g/dl angegeben, jedoch werden beide ein-
heitenlos in die Gleichung eingesetzt, da
es sich um eine Zahlenwertgleichung han-
delt. nH,O(T) ist die Viskositit von Wasser
in Abhéngigkeit der Temperatur und ldsst
sich aus Tabellen entnehmen. Die Visko-
sitdt von Wasser gilt bei dieser Gleichung
fiir einen Temperaturbereich von T = 20 °C
bis T = 100 °C. Die letzte zu bestimmende
Variable fiir die Casson-Gleichung ist die
FlieBgrenze ty:

(Firma Schott Instru-
ments GmbH, Mainz) tiberpriift.

Nach Abschluss der Messungen fiel
die Wahl auf ein Gemisch mit einem Mi-
schungsverhiltnis von 33 Vol.-% Glyce-
rin und 67 Vol.-% Wasser als Perfusions-
fluid fiir die spdtere Durchstromung der
Versuchsanordnung. Die mittlere Visko-
sitéit dieser Fliissigkeit bei 37 °C betrug 1 =
2,26 cP £ 0,04 cP und entsprach somit unge-
fahr der errechneten Viskositit von verdiinn-
tem menschlichen Blut im Herz-Lungen-Ma-
schinen-Kreislauf. Hiermit wurde folgender
Perfusionskreislauf gefiillt (Abb. 1):

Es wurde untersucht, wie

0

T (Hkt — 0,07)>7°

9,446 x ¢,

1,865 sich die Stromung im In-

[Pa] 10

(1+5,161xc)

neren der Bauteile bei un-
terschiedlichen Flussra-

Hier wird der Himatokritwert Hkt wie-
der als Dezimalbruch < 1 in die Gleichung
eingesetzt. Gleichzeitig beeinflusst die
Konzentration des im Plasma enthaltenen
Fibrinogens cg;, in g/dl die FlieBgrenze T,.
Um nun mittels der Casson-Gleichung eine
mittlere Viskositidt des verdiinnten Blutes
zu berechnen, wurde ein Vorversuch durch-
gefiihrt, in dem alle fiir diese Berechnung
relevanten Daten aus realen Operationen
protokolliert wurden. Fiir diese Datenerhe-
bung wurden nur Patienten beriicksichtigt,
die prd- und perioperativ keine homolo-
gen Blutbestandteile erhielten, so dass man
einzig den Effekt der Himodilution mittels
Expafusin-Infusionslosung auf die Visko-
sitdt des Patientenblutes erhielt (Tab. 1).

Nach Einsetzen aller ermittelten Pa-
rameter in die Casson-Gleichung erhielt
man fiir verdiinntes Blut eine mittlere dy-
namische Viskositidt von n(Y) = 2,13 cP
+ 0,17 cP in Abhéngigkeit einer Scherrate
vonY = 10%/s. Der mittlere Fehler ergab sich
aus der Aufsummation der einzelnen Stan-
dardabweichungen zu einem GrofBtfehler
nach der allgemeinen Form:

ten und unterschiedlichen
Fiillstdnden der Fliissigkeit im Kardiotomie-
reservoir verhdlt. Zur Simulation realer Be-
dingungen wurden die Versuche bei Fluss-
raten von 4 1/min und 5 1/min durchgefiihrt.
Um einen moglichst deutlichen Einfluss des
Volumenstroms auf die Stromungsverhalt-
nisse in den einzelnen Komponenten dar-
zustellen, wurde im Vergleich dazu ein Ver-
such mit einer niedrigeren Flussrate von
2 1/min durchgefiihrt. Als zu untersuchende
Fiillstandshohen im Kardiotomiereservoir
wurden 200 ml, 600 ml und 2000 ml gewéhlt.
Zusitzlich wurde gepriift, welchen Weg ein-
stromende Luft durch den Oxygenator nimmt
und ob diese bis zum arteriellen Ausgang des
Oxygenators vordringt (Abb. 2).

ERGEBNISSE

Obwohl man bei der Durchstromung des
Reservoirs mit Blut bei hohen Fiillstinden
in der Praxis ein sehr ruhiges FlieBverhal-
ten des Blutes beobachten kann, findet sich
auch bei hohen Fiillstinden ein Bereich
mit sehr turbulenten Stromungsverhéltnis-
sen unterhalb von 600 ml. Diese Turbulen-
zen sind, auch bei niedrigen Volumenstro-
men, vor allem beim

ay

0x

0x

2

y(x,X,X )= x AX, +

1

X AX2+ e

Ubertritt des Fluids
aus dem Filterme-
dium in das Innen-

ay

0x

n

x AX
n

Hierbei bilden x;, X»...X,, die mit Messab-
weichungen behafteten Grofen.

Nun wurde eine Wasser-Glycerin-Emulsi-
on hergestellt, die man so lange mit Glycerin

lumen des venosen
Reservoirs zu beobachten. Ortlich sind die
Turbulenzen in der Regel wandnah anzuord-
nen. Man erkannte bei einer Fiillstandshéhe
von 2000 ml, dass das Fluid zunichst lami-
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Patient Hkt Hkt cProt Pra- | cProt Post- | cFib Post- Blutvolu-
Pra-HLM Peri-HLM | OP[g/dl] | OP[g/dl] | OP[g/dl] | men [mlI]

1 0,39 0,29 6,80 3,00 0,13 5075,00

2 0,35 0,26 6,90 4,10 0,23 6510,00

3 0,40 0,30 6,50 3,30 0,19 5600,00

4 0,37 0,26 6,50 3,70 0,58 6580,00

5 0,33 0,27 5,60 3,00 0,27 6160,00

6 0,35 0,28 6,50 4,40 0,24 5600,00

7 0,39 0,30 6,40 3,50 0,18 6685,00

8 0,46 0,30 6,50 2,70 0,11 7035,00

9 0,43 0,28 6,30 3,40 0,18 7105,00

10 0,43 0,29 7,20 3,80 0,24 5635,00

Mittelwert: 0,39 0,28 6,52 3,49 0,24 6198,50

Standard- 0,04 0,01 0,40 0,50 0,12 655,62

abweichung:

Hkt Pra-HLM = Hamatokritwert des Patientenblutesvor Bypassbeginn

Hkt Peri-HLM = Hamatokritwert des Patientenblutesunmittelbar nach Bypassbeginn

(wéhrend EKZ)

cProt Pra-OP = Gesamtproteinkonzentration des Patientenblutesvor Bypassbeginn

cProt Post-OP = Gesamtproteinkonzentration des Patientenblutesnach OP

cFib Post-OP = Fibrinogenkonzentration des Patientenblutesnach OP

Tab. 1: Ermittelte Blutparameter zur Berechnung der Viskositdt von Blut in einer HLM

nar am inneren Rand
des Behilters entlang
in das Innenlumen
des Reservoirs floss.
Nach einer gewissen
Strecke riss der la-
minare Einstrom je-
doch ab und es bilde-
ten sich Turbulenzen
(Abb. 3).

Somit lieB sich
das Reservoir in
zwei Bereiche unter-
teilen: Bis zu einer
Fiillstandshéhe von
600 ml war der Strom
turbulent. Oberhalb
dieses Levels fand
nur wenig Durchmi-
schung statt, da sich
hier nahezu keine

kontrastmittelinduzierte Schwirzung beob-
achten liel3. Gleichzeitig lieB3 sich feststellen,
dass ein grofer Teil des Volumens beim Ab-
strom aus dem Reservoir in den Ausstrom-
konus gesaugt wurde, jedoch ein geringer
Teil nach dem Aufprall auf die Vorderwand
des Behilters nach oben aufstieg und durch
das nachstromende Volumen aus dem Filter
offensichtlich in eine Innenrotation versetzt
wurde. So lieBen sich rundherum, wandnah,
aufgrund der Querschnittsvergroerung von
Filterdurchmesser zu Reservoiraulenwand
Rezirkulationsgebiete erkennen (Abb. 4).

Eine Verdnderung der Stromungsmecha-
nik in Abhidngigkeit vom Volumenstrom
und der Fiillstandshohe lief3 sich in dieser
Arbeit beim verwendeten Reservoir nicht
bestétigen.

Beim Quadrox-Oxygenator war zu be-
obachten, dass eine hinter dem Einlass be-
findliche Lochplatte zu einer Umlenkung
des anstromenden Fluids fiihrte, so dass
das Fluid nicht direkt in den Membranteil
des Oxygenators einstromte. So kam es zu-
nichst zu einer V-formigen Verteilung des
Perfusats tiber die Fldche der Lochplatte,
bevor der Ubertritt des Fluids in den Mem-
branteil stattfand. Dies verursachte eine
homogene Fluidverteilung iiber den kom-
pletten Querschnitt des anschlieBenden
Membranteils (Abb. 5).

Durch eine undurchlidssige Platte zwi-
schen Membranteil und integriertem arte-
riellen Filter kommt es beim Quadrox-i
adult beim anschliefenden Einstrom in
den Filter zu einer gleichmifligen Umstro-
mung aller Filterplatten durch das Perfu-
sat von auflen nach innen. Das Fluid kann
durch die Platte nicht auf direktem Wege
in den Filter stromen, sondern ist gezwun-
gen, durch einen Spalt zwischen Filterplat-
ten und FilterauBengehéuse in den arteriel-
len Filter zu flieBen. Diese gleichmifige
Umstromung aller Filterplatten von auflen
her hat den Vorteil, dass nicht die erste Fil-
terplatte mit einem Grofteil des Volumen-
stroms belastet wird und die hinterste dafiir
umso weniger, wie es im Falle des direkten
Einstroms des Fluids vom Membranteil in
den Filter zu erwarten wire (Abb. 6).

Legende:

(1): Vorratsbehdilter

(2)N15):
(3)116):
(AN17):

Zentrifugalpumpe
Antriebskonsole der Zentrifugalpumpe mit Flussanzeige
induktiver Durchflusssensor

(5): Wasserpumpe mit Temperaturanzeige
(6): Wirmetauscher

Abb. 1: Schematischer Aufbau des Perfusionskreislaufes
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(7):
(8)/(18):
(9): Kardiotomiereservoir
(10)/(12):
(11)/(13):
(14):

Temperaturmessfiihler
Y-Konnektor

Riickschlagventil

Perfusorspritze mit Kontrastmittel

Oxygenator
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Abb. 2: Rontgendurchleuchtung des Reservoirs aus sagittaler Richtung:
1: digitaler Bildaufnehmer, 2: vendoses Reservoir, 3: montierter Perfu-
sionskreislauf auf mobilem Wagen, 4: Rontgenrohre

Turbulente Stromungsverhéiltnisse zeig-
ten sich beim Quadrox-i durch die Ausbil-
dung eines Wirbels im Druckmess- und
Entliiftungskonus sowie beim Ubertritt des
Fluids aus dem arteriellen Filter in den arte-
riellen Auslass. Auch beim Quadrox-i liefl
sich keine signifikante Verdnderung der
Stromungsmechanik in Abhidngigkeit vom
Volumenstrom feststellen.

Bemerkenswert war allerdings die Luft-
elimination des Quadrox hinsichtlich Mak-
roblasen. Eintretende Luft wurde im Oxy-

Abb. 3: Turbulenter Einstrom aus dem Filter in
das Reservoirinnenlumen: aus lateraler Richtung
(0.) und sagittaler Richtung (u.); gelbe Pfeile zei-
gen laminare Stromungsfiden, rote Pfeile zeigen
Stromungsabriss und Turbulenzbildung.

Abb. 4: Ausstrom aus dem Reservoir aus la-
teraler Richtung; roter Pfeil zeigt wandnahes
Rezirkulationsgebiet am Auslaufkonus.
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genator zum grofiten
Teil vertikal nach
oben in Richtung der
hydrophoben Entliif-
tungsmembran  ab-
gelenkt. Zusitzlich
war zu sehen, dass
ein Teil der Luft den
Oxygenator  durch-
querte und sich im
Druckmesskonus
sammelte. Im Ver-
gleich zur einstro-
menden Luftmenge
von 120 ml, die als
Bolus iiber eine Per-
fusorspritze manuell
in die Einstrombahn
des Oxygenators gegeben wurde, war der
im Filter ankommende Teil der Luft duBerst
gering. Zu keinem Zeitpunkt lie3 sich ma-
kroskopisch eine durch Luft verursachte
Aufhellung in der arteriellen Linie erken-
nen. Es ist also davon auszugehen, dass ein
Grofteil der einstromenden Luft iiber die
hydrophobe Entliiftungsmembran entwei-
chen konnte (Abb. 7).

DiskussioN

Der Einfluss der Viskositit auf die beob-
achteten Ergebnisse konnte im Rahmen
dieser Arbeit nicht vollig geklirt werden,
da dazu ein Vergleich mit Fluiden unter-
schiedlicher Viskositit notwendig gewesen
wire. So bleibt an dieser Stelle offen, ob
eine Verdnderung eingetreten wire, wenn
man mit Fluiden hoherer oder geringerer
Viskositit gearbeitet hitte. Zweck der be-
schriebenen Viskositidtsmessung war es je-
doch vielmehr, die Verhiltnisse im Inne-
ren der funktionellen Komponenten der
Realitdt eines mit Blut durchstromten
Herz-Lungen-Maschinen-Kreislaufs anzu-
gleichen, um im weiteren Verlauf Riick-
schliisse auf die praktische Anwendung aus
den beobachtbaren Phianomenen zu ziehen.
Durch Auswertung der verwendeten Lite-
ratur [4, 7, 8] konnte ermittelt werden, dass
die Viskositit von Blut bei dem verwende-
ten Hamatokritwert von ungeféahr 30 %, so-
wohl in Abhéngigkeit von einer Temperatur
von 37 °C als auch von einer aufgebrachten
Scherrate von 103/s, um einen Wert von ca.
2 cP schwankt. Somit ist die durchgefiihrte
Berechnung der Blutviskositit als ausrei-
chend genau anzusehen.

Wie die Beobachtungen des Reservoirs
gezeigt haben, ldsst sich dieses in zwei
Bereiche unterteilen: Unterhalb von ca.
600 ml ist die Stromung turbulent. Gorm-
sen und Nygaard [9] geben fiir Blut eine

kritische Reynoldszahl von 980 an. So-
mit ist davon auszugehen, dass Blut in
diesem unteren Bereich des Reservoirs
bei Volumenstromen, die in der Erwach-
senenperfusion iiblich sind, immer turbu-
lent flieB3t, da die kritische Reynoldszahl
von Blut mit 980 deutlich unter der tech-
nischen kritischen Reynoldszahl von 2300
fiir Wasser liegt. Das hat zur Folge, dass es
aufgrund der Abflachung des Stromungs-
profils zu einer erhohten Schubspannung
an der Wand von Reservoir und Oxygena-
tor kommt, was eine erhohte Himolyserate
und Bluttraumatisierung zur Folge haben
konnte. Von wissenschaftlichem Interes-
se wire es also, zukiinftig zu untersuchen,
wie stark die tatsdchliche Hamolyserate in
Abhiingigkeit vom eingestellten Volumen-
strom in den einzelnen Komponenten bei
Blut ausfillt. Verstirkt wird die Traumati-
sierung, da in Turbulenzen die Geschwin-
digkeitsvektoren der Fluidteilchen nicht
mehr parallel verlaufen, wie es in einer
laminaren Stromung der Fall ist, sondern
sich stindig nach Richtung und Grofe dn-
dern [10] und somit beschleunigt werden.
Erythrozyten werden in Turbulenzen so-
mit durch die stindige Anderung der Ge-
schwindigkeit in Richtung und Betrag un-
physiologisch belastet.

Ein weiterer Praxisbezug ist die Unter-
suchung der Entstehung von Mikroblasen
in turbulenten Stromungen. Der Volumen-
strom in turbulenten Stromungen verhilt
sich proportional zum Quadrat der Druck-
differenz [7]. Durch die Beschleunigung
der Fliissigkeitsteilchen in Turbulenzen
entsteht hier also ein stirkerer Druckabfall
als bei laminarer Stromung. Bei einem star-
ken Abfall des Drucks ist es denkbar, dass
dieser unter den Fliissigkeitsdampfdruck
sinkt und es so zu Ausgasungen und zur
Entstehung von Mikroblasen kommt. Bor-
ghetti [2] bestitigt diese Annahme: ,,Ein
dhnliches Phidnomen [...] kann in Regionen
entstehen, wo mit turbulentem Fluss Wirbel
entstehen und spontan ein negativer Druck
eintritt. [2] Mit diesem Effekt ist auch bei
starken Stromungsumlenkungen zu rech-
nen, da das Fluid nach dem geraden An-
strom auf die Umlenkungsstelle beschleu-
nigt werden muss. Eine weitere Belastung
durch Mikroblasen kommt zustande, wenn
der Fliissigkeitsspiegel im Reservoir unter
600 ml sinkt. Da, wie bereits erwihnt, un-
terhalb dieses Levels eine turbulente Stro-
mung herrscht, wire denkbar, dass es hier
vermehrt zu Lufteinschliissen von der Fliis-
sigkeitsoberfliche kommt, wenn die Fliis-
sigkeit unter diesen Level sinkt und nun,
im Gegensatz zu hohen Fiillstinden, an
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Abb. 5: Durchstromung des Quadrox-i: aus lateraler Richtung (li.) und sagittaler Richtung (re.);
deutlich erkennbar: Lochplatte (re.)

der Fliissigkeitsoberfliche Turbulenzen
herrschen, die zu Mikroblaseneinschliis-
sen fiihren. Verstdrkt werden diese Mikro-
blaseneinschliisse durch das nachstrémen-
de Volumen aus dem Filter des Reservoirs.
Die Austrittsstelle fiir die Fliissigkeit aus
diesem Filter liegt bei einer Fiillstands-
hohe von 700 ml. Sinkt nun der Level im
Reservoir unterhalb dieser Hohe, so reil3t
der Volumenstrom, der aus dem Filter in
das Reservoirinnenlumen flieft, Luft mit
in die Stromung des Hartschalenbehilters.
Dies fiihrt zu zusitzlichen Mikroblasenein-
schliissen. Bestitigt wird diese Annahme
durch eine Studie von K. Klak [11], der die
Abhingigkeit der Mikroblasenanzahl in
Abhingigkeit verschiedener Stromungssi-
tuationen gemessen hat. Er stellte fest, dass
die Anzahl an Mikroblasen in einem offe-
nen Reservoir signifikant unterhalb eines
Fiillstandes des Blutes von 500 ml ansteigt
[11], da diese in der turbulenten Stromung
mitgerissen werden, falls der Durchmesser
der Mikroblasen kleiner ist als die Poren-
grofle des Filters (120 pm) im Reservoir.
Inwieweit das gute Entliiftungsverhalten
des Oxygenators zur Eliminierung dieser
Mikroblasen beitrdgt, war in der makros-
kopischen Betrachtungsweise dieser Arbeit
nicht zu erschlieflen.

Einerseits kann gesagt werden, dass
durch den an der tiefsten Stelle des Oxy-
genators befindlichen Blutauslass ein Vor-
dringen der eingetretenen Luft bis zum ar-
teriellen Auslass behindert wird, da die
Luft im Fluid aufsteigt und sich im Druck-
messkonus sammelt. Dies fiihrt neben der
Luftelimination durch die hydrophobe
Entliiftungsmembran gleichzeitig zu ei-
ner konstruktionsbedingten Unterstiitzung
der Luftelimination. Da eintretende Luft —
makroskopisch betrachtet — nicht bis zum
arteriellen Auslass vordringt, sondern sich
im Druckmesskonus des arteriellen Filters
sammelt, kann diese von dort leicht ent-
fernt werden. Andererseits kann festge-
stellt werden, dass es durch die auf einer
Ebene befindliche Blutein- und Blutaus-
strombahn zu einer hdufigen Stromungs-
umlenkung im Oxygenator kommt, da das
Blut im Oxygenator mehrfach um 90° um-
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geleitet wird, bevor es den arteriellen Aus-
lass erreicht. Zwar bewirkt die Lochplatte
des Oxygenators konstruktionsbedingt ei-
ne optimale Verteilung des Fluids tiber den
kompletten Querschnitt des Membranteils,
jedoch kénnen Stromungsumlenkungen in
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Abb. 6: Durchstromung des arteriellen Filters;
aus lateraler Richtung (o0.) und sagittaler Rich-
tung (u.); gelber Pfeil zeigt Spalt zwischen Fil-
terplatten und Auflengehduse; roter Pfeil zeigt
undurchliissige Platte zwischen Membranteil
und arteriellem Filter.

Kombination mit Querschnittsverdanderun-
gen zu einer erhohten Turbulenzneigung
fiihren, da das Fluid nach dem geraden An-
strom auf die Umlenkungsstelle beschleu-
nigt werden muss. Diese Arbeit verfolg-
te einen qualitativ-deskriptiven Charakter.
Daher konnte das quantitative Mal} der
Auswirkung der hier beobachteten Ergeb-
nisse auf die Blutschidigung nicht gezeigt

o
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werden. Aus diesem Grund wire es fiir zu-
kiinftige Arbeiten zu dieser Thematik inte-
ressant festzustellen, welches quantitative
Maf die hier gemachten Beobachtungen
auf die Blutschiddigung haben.
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Abb. 7: Einstromende Luft in den Oxygenator: aus lateraler Richtung (li.) und sagittaler Rich-
tung (re.); rote Pfeile markieren Sitz der hydrophoben Entliiftungsmembran, gelber Pfeil markiert
Druckmesskonus des arteriellen Filters, griiner Pfeil markiert Sitz der arteriellen Linie.
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