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Zusammenfassung

Die Entwicklung von der minimal invasiven Chirurgie (MIC) hin zu robotergestitzten Lésungen
besitzt durch die kleinen Hautschnitte sowie durch die vollstandige Entkopplung zwischen Patient
und Chirurg viele Vorteile. Allerdings ist das Fehlen der haptischen Eindrlicke in der MIC ein Nach-
teil. Deshalb wurde am Deutschen Zentrum fiir Luft- und Raumfahrt (DLR) als Teillésung ein Ultra-
schallsensor entwickelt, der verdeckte, oberflachennahe Gefaf3e von Organen detektieren kann.
Zur Parametrisierung und Validierung dieses Sensors soll eine standardisierte Prifumgebung in
Form eines Pumpsystem entwickelt werden, in der Ultraschallphantome pulsatil perfundiert wer-
den kdnnen.

Hierfir wurde ein Pumpsystem mit folgenden Komponenten konzeptioniert, entwickelt und aufge-
baut: Pumpe, Durchflussmesser, Reservoir, Schlauchsystem, Ultraschallphantom, schallisoliertes
Gehause sowie Ansteuerungs- und Bedieneinheit. Uber ein im Gehausedeckel integriertes Touch-
Display ist eine intuitive Bedienung des Systems sowie das Verfolgen der Messwerte in Echtzeit
maoglich. Fur zuklnftige Ultraschallphantome, die mit dem System perfundiert werden sollen, wur-
den Schnellkupplungen angebracht, mit denen ein Wechseln der Phantome einfach und schell
erfolgen kann.

Das System unterstitzt konstante, sinusférmige sowie vier unterschiedliche, physiologische Fluss-
profile. Die physiologischen Flussprofile wurden aus der Literatur entnommen und kénnen alters-
spezifisch fur periphere und proximale GefaBabschnitte ausgewahlt werden. Die dynamischen
Verldufe sind in ihrer Amplitude frei wahlbar und fur die Periodendauer sind jeweils drei Zeiten
auswahibar.

Aufgrund der hohen Ddmpfung im System muss eine Regelung fir das System implementiert wer-
den. Dafiir wurde ein Regler in Matlab/SIMULINK ausgelegt sowie simuliert und anschlieBend auf
das Pumpsystem Gbertragen. Mit dieser Regelung ist es mdglich, auf gro3e Sollwertanderungen
zu reagieren und das gewlnschte Profil nachzubilden.

Zur Funktions- und Qualitatsprifung des Systems wurde mit einem standardisierten Ultraschall-
Doppler-System eine Vergleichsmessung durchgefihrt, die das gestellte Flussprofil in der Mess-

strecke bestatigte.

Schlisselwérter: Ultraschallphantom, Pumpsystem, pulsatile Perfusion, Regelung, Mikro-

controller



Abstract

Dimensioning, design and construction of an adaptable pumping system for the
perfusion of ultrasound phantoms

The trends from minimally invasive surgery (MIS) to robot-assisted solutions yield many advan-
tages due to small incisions and the complete decoupling of patient and surgeon. On the other
hand a disadvantage of MIS is the lack of haptic feedback. Therefore, an ultrasonic sensor as a
partial solution was developed at the German Aerospace Center (DLR), capable of detecting hid-
den, subsurficial vessels of organs. To parameterize and validate the sensor a standardized test
environment in form of a pumping system has to be developed for pulsatile perfusion of ultrasound
phantoms.

The concept, design and realization of the pumping system includes the following components:
pump, flow meter, reservoir, tubing, ultrasound phantom, sound-insulated housing, as well as ac-
tuation and control unit. A touch screen integrated in the housing cover promotes intuitive system
operation and monitoring of realtime measured values. To perfuse future ultrasound phantoms,
standardized tubing connectors were attached to the system allowing simple and prompt change
of phantoms.

The system supports constant, sinusoidal, and four different physiological flow profiles. The phy-
siological flow profiles were taken from literature and can be selected according to age as well as
to peripheral and proximal vessel segments. The dynamic profiles’ amplitudes can arbitrarily be
chosen and for the duration of each period three durations can be selected.

Due to high damping in the system, control structures has to be implemented. Therefore, a closed-
loop control circuit was designed and simulated in Matlab/SIMULINK and transferred to the pum-
ping system. With this control, it is possible to respond to large setpoint changes and recreate the
desired profile.

To test the function and quality of the pumping system a comparative measurement with a stan-
dardized ultrasound doppler system was conducted, which confirmed the set flow profile in the

measured distance.
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1 Einleitung

Operative Eingriffe in einen Organismus zerstéren gewdhnlich neben dem erkrankten auch ge-
sundes Gewebe. Zudem sind mit solchen Eingriffen gewisse Risiken, wie beispielsweise Infektio-
nen, verbunden [1, S. 86]. Bei der offenen Operationsmethode ist die Belastung fir den Kérper
besonders hoch. Fir eine freie Sicht und ein gutes Erreichen des zu behandelnden Organs ist
das vergleichsweise weitrdumige Offnen des Kérpers erforderlich [1, S. 92]. Dabei sind groBe
Hautschnitte oder beispielsweise im Speziellen bei Herzoperationen das Durchtrennen des Ster-
nums erforderlich [1, S. 291].

Ende des 20. Jahrhunderts riickte die Minimierung dieses Eingriffstraumas in den Fokus. Anfang
der 1990er Jahre etablierte sich die minimal-invasive Chirurgie (MIC) [2, S. 1121]. Dabei werden
durch natirliche Kérper6ffnungen oder durch kleine Hautschnitte Endoskope, die je nach Verwen-
dung mit einer Kamera oder einem Werkzeug versehen sind, in den Kdrper eingefihrt. Durch die
kleinen Hautschnitte ist diese Technologie weitaus weniger belastend fiir den Patienten [1, S. 93].
Ein Vorteil fir den Patienten besteht vor allem in dem geringeren Trauma bei der Operation, was
zu einer Verringerung des Blutverlustes und des Infektionsrisikos fihrt. Des Weiteren sind die
postoperativen Schmerzen herabgesetzt und es resultieren kirzere Liegezeiten im Krankenhaus
und klrzere Rehabilitationszeiten. Neben der Schmerzreduktion und der kirzeren Rekonvales-
zenz ist der asthetische Aspekt zu erwahnen: Durch die kleinen Hautschnitte kommt es zu einer
deutlich geringeren Narbenbildung.

Im Gegensatz zu den vielen Vorteilen fir den Patienten birgt die minimal-invasive Chirurgie ei-
nige Schwierigkeiten fiir den Operateur. Zum einen sind die Freiheitsgrade der Endoskope ein-
geschrankt, da die Instrumente nur durch eine kleine Offnung durch die Haut gefiihrt werden.
Das Operieren um diesen invarianten Drehpunkt ist kompliziert und benétigt eine lange Einarbei-
tungszeit [1, S. 92]. Die direkte Auge-Hand-Koordination geht dadurch im Gegensatz zur offenen
Chirurgie verloren. Zum anderen ist der Einblick auf das Operationsfeld nur Uber einen Moni-
tor méglich, was zu Orientierungsschwierigkeiten des Arztes wahrend der Operation flihren kann
[3, S. 3]. Zudem kdnnen gewisse Farbverfalschungen bei der Bildiibertragung am Monitor auftre-
ten, die zu Fehleinschatzungen von erkranktem Gewebe flhren kénnen. Weiterhin ist im Allge-
meinen lediglich eine 2D-Sicht méglich. Fir eine 3D-Darstellung sind zuséatzliche Hilfsmittel, wie

spezielle Brillen, nétig [1, S. 93].



1 Einleitung

Ein weiterer Nachteil ist, dass der Operateur keinen haptischen Eindruck von dem zu unter-
suchenden Gewebe erhalt. Die Palpation eines Gewebes oder Organs kann helfen, um bei-
spielsweise von Verhartungen auf Tumore schlieBen zu kdnnen oder verdeckte Gefal3e aufzufin-
den. Diese Lokalisierung verringert die Gefahr, Gefa3e zu durchtrennen und hilft dabei, Bypass-
Anastomosestellen leichter ausfindig zu machen.

Bislang kann in der MIC zumindest optisch, anhand der Deformation des Gewebes oder anhand
der am Instrument entstehenden Kréfte, abgeschatzt werden, welche Krafte am manipulierten Ge-
webe auftreten. Allerdings gibt es noch kein kommerzielles System, das die entstehenden Kréfte
erfassen und an den Chirurgen zurtickgeben kann [1, S. 391]. Darlber hinaus kénnen verdeckte
Arterien mit Sensoren, die zur Messung der Gewebefestigkeit ausgelegt sind, haufig nur unzurei-
chend erkannt werden.

Durch die robotergestitzte Chirurgie kann bei vielen dieser Schwierigkeiten eine Verbesserung
erzielt werden. Durch die Verwendung von Robotersystemen als Schnittstelle zwischen Patient
und Chirurg kann der Operateur beispielsweise die Auge-Hand-Koordination wiedererlangen. Al-
lerdings ist das Fehlen der haptischen Eindriicke auch hier ein gro3es Problem, die beispielsweise

besonders fiir das Auffinden von verdeckten GefaBen wichtig sind.

Deshalb wurde am Deutschen Zentrum fur Luft- und Raumfahrt (DLR) ein Ultraschallsensor entwi-
ckelt, der verdeckte, oberflachennahe GefaBe von Organen Uber hochfrequente Ultraschallwellen
detektieren kann. Da dieser Sensor fir eine Validierung getestet und parametrisiert werden muss,
soll eine standardisierte Prifumgebung in Form eines Pumpsystems geschaffen werden, in der
Ultraschallphantome pulsatil perfundiert werden kénnen. Hierfur soll eine Ansteuerung fir eine
Pumpe ausgelegt und implementiert werden, die ein Ultraschallphantom mit einem definierten
Flussprofil perfundieren kann. Mithilfe eines Durchflussmessers soll der vorgegebene Fluss Uber-
prift werden und gegebenenfalls durch eine Regelung korrigiert werden. Grundaufgaben sind
die Konzeptionierung, Auslegung und die Auswahl beziehungsweise Konstruktion der erforder-
lichen Bauteile sowie der Aufbau, die Programmierung und die Inbetriebnahme des Systems.
Zur Funktions- und Qualitétsprufung wurde eine Vergleichsmessung mit einem standardisierten
Ultraschall-Doppler-Messgerat durchgefihrt.

Nach einer Einflhrung in die Grundlagen in Kapitel 2 wird der aktuelle Stand der Technik in
Kapitel 3 analysiert und beschrieben. AnschlieBend werden in Kapitel 4.1 die fur den Versuchsauf-

bau erforderlichen Komponenten ausgewéhlt und beschrieben. Daraufhin wird die Programmie-
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rung des Systems in Kapitel 4.2 sowie die Bedienung des Prifstandes in Kapitel 5 vorgestellt.

Zuletzt wird in Kapitel 6 eine Zusammenfassung und ein Ausblick gegeben.
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2 Grundlagen

2.1 Das kardiovaskulare System

2.1.1 Der Blutkreislauf

Das Herz, ein hohlrdumiger Muskel, fungiert im Blutkreislauf als Pumpe, die eine gerichtete Blut-
strémung erzeugt und den Blutstrom aufrechterhalt [6, S. 13].

Das Pumpprinzip sowie die Pumpleistung des Herzens wird bei Betrachtung des Herzzykluses
deutlich. Der Herzzyklus besteht aus zwei Hauptphasen, der Kontraktionsphase, auch Systo-
le genannt, und der Erschlaffungsphase, der Diastole. Die Systole lasst sich nochmals in die
Anspannungs- und Austreibungsphase, die Diastole in die anschlieBende Entspannungs- und
Fullungsphase einteilen. Durch diese vier Phasen entsteht ein schubweiser Auswurf des Herzens,
was zu einem pulsierenden Druckverlauf fihrt [5, S. 594 f.].

Die Schlagfrequenz des Herzens betragt etwa 60 bis 80 Schlage pro Minute [6, S. 15]. Dabei
wirft das Herz pro Zyklus ein gewisses Blutvolumen aus, das so genannte Schlagvolumen. Die
Forderleistung des Herzens wird Herzzeitvolumen (H ZV)) genannnt und ist definiert durch das
Produkt von Schlagvolumen (SV') und Herzfrequenz (H F') und betragt bei einem Erwachsenen in
Ruhe etwa 5 L [5, S. 600, S. 630].

wm

HZV = SV -HF (2.1)

Direkt nach der Austreibungsphase des Herzens kommt es in der Aorta beispielsweise durch die
Massentragheit des Blutes und dem peripheren GefaBwiderstand zu einem lokalen Druckanstieg.
Daraus resultiert eine Dehnung der GefaBwand und ein Teil des Blutvolumens wird in dem Gefal3-
abschnitt gespeichert [4, S. 317].

Durch diesen so genannten Windkesseleffekt, siehe Abbildung 2.1, wird eine gleichmaBigere Blut-

strémung erzielt [6, S. 28 1.].

11



2.1 Das kardiovaskuldre System
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Abbildung 2.1: Windkesselfunktion eines elastischen GefaBBabschnittes [6, S. 28].

Dieser Effekt hangt maBgeblich von der Compliance (C) der Gefal3e ab, die aus dem Quotienten
der Volumenanderung (AV) und der Differenz zwischen extravasalen und intravasalen Gefafi-

druck, die dem transmuralen Druck (A P;,,,) entspricht, berechnet wird [4, S. 157].

AV

¢ = AP,

(2.2)

Eine gute Compliance ermdglicht das schnellere Auswerfen des Schlagvolumens und den langsa-
meren Anstieg des systolischen Druckes. Eine Verschlechterung der Compliance ist beispielswei-
se altersbedingt oder resultiert aus einer Veranderung der Dehnbarkeit der Gefal3e [4, S. 316 ff.].
Die gespeicherte Energie in der GefaBwand durch den Windkesseleffekt wird zu einem Teil wieder
an den Blutstrom gegeben und zum anderen Teil an die GefaBwéande, die eine Pulswelle generie-
ren. Diese Druckwelle breitet sich unabhangig vom Blutfluss Gber die GefaBwénde aus [5, S. 624].
Bei einem jungen Menschen betragt die Pulswellengeschwindigkeit in der Aorta etwa 4 — 6 * und
in der Peripherie etwa 7 — 10 “*. Je weiter die Pulswelle vom Herzen entfernt ist, desto héher wird
ihre Geschwindigkeit [5, S. 627]. Die Flussgeschwindigkeit hingegen besitzt ihr Maximum in der
Aorta und nimmt mit zunehmendem Abstand zum Herzen ab. Die Spitzengeschwindigkeit betragt
in der Aorta etwa 1 .

Die ortlich registrierbare Anderung der Strémungsgeschwindigkeit wird als Flusspuls, die Ande-
rung des Druckes als Druckpuls bezeichnet.

Der Druck- sowie der Flusspuls sind in Abbildung 2.2 dargestellt.

12



2.1 Das kardiovaskuldre System

Phasen:

Druck-

puls p(t) 1. Systole

2. Diastole

Fluss-
puls i(t)
bzw.
Geschwin- L~ o~
digkeits-
puls v(t)

Zeit

Abbildung 2.2: Druck- und Flusspuls im aortanahen, arteriellen GefaB3system [6, S. 30].

Der Druckpuls steigt zu einem Maximum, dem so genannten systolischen Blutdruck P, an.
Nach der Systole féllt der Blutdruck wieder ab. Das zweite Maximum in der diastolischen Phase,
der diastolische Blutdruck Py, ergibt sich aus der Superposition von zuriicklaufenden Pulswel-
lenreflexionen [6, S. 30]. Mit wachsender Entfernung vom Herzen nimmt der systolische Druck zu,
der diastolische Blutdruck hingegen ab. Dadurch kommt es zu einer deutlichen Vergré3erung der
Druckamplitude [6, S. 31].

Der Flusspuls wird nur in aortanahen Arterien kurzzeitig negativ, in herzfernen GefaBen féllt der
Fluss nicht mehr in den negativen Bereich. Zudem nimmt die Amplitude mit zunehmender Entfer-
nung zum Herzen kontinuierlich ab, so dass ein flacheres Profil resultiert [6, S. 29]. Zurticklaufende
Wellenstromstarken substrahieren sich beim Flusspuls, weswegen sie im Vergleich zum Druckpuls

einen unterschiedlichen Kurvenverlauf aufweisen [5, S. 625].

2.1.2 Stromungsbedingungen

Wie das Blut in den einzelnen GefaBabschnitten strémt, laminar oder turbulent, hangt von vie-
len Faktoren ab, wie zum Beispiel vom GefaBdurchmesser und von der Blutflussgeschwindigkeit
[5, S. 620]. In Abbildung 2.3 sind die Strémungsprofile einer laminaren und einer turbulenten Stré-

mung dargestellt. Bei einer laminaren Strémung verlaufen die Stromlinien parallel zur GefaBwand,

13



2.1 Das kardiovaskuldre System

bei einer turbulenten Strémung treten zusétzliche Geschwindigkeitskomponenten in radialer Rich-
tung auf [6, S. 28].

Der Ubergang von einer laminaren zu einer turbulenten Strémung kann (iber die Reynolds-Zahl
Re ermittelt werden, die von dem GefaBdurchmesser d, der mittleren Strdmungsgeschwindigkeit

v, der Dichte p sowie von der Viskositat  des Blutes abhangt [6, S. 28].

(2.3)

Wird der kritische Wert von Re > 2000 — 2200 Uberschritten, geht die laminare in eine turbulente

Strémung Uber.

Abbildung 2.3: A Parabelférmiges Geschwindigkeitsprofil bei stationarer, laminarer Strémung in
einem starren Rohr. B Bei turbulenter Strémung kommt es zu einer Verwirbelung
der einzelnen Schichten [5, S. 621].

Wahrend der Austreibungsphase des Herzens wird dieser Wert in der Aorta und im Truncus pul-
monalis kurzzeitig Gberschritten, was zu Verwirbelungen fihrt. Aber auch in herzfernen GefaBen
kann es zu turbulenten Strémungen kommen. Diese kdnnen bei GeféBverengungen, wie bei-
spielsweise bei einer Stenose, oder bei einer reduzierten Blutviskositét, die durch eine schwere

Anamie hervorgerufen werden kann, auftreten [5, S. 622].

14



2.1 Das kardiovaskuldre System

2.1.3 Hamodynamik der BlutgefaBe

Blut besitzt wie jede Flissigkeit eine innere Reibung und setzt der Strébmung einen Widerstand
entgegen. Um diesen Widerstand zu Uberwinden, ist eine Druckdifferenz AP und ein Strom mit
einer Stromstarke I im System notwendig. Analog zum Ohm’schen Gesetz lasst sich folgende

Gleichung fir den Stromungswiderstand R aufstellen [5, S. 620].

R="— (2.4)

Die Stromstarke I ist definiert aus dem Produkt von der Uber den Querschnitt gemittelten Stré-

mungsgeschwindigkeit v und dem GeféBquerschnitt A [5, S. 620].

I=7-A (2.5)

Die Kontinuitatsgleichung (2.6) besagt, dass die Stromstarke in einem seriell geschalteten System

mit verschieden gro3en Rohren in jedem Abschnitt gleich grof3 ist [5, S. 620].

I=01-A =17y Ay (26)

Daraus folgt, dass sich die Geschwindigkeit umgekehrt proportional zur Querschnittsflache des
jeweiligen Teilabschnittes verhalt.

Die Stromungsgeschwindigkeit in einem Blutgefal3 beschreibt die Geschwindigkeit einzelner Blut-
bestandteile, die abhangig von der Entfernung der GefaBmittelachse unterschiedlich grof3 ist
[5, S. 620]. Bei laminarem Stromungsverhalten bewegen sich alle Flissigkeitsteilchen in einem
zylindrischen Gefal3 parallel zur GefaBwand. Dabei schiebt sich eine Schicht Uber die andere
(Newton-Gesetz), so dass ein parabolisches Geschwindigkeitsprofil entsteht. Die Schichten glei-
cher Geschwindigkeiten sind dabei konzentrisch angeordnet und das Maximum tritt an der zentra-
len GefaBachse auf, siehe Abbildung 2.3, Teilbild A. Mithilfe des Newton’schen Reibungsgesetzes
kann das Hagen-Poiseuille-Gesetz flr stationdre, also zeitlich konstante, laminare Strémungen
hergeleitet werden:

ri* T AP

I=—7— 2.7
P (2.7)

15



2.2 Blutflussmessung mit dem Ultraschall-Doppler-Verfahren

Dabei ist I die Stromstarke, r; der Innenradius des GefaBes, AP die Druckdifferenz, n die Visko-
sitat und [ die Lange des Gefal3es.

Allerdings gilt das Hagen-Poiseuille-Gesetz nur flr stationdre, laminare Strbmungen einer homo-
genen FlUssigkeit in einem starren Gefai3 [5, S. 622]. Aufgrund der ortsabhangigen Veranderung
der GefaBwande und der Strémungsbedingungen gibt es fiir das gesamte GefaBsystem keine
allgemein gultige Formel zur Berechnung der Stromungsbedingungen. Auch wenn nicht alle Kri-
terien auf jeden Bereich des Gefaf3systems Ubertragbar sind, liefert das Gesetz eine wichtige

Information, namlich dass die Stromstéarke in der 4. Potenz vom Radius abhéangt [5, S. 622].

2.2 Blutflussmessung mit dem Ultraschall-Doppler-Verfahren

Das Grundprinzip des Ultraschall-Doppler-Effekts ist, dass hochfrequenter Schall in den Kér-
per eingekoppelt wird und an Grenzschichten mit unterschiedlicher akustischer Impedanz reflek-
tiert oder gestreut wird. Eine solche Grenzschicht bilden zum Beispiel Blutzellen und Plasma
[6, S. 226]. Da mit dem Ultraschall-Doppler-Effekt Frequenzverschiebungen gemessen werden,
kénnen nur bewegte Teilchen, wie beispielsweise Blutbestandteile, detektiert werden.

In Abbildung 2.4 ist der Ultraschall-Doppler-Effekt in einem Blutgefal3 dargestellt.

Ultraschall-Doppler-Sensor
(Sender- und Empféangerkristall)

&\( Koppelgel

— Gewebe

¢ Yo—» y — BlutgefaB

Abbildung 2.4: Prinzip der Ultraschall-Doppler-Messung im Pulsechobetrieb [6, S. 48].
Far die Frequenzverschiebung A f ergibt sich:

Af:2fo-g-cosa:2'i-cosa. (2.8)
C )\0

16



2.3 Grundlagen der Regelungstechnik

Dabei bezeichnet f, die ausgesandte Frequenz, v die Geschwindigkeit der Blutkérperchen, c die
Schallgeschwindigkeit im Medium und )\, die Wellenlange der ausgesandten Frequenz [6, S. 233].
Allerdings tragt aber nicht nur ein Objekt zur Dopplerverschiebung bei, sondern eine Vielzahl
von sich bewegenden Teilchen mit unterschiedlichen Geschwindigkeitskomponenten, die ein Fre-
quenzspektrum ergeben, siehe Abbildung 2.3, Teilbild A.

Aus Gleichung (2.8) wird deutlich, dass fir a = 90° keine Frequenzverschiebung A f gemessenen
werden kann, da cos a = 0 wird. Fir o — 0, wird zwar A f maximal, allerdings wird dabei der Weg
nahezu unendlich lang [6, S. 233]. Deshalb muss ein Kompromiss fir den Winkel « gefunden
werden, der typischerweise zwischen 40° und 60° gewahlt wird.

In Tabelle 2.1 sind die SchallfeldgrdBen, wie die Schallausbreitungsgeschwindigkeit ¢, die Dichte
p, die Impedanz Z und die Dampfung d von Luft und einigen biologischen Geweben aufgetragen.
Hieraus wird ersichtlich, dass beim Ubergang von Luft zu Gewebe durch den groBen Impedanz-
sprung praktisch eine Totalreflexion eintritt. Um dies zu verhindern, muss ein Medium ahnlicher

Impedanz zwischen Schallkopf und Messobjekt aufgetragen werden.

Substanz c [m/s] e [g/cm?] Z[10° - g/(em? - 5)] d[dB/(MHz - cm)]
Luft 331 0,0013 0,00043 0

Fett 1470 0,97 1,42 0,5

Wasser 1492 0,9982 1,48 0,002

Gehirn 1530 1,02 1,56 1

Muskel 1568 1,04 1,63 2

Knochen 3600 1,7 6,12 4-10

Tabelle 2.1: SchallfeldgréBen fur biologische Gewebe [6, S. 231].

2.3 Grundlagen der Regelungstechnik

Haufig sollen technische Systeme so beeinflusst werden, dass bestimmte zeitveranderliche Sys-
temgréBen ein vorgeschriebenes Verhalten aufweisen [8, S. 21].

Dabei kann beispielsweise ein dynamisches Profil abgefahren, aber auch ein Wert konstant gehal-
ten werden. Je nach Anforderungsprofil an das System wird eine Steuerung oder eine Regelung
verwendet [11, S. 8].

Bei einer Steuerung beeinflussen eine oder mehrere EingangsgréBen die AusgangsgréBen. Die
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2.3 Grundlagen der Regelungstechnik

AusgangsgroéfBe wird jedoch nicht Uberprift, weshalb duBere Einflisse nicht im Steuerungsvor-

gang beriicksichtigt werden, siehe Abbildung 2.5 [12, S. 6].

w Steuer- y T

—_— Strecke [——

einrichtung

Abbildung 2.5: Blockschaltbild einer Steuerung [9, S. 27].

Steuerungen kdénnen durch den offenen Wirkungsweg schnell reagieren, allerdings kénnen sie bei
instabilen Systemen nicht eingesetzt werden, da sie die stérenden Einfllisse (z) nicht ausregeln
kdnnen.

Bei einer Regelung hingegen kommt es zu einem standigen Soll-Istwertvergleich, weshalb sie sich
gut fir den Einsatz bei instabilen Systemen eignen [8, S. 22].

Kennzeichnend fir eine Regelung ist der geschlossene Regelkreis, im Gegensatz zur Steuerung,
die einem offenen Regelkreis entspricht [8, S. 21]. In Abbildung 2.6 ist der Standard-Regelkreis

dargestellt.

|

® Regler Strecke J

Abbildung 2.6: Der Standard-Regelkreis [9, S. 27].

Hierbei bezeichnet w die FlihrungsgréBe, also den Sollwert und = die RegelgrdBe, den Istwert.
Die Differenz aus beiden Werten ergibt die Regeldifferenz x;, = w — z, die durch die StellgréBe y

und die StorgréBe z beeinflusst wird.

2.3.1 Die Regelstrecke

Fir die Wahl eines geeigneten Reglers ist es zuallererst wichtig, die Regelstrecke zu identifi-
zieren, zu der alle nicht veranderbaren Teile des Systems zdhlen [8, S. 23]. Ohne ein genaues
Wissen Uber das Verhalten der Regelstrecke ist es nur schwer moglich einen geeigneten Regler

auszuwahlen und zu parametrisieren.
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2.3 Grundlagen der Regelungstechnik

Die Regelstrecke besitzt als Eingangsgrd3e die AusgangsgréBe des Reglers y. Die Ausgangsgré-
Be der Strecke ist wiederum die RegelgréBe z, der Istwert des Regelkreises [8, S. 22].

Um das Zeitverhalten des Systems zu beurteilen, wird am Eingang ein Signal, meist ein Einheits-
sprung, angelegt und die daraus resultierende Sprungantwort beispielsweise an einem Oszillos-
kop aufgezeichnet. Als wichtigste Strecken sind an dieser Stelle das PT1- und das PT2-Glied zu
nennen. Diese besitzen eine Verzégerung 1. beziehungsweise 2. Grades. Das Regelglied besitzt
auch eine Verzégerung, die jedoch im Vergleich zur Strecke zu vernachlassigen ist.

Die Ubertragungsfunktion eines PT1-Gliedes ist in Formel (2.9) dargestellt. Hierbei ist K der Ver-
starkungsfaktor und 7' die Zeitkonstante des Systems [8, S. 113].

B K
C14T-s

G(s) (2.9)

In Formel (2.10) ist die Ubertragungsfunktion eines PT2-Gliedes dargestellt. K beschreibt wieder-

um den Verstarkungsfaktor, T' die Zeitkonstante des Systems und d die Dampfung [8, S. 120].

B K
 142d-Ts+ T?2s2

G(s) (2.10)
In Abbildung 2.7 ist das Verhalten eines PT1-Gliedes, eines schwingfahigen sowie eines nicht
schwingfahigen PT2-Gliedes auf einen Einheitssprung dargestellt. Ein nicht schwingendes PT2-

Glied verhélt sich wie zwei in Reihe geschaltete PT1-Elemente.

2.3.2 Das Regelglied

Die Aufgabe des Regelgliedes, auch Regler genannt, besteht darin, das Verhalten eines Regel-
kreises je nach Anforderung zu beeinflussen [11, S. 8].

Zum einen kann das Regelglied nach der Art der mdglichen StellgréBenanderungen in stetige und
unstetige Regler eingeteilt werden. Stetige Regler kébnnen nur bestimmte Werte annehmen, zwi-
schen denen umgeschalten wird. Unstetige Regler hingegen kénnen im Stellbereich Y}, jeden be-
liebigen Wert annehmen. Der Stellbereich umfasst beispielsweise bei einem 10-Bit-Analog-Digital-
Wandler 1024 Werte [9, S. 138].

Zum anderen kénnen Regler hinsichtlich der technischen Realisierung in analoge und digitale
Regler klassifiziert werden. In der Analogtechnik kénnen stetige oder unstetige Regler realisiert

werden [9, S. 138].
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2.3 Grundlagen der Regelungstechnik
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Abbildung 2.7: Reaktion eines PT1-Gliedes und eines schwingféhigen sowie eines nicht schwing-

fahigen PT2-Elements auf einen Einheitssprung.

Die analogen RegelgrdBen sind zeit- und wertkontinuierliche Signale. Werden diese Signale nur
zu bestimmten Zeitpunkten abgetastet, entsteht durch diesen Abtastvorgang ein zeitdiskretes und
wertkontinuierliches Signal [8, S. 477].

Digitale Regler sind dagegen genau genommen unstetige Regler, da bei der anschlieBenden
Digital-Analog-Umsetzung im Stellbereich Y}, nur eine bestimmte Anzahl von Schaltpegeln mdg-
lich ist [9, S. 138]. Durch diese Quantisierung des Signals entsteht ein zeit- und wertdiskretes
Signal [8, S. 477]. Bei einer geeigneten Anpassung und Abtastrate kann allerdings nahezu das
Verhalten eines analogen Reglers erreicht werden [9, S. 138].

In Abbildung 2.8 ist ein digitaler Regelkreis dargestellt, mit einem Analog-Digital-Umwandler (AD-
Wandler) vor und einem Digital-Analog-Wandler (DA-Wandler) nach dem digitalen Regler.
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2.3 Grundlagen der Regelungstechnik

wt) | A w(kT)| Digitaler |y(kT)| D y(t) | Regel- x(t)
- D Regler A strecke
2(kT)
D Messwert-
A umformer

Abbildung 2.8: Komponenten eines digitalen Regelkreises [8, S. 479].

Mégliche Reglertypen sind der P-Regler, der I-Regler und der D-Regler sowie die Kombination

aus den verschiedenen Anteilen zu einem PI-, PD- oder PID-Regler. Je nach Reglertyp resultiert

unterschiedlich schnell und genau die Stellgré3e y des Regelkreises. Ein Vergleich der Regler mit

den jeweiligen Vor- und Nachteilen ist in Tabelle 2.2 gegeben. Hierbei sind K,

jeweiligen Verstarkungsfaktoren der Regler.

K; und K, die

Reglertyp Sprungantwort ‘ Vorteile Nachteile

P-Regler yp(t) = Kp - za(t) einfacher Aufbau, mittelschnell im | bleibende Regeldifferenz
Vergleich zu anderen Reglern

I-Regler yr(t) = K; - f(f xq(T)dT stationare Genauigkeit langsam

D-Regler yp(t) = Kq - d%(t) greift umso stérker ein, je gréBer | technisch nicht realisierbar
Regeldifferenz ist

Pl-Regler ypr(t) = yp(t) + yr(t) stationdre Genauigkeit, durch P- | langsamer als PID-Regler
Anteil schneller als reiner I-Regler

PD-Regler | ypp(t) =yp(t) +yp(t) | verbesserte Stabilitt, bleibende, | bei groBen Sollwertverdnderungen
aber geringere Regelabweichung | kann D-Anteil nicht reagieren
als P-Regler

PID-Regler | ypip(t) = Verbesserung zum PD-Regler: | durch |-Anteil l&ngere Ausregelzeit

yp(t) + yr(t) + yp(t) stationar genau durch I-Anteil als beim PD-Regler

Tabelle 2.2: Vergleich der Reglertypen [10, S. 128].

In Abbildung 2.9 sind die Reaktionen dieser Regler auf einen Einheitssprung dargestellt. Ein Re-

gelkreis mit einem idealen D-Regler ist nicht mdglich und auch nicht erwlnscht, weshalb auf die

graphische Darstellung verzichtet wurde.
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2.3 Grundlagen der Regelungstechnik
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Abbildung 2.9: Reaktion eines P-, |-, PI-, PD- und PID-Reglers auf einen Einheitssprung.
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3 Stand der Technik

Jedes Messgerat, wie der entwickelte Ultraschallsensor, muss vor einem kommerziellen Einsatz
validiert sowie kalibriert werden. Da jedoch jede Messung an einem lebenden Organismus indivi-
duelle, veranderliche Daten liefert, muss eine Validierung an einem kinstlichen Referenzsystem
durchgefiihrt werden [14, S. 1].

Das zu entwickelnde System stellt ein abstrahiertes Modell des Organismus dar. Dabei darf aller-
dings das Prufsystem nicht soweit vereinfacht werden, dass die urspringliche Fragestellung nicht
mehr mit Sicherheit beantwortet werden kann [14, S. 40]. Nach dem Ahnlichkeitsgesetz miissen
Original und Modell in ihren geometrischen Abmessungen und hydromechanischen Eigenschaf-
ten proportional sein. Beispielsweise sollte das verwendete Blutersatzmittel den Eigenschaften
des natirlichen Blutes entsprechen. Dies bedeutet, dass es nicht reflexionsstarker als Blut sein
darf, das nur ein begrenztes Rickstreuverhalten besitzt [14, S. 41].

Auch die Strémungsverhéltnisse missen dem naturlichen Kreislauf angepasst werden. Zur Ver-
einfachung wird von einer laminaren Strémung im nattrlichen und folglich auch im kinstlichen

System ausgegangen [14, S. 46].

3.1 Existierende Pumpsysteme

Im Folgenden sollen zwei Beispiele fir ein Pumpsystem aus der Literatur erlautert werden.

Das von Schaarschmidt [14] entwickelte Pumpsystem besitzt eine Pumpe, einen Durchflussmes-
ser, ein Reservoir, eine Ansteuereinheit und ein zu durchstrémendes Phantom. Zusétzlich ist in
den Kreislauf ein Quetschventil eingebaut, das pulsatile Flussprofile ermdglicht.

FUr die Erzeugung eines Herzzykluses wurden aus einer Flusskurve Stltzstellen entnommen und
in einem eindimensionalen Array gespeichert [14, S. 58]. Die Regelung des Systems erfolgt tber
eine Fuzzy-Regelung, da hierfir kein kompliziertes Systemmodell erforderlich ist, sondern ledig-
lich das Prozesswissen in eine Regelstrategie eingebunden wird. Je umfangreicher dieses Wissen
ist, umso genauer kann das Verhalten beschrieben werden [14, S. 53].

Mit dem System lasst sich ein Volumenstrom mit definierter Amplitude sowie variabler Frequenz
erzeugen [14, S. 70]. Allerdings ist die Regelung von den Erfahrungswerten des Entwicklers ab-

hangig.
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3.2 Entwicklungsstand am DLR

Ein weiteres Beispiel ist das Pumpsystem von Tsai et. al. [22], das zwei Pumpen besitzt. Ei-
ne Zahnradpumpe liefert den konstanten Anteil und eine Kolbenpumpe generiert die oszillieren-
den Anteile im Flusssignal. Das System wird Uber zwei programmierbare Stellantriebe gesteuert
[22, S. 197]. Das System besitzt keine Regelung des gestellten Signals, bildet jedoch einfache
Sollkurven gut nach, siehe Abbildung 3.1, Teilbild A. Bei stark veranderlichen Flussprofilen kann
der Fluss nicht schnell genug folgen, siehe Abbildung 3.1, Teilbild B. Die Istwerte bilden die Soll-

kurve zwar gut, aber dennoch nicht exakt nach.
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Abbildung 3.1: Darstellung der Sollkurve (durchgezogene Linie), Streubreite der Istwerte (gepunk-
tete Linie) und Mittelwert des Flusses (gestrichelte Linie). Einfache Profile kbnnen
gut (A), stark veranderliche Profile hingegen nicht exakt nachgebildet werden (B).

[22, S. 199].

3.2 Entwicklungsstand am DLR

FOr den am Deutschen Zentrum far Luft- und Raumfahrt entwickelten Ultraschallsensor wurde
bereits 2007 ein Ultraschall-Doppler-Prifstand entwickelt und realisiert [13]. Dieses System kann
allerdings keine physiologischen Flussprofile erzeugen.

Hauptaufgaben bei der Konzeptionierung dieses Pumpsystems war die sorgfaltige Auswahl der
einzelnen Komponenten, der Zusammenbau sowie die anschlie3ende Inbetriebnahme.

Um bei solch einem System eine realitdtsnahe in vitro-Ultraschall-Doppler-Messung zu gewéhr-

leisten, sollten méglichst gleiche Bedingungen wie bei einer in vivo-Messung vorherrschen. Des-
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3.2 Entwicklungsstand am DLR

halb wurde fir das System ein Gewebephantom hergestellt, das eine dhnliche Schallimpedanz
wie menschliches Gewebe besitzt. In diesen Gewebeersatz wurden gefaBsimulierende Schlau-
che eingebettet, durch die ein synthetisches Blutersatzmittel gepumpt wurde.

Eine Schlauchpumpe ermdglichte die Bewegung der Fliissigkeit durch das System. Dabei konnte
das Phantom konstant, aber auch pulsierend durchstrémt werden. Zur Erzeugung von pulsieren-
den Strémungen wurde die Pumpe mit einer Rechteck-, einer Dreieck- oder einer Sinusspannung
betrieben, die mit einem Frequenzgenerator erzeugt wurde.

Ein Nachteil des Systems ist, dass kein physiologischer Flussverlauf erzeugt werden kann. Dies
begriindet sich zum einen auf die Ansteuerungsart und zum anderen auf die verwendete Schlauch-
pumpe, die keine geringen Flisse stellen kann. Weiterhin kann ein abweichender Volumenstrom
zwar Uber einen Durchflussmesser detektiert, jedoch nicht automatisch ausgeregelt werden kann.
Der eingesetzte Fligelradzéhler beeinflusst das Strdmungsprofil und kann zudem den gewilinsch-
ten Messbereich nicht abdecken. Dartber hinaus ist das System ein Labortischaufbau, dessen
Aufbau mit einem hohen Aufwand verbunden und ein Transport nur schwer maoglich ist.

Aus diesen Griinden soll ein adaptierbares Pumpsystem aufgebaut werden, in dem verschiedene

Flussprofile vorgegeben und gegebenenfalls durch eine Regelung korrigiert werden kénnen.
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4 Entwicklung eines adaptierbaren

Pumpsystems

Das System soll konstante, sinusférmige sowie physiologische Flussprofile erzeugen kénnen. Da-
bei sollen verschiedenen Ultraschallphantome perfundiert werden kénnen, um fiir das Pumpsys-
tem mdglichst viele Anwendungsbereiche zu schaffen.

Dieses neu entwickelte Pumpsystem soll adaptierbar sein, das bedeutet, dass ein abweichender
Volumenstrom erkannt und Uber eine Regelung ausgeregelt werden kann.

Die Rechnerunabhéangigkeit wird Uber die Programmierung eines Mikrocontrollers (uC) erreicht.
Wesentliche Komponenten des Systems sind Pumpe, Durchflussmesser, Reservoir, Schlauch-
system, Ultraschallphantom, Gehause und Ansteuerelektronik. Die Ansteuerelektronik umfasst
zum einen das Touch-Display, Gber das das System bedient und die Messungen verfolgt werden
kénnen und zum anderen den Mikrocontroller, der den Programmablauf vorgibt. Der prinzipielle

Aufbau des Systems ist in Abbildung 4.1 dargestellt.

Bedienung Touch- Ausgabe der Werte

Volumenstrom- und

Steuerdaten

Temperaturmesswerte
Pumpe Durchflussmesser
Reservoir
Phantom

Abbildung 4.1: Blockschaltbild des Pumpsystems.

Die Anforderungen an die einzelnen Bauteile werden in den nachfolgenden Abschnitten beschrie-

ben. Anhand dieser Kriterien wurden anschlieBend geeignete Komponenten ausgewahilt.
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4.1 Hardware

4.1 Hardware

Die Hardwarekomponenten umfassen alle mechanischen und elektronischen Gerate und Bauteile
eines Systems. Auch das Blutersatzmittel gehért zu den Hardwarekomponenten, auf das jedoch
im Folgenden nicht ndher eingegangen wird, da ein geeignetes Mittel bereits vorhanden ist (siehe
Anhang A). Diese FlUssigkeit imitiert die akustischen Eigenschaften des menschlichen Blutes, so

dass es laut Hersteller eine dquivalente Rickstreuung des Ultraschalls wie Blut besitzt.

4.1.1 Niederflusspumpe

Die Pumpe soll in dem System die Flussigkeit vorantreiben und somit gewahrleisten, dass der ge-
winschte Flussverlauf im Ultraschallphantom vorherrscht. Fir die Erzeugung der Pulsatilitat soll
die Pumpe Uber Werte, die in einer Lookup-Tabelle (LUT) hinterlegt sind, angesteuert werden. Be-
sonders fur physiologische Verldufe ist dabei notwendig, dass die Pumpe einen hohen Dynamik-
bereich besitzt, da sich im Pulsverlauf der Volumenstromwerte innerhalb von etwa 100 — 200 ms
sprunghaft dndern, siehe Kapitel 2.1.1. Die Pumpe muss zudem trotz der teilweise geringen Vo-
lumenstréme (bis 0 m?l) stufenlos regelbar sein, um ein Flussprofil mdglichst exakt nachzubilden.
Far diese Art der Ansteuerung ist eine Pumpe notwendig, die in dem gewunschten, niedrigen

Forderbereich einen mdglichst gleichmaBigen Volumenstrom liefert.

In dem von Birkhold [13] entwickelten Pumpsystem wurde eine Schlauchpumpe eingesetzt, ver-
gleiche Kapitel 3.2. Diese besitzen den Vorteil, dass sie keinen direkten Kontakt zum Férdermedi-
um besitzen. Allerdings eignen sich Schlauchpumpen nicht fir die Erzeugung von physiologischen
Profilen, da sie in zu geringen Drehzahlbereichen arbeiten. Zudem schlieBen sie beim Vorantrei-
ben der FlUssigkeit ein groBes Volumen ein, so dass vergleichsweise starke Schwankungen im
Stellsignal entstehen.

Zahnradpumpen hingegen bieten eine kostenglnstige Alternative, die einen Fluss in dem ge-
winschten Dynamikbereich stellen kénnen. Zudem erzeugen sie ein Signal mit einer kleineren
Schwankungsbreite, da durch die héhere Drehzahl sowie durch das kleinere eingeschlossene
Volumen, die Fliissigkeit gleichmafBiger durch die Pumpe geférdert wird.

Es wird angenommen, dass kleine Schwankungen im Stellsignal, die durch das Férderprinzip der
Pumpe entstehen, vom Schlauch-FlUssigkeitssystem gedampft werden, bevor der Flissigkeitsab-

schnitt die Messstrecke erreicht.
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4.1 Hardware

Ein Nachteil von Zahnradpumpen ist jedoch, dass sie einen direkten Kontakt zur durchstrémenden
Flissigkeit besitzen, wodurch zwei Probleme entstehen kénnen: Zum einen kénnen die Zahn-
réader die klnstlichen Blutbestandteile beschadigen, wodurch die Qualitdt der Ergebnisse einer
Ultraschall-Doppler-Messung verringert werden kann.

Zum anderen kénnen sich die Korpuskeln in der Pumpe ablagern und ihre Funktionsfahigkeit
einschranken. Um dies zu vermeiden, muss nach Verwendung des Pumpsystems der Kreislauf

sorgfaltig mit Wasser gesplilt werden.

Weitere Anforderungen sind, dass die Pumpe aus Sicherheitsgrinden mit Niederspannung be-
trieben werden sollte und dass sie ein kompaktes Design sowie Anschliisse fiir kleine Schlauche
besitzt. Darlber hinaus sollte die Pumpe keine Luftblasen erzeugen und auch keine Luft aus dem

Reservoir ansaugen. Die Luftblasen wirden zu Stérungen des Ultraschall-Doppler-Signals fihren.

Anhand dieser zahlreichen Anforderungen wurde eine Zahnradpumpe der Firma Barth (siehe An-
hang A) ausgewahlt, die zwei schragverzahnte Zahnradpaare besitzt, die aus glasverstarkiem
Kunststoff bestehen. Die Pumpe lauft sehr gerduscharm, wodurch das Pumpsystem leichter ge-
dammt werden kann.

Die Pumpe kann einen maximalen Volumenstrom von 1,7 ﬁ férdern und besitzt eine kompakte

GrofBe sowie Schlauchanschliisse fur Schlauche mit einem Durchmesser von 4 mm.

4.1.2 Durchflussmesser

Der Durchflussmesser ist zum einen fiir die Uberpriifung der Flussrate im Kreislauf verantwortlich
und zum anderen ist das Messergebnis zum Schlie3en des Regelkreises wichtig [14, S. 46].

Far die Messung von dynamischen Profilen sollte der Durchflussmesser eine hohe Genauigkeit,
vor allem auch bei geringen Durchflussraten, besitzen und zuverlassig die Geschwindigkeit in
moglichst kurzen Zeitabstdnden messen und zurliickgeben. Zudem sollte der Durchflussmesser
bei der Messung die Strémung nicht beeinflussen.

Allgemein kann die Durchflussmessung Uber die Bestimmung der Masse oder des Volumens er-
folgen, wie beispielsweise bei Flugelradzahlern [15, S. 5-20]. Bei diesen Verfahren ist jedoch der
Dynamikbereich zu gering und das Stromungsprofil wird bei der Messung beeinflusst und teilweise
signifikant verandert. Eine Ausnahme bildet das Ultraschallverfahren, das zu den Volumenmess-
verfahren gehért, bei dem die Geschwindigkeit der Flissigkeit Gber akustische Laufzeitmessungen

ermittelt wird. Ein weiterer Vorteil der ultraschallbasierten Methode ist, dass das Messverfahren
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weitgehend unabhangig von der Dichte und der Viskositat der FlUssigkeit ist [15, S. 5-53 f.].

Aus diesen Griinden wurde ein Ultraschall-Durchflussmesser der Firma Sonotec fir das Pump-
system ausgewahlt, der fiir teilweise schalltransparente, niederviskose Flissigkeiten geeignet ist
(siehe Anhang A).

Das Messverfahren ist verzégerungsfrei und erlaubt die Messung von pulsierenden Strémungen.
Dabei wird die Schalllaufzeit in und gegen Strémungsrichtung gemessen und daraus die Laufzeit-
differenz berechnet. Aus dieser Differenz sowie der Messstreckengeometrie wird der Durchfluss
ermittelt, wodurch laut Datenblatt alle 20 ms ein Messwert geliefert werden kann. Allerdings haben
sich bei Messungen am Oszilloskop deutlich I&ngere Zeiten ergeben. Dies muss fir das Auslesen

der Werte mit berlicksichtigt werden, was in Kapitel 4.2.2 beschrieben ist.

Der gemessene Durchfluss kann lber den Stromausgang des Durchflussmessers ausgelesen
werden. FUr die Weiterverarbeitung von dem analogen Stromwert ist eine AD-Wandlung né-
tig. Dieser Stromwert ist proportional zur Flussgeschwindigkeit und kann Uber ein lineares Glei-
chungssystem berechnet werden. In der Software ist ein Strombereich von 4 - 20 m A eingestellt.
Unterhalb des eingestellten Offsetbereiches von 4 m A kann ein Stromwert zur Messfehler- sowie
Geratefehlererkennung eingestellt werden, der im Fehlerfall am Ausgang des Durchflussmessers
ausgegeben wird. Der Messbereich des Durchflussmessers reicht bis 100 %l der dem Maximal-
fluss im System angepasst werden kann, um dadurch eine héhere Auflésung und somit genauere
Messwerte zu erhalten. Daflir wird der eingestellte Bereich auf den Strombereich von 4 - 20 mA

entsprechend skaliert.

4.1.3 Reservoir

Das Reservoir wird fir zwei Aufgaben benétigt: Zum einen zum Beflllen des Systems und zum
anderen als Puffersystem flr den Kreislauf. Das Reservoir wird direkt vor der Pumpe installiert,
um ein direktes Ansaugen aus dem Behélter zu ermdglichen. Fir das Beflllen muss das Volumen
des Tanks ausreichend grof sein, so dass der komplette Kreislauf flissigkeitsgefullt werden kann
und dennoch ein Puffervolumen im Behalter verbleibt. Das Puffersystem hat neben der Aufnahme
und Abgabe der Flussigkeit noch die Aufgabe des Druckausgleichs. Ein Druckanstieg entsteht bei-
spielsweise durch Temperaturerhdhungen der Flissigkeit im System. Deshalb wird ein Réhrchen
im Tank eingebracht, tiber das die Luft entweichen kann.

Besonders wichtig ist, dass wahrend des kompletten Betriebs der Ansaugstutzen immer ganz in
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der Flissigkeit liegt, um ein Ansaugen von Luft zu vermeiden und somit eine blasenfreie Foérde-
rung zu gewahrleisten.

Dariber hinaus sollte das Gefaf3 leicht aus dem Gehuse entnehmbar sein, um es einfach befillen
und entleeren zu kénnen. Die Partikel im Blutersatzmittel setzen sich leicht ab und verkleben das
Reservoir und die Schlauchleitungen. Deshalb sollte der Behalter einfach zu reinigen sein, so
dass alle Bestandteile herausgespult werden kénnen.

Zusammenfassend lasst sich sagen, dass das Gefal3, mit einem dichten Flissigkeitseingang und
-ausgang sowie einem Loch fiir den Druckausgleich ausgestattet sein soll. Zudem muss es aus-

reichend groB und leicht zugénglich flr eine Reinigung sein.

Aus diesem Grund wurde ein Selbstbausatz eines Kunstflugtanks der Firma Graupner gewahit
(siehe Anhang A), der je nach Verwendung mit drei verschiedenen Ein- und Auslassen ausge-
stattet werden kann. Der FlUssigkeitseinlass und -auslass sowie der Luftausgleich wurden in den
Boden des Reservoirs geschraubt. Ein- und Auslass sollten in der FlUssigkeit liegen, der Luftaus-
gleich hingegen nicht. Daflir wurden die angeschraubten Réhrchen dementsprechend gebogen,
siehe Abbildung 4.2.

Abbildung 4.2: Links: Schlauchanschlisse sowie Druckausgleich am Boden des Reservoirs.

Rechts: Ein-und Auslass sind auf einer, der Luftausgleich auf der anderen Seite.

30



4.1 Hardware

4.1.4 Schlauchsystem

Die Schlduche bilden das Transportsystem fiir die Fliissigkeit im System. Fiir die Ubertragung
der Messung auf den lebenden Organismus missen in vitro die gleichen Strdmungsbedingun-
gen wie in vivo vorherrschen. Dies gilt allerdings nur fur die Messstrecke im Ultraschallphantom,
da es fur die Messung unbedeutend ist, wie das Flussprofil im restlichen System geformt ist. Es
wird jedoch davon ausgegangen, dass das am Durchflussmesser gemessene Flussprofil dieselbe
Form wie der Flussverlauf im Ultraschallphantom besitzt. Die verwendeten Verbindungsschldauche
im System sollten einen &hnlichen Durchmesser wie die Innendurchmesser der Anschliisse der
Komponenten besitzen. Dabei ist darauf zu achten, dass die Schlauchwéande nicht zu diinn sind,
da sonst der Schlauch schnell abknicken und eventuell sogar zusammenkleben kann. Ein stabiles
und preiswertes Material, das diesen Anforderungen genugt, ist Silikon. Ein Silikonschlauch mit ei-
nem Innendurchmesser von 4 mm der Marke Fisherbrand wurde fir die Verbindung der einzelnen
Komponenten im System verwendet (siehe Anhang A).

Im Schlauchsystem sollten zudem méglichst wenige Querschnittsveranderungen auftreten, da
diese Ubergange zu Turbulenzen in der gewiinschten Flusskurve filhren kénnen. Solche Quer-
schnittsveranderungen treten beispielsweise an Stellen auf, an denen der Schlauch an eine Kom-
ponente angeschlossen wird. Bei Anschlussstutzen, die eine glatte AuBenflache besitzen, wurde
zuséatzlich Kabelbinder zur Sicherung angebracht. Dem von der Pumpe aufgebrachten Druck halt

das Schlauchsystem auf diese Weise stand.

An die Schlduche im Phantom wird eine zusétzliche Bedingung gestellt. Der GeféBersatz soll-
te die gleichen akustischen Eigenschaften wie die natirlichen Gefé3e besitzen, um eine még-
lichst realistische Messung zu ermdglichen. Daflr eignen sich, im Vergleich zu reinem Silikon,
laut Birkhold [13] C-Flex Schlauche der Firma Cole Parmer besser (siehe Anhang A), die firr zu-

kiinftige Gewebephantome bereits besorgt wurden.

4.1.5 Ultraschallphantom

Far die ersten Versuche wurde ein bereits vorhandenes Ultraschallphantom verwendet, das ver-
gleichsweise einfach aufgebaut ist. Dieses besteht aus einem zylindrischen Gefal3, durch das ein
kiinstliches, starres Gefaf3 mit einem Innendurchmesser von 4 mm geradlinig verlauft, siehe Abbil-
dung 4.3. Dieses Phantom muss flir eine Ultraschall-Doppler-Messung mit Wasser befillt werden,

um einen Impedanzsprung méglichst gering zu halten, siehe Kapitel 2.2.
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Abbildung 4.3: Zylindrisches Ultraschallphantom mit einem geradlinigen, starren Gefaf3 mit einem

Innendurchmesser von 4 mm mit dem am DLR entwickelten Ultraschallsensor.

Bei dem Pumpsystem soll zusatzlich die Mdglichkeit gegeben sein, andere Phantome anschlie-
Ben zu kénnen. Daflr wurden an den Koffer zwei tropffreie Schnellkupplungen angebracht (siehe
Kapitel 4.1.6), die einen Austausch des Ultraschallphantoms vereinfachen. Diese sind mit einem
Ventil ausgestattet, wodurch das Phantom vom flUssigkeitsgefillten System abgesteckt und ein
anderes Ultraschallphantom angesteckt werden kann. Nach einem Wechsel muss das System
neu beflllt sowie kalibriert werden, um die Regelung zu parametrisieren, siehe Kapitel 4.2.2. Der
Vorteil besteht darin, dass ohne groBen Aufwand am beflllten System andere Phantome, wie
Gewebephantome, angesteckt und perfundiert werden kénnen.

Ein Gewebephantom soll méglichst exakt die GefalBe und deren Umgebung nachbilden, so dass
eine Messung mdglichst dem nattrlichen Vorbild entspricht. Das System kann so fir viele Anwen-
dungsfélle, wie beispielsweise flr die Messung an einem kinstlichen Herzen, siehe Abbildung 4.4,
verwendet werden. Dieses nachgebildete Herz besteht aus einem gewebesimulierenden Material,
durch das ein kinstliches Gefa3 verlauft. Ein Antrieb erméglicht zudem eine pulsierende Bewe-

gung des Herzens, wodurch eine Messung noch realitdtsnaher wird.
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Abbildung 4.4: Gewebephantom eines Herzens mit einem oberflachennahen, verdeckten Gefai

und einem Antrieb zur Simulierung des Herzschlages.

4.1.6 Schallisoliertes Gehause

Alle Komponenten, mit Ausnahme des Ultraschallphantoms, sollen in einem Gehause unterge-
bracht werden. Dabei soll der Aufbau mdglichst kompakt sein, so dass das System ohne viele
Einzelteile portabel ist. Ebenso sollte das Gehause schallisoliert sein, um die Gerauschkulisse
der Pumpe zu ddmpfen und somit eine angenehmere Arbeitsatmosphére zu schaffen.

Far die gute Handhabbarkeit beim Tragen wurde ein Aluminiumkoffer der Firma Zarges ausge-
wahlt (siehe Anhang A). Fiir das VerschlieBen und Offnen des Koffers sind zwei Spannschlésser
an der Vorderseite angebracht. Zudem ist im Rand des Deckels bereits eine Dichtung eingebaut,
die das Dampfen des Koffers an dieser Stelle vereinfacht. Der Koffer wurde in seiner GréBe so ge-
wahlt, dass alle Komponenten gentigend Platz haben. Vor allem sollten die Radien der Schlduche
nicht so eng gelegt werden, dass sie geknickt werden kénnten. Fir ein eventuell gréBeres Gefal3

soll zudem ein genligend groB3er Platz vorgesehen werden.

Zur Schallisolierung soll der komplette Innenraum mit DAmmmaterial ausgelegt werden. Dabei
ist darauf zu achten, dass an keiner Stelle ein Loch in der DAmmung bestehen bleibt, da sonst
der Dammeffekt verringert wird. Um eine méglichst optimale Dammung zu erhalten, wird eine

Kombination einer Bitumenmatte und einem Noppenschaum verwendet, sieche Abbildung 4.5.
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Abbildung 4.5: Links: Aluminumkoffer mit Bitumen verkleidet. Rechts: Kombination aus Bitumen-

matte und Noppenschaum sowie eingebauten Komponenten.

Die Bitumenmatte dampft niederfrequente Schwingungen, wodurch Gehauseschwingungen ver-
ringert werden, im Gegensatz zum Noppenschaum, der als hochfrequente Schalldammung fun-
giert. Um Vibrationen, die trotz dieser Dammung auf den Koffer Ubertragen werden, nicht an die
Standflache des Koffers weiterzugeben, sind vier kleine GummistandfiiBe an den Ecken der Kof-

ferunterseite angebracht.

4.1.7 Ansteuerung und Bedienung des Pumpsystems

Der Mikrocontroller fungiert als Herz der Elektronik, der den Programmablauf vorgibt und tGber den
alle zu verarbeitenden Befehle laufen (siehe Anhang B). Eine Unterscheidung von Mikrocontrollern
kann anhand der GréBe des internen Datenbusses erfolgen. Diese Grd3e, wie zum Beispiel 8-, 16-
oder 32-bit, kann als die Breite der Daten interpretiert werden, die der Controller in einem Befehl
verarbeiten kann. Beispielsweise kann ein 8-bit uC Werte bis 2° = 256 verarbeiten. Fiir grBere
Werte wird deutlich mehr Zeit benétigt, da dafir mehrere Bus- und Rechenzyklen bendtigt werden.
Fur die Ansteuerung des Pumpsystems wurde ein 8-bit uC (ATMEGA64 der Firma Atmel AVR) mit
einem Flash von 64 kByte und einem SRAM von 4 kByte verwendet [19]. Diese Speichergréfie

sollte fur die Programmierung des Pumpsystems ausreichen.

Fir die Bedienung des Pumpsystems und die graphische Darstellung der Messwerte wird ein
TFT-Touch-Display verwendet (siehe Anhang A). Ein Vorteil dieses Displays ist, dass viele Funk-

tionen, wie Schriftarten, -gréBen und -farben, aber auch Bereiche und Geraden bereits vordefiniert
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sind. Dies bedeutet, dass fur viele Anwendungen keine aufwendige, pixelgenaue Programmierung
notwendig ist, sondern Funktionen einfach eingebunden werden kénnen.

Zudem koénnen auf dem Display beliebig Touch-Bereiche definiert werden. Dadurch kénnen zahl-
reiche Tasten individuell gestaltet werden, was eine intuitive Bedienung erméglicht.

Die Kommunikation des Displays mit dem Mikrocontroller erfolgt Gber einen UART-Bus, der ledig-
lich zwei Leitungen, eine zum Senden und eine zum Empfangen, bendtigt [20]. Fir das Senden
sowie den Empfang von Daten missen die Befehle, die das Display ansteuern, auf dem Mikro-
controller programmiert werden.

Das Display benétigt zur Verarbeitung von diesen Befehlen eine gewisse Zeit, siehe Kapitel 4.2.3,
wodurch die Schnelligkeit des Displays begrenzt wird. Allerdings hebt es sich besonders durch die

individuelle Gestaltung und die Mdglichkeiten zur Echtzeitvisualisierung hervor.

4.1.8 Aufbau des Pumpsystems

FUr die Montage von Pumpe und Durchflussmesser, die im tragbaren System fest verankert stehen
sollten, wurden Lécher in den Kofferboden gebohrt. Der Durchflussmesser wurde auf Abstands-
bolzen, die Pumpe hingegen auf zwei Schwingungsdampfer geschraubt (siehe Anhang A), um
moglichst keine Vibrationen auf das Gehduse zu Ubertragen. In Abbildung 4.6 sind der Durch-

flussmesser sowie die Pumpe auf ihren jeweiligen Verankerungen dargestellt.

Abbildung 4.6: Links: Durchflussmesser auf Abstandsbolzen. Rechts: Pumpe auf zwei Schwin-

gungsdampfern.
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Da sich das Phantom auBBerhalb des Koffers befinden soll, sind Schlauchdurchfiihrungen im Koffer
nétig. Fur den Transport und einen einfachen Wechsel soll das Phantom absteckbar sein, weshalb
tropffreie Schnellkupplungen verwendet wurden (siehe Anhang A). Diese sind fir eine Schalttafel-
montage geeignet, wodurch sie sich einfach an den Aluminiumwéanden befestigen lassen, siehe
Abbildung 4.7.

Auf der gegenulberliegenden Seite wurden zum einen die 12V DC-Spannungsversorgung fir das
System und zum anderen eine RS-232 Schnittstelle in den Koffer integriert. Die RS-232 Schnitt-
stelle kann beispielsweise zur bidirektionalen Ubertragung von Daten zwischen pC und PC genutzt
werden. Dadurch ist zum einen die Méglichkeit der Fernsteuerung des Systems gegeben und zum

anderen kann die Schnittstelle fiir Debuggingzwecke verwendet werden.

Abbildung 4.7: Links: 12V DC-Spannungsversogung sowie RS-232 Schnittstelle. Rechts: In den

Koffer integrierte, tropffreie Schnellkupplungen mit integriertem Ventil.

Der Koffer soll im Betrieb nur zum Befillen und Entleeren des Tanks und zu Wartungszwecken
gebffnet werden. Deshalb wurde das Touch-Display zur Bedienung und zur Visualisierung in den
Kofferdeckel montiert. Daflir wurde die Platine, mit der das Display verbunden ist, mit der Abde-

ckung des Displays verschraubt. Die Ansicht der Platinenunterseite ist in Abbildung 4.8 dargestellt.
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Abbildung 4.8: Ansicht auf die Platinenunterseite.

In Abbildung 4.9 ist das geschlossenen Pumpsystem mit dem integrierten Touch-Display als Be-

dieneinheit sowie das angesteckte, verwendete Ultraschallphantom dargestellit.

Abbildung 4.9: Geschlossenes Pumpsystem mit integriertem Touch-Display und angestecktem Ul-

traschallphantom.
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4.2 Software

Die drei Hauptbestandteile bei der Programmierung des Pumpsystems sind die Pumpenansteue-
rung, die Reglerimplementierung sowie die Kommunikation zwischen Display und Mikrocontroller.
Im Hauptprogramm werden alle Displaybefehle sowie die Pumpenansteuerung fur das Beflllen,
Entleeren sowie Kalibrieren des Systems abgearbeitet. Fiir das Erzeugen von konstanten Zeitin-
tervallen, die fir die Regelung erforderlich ist, werden die héher priorisierten Aktionen, wie das
Auslesen des Durchflussmessers, die Regelung sowie die Pumpenansteuerung, in einer Inter-
ruptroutine abgearbeitet. Daflr wird das Hauptprogramm, in dem die Displaybefehle bearbeitet
werden, immer in denselben Zeitabstanden unterbrochen und die Routine ausgeflihrt. Anschlie-
Bend lauft wieder das Hauptprogramm an der unterbrochenen Stelle weiter.

Die jeweiligen Anforderungen an die Programmteile werden in den nachfolgenden Abschnitten

beschrieben.

4.2.1 Generierung der Flussprofile

Die eingesetzte Pumpe wird Uber eine 8-bit PWM (Pulsweitenmodulation), bei der 28 = 256 Schrit-
te méglich sind, angesteuert. Dabei wird ein Zahler neben dem eigentlichen Programmablauf
fortlaufend von Null auf 255 inkrementiert und beim Uberlauf wieder auf Null gesetzt. Der Vorteil
einer PWM zu einer Linearregelung ist, dass die Schaltverluste vergleichsweise gering sind.

Bei der verwendeten 12V Pumpe ergibt sich die StellgréBe zu % -z, wobei z je nach gewlinschter
Pulsweite einen Wert zwischen 0 und 255 annehmen kann. Dieser Wert resultiert aus der Mittel-
wertbildung von eingeschalteter (12V) zu ausgeschalteter (0V) Spannung innerhalb einer Periode,
siehe Abbildung 4.10, wodurch eine Gleichspannung erzeugt wird.

Damit diese Schaltpegel nicht zu unerwiinschten Nebeneffekten fihren, sondern eine konstante
Spannung an der Pumpe anliegt, missen die Zeitabstande, die der Zahler zum Hochzahlen be-
nétigt, ausreichend hoch gewahlt werden. Dabei ist zu beachten, dass die GréBe der Eingangs-
spannung mit der Veréanderung des Puls-Pause-Verhéltnises variiert wird.

Mit dieser Ansteuerung sollen verschiedene Flussprofile realisiert werden. Das Pumpsystem soll
neben einem konstanten Fall mit einem sinusférmigen sowie physiologischen Profilen durchstrémt
werden, die in ihrer Frequenz und Amplitude einstellbar sein sollen. Fir die Erzeugung des sinus-
férmigen Verlaufs sind 120 Werte in einer Look-up Tabelle (LUT) hinterlegt worden. Der Wertebe-

reich der Amplitude deckt den kompletten Bereich der 8-bit PWM ab.
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Abbildung 4.10: Grundprinzip einer Pulsweitenmodulation. Je nach Tastverhéltnis wird die mittlere

Vergleichswert

Spannung Uber eine Periode verandert [17, S. 10].

Fur den physiologischen Verlauf wurden vier verschiedene, charakteristische Kurven des Blutflus-
ses verwendet. Charakteristisch bedeutet, dass die Verldufe in bestimmten Merkmalen bei den
meisten Menschen Ubereinstimmen [14, S. 38]. Fir die Form des Kurvenverlaufs sind zum einen
der Messort und zum anderen das Alter des Patienten primar entscheidend. Dies lasst sich ei-
nerseits durch die Veranderung des Flussprofils auf dem Weg von der Aorta zur Peripherie und
andererseits durch die Abnahme der GeféBelastizitat im Alter begriinden, wodurch das Flussprofil
verandert wird, siehe Kapitel 2.1.1.

Deshalb wurde aus [18, S. 10] die Kurven des Druckpulses fir einen jingeren (18 Jahre) und
einen alteren Patienten (86 Jahre) in der aszendierenden Aorta sowie in der Arteria radialis ent-
nommen. Diese unterscheiden sich in ihren Kurvenverlaufen deutlich und kénnen so bei beliebig
einstellbarer Amplitude und Frequenz ein weites Spektrum an Kurvenverlaufen abdecken.

Far die LUT der Blutflusswerte wurden an 81 Stltzstellen die Druckwerte (in mmHg) von Weber
[18, S. 10] entnommen und auf einen 8-bit Bereich skaliert, siehe Abbildung 4.11.

Allerdings soll der Fluss- und nicht der Druckpuls im System simuliert werden. Diese beiden Pro-
file weisen einen unterschiedlichen Verlauf auf, siehe Kapitel 2.1.1. Allerdings gleichen sich die

Verldufe mit wachsender Entfernung zum Herzen immer mehr an, siehe Abbildung 4.12.
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Abbildung 4.11: Blutflusskurven von einem 18- sowie einem 86-Jahrigen in der Arteria radialis und
in der Aorta [18, S. 10].
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Abbildung 4.12: Druck- und Flusspuls entlang dem arteriellen Hauptrohr [5, S. 627].
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Zudem besitzen die Schlauchleitungen im kiinstlichen System keine Verzweigungen und es treten
keine groBen Querschnittsveranderungen auf, weshalb der Wellenwiderstand in den Schlauchen
als konstant angenommen werden kann. Mit dieser Annahme und Formel (2.4) folgt, dass das
Verhaltnis von Druckénderung zur Stromstarke ebenso als konstant angesehen werden kann. Da
der Flussverlauf nur in pheripher gelegene Geféa3e simuliert werden soll, kann in dem System fiir
den Druck- und Flusspulsverlauf die gleiche Form angenommen werden.

Fir die variable Veranderung der Amplitude beim Sinusverlauf sowie beim Blutdruck missen
die Werte skaliert werden. Allerdings verhalt sich die Pumpe nicht linear, was eine Umrechnung
von den in den LUT gespeicherten PWM-Werten zu den gewinschten Volumenstromwerten er-
schwert. Die Pumpenkennlinie kann mithilfe der mitgelieferten Software des Durchflussmessers
Sonoflow der Firma Sonotec ermittelt werden. Dabei werden die Stromwerte bei verschiedenen
PWM-Werten am Durchflussmesser ausgelesen und in ein Diagramm aufgetragen, siehe Abbil-
dung 4.13.
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Abbildung 4.13: Pumpenkennlinie mit einer linearen Anndherung mittels zweier Geraden sowie

deren Steigungsdreiecke.

Wichtig flr eine méglichst exakte Messung ist, dass die Auflésung in der Software des Durch-
flussmessers angepasst wird. Dafir werden an die Pumpe die maximalen 12V angelegt und der

Wert am Monitor des Durchflussmessers abgelesen. Dieser liegt in etwa um die 16 m?l weshalb
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die obere Grenze am Durchflussmesser auf 20 %l festgelegt wurde. Der maximale Fluss variiert
zwar abhéngig von den Systemeigenschaften, wie durchstrémendes Medium, Schlauchlange so-
wie Phantom, und von den auBeren Bedingungen, wie Raumtemperatur und Druck, jedoch nur in
geringem Mafle.

Aus der Graphik wird ersichtlich, dass die effektivste Naherung der Pumpenkennlinie Uber zwei
Geraden erfolgt. Diese kénnen Uber die Geradengleichung y = m - =, + b beschrieben werden,
wobei y den Stromwert, m die Steigung, x,, den PWM-Wert n und b den y-Achsenabschnitt be-

schreiben. Die Parameter m und b kénnen fir die Gerade y; wie folgt berechnet werden.

100
my = (@100 — T25) - E (4.1)
b1 == ($25 . 100) - (m1 . 25) (42)
Fir die Gerade y» gelten folgende Zusammenhange:
100
ma = (T255 — T150) - 105 (4.3)
b2 = (16150 . 100) — (TTLQ . 150) (44)

Da der vom System erreichbare Hochstwert des Volumenstroms nicht immer gleich ist, ist ei-
ne Kalibrierung notwendig. Daflr werden der Pumpe fir ein paar Sekunden nacheinander die
PWM-Werte 25, 100, 150 und 255 gestellt und die entsprechenden Stromwerte gespeichert. Mit
den Geradengleichungen (4.1) - (4.4) kdnnen die PWM-Werte, die in den LUT gespeichert sind,
in Stromwerte umgerechnet werden. Diese Stromwerte werden anschlieBend Uber eine weitere
Geradengleichung in die entsprechenden Volumenstromwerte umgerechnet.
Wichtig fir diese Berechnung ist zudem, dass der Schnittpunkt der beiden Geraden ermittelt wird,
um so den PWM-Wert sowie den Stromwert bestimmen zu kénnen, bei dem der Volumenstrom
Uber die eine oder die andere Gerade berechnet wird, siehe Abbildung 4.13.

o, = 270 (4.5)

my — mg
mi - Ts+ b1

Ys="700 (4.6)
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Auf Grundlage der in den LUT hinterlegten PWM-Werten kann tber diese Umrechnung eine Ska-

lierung der Amplitudenwerte vorgenommen werden.

Fir die Variabilitdt der Frequenz hingegen mussen die Zeitabstdnde zwischen den einzelnen
Stitzwerten entsprechend angepasst werden. Um immer exakt die gleichen Zeitabstande zu ge-
wahrleisten, wird ein weiterer 8-bit Timer/Counter verwendet. Dieser zahlt intern von Null bis 255
hoch, I8st einen Interrupt aus und setzt sich beim Uberlauf wieder auf Null und fangt erneut an
hochzuzahlen. Dieses Hochzahlen 1&uft im Hintergrund vom normalen Programmablauf ab. Immer
zu derselben Zeit t;sr wird das Hauptprogramm unterbrochen und die Interruptroutine abgearbei-
tet. AnschlieBend lauft das Programm wieder an der unterbrochenen Stelle weiter bis der nachste
Interrupt ausgeldst wird. Die Zeit t;sr lasst sich mithilfe des Systemtaktes nach Formel 4.7 be-

rechnen [19].

9BitdesTimers . Progeqler - 1000
Systemtakt [H z]

[ms] (4.7)

tisr =

Um die Zeit t;sr richtig auszuwahlen und den dafir benétigten Prescaler einzustellen, missen
die gewlnschten Periodenlangen betrachtet werden.

Wie in Kapitel 2.1.1 beschrieben, betragt die Schlagfrequenz des Herzens etwa 60 bis 80 Schlage
in der Minute, woraus sich eine Periodendauer von etwa 1,0 s bis etwa 0,75 s beim natirlichen
Vorbild ergibt. Fir die Nachbildung des Ruhepulses wird eine Periodendauer von 1,0 s ausgewahlt
und fir die Simulation einer Bradykardie (Herzfrequenz unter 50 Schlage pro Minute) werden zu-
satzlich Herzfrequenzen von 45 sowie 30 Schlage pro Minute simuliert [5, S. 584]. Daraus resul-
tieren Periodendauern von 1,33 s und 2 s. Kirzere Zeiten, die bei Tachykardien (Herzfrequenzen
Uber 100 Schlage pro Minute) entstehen, sollen mit dem System nicht realisiert werden.

Da der Sinusverlauf im Gegensatz zu den 81 Werten beim Blutfluss aus 120 gespeicherten Wer-
ten besteht, muss fiir einen vergleichbaren, zeitlichen Abstand zwischen den einzelnen Stitzstel-
len eine gréBere Periode gewahlt werden. Deshalb kénnen beim Sinusverlauf Periodenlangen von
1,5 s, 2,0 sund 2,5 s eingestellt werden. Fir die Erzeugung dieser Periodendauer miissen die
Zeiten t zwischen den einzelnen Stltzwerten variiert werden, siehe Abbildung 4.14. Zur besseren
Darstellung wurden hier anstatt der 81 nur elf Stitzstellen verwendet. Nach jeder Zeitspanne ¢
soll der Durchflussmesser ausgelesen, die Regelung berechnet und die Stellgré6Be an die Pum-
pe Ubergeben werden. Im Beispiel in Abbildung 4.14 wurde eine Zeit t;sp = % gewahlt. Dies

bedeutet, dass bei jedem zweiten Sprung in die Routine die Pumpenansteuerung erfolgen soll.
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Abbildung 4.14: Darstellung der Zeiten ¢t und ¢t;sr anhand einer Blutflusskurve mit elf Stitzstellen.

Um alle Periodenlangen mit einer gemeinsamen Zeit ¢t;5r zu erzeugen, muss flr jede Zeit ¢ ein

ganzzahliger Teiler gefunden werden. Bei einer Zeit von t;sr = 4, 17 ms kdnnen alle Periodendau-

ern exakt nachgebildet werden. Die Teiler (fast) sind in Tabelle 4.1 dargestellt. Die Teiler

fast
2

bei

der Zeit % werden fir die doppelte Regelberechnung benétigt und missen nicht unbedingt genau

die Halfte von t ergeben, siehe Kapitel 5.

Periodendauer [s] Zeit t zwischen zwei Stiitzstellen [ms] L [ms] ‘ fast Last
Sinusverlauf - 120 Werte

1,5 12,5 6,25 3 1,5(1)
2,0 16,67 8,33 4 2

2,5 20,83 10,42 5 2,5(2)

Blutfluss - 81 Werte

1,0 12,35 6,17 1,5 (1)
1,35 16,67 8,33 4 2

2,0 24,69 12,35 6 3

Tabelle 4.1: Berechnete Zeit ¢t zwischen zwei Stitzstellen sowie Multiplikationsfaktoren (fast) bei

einer Zeit t;gg von 4,17 ms.
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Beim konstanten Fall ist die Zeit zwischen den einzelnen Werten irrelevant. Es wird ein fast = 3
gesetzt, womit die Regelung haufiger berechnet wird, was das Erreichen des Endwertes beschleu-
nigt. Die Regelung wird in Kapitel 4.2.2 ausflhrlich beschrieben. Fir den Abstand zwischen den
einzelnen Stitzstellen wird in der Interruptroutine bei jedem Auslésen eine Variable step inkre-
mentiert. Entspricht dieser Wert dem Teiler fast, wird nach der gewlinschten Zeit ¢t = step - t;sr
die Regelberechnung ausgeldst.

Wichtig ist dabei, dass in der Interruptroutine der Timer/Counter gestoppt wird, so dass nicht eine
Interruptroutine von einer neuen Routine unterbrochen werden kann. Dies tritt auf, wenn die Zeit

fir die Abarbeitung der Routine langer dauert als die Interruptzeit t;sz.

4.2.2 Reglerauslegung

Fur die Validierung des Ultraschallsensors muss ein vorgegebenes Stellsignal mit dem gemesse-
nen Ultraschallsignal verglichen werden. Dabei stellt jedoch die Dampfung im System ein Problem
dar. Die von der Pumpe gestellten Werte verandern sich im Schlauchsystem und kommen folglich
verandert an der Messstrecke an. Deshalb ist ein Durchflussmesser in den Kreislauf geschaltet,
der zuverlassig die gestellten Werte messen und zurtckliefern kann. Die am Durchflussmesser
gemessenen Istwerte sollen auf die tatsachlich gestellten Sollwerte geregelt werden, um zu ge-

wahrleisten, dass die eingestellten Werte auch in der Messstrecke im Phantom vorherrschen.

Um einen geeigneten Regler auszuwahlen, muss zunachst die Regelstrecke identifiziert werden.
Dies bedeutet, dass das Reaktionsverhalten aller unveréanderlichen Teile des Systems beurteilt
werden muss, vergleiche Kapitel 2.3.1. Dafiir wird das System mit einem Einheitssprung be-
aufschlagt und das Einschwingverhalten am Oszilloskop aufgenommen und beurteilt. Bei einer
Sprungfunktion wird zu einem bestimmten Zeitpunkt die Eingangsgrée von Null auf einen be-
liebigen Wert gesetzt. Daraus kann die Zeitkonstante des Systems 7', die Totzeit 7; sowie die
statische Verstarkung K des Systems ermittelt werden. 7' und 7; werden Uber das Anlegen der
Tangente in der Sprungantwort ermittelt und beschreiben die Reaktionsgeschwindigkeit des Sys-
tems. K, beschreibt die Dampfung (K, < 1) oder Verstarkung (K > 1) des Systems. Aufgrund

der dampfenden Eigenschaften des Schlauchsystems wird ein K < 1 erwartet.

Dabei haben die Einstellungen am Durchflussmesser einen signifikanten Einfluss auf das Zeit-
verhalten des Systems. Die gemessenen Werte kénnen entweder direkt Ubermittelt oder mehrere

Werte vor dem Versenden gespeichert und durch Mittelungen mit oder ohne gleitendem Mittelwert
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zusammengefasst werden, siehe Abbildung 4.15.

Mittelung mit gleitenden Mittelwert Mittelung ohne gleitenden Mittelwert

Wert 1 Wert 2

Abbildung 4.15: Schematische Darstellung der Mittelwertberechnung bei einer Mittelung von 16

Werten mit und ohne gleitenden Mittelwert.

Der Durchflussmesser liefert ohne gleitendem Mittelwert im Vergleich zu derselben Mittelung mit
gleitendem Mittelwert weniger Werte zuriick, was fur den Regler von Nachteil ist. Deshalb werden
im Folgenden nur Mittelungen mit gleitendem Mittelwert betrachtet.

Das Reaktionsverhalten der Strecke wurde mit einem Oszilloskop bei verschiedenen Mittelungen
sowie ohne Mittelung aufgenommen und anschlie3end miteinander verglichen. Der Unterschied
von einer Mittelung mit gleitendem Mittelwert von 16 Werten und einer ungefilterten Ubermittelung
der Werte ist in Abbildung 4.16 dargestellt. Zur besseren Veranschaulichung wurde das System
bei den aufgezeichneten Sprungantworten mit einem invertierten Einheitssprung beaufschlagt.
Aus dieser Abbildung wird der Unterschied von einer Mittelung und einer direkten Ubermittlung
der Messwerte ersichtlich: Bei eingeschalteter Mittelung Gbermittelt der Durchflussmesser den
Eindruck langer zum Einschwingen zu bendtigen als ohne Mittelung.

Der Vorteil der ausgeschalteten zur eingeschalteten Mittelung ist, dass der Durchflussmesser
schneller den tatsachlichen Durchfluss misst. Nachteilig ist, dass Ausrei3er nicht herausgeglat-
tet werden, was jedoch vom Regler tbernommen wird. Deshalb wird fir das System die Mittelung

am Durchflussmesser ausgeschaltet.
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1701 V1t ¥2= 31360ms 1/AX= 3.2046 Hz
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500 midiv 2,00 Vidiv Stop 188V
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Abbildung 4.16: Sprungantwort des Systems auf einen invertierten Einheitssprung (pink) bei einer
Mittelung mit gleitendem Mittelwert von 16 Werten (dunkelgriin) und bei keiner

Mittelung (hellgrn).

Zur Parameterermittlung muss zuerst das grundsatzliche Systemverhalten bestimmt werden. In
Abbildung 4.17 ist die Sprungantwort einer ungefilterten Ubertragung der Messwerte bei einer
PWM von 100 dargestellt. Aus dieser Graphik wird ersichtlich, dass die Strecke einem PT1-Glied
mit Totzeit gleicht. Durch das Anlegen einer Tangente an diese Sprungantwort kénnen eine Zeit-
konstante T' ~ 100 ms und eine Totzeit T; ~ 28,26 ms bestimmt werden. Da bereits das Anlegen
dieser Tangente ein Unsicherheitsfaktor ist, sind gewisse Schwankungen in den Parametern zu

erwarten.
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Abbildung 4.17: Sprungantwort des Systems bei einer ungefilterten Ubertragung der Messwerte
bei einer PWM von 100. Uber das Anlegen der Tangente kann die Zeitkonstante

T sowie die Totzeit T; ermittelt werden.

Die statische Verstarkung der Strecke K lasst sich tiber Formel (4.8) berechnen [21].

_ Istwertanderung [%)]
~ StellgroBenanderung [%)]

(4.8)

S

Da sich die Pumpe nicht linear verhélt, ergibt sich je ein K, fir den Bereich unterhalb sowie
oberhalb von z,, siehe Abbildung 4.13. Aus dieser Graphik kdnnen die Anderungen der Stellgrd-
Be (PWM-Wert) und des Istwertes (Stromwert) mithilfe der eingezeichneten Steigungsdreiecke
abgelesen werden. Fiir die Berechnung der prozentualen Anderung dieser Werte muss auf bei-
den Geraden ein maximaler Wert definiert werden. In Tabelle 4.2 sind die StellgréBen- und Ist-
wertinderungen, der Bezugswert und die daraus ermittelten prozentualen Anderungen sowie die

berechneten Werte fir K aufgetragen.
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Bereich StellgréBen-| Istwertdnderung | maximale | maximaler | StellgréBen- Istwertdnderung | K
anderung [mA] PWM Strom [mA] | &nderung [%] | [%]

oberhalb z, | 105 3 255 16,4 41,2 18,3 0,4

unterhalb z; | 75 5,9 100 11,4 75 51,8 0,7

Tabelle 4.2: Ermittlung der prozentualen StellgréBen- sowie Istwertédnderung fir die Berechnung

von K.

Die ermittelten Streckenparameter werden flir die Parameterberechnung der Regler bendtigt, sie-
he Tabelle 4.3. K, beschreibt die proportionale Verstéarkung, 7;, die Nachstellzeit und T, die Vor-
haltezeit. Das Verhaltnis IT%’ beschreibt die Verstarkung eines I-Anteils und das Produkt K, - T), ist

die Verstarkung eines D-Anteils.

Regler K, Ty T,
P-Regler T

Pl-Regler 0,9 % 3,33 T,

PID-Regler 1,2- KLTI‘ 2,0 T} 0,5 T}

Tabelle 4.3: Berechnete Parameter eines P-, PI- und eines PID-Reglers mithilfe der Streckenpa-

rameter nach Ziegler und Nichols [8, S. 442].

Fir die Reglerauslegung wurde zuerst eine Simulation in Matlab/SIMULINK durchgefihrt. Als
Strecke wurde ein ideales PT1-Glied mit Totzeit mit den ermittelten Parametern aus der Sprun-
gantwort verwendet.

FUr diese Strecke muss nun ein geeigneter Regler ausgewahlt werden. Die verschiedenen Regler

mit ihren Vor- und Nachteilen sind in Kapitel 2.3.2 vorgestellt.

Allgemein l&sst sich sagen, dass eine kontinuierliche Strémung einfacher zu regeln ist, da kei-
ne dynamischen Anforderungen bestehen. Die mittlere Strdmungsgeschwindigkeit muss in einer
endlichen Zeit erreicht und stationar genau gehalten werden. Bei zeitvarianten Strémungen hinge-
gen muss ein Geschwindigkeitsprofil geregelt werden. Zu jedem Abtastzeitpunkt wird dabei eine
neue SollgréBe gestellt, auf die der Regler reagieren muss. Deshalb werden hier im Vergleich zu
einer konstanten Regelung héhere Anforderungen an den Regler gestellt.

Wie in Kapitel 4.2.1 beschrieben, wird die Regelung mit einer hohen Taktrate ausgefuhrt, weshalb
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er in erster Linie schnell reagieren sollte. Zudem soll in dieser kurzen Zeit auf den gewlinschten
Sollwert stationar genau geregelt werden kdnnen.

Als Regler wurde deshalb ein PI-Regler ausgewahlt, bei dem der P-Anteil die Reaktion des Reg-
lers proportional verstarkt und durch den I-Anteil der Endwert stationar genau erreicht wird. Versu-
che an dem System zeigten, dass ein Pl-Regler in dem System effektiver regelt als ein PID-Regler,
so dass ein D-Anteil nicht notwendig ist. Der Regelkreis eines Pl-Reglers in einem System mit ei-

nem PT1-Element mit Totzeit ist in Abbildung 4.18 gezeigt.

1l o e ;ha

Step Regler Totzeit

treck
Strecke Scope

Abbildung 4.18: Regelkreis eines Pl-Reglers in einem System mit einem PT1-Glied mit Totzeit in
Matlab/SIMULINK.

Far die Berechnung der Reglerparameter nach Ziegler und Nichols, siehe Tabelle 4.3, wurden die
Zeitkonstante und die Totzeit der Strecke, die aus Abbildung 4.17 ermittelt wurden, verwendet. Da
jedoch der Durchflussmesser laut Datenblatt nur etwa alle 20 ms einen Messwert liefert, siehe
Kapitel 4.1.2, kdbnnen kirzere Zeiten als dieses Messintervall nicht erkannt werden.

Diese eventuell falsche Annahme von T und T; kann der Grund sein, dass das K des Reg-
lers nicht dem K der Strecke entspricht. Durch empirisches Ermitteln wird die Feinjustierung der
Reglereinstellung vorgenommen. Dabei wurde fir die statische Verstarkung des Reglers fir den
Bereich oberhalb von z, ein K, = 4 und unterhalb von z, ein K, = 5 ermittelt. Das Reaktions-
verhalten dieses Reglers mit einem K = 4 in dem simulierten Regelkreis ist in Abbildung 4.19
dargestellt. Dabei zeigt dieser mit dem angenommenem Streckenverhalten ein langsameres Ver-

halten als in der Realitat, was an falschen Annahmen des Systemverhaltens liegen kann.
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Abbildung 4.19: Reaktion des ausgelegten Pl-Reglers mit K, = 4 auf einen Einheitssprung im

simulierten Regelkreis.

Fur die Ubertragung des ausgelegten Pl-Reglers auf einen Digitalrechner muss der analoge Reg-
ler (4.9) geman [9] diskretisiert werden, vergleiche Kapitel 2.3.2.

K, ist hierbei der proportionale Verstarkungsfaktor, T;, die Nachstellzeit und =, die Regeldifferenz.

yr = Ky - <xd(t) + ;n /xd(t)dt> (4.9)

Dieser kann, wie in (4.10) dargestellt, durch einen diskreten Regelalgorithmus ersetzt werden.

Hierbei beschreibt x4, die Regeldifferenz zum Zeitpunkt n und T;, die Abtastzeit.

k—1
1
Y = Kp - <$d,k + T E T - Ta) (4.10)
=0

Dieser Regelalgorithmus ist jedoch aufgrund des grof3en Speicherbedarfs in der Praxis ungeeig-
net. Fir die Programmierung auf Digitalrechnern sind rekursive Algorithmen besser geeignet, die
der Differenz y, —y—1 entspricht. Dabei wird die Stellgré3e der vorangegangenen Regelung (yx—1)

berlcksichtigt.

k—2
1
Y—1 = Kp - (»Td,k—l + T E T Ta> (4.11)
" =0

51



4.2 Software

Die Differenz aus Formel (4.10) und (4.11) ergibt sich zur rekursiven Form des PI-Regelalgorithmus
[8, S. 487].

T,
Uk = Yp—1+ Kp - [a?d,k — (1 — T> -wd,kl] (4.12)

Der ausgelegte PI-Regler regelt innerhalb weniger Regeltakten auf den gewlinschten Sollwert.
Das System kann mit dieser Regelung schnellen StellgréBenanderungen folgen, die vor allem bei
physiologischen Profilen auftreten. Die Istwertkurve schwingt in geringen Volumenstrombereichen
teilweise Uber den Sollwert, jedoch nur in geringem Mafe, wie in Abbildung 4.20 anhand der

Regelung eines physiologischen Profils in der Arteria radialis eines 18-Jahrigen deutlich wird.

0 Iml/s, pProgramm: physiologisch, Radialis, 18 Jahre v [m/s]
16 7

14 7 N N N . F1.4
21 A 3 % 3 i
18 7 o3 % W3 T 1.0
sl & A aa A cu N [ 6.8

J LR B A VY AT k0.6

-4
'.-'.‘: ' \ % J \Q_ . [ 8.4
- . \ Fo.2

T =158 0

B Flussgeschwindig- | @ = 16,1 mi/s
keit im Phantom

— Sollwert — Istwert

4
-

Abbildung 4.20: Regelung eines physiologischen Profils in der Arteria Radialis eines 18-Jahrigen.

4.2.3 Kommunikation zwischen Display und Mikrocontroller

Die Kommunikation zwischen dem Display und dem Mikrocontroller ist zum einen wichtig, um die
Daten auf dem Display darzustellen und zum anderen, um das System Uber die Eingabe auf dem
Touchpanel zu bedienen.

Beim Senden werden die Befehle Uber einzelne ASCII-Zeichen auf das Display geschickt. Ein
Befehl wird immer aus dem Escape-Zeichen (#) sowie zwei Buchstaben flr die gewlinschte Ak-
tion zusammengesetzt. Zusatzlich missen bei fast allen Befehlen zuséatzliche Informationen, wie
GréBe, Form oder Ort, angegeben werden. Damit der Befehl vom Display ausgefiihrt wird, muss

immer eine Prifsumme mitgeschickt werden. Dartber Uberprift das Display, ob der Datensatz
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korrekt versendet wurde. Ist dies der Fall, wird ein Acknowledge-Byte (ACK) vom Display zurlick-
gesendet, dessen Generierung eine gewisse Zeit in Anspruch nimmt.

Messungen am Oszilloskop ergaben, dass bei dem einfachsten Befehl, der nur aus drei Zeichen
besteht, das Display etwa 600 us bendtigt, um das ACK zu generieren. Je langer der Befehlssatz
ist, desto mehr Zeit bendtigt das Display fur die Antwort. Bei einem Befehl mit vier Werten dauert
die Generierung bereits etwa 700 us und bei elf Werten etwa 1,6 ms.

Deshalb sollten wéhrend dem Betrieb der Pumpe so wenig Displaybefehle wie mdglich versendet
werden. Versuche zeigten, dass die graphische Darstellung der Messwerte auf dem Display ne-
ben dem Regelalgorithmus erfolgen kénnen. GréBere Befehle hingegen, wie beispielsweise ein
Koordinatensystem zu zeichnen, kénnen nicht zwischen zwei Regeltakten komplett Ubertragen
werden, da die Regelung eine hdéhere Prioritat besitzt. Kann das Display die Befehlssatze nicht
korrekt ausfiihren, wird das Display flr weitere Daten blockiert. Deshalb sollten gro3e Befehle

wahrend dem Regelalgorithmus vermieden werden.

Das Empfangen der Daten vom Display, wie beispielsweise ob eine Touch-Taste gedrlckt wor-
den ist, erfolgt ahnlich zum Senden von Daten. Das Display stellt jede Informationen Uber eine
Veranderungen auf dem Display in den Sendepuffer.

Das Versenden der Anfrage und die anschlieBende Generierung des ACK-Bytes verlauft nach
demselben Prinzip wie beim einfachen Senden der Daten. Nach dem Auslesen der korrekten
Empfangsbestatigung des Displays kann der Sendepuffer zeichenweise ausgelesen werden. Zwi-
schen den einzelnen Zeichen muss wie beim Generieren des ACK-Bytes eine gewisse Zeit ge-
wartet werden. Diese Zeitspanne wurde empirisch ermittelt und betrégt etwa 400 ps. Die Infor-
mationen verbleiben dabei solange im Sendepuffer, bis ein neuer Befehl versendet wird oder der
Sendepuffer ausgelesen wird.

Das Abfragen des Displays auf eventuell vorhandene Daten benétigt deutlich mehr Zeit als das
Senden von Befehlen. Trotzdem kdnnen sie wahrend des Pumpbetriebes nicht ganz vermieden
werden, beispielsweise zum Stoppen des Programms. Die Zeitabstande zwischen den Abfragen
wurden empirisch ermittelt, so dass die Reaktionen auf Touch-Tastendrlicke nahezu verzdge-

rungsfrei erscheinen. Das Display wird nach jedem zehnten, geregelten Wert auf Daten abgefragt.
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Das Pumpsystem lasst sich komplett tber das Display steuern. Der Koffer muss nur fir das Be-
fullen und Entleeren des Behélters gedffnet werden. Der grundlegende Ablauf des Programms ist

in Abbildung 5.2 in Form eines Flussdiagramms skizziert.

Nach der Initialisierung aller Variablen, des UART, des AD-Wandlers sowie der Timer/Counter,
wird auf dem Display der Startbildschirm angezeigt. Nachdem eine Flissigkeit in den Tank gefllt
wurde, wird der Koffer geschlossen und das System Uber die Eingabe auf dem Display befllt.
AnschlieBend ist eine Kalibrierung notwendig. Nach der Bestatigung auf dem Display werden der
Pumpe vier verschiedene PWM-Werte gestellt, die flir die Umrechnung von den PWM-Werten in
den Volumenstrom notwendig sind, siehe Kapitel 4.2.1.

Nach der Kalibrierung kann auf dem Display entweder ein konstantes, sinusférmiges oder phy-
siologisches Flussprogramm ausgewahlt werden. Des Weiteren gibt es auf diesem Auswahlbild-
schirm die Méglichkeit das System neu zu kalibrieren oder auch zu entleeren, siehe Abbildung
5.1.

Bei samtlichen, folgenden Displayfotos wurden die Farben invertiert, um sie hier besser abbilden

zu kénnen.

Bitte Flussprofil wéahlen:

¢ N “ ™

konstant sinusfdrmig physiologisch

Abbildung 5.1: Displayanzeige zur Programmauswabhl.
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Abbildung 5.2: Programmablaufplan fir das Pumpsystem.

55




5 Inbetriebnahme des Pumpsystems

Wird das konstante Flussprofil ausgewahlt, kann auf dem Display der gewlinschte Volumenstrom
gewahlt werden. Zum einen kann die H6he des Volumenstroms mithilfe eines Reglers ausgewahit
werden und zum anderen kénnen ganzzahligen Werte fir den Volumenstrom Uber eine einblend-
bare Tastatur eingegeben werden, siehe Abbildung 5.3.

Bei der Einstellung durch den Regler wird die Veranderung der GréBe des Verlaufs graphisch
dargestellt sowie als Zahlenwert ausgegeben. Der dabei maximal einstellbare Volumenstrom ist

der gemessene Maximalfluss aus der Kalibrierung.

Beim sinusférmigen sowie bei den physiologischen Verlaufen wird die maximale Amplitude mit
der gleichen Methode wie beim konstanten Profil gewéhlt. Die Stitzstellen werden anhand dem
gewUlnschten, maximalen Volumenstrom und dem festen Minimum von Null berechnet. Fur die
graphische Echtzeitdarstellung des Flussverlaufs werden bei jeder Veranderung der Amplitude
die Stutzstellen berechnet und auf dem Display ausgegeben. Die Displaydarstellung am Beispiel

eines sinusférmigen Verlaufs ist in Abbildung 5.3 dargestellt.

aktuell eingestellter Fluss
und Eingabe ganzzahliger

SII'II.ISVOflaIlf wihlen: Volumenstréme
vimi/s)

T 14.0ml/s
Regler zum Verstellen Start Programmstart
des Volumenstroms

Abbr
aktuell eingestellter e ~Z_ zurlck zur
Kurvenverlauf ]q'um =9 Programmauswahl
[ Periodendauer wihlen f - s
i \aktuell eingestellte
Periodendauer wahlen Periodendauer

Abbildung 5.3: Displayanzeige zum Einstellen des Flussprofils am Beispiel des Sinusverlaufs.

Bei den dynamischen Profilen soll neben der Amplitude, die Periodendauer einstellbar sein. Als
Voreinstellung flr die Periodendauer sind beim Sinusverlauf 2 s und beim Blutfluss 1, 35 s einge-
stellt. Weitere Wahlmdglichkeiten sind beim Sinusverlauf 1,5 s und 2,5 s sowie 1,0 s und 2,0 s
beim Blutfluss. Die Displayanzeige zur Wahl der Periodendauer ist am Beispiel des Sinusverlaufs
in Abbildung 5.4 dargestellt.
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5 Inbetriebnahme des Pumpsystems

Sinusverlauf wahlen:

ﬂm]:sl:ille Periodendauer festlegen:
ENENENED

f=2s .
[ Periodendauer wihlen J“ms, f=2s

Abbildung 5.4: Wahl der Periodendauer am Beispiel des Sinusverlaufs.

Je nach gewahltem Flussprofil wird ein Wert fast gesetzt, der die Abstande zwischen den ein-
zelnen Stltzstellen bestimmt, siehe Kapitel 4.2.1. Beim physiologischen Verlauf kann nach der
Programmauswahl der Messort (Aorta oder Arteria radialis) gewahlt werden. Unabhangig vom
Messort folgt die Wahl des Alter des Patienten (18 oder 86 Jahre), siehe Abbildung 5.5.

Alter des Patienten wihlen: D Alter des Patienten wihlen: [ B

-
A IVAN A || N

18 Jahre 86 Jahre 18 Jahre 86 Jahre

Abbildung 5.5: Wahl des Alters des Patienten bei einer Messung in der Aorta (links) oder in der

Arteria radialis (rechts).

Ist der gewiinschte Verlauf ausgewahlt, kann die Amplitude sowie die Periodendauer gewahlt wer-
den. Mit Driicken des Start-Buttons lauft das Programm an, mit dem Abbruch-Button kann zur Pro-
grammauswahl zurtickgekehrt werden, vergleiche Abbildung 5.3. Wird das Programm gestartet,
wird eine Variable delay gesetzt, Gber die in der Interruptroutine die Regelung gestartet und somit
die Pumpe angesteuert wird, siehe Abbildung 5.2. Auf dem Display wird ein Koordinatensystem

dargestellt, in das die Messwerte graphisch Ubertragen werden.
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5 Inbetriebnahme des Pumpsystems

Versuche zeigten, dass die Flussprofile besser geregelt werden, wenn zu jedem Sollwert die Re-
gelung zweimal berechnet und dieser Wert anschlieBend der Pumpe Ubergeben wird. Deshalb
wird zu der Zeit % sowie zur Zeit t die Regelung in der Interruptroutine ausgefiihrt. Die Soll- und
Istwerte werden zur Zeit ¢, jedoch im Hauptprogramm, graphisch auf dem Display dargestellt. Die
Interruptroutine sollte namlich so kurz wie méglich gehalten werden und die graphische Darstel-

lung wurde in der Routine zuviel Zeit in Anspruch nehmen.

Der Durchflussmesser benétigt laut Datenblatt 20 ms zum Zurtckliefern eines gemessenen Wer-
tes. Aus der Sprungantwort in Kapitel 4.2.2 (Abbildung 4.17) kann bei den einzelnen Zeitschritten
kein Vielfaches dieser Zeitspanne herausgelesen werden. Deshalb wird bei jeder Regelberech-
nung der Durchflussmesser mit ausgelesen. Damit werden zwar bei manchen Berechnungen der-

selbe Istwert verarbeitet, jedoch kann auf Veranderungen schneller reagiert werden.

Neben der graphischen Darstellung aller Messwerte wird zudem der gemessene Hochstwert des

Volumenstroms als Zahlenwert auf dem Display ausgegeben, siehe Abbildung 5.6.

S F- R X T T N Y A Y
1 %Y % FE Y % E 23 eingestellte
! L : ", Ey ] _;'Z/Periodendauer
° f=1.5s i |
98" maximaler
zuriick zur Flussgeschwindig- | @ = 14,3 ml’s Volumenstrom
— R )
keit im Phantom | , =1,15_m/s (Istwert)
Programmauswahl

— Sollwert\— Istwert

Pausemodus Flussgeschwindigkeit\ maximale

im Phantom ausgeben Flussgeschwindigkeit
(Istwert)
Abbildung 5.6: Displayanzeige im Programmablauf mit der gewlinschten Sollwertkurve (blau), der
geregelten Istwertkurve des Volumenstroms (schwarz) und der berechneten Fluss-

geschwindigkeit im Phantom (pink).

Aus der Graphik wird ersichtlich, dass bei einer maximalen Ansteuerung der gewiinschte Fluss-
wert des ersten Maximums nicht ganz erreicht wird. Allerdings wird eine maximale Flussgeschwin-

digkeit von 1,15 ™* erzielt, die die Geschwindigkeit in natlrlichen, peripher gelegenen GefaBen
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5 Inbetriebnahme des Pumpsystems

Uberschreitet, vergleiche Kapitel 2.1.1. Wird eine geringere, maximale Amplitude gewahlt, wird
der eingestellte Spitzenwert erreicht.

Das Display wird in regelmaBigen Abstédnden abgefragt, ob eine Taste gedriickt worden ist. Ne-
ben der Stop-Taste, die die Regelung anhalt und zur Programmauswahl zurtickspringt, gibt es
die Méglichkeit, Gber die Pause-Taste die Pumpe anzuhalten und den Messbildschirm einfrieren
zu lassen. Eine weitere Option ist, die Flussgeschwindigkeit im Phantom mit ausgeben zu las-
sen. Diese lasst sich Uber das Verhéltnis v = %, siehe Formel (2.5), berechnen. Die Ausgabe
der Flussgeschwindigkeit kann wahrend des Programmablaufs beliebig ein- und ausgeschalten
werden. Bei einem Querschnitt von 4 mm der Messstrecke und einem angenommenen, gréf3ten
Volumenstrom von 16, 4 mTl ergibt sich eine Geschwindigkeit von etwa 1,3 " im Phantom. Aller-
dings wird dabei vorausgesetzt, dass der Volumenstrom in der Messstrecke genauso grof3 ist wie
der im Durchflussmesser gemessene Strom. Um diese Annahme zu verifizieren, wird mit einem
standardisierten Ultraschall-Doppler-System das Flussprofil im Ultraschallphantom gemessen. Da
allerdings der Ultraschallkopf zu breit fir das verwendete Phantom ist, wurde der Fluss vor und

hinter der Messstrecke gemessen, siehe Abbildung 5.7.

Abbildung 5.7: Aufbau der Vergleichsmessung vor der Messstrecke.

Zur Funktions- und Qualitatsprifung des Systems wurde eine Vergleichsmessung mit einem Fluss-
profil eines 18-Jahrigen in der Arteria radialis vor und hinter der Messstrecke durchgeflhrt, siehe
Abbildung 5.8.
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Abbildung 5.8: Flussprofil eines 18-Jahrigen in der Arteria radialis, aufgenommen vor der Mess-
strecke (oben), mit Uberlagerung der Sollwertkurve (schwarz) und geregelter Ist-

wertkurve (rot), sowie hinter der Messstrecke (unten).

Das System wurde dabei mit der gréBtmdglichen Amplitude durchstrémt. Aus der Graphik wird
deutlich, dass die geregelte Istwertkurve vom Durchflussmesser und die Messkurve aus der Ver-
gleichsmessung relativ genau Ubereinstimmen. Deshalb kann mit einer sehr hohen Wahrschein-
lichkeit angenommen werden, dass in der Messstrecke auch dieses Flussprofil gemessen werden
kann. Der Spitzenwert der gemessenen Flussgeschwindigkeit betragt kurzzeitig etwa 1,1 . Die-

ser Wert entspricht genau dem berechneten Volumenstromwert, siehe Abbildung 5.6.
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6 Zusammenfassung und Ausblick

Fir den am DLR entwickelten Ultraschallsensor sollte zur Parametrisierung und Validierung ei-
ne Prifumgebung in Form eines Pumpsystems geschaffen werden, in der Ultraschallphantome
pulsatil perfundiert werden kénnen. Dabei sollen verschiedene Flussprofile zuverlassig gestellt,
Uberprift und gegebenenfalls geregelt werden.

Daflir wurden zunéachst geeignete Hardwarekomponenten flir das zu entwickelnde Pumpsystem
ausgewahlt. Diese umfassen die Pumpe, Durchflussmesser, Reservoir, Schlauchsystem, Ultra-
schallphantom, schallisoliertes Geh&use sowie die Ansteuerungs- und Bedieneinheit.

Mit der verwendeten Pumpe und der guten Dammung des Koffers lauft das System sehr leise, wo-
durch ein angenehmeres Arbeitsklima entsteht. Weiterhin misst der in den Kreislauf geschaltete
Durchflussmesser beriihrungslos die Flussgeschwindigkeit, wodurch das Flussprofil nicht beein-
flusst wird. Durch die Verwendung eines Koffers ist das System portabel und kann leicht verschlos-
sen werden. Besonders hervorzuheben ist, dass mit der Verwendung eines in den Kofferdeckel
installierten Touch-Displays eine gute Visualisierung sowie eine intuitive Bedienung des Systems

moglich ist.

Das System unterstitzt konstante, sinusférmige sowie vier unterschiedliche, physiologische Fluss-
profile. Die physiologischen Flussprofile wurden aus der Literatur enthommen und kdnnen alters-
spezifisch fiir periphere und proximale GefaBabschnitte ausgewahlt werden. Die dynamischen
Verlaufe sind in ihrer Amplitude frei wahlbar und flr die Periodendauer sind jeweils drei Zeiten
auswahlbar. Die Amplitude der dynamischen Profile ist dabei frei wahlbar und bei den Perioden-

dauern sind jeweils drei unterschiedliche Zeiten auswahlbar.

Da das Schlauchsystem dampfende Eigenschaften besitzt, muss eine Regelung fir das Sys-
tem ausgelegt werden. Daflir muss zuerst das Streckenverhalten des Systems identifiziert und
parametrisiert und anschlieBend ein geeigneter Regler ausgewahlt und die Parameter bestimmt
werden. Als Regler wurde ein Pl-Regler ausgewahlt, der vor der Programmierung auf dem pC in
Matlab/SIMULINK ausgelegt und simuliert wurde. Dieser Regler kann die gewlinschte Sollwertkur-
ve mit der gewtinschten Schnelligkeit gut nachbilden. Einzig in geringen Volumenstrombereichen
neigt die Istwertkurve teilweise zu geringen Schwingungen.

Zur Funktions- und Qualitatspriifung des Systems wurde eine Vergleichsmessung mit einem stan-
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6 Zusammenfassung und Ausblick

dardisierten Ultraschall-Doppler-System durchgefiihrt. Dabei wurde der gleiche Kurvenverlauf im

Ultraschallphantom bestatigt.

Bislang wird nur ein vergleichsweise einfach aufgebautes Ultraschallphantom perfundiert. Das
Pumpsystem soll jedoch in Zukunft verschiedene Ultraschallphantome durchstrémen kénnen. Vor
allem sollen Gewebephantome angeschlossen werden kénnen, die geringere GefaBdurchmesser
besitzen als das bisher verwendete Phantom und somit dem natrlichen Vorbild &hnlicher sind.
Deshalb ist als nachster Schritt denkbar, dass ein bestehendes oder ein neu hergestelltes Gewe-
bephantom einfach Uber die Schnellkupplungen an das Pumpsystem angeschlossen und perfun-
diert wird. Die Schnellkupplungen sind mit einem tropffreien Ventil ausgestattet, was das Wechseln
der Phantome erleichtert.

Bei der Programmierung des Displays muss bei verschiedenen zu durchstrébmenden Ultraschall-
phantomen die Option gegeben sein, den GeféBdurchmesser der Messstrecke einzugeben, um
die richtige Flussgeschwindigkeit im Phantom berechnen zu kénnen. Zudem muss evaluiert wer-
den, ob fir jedes Gewebephantom, das unterschiedliche Schlauchlangen sowie -durchmesser

besitzt, die Regelung neu ausgelegt werden muss.

Daruber hinaus kann die graphische Echtzeitdarstellung der Kurvenverldufe bei der Auswahl des
Flussprofils optimiert werden. Durch die Berechnung der Stitzstellen sowie deren graphischen
Ausgabe werden manchmal die Touch-Tastendriicke nicht richtig registriert. Dies bedeutet, dass
beispielsweise beim Driicken des Start-Buttons das Programm nicht gestartet wird, sondern das
Display im Auswahlfenster verbleibt.

Zudem sollten in den Look-up Tabellen anstatt der PWM-Werte die Volumenstromwerte hinterlegt
werden, um eine Verzerrung des gewiinschten Kurvenverlaufs durch die nichtlineare Umrechnung
zu vermeiden.

Bei jeder weiteren Programmieraufgabe sollte dabei auf die Speicherkapazitat des pC geachtet
werden, da der Speicherplatz des ATMEGAG4 bereits relativ voll ist. Dabei kann der Programm-
code entweder auf den pinkompatiblen ATMEGA128 mit einem gréBeren Flash von 128 kByte

Ubertragen und angepasst oder der Programmablauf optimiert werden.
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Anhang A

Verwendete Hardwarekomponenten

Pumpe
12V Elektro-Zahnradpumpe (No.0190) der Firma Kavan
erhéaltlich bei Conrad Electronic (www.conrad.de)
Zahnradpumpe PU-11 12V/1A 1,7bar mit Halterung HA-8 der Firma Barth

erhaltlich bei Apendics (www.apendics.de)

Durchflussmesser
Ultraschall-Durchflussmesser Sonoflow IL.51 der Firma Sonotec

erhéltlich bei Sonotec (www.sonotec.de)

Reservoir
Kunstflugtank 415 ml der Firma Graupner

erhaltlich bei Conrad Electronic (www.conrad.de)

Schlauchsystem

alle Schlauche erhaltlich bei Novodirect (www.novodirect.de)

Verbinderschlauche im System:

Silikon Platinum Schlauch der Firma Fisherbrand
Schlauch mit d; = 4mm, d, = 5,6mm

Artikel-Nr.: 71566

Schlauche im Ultraschallphantom:

C-Flex Schlauche der Firma St Gobain Performance Plastics

C-Flex Schlauch mit d; = 1, 6mm, d, = 3,2mm
Artikel-Nr.: 71197

C-Flex Schlauch mit d; = 2, 4mm, d, = 4, 0mm
Artikel-Nr.: 71198

C-Flex Schlauch mit d; = 3,2mm, d, = 6, 4mm
Artikel-Nr.: 71200
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Schlauchverbinder
Schnellkupplung mit Absperrventiel der Firma Cole Parmer
Stecker zur Schalttafelmontage (Delrin) und Kupplung mit d; = 4, 8mm
erhaltlich bei Novodirect (www.novodirect.de)
Artikel-Nr. Stecker: 96070
Artikel-Nr. Kupplung: 40825

Blutsimulierende Fliissigkeit
Concentrated Doppler fluid for flow Doppler phantoms der Firma Dansk Fantom Service

erhaltlich bei Dansk Fantom Service (www.fantom.dk)

Gehéuse
Aluminiumkoffer Alu-Case K 410 der Firma Zarges
InnengréBe: Lange: 360 mm, Breite: 300 mm, Héhe: 140 mm, Fassungsvermégen: 15 Liter
Bestell-Nr.: 40765

Dammmaterial
Sinuslive Kfz-Bitumenmatte
GrdBe: Lange: 500 mm, Breite: 200 mm, Dicke: 2,6 mm
erhaltlich bei Conrad Electronic (www.conrad.de)
Bestell-Nr.: 854676

Akustiknoppenschaum 3 Stiick

GréBe: Lange: 900 mm, Breite: 400 mm, Dicke: 20 mm
erhéltlich bei Conrad Electronic (www.conrad.de)
Bestell-Nr.: 371011

GummistandfiiBe
Threaded StoBdampfer M4
Gré3e: Durchmesser: 0,5 mm, Sto3schutzhéhe: 5,1 mm
erhaltlich bei RS Components (www.rs-online.com)
Artikel-Nr.: 455-435

Schwingungsdampfer Typ 9

GroBe: Hohe: 17,5 mm, Breite: ca. 10 mm, Tiefe: 12,5 mm
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erhéltlich bei RS Components (www.rs-online.com)
Artikel-Nr.: 367-8555

Graphikdisplay
EA eDIPTFT43-A

erhéaltlich bei Electronic Assembly (www.lcd-module.de)
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Anhang B

Schaltplan des Pumpsystems
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