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1 Einleitung

Die extrakorporale Membranoxygenierung (ECMO) ist ein etabliertes Behandlungsverfahren bei
akutem Lungenversagen (ARDS, Acute Respiratory Distress Syndrome) [1]|. Sie wird eingesetzt,
wenn ein lebensnotwendiger Gasaustausch (Sauerstoffaufnahme und Kohlendioxidabgabe) nicht
mehr iiber die eigenen Lungen moglich ist oder zur Aufrechterhaltung eine hochaggressive Beat-

mung notig wire, die mittelfristig die Lunge schwer schidigen kénnte.

Zur Realisierung des Gastransfers gibt es in der Intensivmedizin zwei unabhéngige Systeme: Zum
einen die ECMO und zum anderen die mechanische Beatmung mit Hilfe einer Beatmungsmaschine.
Bis dato gibt es keine zuverlissige Kopplung zwischen beiden Systemen, d. h. sobald an der einen
Seite Veranderungen erfolgen, muss die andere Seite manuell nachjustiert werden. Fiir die Nachre-
gelung der Beatmungsmaschine bzw. der ECMO sind héufige Messungen der Blutgase notig, um
eine adiquate Ventilation und ausgeglichene Blutgase garantieren zu konnen [2]. Derartige Blut-
gasanalysen finden aktuell mehrmals téglich statt und beinhalten eine manuelle Blutprobenent-
nahme am Patienten sowie eine separate Analyse mit einem klinischen Blutgasanalysegerit. Direkte
Folgen dieser arbeits- und zeitintensiven Prozedur sind eine merkliche Verzégerung der Systemre-

gulierung sowie ein erheblicher Mehraufwand fiir das Pflegepersonal [3].

Bislang gibt es in der klinischen Routine keine Moglichkeit, sowohl kontinuierlich als auch exakt
die Menge des eliminierten COz2 zu bestimmen. Derzeitige Verfahren behelfen sich mit einer anné-
hernden Bestimmung des COz2-Gehalts vor und nach dem Oxygenator, um aus der Differenz und
dem ECMO-Blutfluss die Eliminationsfahigkeit der ECMO abzuschétzen. Jedoch ist diese Messung
ungenau, da CO2 im Vollblut sowohl als gelostes COz2 als auch als Bicarbonat sowie gebunden an
Proteine transportiert wird. Wenn es eine Mdglichkeit gébe, die CO2-Elimination der ECMO zu-
verldssig und online zu bestimmen, konnte ein Regelkreis zur Beatmung gestaltet werden, um kon-
stante Werte der Gesamt-CO2-Elimination (Lungen und ECMO) zu erreichen. Weiterhin wére es

denkbar, aus der kontinuierlichen CO2-Elimination Riickschliisse auf den aktuellen Stoffwechsel zu
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ziehen, da in der Zellatmung Sauerstoff ,,verbrannt* und CO2 gebildet wird. Aus Sauerstoffaufnahme
und Kohlendioxidabgabe konnte der sog. respiratorische Quotient errechnet werden, der wiederum

Hinweise auf den Kalorienbedarf gibt [4].

Eine potentielle Moglichkeit fiir kontinuierliches und nicht-invasives pCO2-Monitoring wihrend
einer ECMO ist die CO2-Messung am Abgas des Membranoxygenators [3], [5]. Aufgrund der be-
sonderen Messumgebung stellt dieses Verfahren jedoch besondere Anforderungen an ein potentielles
Messsystem. Es muss resistent gegeniiber Feuchtigkeit und Kondenswasser sein, Ansprechzeiten
<60 s haben, kompakt gebaut sein und eine Langzeitstabilitit >10 Tagen aufweisen. Vor diesem
Hintergrund wurden im Rahmen dieser Arbeit zwei unterschiedliche Sensorkonzepte entwickelt und
charakterisiert: Zum einen ein konduktometrischer und zum anderen ein ultraschallbasierter COz2-

Sensor.

Der Grofiteil der Dissertation befasst sich mit der Entwicklung eines leitfahigkeitsbasierten COz2-
Sensors. Dieser misst die CO2-abhéngige Leitfahigkeitsdnderung in einem diinnen Wasserfilm, wel-
cher durch eine semipermeable Teflonmembran vom Gasvolumen separiert wird. Die Verwendung
einer kommerziell verfiigbaren Interdigitalelektrode (IDE) ermdoglicht dabei einen simplen sowie

praktikablen Sensoraufbau.

Die Entwicklung des COg2-Ultraschallsensors nimmt einen kleineren Teil der Dissertation ein. In
diesem Zusammenhang wurde mit Hilfe zweier Ultraschallwandler eigens eine Ultraschallmesszelle
konzipiert und gefertigt. Durch die Programmierung einer LabVIEW-gestiitzten Schallgeschwindig-
keitsmessung konnten verschiedene CO2-Messungen erfolgreich unter Laborbedingungen durchge-

fiihrt werden.

Insgesamt konnen die Ziele der Dissertation folgendermafien zusammengefasst werden:

=  Entwicklung und Aufbau einer LabVIEW-gesteuerten Gasmischanlage fiir die laborméfige
Abbildung einer CO2-Messung am Membranoxygenator
=  Konduktometrischer CO2-Sensor
= Studien {iber verschiedene leitfahigkeitsbasierte Sensorkonzepte
»  Charakterisierung modifizierter Interdigitalelektroden (IDE)
=  Entwicklung sowie Aufbau eines neuartigen CO2-Sensors
= Charakterisierung der entwickelten Sensoren
= Ultraschall CO2-Sensor
=  Entwicklung sowie Aufbau eines Ultraschallmesssystems
= LabVIEW Algorithmenentwicklung fiir die ,time-of-flight* (TOF) Auswertung
= Charakterisierung des ultraschallbasierten COz2-Sensors

= Validierung und Bewertung der vorliegenden Sensorkonzepte
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Textpassagen dieses Kapitels stammen aus dem Buchkapitel ,,B. van der Weerd, R. Bierl, F.-M.

¢

Matysik (2016) Trends in electrochemical sensing of blood gases. Springer, Berlin, Heidelberg*

2.1 Extrakorporale Membranoxygenierung

Polymethylpenten I\
COy+ Oy — Membran Zentrifugalpumpe
L——— Membranoxygenator
Abgas

Abbildung 1: Anordnung einer extrakorporalen Membranoxygenierung zur

Unterstiitzung der Lungenfunktion.

Der grundlegende Aufbau einer ECMO wird exemplarisch in Abbildung 1 dargestellt. Ublicherweise
handelt es sich bei einer ECMO um ein veno-venoses Bypasssystem, bei dem grofflumige Venen
kaniiliert werden und sauerstoffarmes Blut pumpengetrieben durch einen Membranoxygenator per-
fundiert wird. Im Membranoxygenator umfliefst das Blut feine Membrankapillaren, die von Sauer-

stoff durchstromt werden. Die Polymethylpenten (PMP) Membran des Oxygenators erlaubt dabei
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die bidirektionale Diffusion der Blutgase, sodass einerseits CO2 aus dem Blut eliminiert und ande-
rerseits das Hamoglobin vollstdndig mit O2 aufgesittigt wird. Die ECMO ermoglicht dadurch eine
extrakorporale Unterstiitzung bei schwerem Lungenschaden, die aufgrund wesentlich verbesserter
Biokompatibilitdt moderner ECMO-Systeme bis dato bereits iiber Wochen und Monate durchfiihr-
bar ist [1], [2], [6], [7]-

2.2  Methoden in der Blutgasanalytik

Da eine regelméfiige Blutgasiiberwachung wéhrend dem klinischen Einsatz einer ECMO lebensnot-
wendig ist (vgl. Kapitel 1), wird im folgenden Abschnitt auf die medizinische Bedeutung der Blut-
gase im Allgemeinen und im weiteren Verlauf auf typische Methoden fiir deren Bestimmung einge-

gangen.

Der respiratorische Gasaustausch zwischen Blut und Umgebungsluft basiert auf einer bidirektiona-
len Diffusion durch die pulmonalen Alveolen und die Kapillaren. Nachdem sich der Sauerstoff im
Blutplasma gelost hat, diffundiert er in die hamoglobinhaltigen roten Blutkérperchen (Erythrozy-
ten), die im Blutkreislauf als Sauerstofftrager dienen. Das Protein Himoglobin besitzt vier Haem-
Gruppen, wovon jede Gruppe ein Sauerstoffmolekiil in Form eines Eisenkomplexes binden kann.
Auf diese Weise kann Hamoglobin bis zu vier Sauerstoffmolekiile durch die Blutgeféfse transportie-
ren. Sobald das oxygenierte Himoglobin Stoffregionen geringerer Sauerstoffpartialdruck (pOz2) Kon-
zentrationen erreicht, wird der Sauerstoff wieder geldst. CO2 ist ein Produkt des Stoffwechsels
(Metabolismus) und wird ebenfalls teilweise im Blutplasma geldst. Der Hauptteil wird allerdings in

Form von Bicarbonat kovalent an die NH2-Gruppe des Hamoglobins gebunden [8].

Wihrend der intensivmedizinischen Betreuung und speziell fiir die Uberwachung des Gasaustau-
sches ist die Bestimmung arterieller und vendser Blutgase essentiell. Sie liefern unerléssliche Infor-
mationen iiber Stoffwechsel, Gasaustausch, Atmung und Sdure-Base Haushalt [9]. Eine verléssliche
Methode der Blutgasanalyse ist die Messung mit einem ,State-of-the-Art* Blutgasmessgerdt mit
integriertem Clark [10] (pO2) und Severinghaus [11] (pCO2) Sensor.

Neben dem {iblichen, invasiven Verfahren gibt es folgende indirekte Methoden zur klinischen Be-
stimmung der Blutgase: Kapnometrie (nur pCOz2), transkutane Blutgasmessung [8], [12], fluores-
zenzbasierte Inline-Sensoren [13], [14], [15], [16] sowie die pCOz2- [17] und pO2-Bestimmung [18] am
Membranoxygenator wihrend einer ECMO. Auch wenn diese Verfahren die invasiven Blutgasana-
lysen aufgrund verschiedener Einschrinkungen (Krankheitsbilder, Alter, gesundheitliche Allgemein-
zustand, etc. [12], [19], [20]) nicht génzlich ersetzen konnen, werden sie vor allem im kontinuierli-

chen Blutgasmonitoring, wie beispielsweise wihrend eines Herz-Lungen-Bypasses, eingesetzt [17].
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Die transkutane Blutgasmessung ermoglicht die Messung von pO2 und pCOz2 durch die Haut eines
Patienten. Die grundlegende Funktionsweise des Sensors wird in Abbildung 2 dargestellt. Sowohl
der Sauerstoff, als auch das Kohlendioxid diffundieren aus dem kutanen Kapillarbett direkt in den
Sensor. Dieser Prozess wird durch eine lokale Erwiarmung (42-45 °C) des Sensorkopfes begiinstigt.
Die erhohte Temperatur fithrt dabei zu einer reduzierten Spannung der Gefiafswénde, woraus eine
gesteigerte Durchblutung des Kapillarbettes (Arterialisation) resultiert [8]. Die Korrelation zwi-
schen transkutaner und invasiver Blutgasanalyse wurde in verschiedenen Studien untersucht [21],
[22], [23]. Hauptgrund fiir die Unterbestimmung des transkutan gemessenen pO2 (ptcO2) liegt im
Sauerstoffverbrauch von oberflichlichem Gewebe. Die transkutane Uberbestimmung von pCO2
(pteCO2) wird dagegen vom zelluldren Stoffwechsel verursacht. Weitere temperaturbedingte Stor-
faktoren des Messprinzips liegen in der Verschiebung der Sauerstoff-Hamoglobin-Bindungskurve
sowie der Verschiebung des chemischen Gleichgewichts zwischen gelostem und gebunden COq.
Trotz der Abweichungen zwischen ptcCOz2/ptcO2 und pCO2/pO2 garantieren kommerziell erhéltliche
transkutane Blutgassysteme annehmbare Korrelationen (r>0,8). Grundsétzlich benttigen transku-
tane Blutgasanalysatoren lange Integrationszeiten, bedingt durch die zeitintensiven Diffusionspro-
zesse durch die Haut. In diesem Kontext gibt es deshalb keinen notwendigen Bedarf fiir einen im
Sensorkopf eingebetteten Sensor, der iiber eine Ansprechzeit im Sekundenbereich verfiigt. Jedoch

muss der Sensor einen stabilen Betrieb von mindestens 8-12 h [24] ohne Signaldrift garantieren.

Abbildung 2: Schematische Darstellung der transkutanen Blutgasanalyse.

Kapnometrie bezeichnet eine kontinuierliche Messung der exspirierten CO2-Konzentration. Abbild-
ung 3 zeigt den charakteristischen Verlauf des pCO2 wéahrend einer physiologischen Respiration.
Das niedrige pCO2-Signal bei der Inspiration spiegelt den niedrigen CO2-Gehalt der Umgebungsluft
wider. Zu Beginn der Exspiration steigt das pCOs-Signal schlagartig an, flacht im weiteren Verlauf
ab und steigt daraufhin leicht weiter bis ein maximaler pCOz, der end-tidale pCOz2 (petCO2), am
Ende der Ausatmung erreicht ist. Dieser petCOz2 représentiert die alveolare CO2-Konzentration, die

signifikant mit dem paCO2 korreliert [8]. Durch das alveolare Totvolumen ist die Genauigkeit dieser
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Messmethode jedoch ebenso wenig mit einer direkten Blutgasanalyse zu vergleichen wie die trans-
kutane. Einige Studien ermittelten eine durchschnittliche Abweichung von 2-5 mmHg zwischen
paCO2 und petCO2. Dieser Bias variiert mit Alter, pulmonalen Stérungen, einer reduzierten Leistung
des Herzkreislaufes, Hypervoldmie und Anésthetikum [22], [25]. Die Oszillation des
Messsignals wird durch die Inspiration und Exspiration erzeugt. Eine typische Atemfrequenz von
etwa 10-30 Atemziigen pro Minute erfordert dementsprechend ein Ansprechverhalten im Bereich
von Sekunden oder gar Zehntelsekunden. Deshalb basieren nahezu alle auf dem Markt verfiigbaren
Kapnometer auf spektroskopischen oder vereinzelt auch ultraschallbasierten Sensorprinzipien, mit

denen der exspirierte pCOz2 in Echtzeit gemessen werden kann.

C02 [mmHg] end-tidaler pCO2 CO: [V/V %]
(p.CO,)
40 ' 5
20
0 0

Abbildung 3: Typischer Verlauf eines Kapnogramms [§].

Fiir die Blutgasanalyse wéihrend einer ECMO gibt es noch eine weitere Moglichkeit zur kontinuier-
lichen Erfassung der Blutgase pCOz2 und pO2. Diese basiert auf der vollstindigen Equilibrierung
der Blutgase zwischen dem arteriellem Blut und dem Gasvolumen, das aus dem Membranoxygena-
tor ausstromt. Verschiedene Studien haben den Zusammenhang zwischen Abgaskonzentrationen
und korrespondierenden Blutgaswerten validiert [17], [18]. Das Abgasmonitoring wurde zur konti-
nuierlichen Erfassung von paCO2 mit guter Korrelation zwischen korrigierten Gaskonzentrationen
und invasiv gemessenen Blutgaswerten mit einer Standardabweichung von 4% eingesetzt [17]. Eine

analoge Studie zur Bestimmung von pO2 wurden ebenfalls verdffentlicht [18].

2.3 Trends in der elektrochemischen pCOs-Blutgasanalytik

Obwohl der Severinghaus Sensor bis dato der Goldstandard fiir klinische CO2-Blutgasanalysen ist,
besitzt der Sensor einige entscheidende Nachteile. Eines der Hauptprobleme liegt dabei in der ver-
gleichsweise langen Ansprechzeit von typischerweise einer Minute. Verantwortlich hierfiir ist die
zeitintensive  Diffusion von CO2 durch die Membran sowie die anschliefsende

die bis zum Erreichen eines stabilen pH-Signals andauert.

Die grofte Herausforderung bei der Miniaturisierung des Severinghaus Sensorkonzepts liegt in der

Herstellung der pH-Elektrode. Sie muss ausreichend kompakt gefertigt werden sowie eine schnelle
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und gleichermafen stabile pH-Messung garantieren. CO2-Mikrosensoren nutzen beispielsweise eine
pH-Elektrode mit einer fliissigen Ionenaustauscher (LIX) Membran [26], [27]. Derartige Sensoren
zeigen jedoch signifikante Leckageprobleme, die zu einem kontinuierlichen Drift des Sensorsignals
sowie zu einer verkiirzten Lebensdauer fithren. Durch den Einsatz anodisch gewachsener
Iridiumoxidfilme (AIROF) konnen die Eigenschaften von miniaturisierten pH-Elektroden
entscheidend verbessert werden. AIROF pH-Elektroden zeigen eine kurze Ansprechzeit, eine gute
Signalstabilitdt und eine vergleichsweise hohe Lebensdauer [28]. Beyenal et al. [29] veroffentlichten
einen neuartigen Severinghaus Mikrosensor fiir die CO2-Messung in Biofilmen und verwendeten
dafiir einen AIROF als interne pH-Elektrode. Das zugrundeliegende Sensorkonzept wird in
Abbildung 4 dargestellt. Verglichen mit den zuvor beschriebenen LIX COs2-Sensoren gelang es den
Autoren, eine deutliche Verbesserung der Sensitivitdt und der Langzeitstabilitdt zu erzielen. Der
CO2-Mikrosensor wurde in destilliertem Wasser und verschiedenen COz2/N2-Gemischen kalibriert
und anschliefend fiir eine CO2-Messung in einem Staphylococcus Aureus Biofilm appliziert. Neben
der Verwendung in Biofilmen kénnten die miniaturisierten Severinghaus Sensoren fiir die CO2-
Blutgasanalyse eingesetzt werden. Der hohe Integrationsgrad sowie der damit verbundene geringe
Spitzendurchmesser im niedrigen Mikrometerbereich erméglichen eine minimalinvasive pCO2-

Messung.

Referenzelektrode (Ag/AgCl)

Ii pH-Elektrode

—— Gehéuse

Glas ——

Iridiumdraht Elektrolyt

Iridiumoxid /
(AIROF) L Membran

Abbildung 4: Anodisch gewachsener Iridiumoxidfilm (AIROF) Severinghaus
Mikrosensor [29].

Ein weiteres Verfahren zur CO2-Bestimmung basiert auf der elektrolytischen Leitfdhigkeitsmessung.
Dieses Sensorprinzip wurde im Jahr 1975 von Kempen und Kreuzer [30] vorgestellt. Gasférmiges
CO2 penetriert durch eine semipermeable Polymermembran und 16st sich anschliefend in einem
definierten Wasservolumen. Dabei héingt die Anderung der elektrolytischen Leitfiahigkeit von der
COg2-Konzentration des Gases ab. Verglichen mit anderen Sensorprinzipien, bei denen ein hoher

Feuchtegrad meist einen limitierenden Faktor darstellt, ist in diesem Fall eine vergleichsweise hohe
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Feuchtigkeit notwendig, um das Austrocknen des Sensors und damit verbundene Signalschwankun-

gen zu verhindern.

Locher zum Auffillen
— Elektroden

Membran

Abbildung 5: Schematische Darstellung eines planaren leitfahigkeitsbasierten
Sensors [31].

Scheibenelektrode
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\— Kontakt

Isolator

Abbildung 6: Zylindrischer, leitfdhigkeitsbasierter Sensor fiir biomedizinische
Anwendungen [31].

In den letzten Jahrzenten wurden diverse COz2-Sensoren publiziert, die sich aufgrund ihrer spezifi-
schen Sensoreigenschaften u. a. fiir eine indirekte COsz-Blutgasanalyse (Kapnometrie, transkutane

Blutgasmessung oder ECMO Abgas Monitoring) eignen.

Grundsétzlich wird in der Literatur von zwei unterschiedlichen Konfigurationen leitfahigkeitsba-
sierter COz2-Sensoren berichtet. Die erste Konfiguration zeigt den konventionellen Aufbau, bei dem
die Impedanz iiber ein 2-Elektrodensystem gemessen wird. Mirtaheri et al. [31] entwickelten einen
zylindrischen (Abbildung 6) sowie einen planaren (Abbildung 5) COs2-Sensor. Eine weitere Studie
derselben Arbeitsgruppe [32] resultierte schlieflich in einem miniaturisierten zylindrischen Aufbau
des Sensors, mit dem in vivo Messungen in einem kleinen Muskellappen eines Schweines durchge-
fiihrt wurden. Dabei waren die Messwerte des Sensors vergleichbar mit denen eines kommerziellen
Severinghaus Mikrosensors. Die zweite Konfiguration basiert auf einer differentiellen Messung der

Leitfihigkeit [33]. Dabei stromt Wasser durch ein mikrofluidisches System und passiert die innere



2 Medizinischer Hintergrund

Seite (Diffusionszone) einer Polymermembran. Die Leitfahigkeit des Wasservolumens wird dabei
vor (up-stream) und nach (down-stream) der Diffusionszone gemessen. Die gemessene Differenz der
up- und down-stream-Leitfahigkeit hangt hierbei von Wasserfluss, Gasfluss und CO2-Konzentration
ab. Ein entscheidender Vorteil dieser Messanordnung liegt im konstant hohen CO2-Gradienten zwi-

schen der Gas- und Wasserkonzentration, der zu kurzen Ansprechzeiten fiihrt.
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Abbildung 7: Kapnometrisches Signal eines Festelektrolyt-COs-Sensors wih-

rend der physiologischen Respiration eines Patienten [34].

Dariiber hinaus wurden eine Vielzahl von Festelektrolyt-COz2-Sensoren publiziert. Die bevorzugten
Sensormaterialien sind dabei Li3PO4 in Kombination mit einer Li2CO3 Sensorelektrode [35] oder
das Elektrolytmaterial Nasicon mit einer Li2CO3/BaCO3 Sensorelektrode [34]. Ein potentiometri-
scher Festelektrolyt-COz2-Sensor mit vergleichsweise kurzer Ansprechzeit wurde von Wiegértner et
al. [34] vorgestellt. Der elektrochemische Sensor des Typs COz2, O2, Au, Li2CO3-BaCOs | Nasicon |
Na2Tis013-TiO2, Au, O2, CO2 wurde in Dickschicht-Technologie hergestellt und kénnte demnach
eine kostengiinstige Alternative zu konventionellen IR-Kapnometern darstellen. Die Kalibrierung
des Sensors zeigt das charakteristische Nernst-Verhalten in einem CO2-Konzentrationsbereich von
0-5% v/v. Abbildung 7 stellt das kapnometrische Signal bei physiologischer Respiration eines Men-

schen dar.

Ein weiterer planarer CO2-Sensor wurde von Shin et al. [36] beschrieben. Die Arbeitsgruppe entwi-
ckelte in ihrer Studie einen differentiellen, mikrochemischen pCO2-Sensor, der sowohl auf einer pH-
sensitiven als auch auf einer CO2-permeablen Membran basiert. Abbildung 8 zeigt in diesem Zu-
sammenhang den Querschnitt der Sensorkonfiguration. Zwei Ag/AgCl-Elektroden wurden dabei in
eine gepufferte und in eine ungepufferte Hydrogelschicht eingebettet und jeweils mit einer polymer-
basierten, pH-selektiven Membran aufgefiillt. In der ungepufferten Kavitét resultieren verschiedene
CO2-Konzentrationen in dazu korrespondierende pH-Werte. Dadurch, dass sich der pH-Wert im
gepufferten Hydrogel nicht veréndert, bildet sich eine CO2-abhéngige Potentialdifferenz zwischen

den beiden pH-sensitiven Membranelektroden. Um die Protonierung bzw. Deprotonierung zu kata-
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lysieren, wurde dem ungepufferten Hydrogel Carbonatanhydrase zugegeben. Hiermit wird die che-
mische Reaktion beschleunigt und eine merklich verkiirzte Ansprechzeit erzielt. Kontinuierliche
Messungen mit zwei Kalibrierlosungen, vier Kontrollproben und einer Vollblutprobe zeigten viel-
versprechende Ergebnisse. Mit Hilfe einer Langzeitstudie konnte nachgewiesen werden, dass die
pCO2-Elektrode mit ausreichender Stabilitdt und ohne Sensitivitatsverlust fiir eine Dauer von min-

destens 80 Tagen betrieben werden kann.

Carbonatanhydrase

Vo pH-sensitive, gaspermeable Membrane

ungepuftertes Hydrogel

gepuffertes Hydrogel
Elektrode (Ag/AgCl)

N\
)
N\

Abbildung 8: Planarer, differentieller CO>-Sensor mit gepufferter und unge-
pufferter pH-Membranelektrode [36].
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Abbildung 9: Schema eines ISFET-Blutgassensors, der von Ekwinska et al.
beschrieben wurde [37].

Eine weitere Moglichkeit fiir die simultane Analyse von pCO2 und pOz2 basiert auf der Verwendung
von ionenselektiven Feldeffekttransistoren (ISFET). Die standardméfige Konfiguration eines
ISFET-Sensors ist in Abbildung 9 illustriert. Bergveld [38] fithrte im Jahr 1970 den ersten ISFET
Sensor ein. Die Herstellung der Sensoren in Metalloxid-Halbleiter (MOS) Technologie ermoglicht
die Miniaturisierung und dementsprechend einen hohen Integrationsgrad. Im Kontext der
Blutgasanalyse fiir pCO2 und pOz2 existieren bereits verschiedene Ansétze [39], [40], [41], [42]. Im

Jahr 2011 wurde von Ekwinska et al. [37] ein elektrochemischer Sensor vorgestellt, der mittels

10
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transkutaner Messung fiir nicht-invasives paCO2-Monitoring geeignet ist. Das Sensorelement setzt
sich dabei aus einem integrierten COg2-ISFET, einem Heizelement, einer Ag/AgCl-

Referenzelektrode, einem Thermistor und einer Polymermembran zusammen.

EMF

Probe

Y

log (pCO;)

CO, = CO,” + 2H

Abbildung 10: Aufbau des neuartigen potentiometrischen Sensor Konzepts [43].

C

AN D00 LY
§ 0 | B
§ oy PCO2 ISE SHI A C

B
H
| PCO,:

2

SEVERINGHAUS 3 _—l——_\’—
N

EMF [mV]
—
s &
3
<
EMF [mV]

-5 -4 -3 -2 -1 0 0 300 600 900 1200
log (pCO,/Py) Zeit [s]

Abbildung 11: Links: Logarithmische Auftragung zweier Kalibrierkurven. Die
eines konventionellen Severinghaus Sensors (SH) sowie die Kurve eines Sensors
der die Potentialdifferenz zwischen pH-Elektrode und Carbonat ISE misst.
Rechts: Vergleich des Ansprechverhaltens der beiden Sensoren. Gemessen in
0.1M Tris-H2SO4, pH 8.0 Puffer mit folgendem pCO2: (A) 0.0004 atm; (B)
0.0066 atm; (C) 0.0655 atm [43].

Ein ebenso vielversprechendes Sensorkonzept zur CO2-Bestimmung wurde kiirzlich von Xie und
Bakker [43] veroffentlicht. Das entsprechende Sensorprinzip basiert auf der CO2-abhéngigen Poten-
tialdifferenz zwischen einer klassischen pH-Elektrode und einer Carbonat-ionenselektive Elektrode

(ISE). Die detaillierte Elektrodenanordnung der Sensorkonfiguration wird schematisch in Abbild-

11
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ung 10 dargestellt. Im Gegensatz zum Severinghaus Sensor, bei dem die Probe durch eine semiper-
meable Membran vom inneren Elektrolyten separiert ist, stehen bei diesem Sensor beide Elektroden

im direkten Kontakt mit der Probenldsung.

Durch eine derartige Elektrodenkonfiguration wird ohne Einsatz einer separaten Referenzelektrode
die Potentialdifferenz zwischen der pH-Elektrode und der Carbonat-ISE gemessen. Die Spannung
zwischen den beiden Elektroden gegeniiber definierten CO2-Konzentrationen wird in Abbildung 11
dargestellt. Dabei wird deutlich, dass der Sensor auch im unteren Konzentrationsbereich iiber eine
ausreichende Sensitivitat verfligt. Bezogen auf die Ansprechcharakteristik zeigt der elektrochemi-
sche Sensor aufgrund des direkten Probenkontakts ein deutlich schnelleres Ansprechverhalten als
der Severinghaus Sensor. Fiir den publizierten Sensor konnte eine Zeitkonstante t95% von 5 s ermit-

telt werden [43].

12
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3.1 Optische Sensoren

3.1.1  Nichtdispersiver Infrarotsensor

Nichtdispersive Infrarotsensoren (NDIR-Sensoren) basieren auf der konzentrationsabhéngigen Ab-
sorption elektromagnetischer Strahlung im infraroten (IR) Wellenldngenbereich. Im Gegensatz zu
Spektrometern benétigen NDIR~Sensoren keine optisch dispersiven Elemente, sondern lediglich ver-
gleichsweise kostengiinstige optische Filter (wellenléngenselektive Filter). Deshalb stellen die NDIR-
Sensoren eine spezielle Art von absorptionsbasierten Spektrometern dar, die nur eine oder verein-

zelte Wellenldngen auswerten und nicht das gesamte Spektrum abdecken.

schwarzer
watz Probenkammer Chopper

Strahler
# - /

&

optischer Filter

IR Photodetektor

optischer Filter
Referenz

Abbildung 12: Grundsétzliche Messanordnung eines nichtdispersiven Infra-

rotsensors.

Grundsétzlich besteht ein NDIR-Sensor aus einer IR-Quelle, einer Probenkammer, einem optischen
Filter und einem IR-Detektor. Der schematische Aufbau eines NDIR-Sensors wird beispielhaft in
Abbildung 12 dargestellt.
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Zu Beginn einer Messung wird die Probenkammer mit dem zu analysierenden Gas gefiillt. Anschlie-
fsend durchquert die IR-Strahlung diese gasgefiillte Probenkammer und trifft auf den Photodetek-
tor. Hierbei wird ein Teil der Strahlung bei der jeweiligen gasspezifischen Wellenléinge im IR-Bereich
absorbiert. Das Lambert-Beer Gesetz zeigt dabei, dass diese Absorption lediglich von der vom

Transmissionsweg abhingigen Strahlungsintensitat I und der zugehdrigen Gaskonzentration c¢ ab-

héngt:

I

E,1=—log(1—1)=s,1-c-d (1)
0

E) Extinktion bei einer bestimmten Wellenlénge

Iy Eingestrahlte Strahlungsintensitét

L Transmittierte Strahlungsintensitét

& Wellenléngenabhéngiger Extinktionskoeffizient

c Konzentration der absorbierten Substanz

d Transmissionsweg

Die Bestimmung der CO2-Konzentration mit einem NDIR-Sensor erfordert die Verwendung einer
Wellenlénge, die mit einer charakteristischen Absorptionsbande von COg2 korrespondiert und zu-
gleich iiber ausreichend Abstand zu den Absorptionsbanden anderer Gasbestandteile verfiigt. Klas-
sische NDIR-Sensoren nutzen hierfiir eine Wellenldnge von 4,26 pm [44]. Diese liegt zum einen
direkt in einer Absorptionsbande von CO2 und zum anderen existieren in diesem Bereich nahezu
keine kritischen Uberlappungen mit den breiten Absorptionsbanden des Wasserdampfes. Wie in
Gleichung (1) ersichtlich, ist bei der COs2-Bestimmung der Quotient zwischen eingestrahlter und
transmittierter Strahlungsintensitét relevant. Folglich ist fiir simtliche spektroskopische Verfahren
die messtechnische Erfassung einer Strahlungsreferenz Io notwendig. Wie in Abbildung 12 darge-

stellt, kann diese durch einen Chopper oder mit Hilfe eines Beam-Splitters realisiert werden [45].

NDIR-CO2-Sensoren kommen iiberwiegend bei der quantitativen Analyse der Raumluftqualitét
[44], in der Automobilindustrie [46] oder auch bei der Bestimmung von exspirierten pCO2 (Kapno-

metrie, Atemgasanalyse) zum Einsatz.

Aufgrund des hohen Feuchtegehalts des Atemgases miissen bei den medizinischen NDIR-CO2-Sen-
soren besondere Vorkehrungen getroffen werden. Hauptgrund hierfiir liegt in der feuchtebedingten
Bildung von Wassertropfchen auf den optischen Fenstern des Sensors, die zu unerwiinschten
Streueffekten der eingestrahlten IR-Wellen fithren kénnen. In modernen NDIR CO2-Sensoren wer-
den deshalb zwei unterschiedliche Methoden verwendet, um die Feuchteproblematik weitestgehend
einzuschranken. Eine Moglichkeit ist die hydrophile Beschichtung der Fenster, wodurch das ent-
standene Kondensat einen definierten Wasserfilm bildet und Streueffekte vermieden werden. Im

Gegensatz dazu ist das zweite Verfahren deutlich aufwéndiger in der Umsetzung. Dabei werden in

14
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den Fenstern der Messzelle transparente Heizelektroden eingebettet. Durch das Aufheizen der Fens-

ter wird eine Kondensation unterdriickt und damit ein stabiler Betrieb garantiert [47].

Im Allgemeinen sind ,State-of-the-Art* NDIR-CO2-Sensoren ein etabliertes Verfahren in der klini-
schen Atemgasanalyse. Bedingt durch die hohe Feuchte sind die Sensoren jedoch nicht fiir Lang-

zeitmessungen (>3 Tage) geeignet [48].

3.1.2  Fluoreszenzbasierter Sensor

Fluoreszenz stellt eine Spezialform der Lumineszenz dar, welche die Emission von Lichtquanten
eines Molekiils (Fluorophor) aufgrund elektronischer Anregung bezeichnet. Die initiale
Energiezufuhr wird bei optischen Sensoren durch die Absorption elektromagnetischer Strahlung
erreicht. Nach der Anregung eines Molekiils bleibt es fiir eine bestimmte Zeit (Abklingzeit) im
elektronisch angeregten Zustand und emittiert dabei Licht geringerer Energie. Dabei ist die Zeit
des energetischen Abklingvorgangs einerseits vom Fluorophor und andererseits von der
interagierenden Umgebung des Molekiils abhingig. Typischerweise besitzen organische Fluorophore

eine Abklingzeit von 10107 s [49], [50].

—— perforiertes Stahlnetz

— innere Polymerschicht

" Farbstoff + Elektrolyt

" transparente

Polymerschicht

*——— optische Faser

Abbildung 13: Aufbau eines kommerzialisierten Fluoreszenz CO2-Sensors (YSI

8500). Adaptiert von [51].

Bei fluoreszenzbasierten Sensoren wird durch die Wechselwirkung mit dem Analyten die charakte-
ristische Eigenschaft der emittierten Fluoreszenz beeinflusst. Dazu zéhlen Intensitét, Extinktions-

spektrum, Emissionsspektrum, Anisotropie oder Fluoreszenzlebensdauer [52].

Am Beispiel eines kommerzialisierten Fluoreszenz CO2-Sensors (YSI 8500), dessen schematischer
Aufbau beispielhaft in Abbildung 13 gezeigt wird, soll das grundlegende Sensorprinzip erldutert

werden. Den Kern des optischen Sensors bildet ein kleines Reservoir mit einem NaHCOs3 Puffer, in
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dem der pH-sensitive Farbstoff Hydroxypyren-Trisulfonsdure (HPTS) gelost ist. Diese Elektrolyt-
schicht wird von der Riickseite durch eine innere transparente Polymerschicht von der optischen
Faser separiert. Von der anderen, dem Analyten zugewandten Seite, wird der Elektrolyt durch eine
dufere COz2-permeable Polymerschicht und einem perforierten Stahlnetz von der Probe getrennt.
Wiéhrend einer Messung diffundiert CO2 durch die innere Polymermembran, 16st sich im Elektro-
lyten und dndert schlieflich den pH-Wert und damit die Fluoreszenz. Die einhergehende Gleichge-

wichtsreaktion kann folgendermafen dargestellt werden [51]:

€0, + H,0 & H,CO; & H* + HCO3 (2)

PTS™ + H* & HPTS

Die fluoreszenzspektroskopische Auswertung des Sensors erfolgt durch die Ankopplung einer opti-
schen Faser an die pH-sensitive Polymerschicht. Zur Bestimmung der COz2-Konzentration wird die
pH-abhéngige Fluoreszenz des Farbstoffes bei zwei definierten Wellenlingen gemessen (ratiometri-

sche Auswertung).

Aufgrund des einhergehenden Entwicklungsfortschritts und der damit verbundenen Verbesserung
der Sensoreigenschaften wird der Einfluss optischer Fluoreszenzsensoren im medizinischen Bereich
zunehmend bedeutsamer [13|, [14], [15], [16]. Ein Beispiel hierfiir zeigt das online Blutgasanalyse
System CDI 500 der Firma Terumo, mit dem sich bis zu elf verschiedene Blutparameter (u. a.
pCO2, pO2) kontinuierlich in Laborqualitét erfassen lassen [16]. Im Hinblick auf ein Langzeitmoni-
toring des pCO2 wahrend einer ECMO hat ein derartiges Messsystem jedoch zwei entscheidende
Nachteile. Zum einen ist das System sehr kostenintensiv und zum anderen liegen zum aktuellen
Stand der Arbeit keine Studien vor, die eine ausreichende Langzeitstabilitdt {iber mehrere Tage

hinweg nachweisen.

3.2 Elektrochemische Sensoren

3.2.1  Severinghaus Sensor

Stow und Randall [53] veroffentlichten den ersten pCO2-Sensor im Jahr 1954. Severinghaus und
Bradley [11] optimierten dieses Sensorkonzept weiter und présentierten ein Jahr spéiter einen CO2-
Sensor fiir klinische Routineuntersuchungen. Das Grundprinzip der Severinghaus Sensoren ist bis
dato der Goldstandard fiir die Bestimmung des arteriellen oder venésen pCOz2 im Blut. Der elekt-
rochemische Sensor ist standardméfig in klinischen Blutgasmessgeriten integriert und ist aus der

Intensivmedizin nicht mehr wegzudenken [54].
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pH-Glaselektrode

Elektrolyt

— Dichtung

S - Spacermembran

CO,-permeable Membran
Glasmembran

Probenkanal

Abbildung 14: Querschnitt eines potentiometrischen Severinghaus Sensors.

Adaptiert von [55].

Der grundsétzliche Aufbau eines Severinghaus Sensors ist in Abbildung 14 dargestellt. Die Herz-
stiicke des Sensors bilden eine pH-sensitive Glaselektrode, ein diinner Elektrolytfilm (Bicarbonat-
16sung) und eine CO2-permeable Polymermembran [54|. Stromt eine Fliissigkeit oder feuchtes Gas
durch den Probenkanal, permeiert CO2 durch die Membran und 16st sich daraufthin im Elektrolyt-
film. Die dadurch entstehende chemische Gleichgewichtsreaktion kann folgendermafsen zusammen-

gefasst werden:
CO, + H,0 & HCO; + H* (3)

Die einzelnen chemischen Teilreaktionen sowie die korrespondierenden Gleichungen werden an-
schaulich in [45] dargestellt. Der pH-Wert eines Severinghaus Sensors zeigt eine logarithmische
Abhéngigkeit zum pCOz2. Die theoretische Kennlinie wird in Abbildung 15 fiir bestimmte NaHCO3
Konzentrationen dargestellt. Prinzipiell ist der Betrieb des Sensors ebenso mit der Verwendung von
reinem Wasser moglich. Jedoch steigert sich durch den Einsatz schwacher NaHCO3 Losungen ei-

nerseits die Sensitivitdt und andererseits die Signalstabilitidt des Sensors [45].

Der Severinghaus Sensor ist einer der bedeutendsten, derzeit existierenden, elektrochemischen Sen-
soren. Allerdings weist dieses Sensorkonzept im Hinblick auf eine andauernde CO2-Messung im
Abgas eines Membranoxygenators einen entscheidenden Nachteil auf — die Signalstabilitédt. In der
praktischen Anwendung zeigt sich mit zunehmender Messdauer ein signifikanter Drift des potenti-
ometrischen Sensorsignals. Damit die erforderliche Messgenauigkeit dennoch gewéhrleistet werden

kann, miissten nahezu stiindliche Kalibrierroutinen durchgefithrt werden.
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Abbildung 15: Theoretische Sensitivitat eines Severinghaus Sensors bei definierten
NaHCO3 Konzentrationen des Elektrolyten. Berechnet nach [45]. Blau: [NaHCO3]
— 0 mol/L; Griin: [NaHCO3] = 10™ mol/L; Rot: [NaHCO3] = 10 mol /L.

3.2.2 Ionenselektiver Feldeffekttransistor

Bergveld [38] verdffentlichte den ersten ISFET im Jahr 1970. Die Verwendung eines siliziumnitrid-
basierten Gate-Isolators ermdoglichte etwa zwei Jahrzehnte spéter den Aufbau eines miniaturisierten

pH-Sensors [42]. Abbildung 16 zeigt in diesem Zusammenhang eine schematische Darstellung des

pH-ISFET.

Die grundlegende Anordnung eines ISFET gleicht dem eines Metalloxid-Halbleiter Feldeffekttran-
sistors (MOSFET). Zwei stark n-dotierte Regionen (Source und Drain) bilden im p-dotierten Sub-
strat zwei Dioden. Source und Drain werden dabei mit Hilfe einer diinnen Isolatorschicht (Gate-
Isolator) separiert. Im Gegensatz zum MOSFET, bei dem das Gate aus einer metallischen Schicht
besteht, wird das Gate beim ISFET durch eine pH-sensitive Schicht realisiert. Diese basiert meis-
tens auf SisN4, Al2O3, Ta20s5 [56] oder HfO2 [57] und bestimmt die Sensitivitit des elektrochemischen

Sensors.

Durch eine Bias-Spannung Ugs zwischen Source- und Referenzelektrode wird der Arbeitspunkt des
ISFET eingestellt. In Abhéngigkeit des pH-Wertes bildet sich daraufhin ein zusétzliches Oberfla-
chenpotential zwischen Elektrolyt und Gate. Zusammen mit der angelegten Bias-Spannung bewirkt
dies eine Anderung der Raumladungszone (leitender n-Kanal) zwischen Source und Drain und be-

einflusst dementsprechend den Source-Drain-Strom Isp.
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Abbildung 16: Querschnitt eines pH-sensitiven, ionenselektiven Feldeffekttran-

sistors.

Ag/AgCl Referenzelektrode

Polymermembran
/ pH-ISFET
i / /g Elektrolyt
[—

L/ ]

Abbildung 17: Schematische Darstellung eines ionenselektiven Feldeffekttran-
sistor CO2-Gassensors. Adaptiert von [42].

Beim ISFET-CO2-Sensor wird das Herzstiick, der pH-sensitive ISFET, mit einer Referenzelektrode,
einer Elektrolytschicht sowie einer CO2-permeablen Polymermembran erweitert. Die gesamte Kon-
figuration des miniaturisierten Sensorkonzepts ist, abgesehen vom pH-sensitiven Element, vergleich-
bar mit dem Aufbau eines Severinghaus Sensors (vgl. 3.2.1). Der Querschnitt des Sensors wird in

Abbildung 17 dargestellt.

3.2.3 Konduktometrischer Sensor

Van Kempen und Kreuzer présentierten 1975 den ersten pCO2-Sensor, der auf dem Prinzip der
elektrolytischen Leitfdhigkeitsmessung basiert. Dieses konduktometrische Messverfahren ist zwar
bei weitem weniger verbreitet als das klassische Severinghaus Prinzip, es bringt jedoch gegeniiber

anderen COg2-Sensoren entscheidende Vorteile mit sich. Es ist kostenglinstig, es verfiigt iiber einen
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simplen Sensoraufbau, es kann bei Raumtemperatur betrieben werden und es ist resistent gegeniiber
Feuchte oder Kondenswasser [31], [30]. In den letzten fiinf Jahrzehnten beschéftigten sich verschie-
dene Arbeitsgruppen mit der Entwicklung konduktometrischer pCOz2-Sensoren [31], [58], [33], [32],
[59], [60], [61]. Die entsprechenden Sensorkonfigurationen wurden in Kapitel 2.3 detailliert beschrie-

ben.

Abbildung 18 beschreibt den vergleichsweise einfachen Aufbau eines konduktometrischen pCO2-
Sensors. Er besteht im Wesentlichen aus einer CO2-permeablen Polymermembran, einem an ein
Reservoir gekoppelten diinnen Elektrolytfilm und einem Elektrodenpaar, das zur Leitfahigkeitsmes-
sung dient. COz2 diffundiert durch die Polymermembran, 16st sich im diinnen Elektrolytfilm und
dissoziiert solange, bis ein chemisches Gleichgewicht zwischen pCOz2 in der Gasphase und solvati-

sierten CO2 im Fliissigkeitsfilm hergestellt ist.

Der Tatsache geschuldet, dass das konduktometrische Sensorprinzip zur COz2-Messung im Fokus
dieser Arbeit steht, erfolgt eine detaillierte Beschreibung der chemischen Gleichgewichte sowie der

einzelnen Funktionsmechanismen im theoretischen Teil der Dissertation (Kapitel 4.1).

Elektroden
Polymermembran
Elektrolytfilm

Sensorgehéuse

Abbildung 18: Aufbau eines konduktometrischen CO»>-Sensors.

3.3 Ultraschallbasierter Sensor

Ultraschallbasierte Sensorsysteme, welche die Schallgeschwindigkeit in einem Gasgemisch messen,
finden in der Industrie unterschiedliche Anwendungen, wie beispielsweise in der Gas-, Temperatur-
oder Volumenstrommessung [62], [63], [64], [65], [66], [67], [68], [69], [70]. Im Bereich der Gassensorik
basiert das Sensorprinzip auf unterschiedlichen thermodynamischen Eigenschaften der idealen Gase,
welche zu gasspezifischen Schallgeschwindigkeiten fiihren. In einem Gemisch aus mehreren Gasen

setzen sich diese Gase entsprechend der Stoffmengenanteile zusammen. Somit kann in einem
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Medium aus zwei Gasen das Partialdruckverhiltnis der beiden Gase bei gegebener Temperatur und
gegebenen Druck mittels Schallgeschwindigkeitsmessung bestimmt werden. Dieses Prinzip wurde

bereits in verschiedenen Applikationen erfolgreich eingesetzt [62], [63], [65], [64], [66], [67].

Typischerweise wird die Schallgeschwindigkeit in Gasen durch die ,time-of-flight* (TOF) Methode
bestimmt [71], [72], [73], [74], [75]. Dabei ergibt sich die mittlere Schallgeschwindigkeit eines Medi-
ums durch den Quotienten aus dem Abstand der beiden Piezowandler und der Laufzeit des Ultra-
schallpulses. Abbildung 19 zeigt in diesem Zusammenhang einen typischen Aufbau eines Ultra-

schallsensors fiir bindre Gasgemische sowie fiir die Schallgeschwindigkeitsbestimmung mit dem

TOF-Verfahren.

Im Kontext der CO2-Messung am Membranoxygenator, bei der es sich um ein Gasgemisch aus Oz,
CO2 und Wasserdampf handelt, konnte das Ultraschallmessverfahren eine vielversprechende Alter-
native zu konventionellen CO2-Sensorprinzipien darstellen. Da es sich dabei jedoch um ein Medium
aus drei Komponenten handelt, muss neben Temperatur und Druck auch die absolute Feuchte in
der Messkammer exakt bestimmt werden. Im weiteren Verlauf der Arbeit wird im Detail auf die
theoretischen Grundlagen der Schallgeschwindigkeit in idealen Gasen sowie auf die Entwicklung

eines ultraschallbasierten CO2-Sensors eingegangen.

Gasausgang
Temperatursensor \\ T
[

Sender j U /— Empféanger

Us /] >>> — Ug
Gaseinlass / 2 / |1| \

Us Ug tror
il "

| { A"

Abbildung 19: Schematische Darstellung eines Ultraschall Gassensors fiir bi-

nére Gasgemische.
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3.4 Vergleichsmatrix

Tabelle 1: Tabellarische Ubersicht ausgewihlter Sensorprinzipien fiir die CO2-Messung in Gasen.

Messprinzip NDIR* Fluoreszenz Severinghaus* ISFET Leitfahigkeit* Festelektrolyt* Ultraschall
Messbereich 0-100% v /v 0-25% v/v ppm-vol.% ppm-vol.% 0-5% v/v ppm-vol.% 0-100% v /v
Ansprechzeit 5-30 s 180 s 30 s 30 s 1-2's 1-2's 1-2's
Querempfindlich- CH,, CsHy Salinitat, S0O,, HCI, H,0,50,, NO,, H,S S0, NO,, H,S S0, NO,, H,S S0, NO,, H,S m.wwwow:omrow bi-
keit AcOH nire Gasgemische
Feuchte (ohne zu-
sitzliche Memb- 0-90% r.h. 100% r.h. 100% r.h. 100% r.h. 100% r.h. 0-70% r.h. 0-100% r.h.
ran)
Betriebst -
. crnebsiempera <50 °C <50 °C <50 °C <50 °C 20 °C 350-750 °C <100 °C

ur
Komplexitét hoch hoch mittel mittel gering mittel gering
Langzeitstabilitiat

hgzertstablita gut mittel schlecht schlecht mittel mittel gut

>20 Tage

*Daten aus [45].
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4 Theoretische Grundlagen

4.1 Leitfahigkeitsbasierte COs-Bestimmung

4.1.1  Elektrolytische Leitfahigkeit

Die elektrische Leitfahigkeit eines Elektrolyten basiert auf dem Ladungstransport beweglicher To-
nen. Durch ein elektrisches Feld E wirkt auf die Ionen eine Kraft FT;, die eine Beschleunigung der

Ladungstréiger bewirkt.

F—Ej =Z" eo " E (4)
F—E) Beschleunigende Kraft

z Ladungszahl

€ Elementarladung

E Elektrisches Feld

Werden die beschleunigten Ionen als kugelférmiger Korper angenéhert, so kann mit Hilfe der Stokes

Gleichung die entgegenwirkende Reibungskraft F—R) berechnet werden.

Fr=6-m-n-1" (5)
F_R) Extinktion bei einer bestimmten Wellenldnge

n Viskositéat des Elektrolyten

iy, Tonenradius

Die Reibungskraft wird mit stetiger Geschwindigkeitszunahme gréfer, bis ein Kraftegleichgewicht

zwischen F_E) und F_R) eintritt. Es resultiert eine konstante Transportgeschwindigkeit Up,qy-
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S _ zegE
Vmax = p— (6)
Vo Konstante Transportgeschwindigkeit

Durch die Bewegung positiver und negativer Ladungen wird ein Stromfluss I durch die Fliche A

erzeugt.

dq _ dq* | dq”

I=—=——+—=A-€ Ny (z"-v'-c"+z" v -c7) (7)
A Flache, durch die der Strom fliefst
Ny Avogadro-Konstante
Ladungszahl der Ionen
Transportgeschwindigkeit der Ionen
c Tonenkonzentration

Der Strom [ ist direkt proportional zum elektrischen Feld E und damit ebenso proportional zur

Elektrodenspannung U.

I~E 5 I~U—>1=G-U (8)
U Elektrodenspannung
G Proportionalitdtskonstante ,elektrolytischer Leitwert®

Die Proportionalitdtskonstante entspricht dabei dem elektrolytischen Leitwert G. Er verhélt sich

invers zum elektrischen Widerstand R einer Losung.

1
G=- (9)
G Elektrolytischer Leitwert
R Elektrischer Widerstand

Weiterhin héngt der Leitwert analog zum elektrischen Widerstand in Festkérpern vom Elektroden-

abstand [ und von der Elektrodenflache A ab.

K Spezifische Leitfdhigkeit
A Querschnitt der Probe
l Abstand der Elektroden

Die geometrieabhéngigen Formfaktoren [ und A einer Leitfahigkeitszelle werden typischerweise zu
einer Zellkonstante C zusammengefasst. So kann einem Elektrolyten eine spezifische Leitfahigkeit
zugewiesen werden, die sich im Gegensatz zum gemessenen Leitwert G unabhéngig von der jeweili-

gen Zellgeometrie verhélt.
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l
C=- (11)
Cc Zellkonstante
A Elektrodenfliche
l Elektrodenabstand

Gleichung (12) zeigt einen direkt proportionalen Zusammenhang zwischen Ladungstrigerkonzent-
ration und Leitfadhigkeit. In einem starken Elektrolyt, der nahezu vollstdndig dissoziiert vorliegt,
trifft dieses Verhalten jedoch lediglich fiir geringe Elektrolytkonzentrationen zu. Der Grund hierfiir
liegt in den interionischen Wechselwirkungen, die mit zunehmender Konzentration und stetig klei-
ner werdenden Ionenabsténden kontinuierlich ansteigen. Zur Darstellung des Zusammenhanges zwi-

schen Leitfahigkeit und Konzentration wird die molare Leitfahigkeit A,, eingefiihrt.

K
A== (12)
A Molare Leitfahigkeit

c Tonenkonzentration

Unter Beriicksichtigung interionischer Wechselwirkungen formulierte Kohlrausch eine empirische

Abhéngigkeit zwischen molarer Leitfdhigkeit eines Elektrolyten und dessen Konzentration.

Ay =My —b-c (13)
Ay Molare Grenzleitfihigkeit (unendliche Verdiinnung, keine Wechselwirkungen)
b Empirische elektrolytabhingige Konstante

Weiterhin konnte Kohlrausch experimentell nachweisen, dass sich die molare Grenzleitfahigkeit A,

aus der Summe der einzelnen ionischen Grenzleitfahigkeiten zusammensetzt.

Nop=vy AL +v_- 2 (14)
Vi) Aktivitat der Ionen
Ay Tonische Grenzleitfihigkeit
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Im Gegensatz zu starken Elektrolyten liegen schwache Elektrolyten nur zum Teil ionisiert vor. Das
Verhéltnis zwischen Tonen und nicht-dissoziierten Molekiilen (Dissoziationsgrad a) wird durch das

Oswald‘sche Verdiinnungsgesetz beschrieben.

ca
K. =% (15)
K, Dissoziationskonstante

a Dissoziationsgrad

Aufgrund des Dissoziationsgrads a lasst sich entsprechend auch in schwachen Elektrolyten eine

molare Leitfahigkeit formulieren.

Ap =a- A, (16)

4.1.2 Konduktometrische CO2-Bestimmung

Die konduktometrische CO2-Messung basiert auf einer Verkettung chemischer Gleichgewichtsreak-

tionen, die im folgenden Abschnitt detailliert beschrieben werden.

Nach Henry [76] verhélt sich die geloste CO2-Konzentration in einem Elektrolyten proportional
pCO2.

[CO,] = Ky(T) - pCO, (17)
[CcO,] Geloste CO2-Konzentration
.. - l
Ky (T) Henry-Koeffizient, Ky (25 °C) = 4,5 - 1075 % [45]
pCO, Kohlendioxidpartialdruck

Durch die Hydratisierung des gelosten COz2 erfolgen eine Reihe von Dissoziationsgleichgewichten.

k
€0,(aq) + H,0 & H,CO;4 (18)
k
H,CO; & H* + HCO; (19)
ks
HCO; S H* + (0% (20)
ky=13-107 1% kp=2-107*72 k3 =5,61-1071 7% [45]
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Dadurch, dass die Gleichgewichtskonzentration von €0,(aq) um ein vielfaches grofer ist als die von
H,C0; und zudem die zweite Dissoziationsstufe der Kohlensdure vernachléssigt werden kann, koén-

nen die Gleichungen (18)-(20) folgendermafen zusammengefasst werden [77]:
k
€0,(aq) + H,0 & H* + HCO3 (21)
ki =43-107 2% [45]

Fir die Leitfdhigkeit des Elektrolyten spielt die Anzahl sdmtlicher Ladungstréger eine

Rolle. Dementsprechend muss die Autoprotolyse des Wassers ebenfalls beriicksichtigt werden.

K, = [H*]-[0H"] = 1.008 - 1014 ™2 (22)

12

Mit Hilfe der Gleichungen (17), (21) und (22) sowie dem Gesetz der Ladungsneutralitit ergeben

sich folgende Gleichungen [77]:
[H*] =[OH™] + [HCO;3] (Ladungsneutralitét) (23)

Daraus ergibt sich:

[H*] = /Ky + k12 Ky - pCO, (24)

Kw

[OH] = —
VEw+Kki2Ky'pCO;

1 kiKypCO,
) N v (26)

Bei einer Temperatur von 25 °C und einem pCOz2 von 40 mmHg resultieren dabei folgende Ionen-

konzentrationen:
[H*] = 2,78 - 10-5’"7"’ )
[OH"] = 3,62 10—10"’701 \ [H*] ~ [HCO5] > [0H™]
[HCO3] = 2,78 - 10-5’"7‘”
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Der Konzentrationsunterschied von fiinf Gréfenordnungen bei gegebener Temperatur und gegebe-
nen pCOz2 zeigt, dass auch die Hydroxidionen bei der Berechnung der resultierenden Leitfahigkeit
des Sensors vernachldssigt werden konnen. Es resultiert unter Beriicksichtigung der in Kapitel 4.1.1
detailliert beschrieben Gesetze nach Kohlrausch und der Annahme [H*] =~ [HCO3] eine pCOz2-ab-
héngige Leitfahigkeit des Elektrolyten [77].

Keotar = [H*]* Oy+ - A+ + [HCO3] - Oyco; * Ancos [H*] = [HCOS] (27)

Keotar = [HY] - Oy+ - Ay+ + [H']* Opcoz * Aucos

Keotar = O+ * Ap+ + Iycos * Aucos) - VKw +kiz Ky -pCO;  kyp - Ky -pCO, » K,

Keotat = (Op+ " Mg+ + Incos * Mucos) "V kiz " Ku - pCO,

Ktotal Spezifische Leitfdhigkeit
Yy+/nco;  Aktivitit
Ap+/uco;  Molare Leitfihigkeit

Allgemein betrachtet, miissten die molaren Leitfihigkeiten Ay+ und Ayco; in Gleichung (27) mit
Hilfe des Kohlrauschgesetzes berechnet werden. Wird jedoch die Tatsache beriicksichtigt, dass die
ionischen Konzentrationen von [H*] und [HC03 ] bei 40 mmHg pCOz2 lediglich einen Wert von etwa

1 %ﬂl annehmen, kann fiir die Berechnung der spezifischen Leitfahigkeit ebenso die molare Grenz-

leitfihigkeit verwendet werden [77].
Keotar = O+ * Ap+ o + Incos * Ducos0) VK12 * K - pCO; (28)

4.1.3  Elektrisches Modell einer Leitfahigkeitszelle

RLeitung RLeitung

Abbildung 20: Elektrisches Ersatzschaltbild einer Leitfahigkeitszelle.

Die Bestimmung der Leitfdhigkeit erfolgt im Idealfall iiber eine direkte Messung des elektrischen

Widerstands. Im einfachsten Fall wird eine konstante Spannung an zwei Elektroden angelegt und
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der daraus resultierende Stromfluss gemessen. Die tatséchliche Messsituation stellt sich jedoch als
komplexer dar. Zum einen wird die Leitfadhigkeit in einer Fliissigkeit ausschliefslich mit Hilfe einer
Wechselspannung bestimmt, damit werden unerwiinschte Polarisationseffekte an der Grenzflache
zwischen Elektrode und Fliissigkeit eingeschriankt oder ginzlich vermieden. Zum anderen spiegelt
die totale gemessene Impedanz nicht nur den elektrischen Widerstand des Elektrolyten wider, son-
dern auch den der komplexen Widerstdnde der parasitidren Kapazitdten, der Doppelschichtkapazi-
titen sowie der einzelnen Messleitungen. Eine schematische Darstellung des elektrischen Ersatz-

schaltbilds einer 2-Elektrodenmesszelle wird in Abbildung 20 beispielhaft gezeigt.

Durch den Unterschied des elektrochemischen Potentials zwischen Elektrode und Elektrolyt ent-
steht an der Phasengrenze eine elektrochemische Doppelschicht [78]. Seitens der Elektrode besteht
diese aus einem Elektroneniiberschuss oder einer Elektronenarmut. Elektrolytseitig setzt sich die
Ladungsschicht entsprechend aus hydratisierten Anionen oder Kationen zusammen. In der Modell-
vorstellung nach Helmholtz [79] bildet sich durch die elektrostatische Anziehung der entgegenge-
setzten Ladungen in Elektrode und Elektrolyt eine starre Doppelschicht. Wie in Abbildung 21
dargestellt, betrégt der Schichtabstand dabei den halben Durchmesser der hydratisierten Ionen. Im
einfachsten Fall entspricht diese elektrochemische Doppelschicht dem Verhalten einer elektrischen

Kapazitét, der sogenannten Doppelschicht-Kapazitdat Cps.

———— Elcktrode
S @Q@

’ 9 \ hydratisiertes Ion
% e y \ Elektrolyt

Abbildung 21: Darstellung einer starren Helmholtz [79] Doppelschicht an der
Phasengrenze zwischen Elektrode und Elektrolyt.

Neben der Doppelschicht-Kapazitdt und dem Elektrolytwiderstand wirken sich ebenso die parasi-
tdre Kapazitdt der Messzelle sowie der elektrische Widerstand der Leitungen auf die gemessene
Gesamtimpedanz aus. Parasitire Kapazitdten, die auch als Streukapazitéiten bezeichnet werden,

sind durch die kapazitive Kopplung der elektrischen Leitungen oder der Elektroden bedingt.
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Unter Beriicksichtigung des Ersatzschaltbildes in Abbildung 20 und der jeweiligen komplexen Wi-
dersténde der elektrischen Leitungen Rjeityng, der Doppelschicht-Kapazitéten Zpg, des Elektrolyten
REiektrolyt sowie der parasitiaren Kapazitit Z,.r, kann die gemessene Gesamtimpedanz Z;yq; fol-

gendermafen formuliert werden:

1
Ziotal = RLeitung +— T (29)

Zpara RElektrolyt*2ZDs

Zpara =1 (30)

iw-Cpam

1
iw-CDS

Zps = (31)
Durch den Eintrag von Z, 4, und Zpg verhilt sich die Gesamtimpedanz einer 2-Elektrodenmesszelle
frequenzabhéingig. Wird die Impedanz der Zelle doppellogarithmisch gegen die Oszillationsfrequenz
aufgetragen, so ergibt sich typischerweise der in Abbildung 22 dargestellte Verlauf. Im unteren
Frequenzbereich iiberwiegt der Einfluss der Helmholtz-Kapazitdt. Dagegen zeigt sich bei hohen
Oszillationsfrequenzen ein steigender Anteil des parasitdren Effekts. Im mittleren Frequenzbereich
ist jedoch ein konstanter Impedanzverlauf sichtbar, der sich unabhéngig von der Oszillationsfre-
quenz verhalt. In genau diesem Frequenzabschnitt d&ndert sich die Gesamtimpedanz ausschliefslich
mit der Leitfdhigkeit der Losung. Dementsprechend spiegelt exakt dieser Abschnitt die ideale Os-

zillationsfrequenz fiir die Leitfahigkeitsmessung wider.

ideale
Messfrequenz

\ niedrige Leitf&higkeit

log |Z|

Abbildung 22: Theoretische Auftragung der gemessenen Gesamtimpedanz ei-

ner 2-Elektrodenmesszelle in Abhéngigkeit der Oszillationsfrequenz.
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4.1.4  Planare Leitfahigkeitszelle

Die Verwendung planarer Elektrodenstrukturen zur Leitfahigkeitsmessung wird in der Praxis immer
beliebter [80], [81], [82]. Die Elektroden werden mit Hilfe standardisierter Dick- oder Diinnschicht-
prozesse hergestellt und besitzen deshalb entscheidende Vorteile gegeniiber konventionellen Leitfa-
higkeitselektroden. Sie sind gut miniaturisierbar, kostenglinstig und empfehlen sich daher fiir die

Massenfertigung.

In der Konduktometrie verhalt sich die gemessene Gesamtimpedanz proportional zur Zellkonstante
(vgl. 4.1.1). Folglich resultieren bei Messzellen mit einer héheren Zellkonstante grofere Impedanzen
und dementsprechend kleinere Stromsignale. Um eine prézise Leitfahigkeitsbestimmung bei hochoh-
migen Elektrolyten sicher zu stellen, miissen zwangsléaufig IDE mit geringen Zellkonstanten ver-

wendet werden.

Die Zellkonstante einer IDE héngt von geometrischen Parametern ab. Nach Olthuis et al. [83]
entspricht die Zellkonstante einer IDE mit N Elektrodenfingern, dem Fingerabstand S sowie der
Fingerbreite W folgender Funktion:

—_ 2 K&

Cipp = (N-1)L K(W1-k2) (32)
1 1 ..

Kk = |, CERIETED) t (Elliptischer Integral 1. Art) (33)

k = cos (E-—W ) (34)
2 S+w

Cipg Zellkonstante einer IDE

L Fingerldnge

w Fingerbreite

S Fingerabstand

N Anzahl der Finger

Die Gleichungen (32)-(34) konnen mit hinreichender Genauigkeit fiir 0 < % < 1 approximiert

werden.
1
Cipg = W-DL P(X) (35)
P(X) =5,65—19,92- X + 54,26 X* — 89,54 - X3 + 76,04 - X* — 25,95 - X5 (36)
w

x=2 (37)
P(X) Polynom zur Approximation des elliptischen Integrals

X Verhiltnis der Fingerbreite
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4,5
B mit elliptischen Integral
—— approximiert
4,0 H
Model Poly5
4 ¥ = A0 + AT'X + A2*XA2 + A3*XA3 + Ad*xh4 +
) A5"XA5
3 5 | Equation
’
1 Reduced 3,49248E-5
Chi-Sar
3.0 Adj. R-Square 0,99997
’ Value Standard Error
4 A0 5,65014 0,04523
A1 -19,92341 0,73633
o - A2 54,26338 4,00054
< 2,5 B
A3 -89,53586 9,52857
& - A4 76,04266 10,27307
A5 -25,94805 4,09766
2,0+
1,5
1,0
0.5 | |

— 1 r 1 T r 1 r T T T * T
o1 02 03 04 05 06 07 08 09
Verhaltnis der Fingerbreite X = W/(S+W)

Abbildung 23: Approximation des elliptischen Integrals 1. Art.

Neben der Zellkonstante ist auch die Ausbreitung des elektrischen Feldes der IDE bei der Entwick-
lung planarer Leitfahigkeitssensoren von entscheidender Bedeutung. In diesem Zusammenhang wird
eine schematische Darstellung des elektrischen Feldes einer IDE in Abbildung 24 gezeigt. Die Ein-
dringtiefe des E-Feldes verhélt sich proportional zum Abstand der Elektrodenfinger von Anode und
Katode. Die Eindringtiefe der Feldlinien spielt vor allem bei der kontaktlosen Leitfahigkeitsmessung
mittels passivierter IDEs [83] oder bei konduktometrischen Sensoren, die mit einer sensor-spezifi-
schen Schicht (Hydrogel, Polymer, etc.) ausgestattet sind [84], eine bedeutende Rolle. Der theore-
tische Zusammenhang zwischen E-Feldverteilung und Elektrodenanordnung kann durch die analy-
tische Losung der Laplace Gleichung bei entsprechender Geometrie berechnet werden [85]. Die
Eindringtiefe des elektrischen Feldes kann in Abhéngigkeit von Elektrodenbreite (W) und -abstand

(S) mit folgender Naherungsformel [84] bestimmt werden:

2:(S+W)
te-Fela = — 3 (38)
tE_Feld Eindringtiefe des elektrischen Feldes
S Elektrodenabstand (Fingerabstand)
w Elektrodenbreite (Fingerbreite)
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(N el e
d 2d 4d

Abbildung 24: Schematischer Querschnitt einer IDE. Die Eindringtiefe des
elektrischen Feldes ist proportional zum Abstand der Elektrodenfinger.

4.1.5  Elektrodenmaterial

Wie in Kapitel 4.1.3 beschrieben, entsteht an der Phasengrenze zwischen Elektrode und Elektrolyt
eine kapazitive Doppelschicht Cps bzw. kann es an der Elektrodenoberflache zu Polarisationseffek-
ten kommen. Neben Temperatur und Ionenkonzentration héngen diese hauptséchlich von Elektro-

denmaterial und Elektrodenflache ab [86].

Durch die Polarisation einer Elektrode und der damit auftretenden Polarisationsimpedanz verrin-
gert sich der Anteil des Elektrolytwiderstands in Bezug auf die Gesamtimpedanz. Folglich sinkt die
Sensitivitdt der Messung. Des Weiteren ist auch der zeitliche Verlauf der Polarisation bei der Leit-
fahigkeitsmessung von entscheidender Bedeutung. Jegliche Polarisationseffekte der Elektroden fiih-
ren wahrend einer Messung zu Signalschwankungen und dementsprechend zu einer Beeintréichti-

gung der Langzeitstabilitét.

Mirtaheri et al. [87] untersuchte typische Elektrodenmaterialien auf deren Polarisationseigenschaf-
ten in schwach ionischer Losungen. Hintergrund der Studie war die Evaluierung potentieller Elekt-
rodenmaterialen fiir einen konduktometrischen pCOz2-Sensor. Insgesamt wurden fiinf Standarde-
lektrodenmaterialien untersucht: Gold, Platin, Aluminium, Silber und Edelstahl. Edelstahl zeigte
im Vergleich zu den anderen Materialien eine erhohte Polarisation. Die Ergebnisse ergaben weiter-
hin, dass sich die Polarisationsimpedanz von Aluminium bei niedrigen NaCl Konzentrationen im
zeitlichen Verlauf verdndert. Zusammenfassend léasst sich festhalten, dass drei Elektrodenmateria-

lien fiir einen leitfahigkeitsbasierten CO2-Sensor in Frage kommen: Gold, Platin oder Silber [87].

4.2  Ultraschallbasierte CO2-Messung

4.2.1  Schallgeschwindigkeit in einem idealen Gas

Aufgrund fehlender Scherviskositéten breitet sich Schall in einem idealen Gas lediglich in longitu-
dinaler Richtung aus. Das Feld der Schallwelle verlduft demnach in Richtung der Wellenausbrei-

tung. Die Ausbreitung einer akustischen Welle basiert auf einer fortlaufenden Kompression sowie
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Expansion. Es entsteht daher eine periodische Druck- bzw. Dichtewelle. Dadurch, dass die zeitliche
Dauer der Kompression des Gases zu kurz ist, um die Warme an das umgebende Gas abzugeben,
wird dabei von einer adiabatischen Kompression gesprochen. Der adiabatische (isotrope) Prozess

ist folgendermafen definiert:

p- VY = konst. mit = E—Z (39)
p Druck

4 Volumen

Y Isotropenexponent

Cp Wiérmekapazitiat bei konstantem Druck

cy Wiérmekapazitét bei konstantem Volumen

Gleichung (39) wird folgendermafen differenziert:
VVedp+p-y- V¥ 1-dV =0 |: vy (40)
V-dp+p-y-dV =0
V- (Z_s)” =yp (41)

Der linke Term der Gleichung (41) definiert das Kompressionsmodul Kg eines adiabatischen Gases.

Es beschreibt die adiabatische Druckédnderung dp bei relativer Volumenénderung L;—V.

Ksg=-V- (Z—s)s_r =y'p (42)

Kg Adiabatische Kompressibilitét

Die Geschwindigkeit elastischer Wellen in Fliissigkeiten oder Gasen ist allgemein definiert.

K . nM
c= 13 mit 0= (43)
c Geschwindigkeit einer elastischen Welle
0 Dichte des Mediums
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Wird Gleichung (42) in (43) eingesetzt, so resultiert fiir die Schallgeschwindigkeit in idealen Gasen:

Coas = /%}’ mit p-V=n-R-T (44)

Cgas = |31 (45)
Cgas Schallgeschwindigkeit in Gasen

y Isotropenexponent (Adiabatenexponent)

R Allgemeine Gaskonstante

T Temperatur

M Mittlere molare Masse

4.2.2  Schalldispersion

Die Geschwindigkeit der Schallausbreitung in einem sich ideal verhaltenden Gas wird durch Glei-
chung (45) definiert. Dem klassischen Modell der adiabatischen Schallausbreitung zufolge, sollte die
Frequenz der akustischen Welle keinen Einfluss auf die Schallgeschwindigkeit haben. Pierce [88|
beobachtete jedoch im Jahr 1925 bei Schallwellen mit hoher Frequenz eine Zunahme der Schallge-
schwindigkeit in COz2. Dieser Effekt wird als Schalldispersion bezeichnet und kann unter Beriick-
sichtigung intermolekularer Wechselwirkungen mehratomiger Gase bei der Schalliibertragung er-

klart werden.

Mehratomige Gase besitzen im Allgemeinen drei translatorische, drei rotatorische und je nach Mo-
lekiilstruktur mehrere Schwingungsfreiheitsgrade. Die Translation sowie die Rotation eines mehr-
atomigen Molekiils gehéren zu den &ufseren Freiheitsgraden, wobei die Molekiilschwingungen zu
den inneren Freiheitsgraden zéhlen. Das Aquipartitionstheorem besagt dabei, dass in einem ther-
mischen Gleichgewicht alle an der Energielibertragung teilnehmenden Freiheitsgrade im Mittel die

gleiche mittlere Energie (E) besitzen.

1
<E>=E'kB'T (46)
(E) Mittlere Energie eines Freiheitsgrades
kg Boltzmann-Konstante
T Temperatur

Bei der Ubertragung von Schall wird das Gas innerhalb der Druckbéuche adiabatisch komprimiert.
Nach Kneser [89] kann die Energieiibertragung dabei wie folgt beschrieben werden: Die durch die
Kompression entstehende Wirmeenergie fiihrt zu Beginn zu einem sofortigen Anstieg der dufseren
Energie Ea (Translationsenergie) oberhalb des Gleichgewichtszustandes. Im weiteren Verlauf re-
laxiert ein Teil der dufleren Energie auf die inneren Freiheitsgrade des Molekiils bis sich alle betei-

ligten Freiheitsgrade in einem thermischen Gleichgewicht (Aquipartitionstheorem) befinden. Die
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Dauer bis zur Erreichung des thermischen Gleichgewichtes wird Relaxationszeit genannt. Ist die
Relaxationszeit grofser als die Periodendauer der Druckschwankung, so kann der bis dahin nicht
angeregte Teil der inneren Freiheitsgrade nicht an der Energieiibertragung mitwirken. Die effektive
Anzahl der an der Energielibertragung teilnehmenden Freiheitsgrade nimmt dementsprechend ab

und als Folge der Isotropenexponent zu.

Y=o =7 (47)
Y Isotropenexponent

Cp Spezifische Warmekapazitit bei konstantem Druck

Cy Spezifische Warmekapazitit bei konstantem Volumen

f Anzahl der Freiheitsgrade

Ab dem Zeitpunkt, bei dem die Periodendauer der Schallwelle der Relaxationszeit entspricht, fithrt
eine Frequenzerh6hung solange zu einer Schallgeschwindigkeitszunahme, bis kein innerer Freiheits-
grad mehr an der intermolekularen Energieiibertragung beteiligt ist. In diesem Fall wirken effektiv
nur noch die translatorischen sowie die rotatorischen Freiheitsgrade. Der quantitative Verlauf der
Dispersionskurve eines idealen Gases kann mit Hilfe der expliziten Dispersionsformel nach Kneser

[89] berechnet werden [90].

c= /—”(f;R'T (48)

Cr+rw?T?Cyg
y()=1+R-mm (49)
cy Spezifische Warmekapazitéit
W Winkelgeschwindigkeit
T Relaxationszeit
y(f) Frequenzabhingiger Isotropenexponent
Cva Spezifische Warmekapazitat von Translation und Rotation

Fiir COz2 ergibt sich nach Messungen von Wallmann [91] sowie Eucken und Becker [92] eine Re-
laxationszeit von 5,7 ps. Die effektiven Warmekapazitaten fiir CO2 konnen bei gegebener Tempe-
ratur mit Hilfe der NASA'-Polynome berechnet werden. Abbildung 25 zeigt exemplarisch die CO2-
Dispersionskurve bei einer Temperatur von 20 °C. Da im unteren Frequenzbereich sowohl &ufsere
als auch innere Freiheitsgrade angeregt werden, zeigt sich ein konstanter Verlauf. Ab einer Frequenz
von etwa 10 kHz fallen bis zu einer Frequenz von 3 MHz alle Schwingungsfreiheitsgrade aus, sodass

sich wiederum eine konstante Schallgeschwindigkeit ergibt.

! Umfassende Datenbank thermodynamischer Daten diverser Gase. http://combustion.berke-

ley.edu/gri_mech/data/nasa_plnm.html (27.04.2015)
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Abbildung 25: Sigmoidaler Verlauf der Dispersionskurve von CO2 bei 20 °C.

4.2.3  CO2-Bestimmung, Feuchte- und Temperaturkompensation

Die Schallgeschwindigkeit in einem idealen Gasgemisch kann entsprechend Gleichung (45) und

gegebener Stoffmengenanteile dargestellt werden.

Xixivi(MI-RT

Cgas = Xixi'M; (50)

,i(T)
(@ =20 (51)

Cgas Schallgeschwindigkeit
Stoffmengenanteil
Isotropenexponent
Allgemeine Gaskonstante
Temperatur

TN ™R OR

Molare Masse

Voraussetzung filir die Sensitivitét eines jeden bindren ultraschallbasierten Gassensors ist eine hin-
reichend grofse Molmassendifferenz der beiden Gaskomponenten. Bei der CO2-Messung am Memb-
ranoxygenator, bei der sich das Medium neben einem vergleichsweise geringen Wasserdampfanteil

aus CO2 sowie O2 zusammensetzt, betragt die Molmassendifferenz 12 % und somit knapp 38% der

molaren Sauerstoffmasse. Diese relative Massendifferenz bildet die Grundlage des vorliegenden

akustischen Sensorkonzepts.

Um die Schallgeschwindigkeit in Abhéngigkeit der CO2-Konzentration, der Temperatur und des

Feuchtegrads darzustellen, werden die Stoffmengen x,,, x¢o, und xy,, addiert.
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Xgesamt = Xo, T Xco, T Xn,0 = (1- Xco, — xHZO) + Xco, + Xp0 =1 (52)

Der feuchte- und temperaturabhingige Stoffmengenanteil des Wasserdampfes ergibt sich aus dem

Umgebungsdruck, dem Sattigungsdampfdruck und der relativen Feuchte.

__ PHy0 _ Th'Ey(L)

Xp 0 = 53

oo = 222 = TAE (53)
17,62t

E,(t) = 611,2 Pa - ez4312°C+t fiir —45°C <t <60°C (54)

PH,0 Partialdruck Wasserdampf

D Umgebungsdruck

rh Relative Feuchte

E,(t) Séttigungsdampfdruck von Wasser; [t] = °C

Der Stoffmengenanteil des gasférmigen Wassers wird durch den Quotienten aus Dampfdruck und
Umgebungsdruck definiert. Dadurch, dass der Séttigungsdampfdruck von Wasser mit zunehmender
Temperatur exponentiell ansteigt, fallt der Feuchteeinfluss auf die Schallgeschwindigkeit dement-
sprechend bei niedrigen Temperaturen vergleichsweise kleiner aus als bei hoheren. Dieser Effekt
wird in Abbildung 26 deutlich, welche die theoretischen Kalibrierkurven der Schallgeschwindigkeit
gegeniiber dem CO2/0z2 Verhiltnis zeigt. Abbildung 27 stellt dagegen die Temperaturabhéngigkeit

der theoretischen Kalibrierfunktionen dar.

Die Schallgeschwindigkeit fiir das identische Gasgemisch bei zwei verschiedenen absoluten Tempe-

raturen kann durch Umformung der Gleichung (45) hergeleitet werden.

frn _ |y (55)

cr2 T;

38



4 Theoretische Grundlagen
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Abbildung 26: Einfluss der relativen Feuchte auf die Schallgeschwindigkeit-

CO2-Kalibrierkurve. Der linke Graph (a) zeigt bei 20 °C aufgrund der niedri-

geren Temperatur einen signifikant geringeren Feuchteeinfluss als der rechte

Graph (b) bei 40 °C.
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Abbildung 27: Theoretische Kalibrierkurve eines COs-Schallgeschwindigkeit-

sensors bei unterschiedlichen Temperaturen.
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5.1 Gasmessplatz

Bei der Entwicklung eines Gassensors ist ein Priifstand in Form eines Gasmessplatzes von entschei-
dender Bedeutung. Dabei sollte das System die Priifbedingungen so realitéitsgetreu wie moglich
abbilden. Fiir eine CO2-Messung am Membranoxygenator wird dementsprechend ein Gasmessplatz
bendtigt, der ein bindres Gasgemisch aus Sauerstoff und Kohlendioxid mit einem COz2-Gehalt von
0-10% v/v bereitstellen kann. Weiterhin muss das Priifgas auf 40 °C erhitzt und bis iiber die Sét-
tigungsgrenze befeuchtet werden. Auf diese Weise kénnen die jeweiligen Sensoren im Dauerbetrieb

auf die Querempfindlichkeit gegeniiber kondensierender Feuchte gepriift werden.

Der in Abbildung 28 schematisch dargestellte Gasmessplatz ermoglicht die Herstellung, die
Temperierung sowie die Befeuchtung von COz2/0O2 Priifgemischen mit CO2-Konzentrationen von
0-100%  v/v. Herzstiick des Gasmischsystems Dbilden die digital ansteuerbaren
Massendurchflussregler (GSC-BITA /B9KS, Vogtlin Instruments AG, Aesch/CHE). Beide Regler
ermdglichen einen maximalen Durchfluss von 1000 ml/min und verfiigen iiber eine werkseitige
Kalibrierung auf die jeweiligen Gase (CO2 und O2). Die Kommunikation mit den beiden MFCs
erfolgt mit Hilfe der Gasmessplatzsoftware (LabVIEW) seriell iiber eine RS485 Schnittstelle. Beide
MFCs regeln den Massendurchfluss auf +1% des Messbereichsendwertes und gewéhrleisten einen

minimalen Durchfluss von je 50 ml/min.

Eine homogene Durchmischung des Probegases wird durch die Durchstrémung eines hochpordsen
Edelstahl-Sinterfilters sichergestellt. Weiterhin besteht der Gasmessplatz aus einem trockenen und
einem feuchten Gasstrang, die beide am Ende der Anlage zusammengefithrt werden. Auf diese
Weise lassen sich durch ein Regulier- sowie durch ein Nadelventil verschiedene Feuchtegrade in

grober Abstufung manuell einstellen.

Die Befeuchtung sowie die gleichzeitige Temperierung des Gases werden durch eine laboriibliche

Gaswaschflasche mit integrierter Fritte ermdglicht, die von einem temperaturgeregeltem Wasserbad
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umgeben ist. Die eigens umgesetzte PI-Temperaturregelung des Wasserbades basiert dabei auf einer
pulsweitenmodulierten (PWM) Heizpatrone, deren Regelung ebenfalls iiber die zentrale Gasmess-

platzsoftware erfolgt.

*
X

© ®

(>@
(iﬁ MFC G A< CO,

Sensor

Co,
=
Fr
@)

@ Massendurchflussregler @ Bubbler

@ Membranpumpe (Raumluft) @ CO9-Sensor

@ Sinterfilter @ Computer /Messplatzsoftware
@ Temperaturregler

Abbildung 28: Schematische Darstellung des Gasmessplatzes als Referenzsys-

tem fiir die CO2-Sensorentwicklung.

Neben dem trockenen und dem feuchten Gasstrang existiert eine dritte Gasleitung, die mit einer
Membranpumpe (N3 KP18, TechGroup Germany, Ratingen) verbunden ist. Auf diese Weise kon-
nen Ultraschallsensoren auf einfache Weise mit Umgebungsluft durchspiilt und anschlieffend kalib-

riert werden.

Der gesamte Gasmessplatz wurde mit 6 mm Edelstahlrohren bzw. 9x1,5 mm Vinylschlduchen der
Firma Swagelok (Miinchen) aufgebaut. Nadel-, Absperr- und Regulierventile, Sinterfilter sowie
Druckminderer fiir CO2 und O2 wurden ebenfalls in der entsprechenden 6 mm Ausfithrung von

Swagelok bezogen.
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5.2  Mikroelektrode

0.75 mm 6 mm

—

|,— SU-8 Schutzschicht

10 mm

/* Glas Substrat

Pt Elektrode

7

ED-IDE1-Pt ED-IDA1-Pt

Abbildung 29: Elektrodenanordnung der beiden Micrux Diinnschicht-Interdi-
gitalelektroden (IDE). Die linke IDE besteht aus einem 2-Elektroden- und die
rechte IDE aus einem 4-Elektrodensystem. Die Abbildung spiegelt nicht die

realen Dimensionen bzw. die Anzahl der Elektrodenfinger wider.

Tabelle 2: Technische Daten der kommerziell erhéltlichen Micrux

Elektroden.

ED-IDE1-Pt ED-IDA1-Pt
Elektrodenmaterial Platin Platin
Anzahl der Elektroden 2 4
Anzahl der Elektrodenfinger 2x 90 2x 15
Fingerbreite 10 pm 10 pm
Fingerabstand 10 pm 10 pm

Um einen praktikablen Elektrodenaustausch bei den Leitfahigkeitszellen zu ermoglichen, basieren
sdmtliche Sensoren dieser Arbeit ausschlieflich auf kommerziell verfiigbaren Diinnschicht-Mikro-
elektroden. Unter Beriicksichtigung vorrausgegangener Studien bzgl. Elektrodenmaterial (Polarisa-
tionseffekte) [87] und Elektrodenstruktur (Zellkonstante) [83], kamen zwei unterschiedliche Inter-
digitalelektroden der Firma Micrux Technologies (Oviedo/ESP) zum Einsatz. In den Vorstudien
wurden interdigitalisierte Platin-Array-Elektroden (4 Elektroden, ED-IDA1-Pt) und fiir den radia-
len, konduktometrischen COz2-Sensor eine erst kiirzlich verfiigbare interdigitalisierte Platin-Elekt-
rode (2 Elektroden, ED-IDE1-Pt) verwendet. Abbildung 29 zeigt eine schematische Darstellung des

Elektrodenlayouts der beiden IDEs und Tabelle 2 fasst ferner deren technische Daten zusammen.
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5.3 Impedanzspektroskopie

Séamtliche Impedanzmessungen dieser Arbeit wurden mit einem LCR-Meter (LCR-8110G,
Gwlnstek, Neu-Teipeh/TWN) durchgefiihrt. Der elektrische Anschluss des jeweiligen Sensors er-
folgte dabei mit Hilfe von zwei Messklemmen. Das LCR-Meter ist iiber eine serielle RS232 Schnitt-
stelle mit dem Messplatzrechner verbunden, wodurch die Messdaten auf direktem Weg in die Priif-
standsoftware eingebunden werden kénnen. Die Amplitude und die Frequenz (Oszillationsfrequenz)
des Sinussignals kénnen vor jeder Impedanzmessung entsprechend mit der Software parametriert

werden.

Impedanz
Phasenwinkel

2t

\ A
v o

Abbildung 30: Funktionsweise der Impedanzmessung mit einem LCR-Meter

bei einem 2-Elektrodensystem.

Im Verlauf des Projektes kommen zwei unterschiedliche Messmodi zum Einsatz: Einerseits die
Dauermessung bei konstanter Oszillationsfrequenz und andererseits die Erfassung eines Impedanz-
spektrums. Die Dauermessung erméglicht die kontinuierliche Erfassung der elektrischen Impedanz
bei konstanter Oszillationsfrequenz und stellt somit die gewohnliche Messkonfiguration bei der COz2-
Leitfahigkeitsmessung dar. Im Gegensatz dazu wird bei der Aufzeichnung eines Impedanzspektrums
die Impedanz {iber einen zuvor definierten Frequenzbereich gemessen. Diese Messung ermoglicht
eine frequenzabhingige RC-Netzwerkanalyse und dementsprechend die Identifikation der bestmdog-

lichen Oszillationsfrequenz fiir die konduktometrische Messung (Kapitel 4.1.3).
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5.4 Vorstudien zur CO2-Leitfahigkeitsmessung

54.1  Klassische Leitfahigkeitsmessung

Die experimentelle Untersuchung der Korrelation zwischen Leitfdhigkeit und solvatisierter CO2-
Konzentration wurde zu Beginn mit einer klassischen Leitfadhigkeitselektrode und einer speziellen
Durchflusszelle durchgefiihrt. Im weiteren Versuchsverlauf wurde die klassische Elektrode durch
eine planare Mikroelektrode ersetzt, sodass diese fiir die Leitfahigkeitsmessung charakterisiert wer-

den konnten.

Fiir die klassische Leitfahigkeitsmessung wurde eine Standardleitfdhigkeitselektrode (LR0O1, WTW,
Weilheim) mit einem entsprechenden Messgerét (LF 537, WTW, Weilheim) verwendet. Letzteres
verfiigt neben einer automatischen Temperaturkompensation iiber einen analogen Spannungsaus-
gang. Dadurch war es moglich, die Leitfdhigkeitsmesswerte in Echtzeit an die Gasmessplatzsoftware
zu libertragen und mit den entsprechenden CO2-Konzentrationen zu korrelieren. Durch die gerét-
interne Temperaturkompensation wurde die Leitfdhigkeit standardméfig auf eine Temperatur von

25 °C ausgegeben.

)

(A) (B)

Abbildung 31: (A) Konduktometrische Durchflusszelle Variante I (x-DFZ 1)
mit einer eingebauten, klassischen Leitfahigkeitselektrode. (B) Schraubver-

schluss mit eingebetteter Micrux IDE.

Die Durchflusszelle (,x-DFZ I¥) wurde fiir die Equilibrierung des Wasservolumens mit definierten
CO2-Konzentrationen von den Glasblédsern der Universitit Regensburg gefertigt. Abbildung 31 zeigt
eine gerenderte Darstellung der gldsernen Durchflusszelle mit den jeweiligen Anschliissen fiir Ein-

und Auslass des Probegases sowie einer integrierten Leitfahigkeitselektrode.
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Fiir die Messung des Leitfahigkeitsprofils mit einer planaren Mikroelektrode wurde eine Micrux
IDE (ED-IDA1-Pt, Micrux, Spanien) mit Epoxid Kleber in die Mitte einer 3D gedruckten Polyacryl
Scheibe geklebt. Damit konnte die Elektrode anstelle der klassischen Leitfahigkeitselektrode in die

Durchflusszelle geschraubt und von auften kontaktiert werden.

Die Impedanzspektren sowie die Leitfahigkeitsmessungen mit der IDE wurden mit dem LCR-Meter

durchgefiihrt.

5.4.2  Temperaturkompensation

Um den Temperatureinfluss der IDE Messungen zu kompensieren, wurde eine weitere Durchfluss-
zelle von den Glasbldsern der Universitidt Regensburg gefertigt. Die erste Neuerung der Zelle be-
stand in der Integration eines Pt1000, mit dem die Temperatur des Elektrolyten gemessen werden
konnte. Die zweite Modifikation war die eingebaute Fritte am Gaseinlass der Zelle. Mit Hilfe der
Fritte konnte die Oberfldche der Gasblidschen deutlich vergrofert und dementsprechend signifikant
schnellere Gleichgewichtsbedingungen im Elektrolyten erreicht werden. Abbildung 32 zeigt eine
gerenderte Darstellung der Durchflusszelle, die im weiteren Verlauf der Arbeit als ,x-DFZ II* be-

zeichnet wird.

Abbildung 32: Konduktometrische Durchflusszelle Variante IT (x-DFZ 1I).

Fiir die Temperaturbestimmung wurde der Pt1000 mit einer Konstantstromquelle versorgt und
gleichzeitig der Spannungsabfall iiber das Temperaturelement differentiell mit dem PXI gemessen.
Die Konstantstromquelle wurde sehr kompakt mit einem speziellen IC (LM334, Texas Instruments,
Dallas/USA) sowie einem Riickkopplungswiderstand aufgebaut. Letzterer wurde so dimensioniert,
dass sich ein Konstantstrom von 1 mA einstellte. Mit Hilfe einer Kalibrierung konnte die Wider-
standskennlinie innerhalb der Messsoftware hinterlegt und in Folge dessen aktuelle Wassertempe-

raturen aufgezeichnet werden.
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5.4.3  Fertigung eines konduktometrischen Sensors mit Mikrokavitét

Das Konzept des konduktometrischen CO2-Sensors mit einer Mikrokavitét stellt besonders in Hin-
blick auf Ansprechverhalten und Miniaturisierung eine erfolgsversprechende Sensorkonfiguration
dar. Der grundlegende Aufbau wird schematisch in Abbildung 33 dargestellt. Der planare COz2-
Sensor besteht aus einer kommerziellen Micrux Diinnschicht-IDE (ED-IDA1-Pt), einer strukturier-
ten Kavitét, einer PDMS (SYLGARD® 184, Sigma-Aldrich Chemie GmbH, Miinchen) Dichtung
inkl. gebondeter PDMS Membran sowie einer Durchflusszelle, die den Sensor in den Gasstrom
integriert. Die Sensorfunktion basiert auf dem Prinzip der CO2-abhéingigen Leitfahigkeitsinderung.
COg2 diffundiert durch die semipermeable PDMS Membran, 16st sich innerhalb der Kavitdt im
diinnen Elektrolytfilm und dissoziiert schliefslich, wodurch sich im stationéren Zustand definierte

Leitfahigkeitswerte bilden.

/ Durchflusszelle

P PDMS Dichtung
-

“
.%y _————— PDMS Membran

Klemme

— Elektrode + Mikrokavitét

Abbildung 33: Aufbau der Durchflusszelle zur Integration des Sensors in den

Gasmessplatz.

Das Herzstiick des Sensors bildet die IDE, welche mit einer SU-8 Mikrokavitdt modifiziert ist.
SU-8 (SU-8, MicroChem Corp., Westborough/USA) ist ein epoxidbasierter Fotolack fiir
mikromechanische bzw. mikroelektronische Anwendungen. Der Dickschichtlack verhalt sich sowohl
thermisch als auch chemisch stabil und ermoéglicht je nach Viskositdt wahrend eines einzigen
Prozessschrittes Schichtdicken zwischen 1-200 pm [93]. Durch eine lokale Belichtung erfolgt eine
Quervernetzung der Epoxidgruppen, wodurch die belichteten Strukturen im darauf folgenden
Entwicklungsprozess nicht mehr gelost werden kénnen. Fotolacke wie beispielsweise der SU-8, bei

dem die belichteten Regionen unldslich sind, werden als Negativ-Lack bezeichnet.
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Abbildung 34: Schematische Darstellung des Prozessablaufs einer SU-8 Struk-

turierung.

Im Gegensatz zur typischen lithographischen Strukturierung mit Hilfe einer laserstrukturierten
Maske wurde die Mikrokavitdt durch eine bedruckte Overheadfolie strukturiert. Dieser Vorgang
beschleunigte den Herstellungsprozess und erméglichte eine kostengiinstige, flexible Strukturierung

ohne die Verwendung von Spezialequipment.

Um sowohl eine maximale Prozessstabilitdt als auch eine hinreichende Lackhaftung zu erzielen,
wurde zu Beginn der Strukturierung die bestehende SU-8 Schutzschicht der Micrux Elektrode mit
einer Piranha Atzlosung (H2504/H202) entfernt. Nach der Atze wurde die Elektrode mit Aceton,
Isopropanol sowie Wasser gespiilt, mit N2 getrocknet und daraufhin auf einer Heizplatte dehydriert.
Im Anschluss daran erfolgte die Belackung der Elektrode mit Hilfe eines Spin-Coaters. Aufgrund
der geringen Belackungsflache der Elektrode (6x10 mm) fithrten die auftretenden Oberfldchenspan-
nungen sowie die hohe Viskositdt des Lackes neben einer signifikanten Abweichung des gegebenen
Drehzahl-Schichtdicken-Verhé&ltnisses ferner zu einer Abrundung der Lackkanten. Anschliefsend
wurden in einem zweistufigen Heizprozess Losemittelreste verdampft. Im darauffolgenden Schritt
wurde die Elektrode mit einer zuvor bedruckten, sechslagigen Overheadfolie in einer UV-Belich-
tungsbox strukturiert. Ein dritter Heizschritt im Ofen sorgte fiir die Quervernetzung der photoak-
tivierten Bereiche, welche im abschliefenden Entwicklungsschritt unléslich blieben. Eine detaillierte
Prozessanleitung fiir die Strukturierung der Mikrokavitét mit allen notwendigen Prozessparametern

wird in Tabelle 3 zusammengefasst.
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Tabelle 3: Prozessablauf fiir die lithographische Strukturierung einer Mikrokavitét mit epoxidbasierten Negativ-Lack SU-8 50.

Prozessschritt Beschreibung Parameter
Lackentf = Entfernung der SU-8 Schutzschicht 10 mi
ackentfernun min
& = 200ml H2SO4 : H202 (3:1) ,Piranha“
= Reinigung im Ultraschallbad mit Aceton
Reini = Reinigung im Ultraschallbad mit Isopropanol 3 % 5 mi
einigun X 5 min
sune = Reinigung im Ultraschallbad mit Wasser
= Trocknen mit N2
Dehydration = Dehydratisierung auf der Heizplatte 5 min | 200 °C
10 s | 800 rpm | 600 rpm/s
Belacken » Belacken mit dem Spin-Coater (3-stufiges Programm) 10 s | 800 rpm | 600 rpm/s
10 s | 800 rpm | 600 rpm/s
Soft Bake = Verdampfen der Losungsmittelreste im Ofen 5 min | 200 °C
Belichtung = Belichtung mit sechslagiger Overheadfolie und UV-Box 5 s (zeitkritisch)
Hard Bake = Quervernetzung der aktivierten Bereiche im Ofen 5 min | 200 °C
Entwickl = 200ml SU-8 Entwickler 5 mi
Hiwickinng = Unter kontinuierlichem schwenken entwickeln i
Post Bake = Weitere thermische Quervernetzung 5 min | 200 °C

Als néchster Schritt wurde neben der PDMS Dichtung auch die PDMS Membran gefertigt und
anschliefsend zusammengebondet. PDMS gehort zur Gruppe der Siloxanen und findet besonders im
Bereich mikrofluidischer Systeme als auch bei Lab-on-Chip Applikationen seine Anwendung. Mit
der Verwendung von PDMS lassen sich Abgiisse mit vergleichsweise hohen Strukturgenauigkeiten
erzeugen. Das silikonartige Polymer verfiigt zudem iiber einen hohen Permeationskoeffizienten fiir
COz2 und eignet sich dementsprechend als COz-permeables Membranmaterial [94]. PDMS wird mit
Hilfe eines Prapolymeres und eines korrespondierenden Hérters hergestellt. Fiir die Fertigung der
Dichtung wurde eigens eine entsprechende Gussform aus Polycarbonat (PC) gefriast. Die PDMS-
Membran wurde hingegen mit Hilfe eines Spin-Coaters prozessiert. Eine derartige Fertigungsme-

thode wurde bereits in verschiedenen Publikationen veréffentlicht [95], [96].

Zu Beginn des Spin-Coating Verfahrens wurde eine Mylarfolie auf den Drehteller des Spin-Coaters
fixiert. Aufgrund der geringen Adhé&sionskréfte zwischen PDMS und Mylar erleichterte die Folie
das spétere Abziehen der diinnen Membran. Anschliefend wurde der Polymercocktail aus Préapoly-
mer und Hérter (10:1) angesetzt, intensiv gerithrt und schlieflich in einem Exsikkator fiir 30 min
entgast. Nach der vollstdndigen Entgasung des PDMS-Cocktails wurden etwa 5 ml PDMS auf die

Mylarfolie gegossen und darauthin das Spin-Coating durchgefiihrt. Im Anschluss daran wurde der
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diinne PDMS-Film im Ofen ausgehéartet. Eine detaillierte Prozessanleitung fiir die Dichtung und

die Membran mit sémtlichen Prozessparametern ist in Tabelle 4 aufgelistet.

Tabelle 4: Prozessablauf fiir die PDMS-basierte Dichtung und Membran.

Prozessschritt Beschreibung Parameter
Polymercocktail = Prépolymer : Hérter 10:1 w/w
Mischen = Griindliches Mischen mittels Riihrstab ca. b min

= Vollstindige Entgasung des Polymercocktails (evtl. zwi-

Entgas 30 mi
Hgasen schendurch beliiften) .
Dichtung = Blasenfreie Befiillung der Gussform
= Mylarfolie auf Spin-Coater befestigen 20 s | 400 rpm | 200 rpm/s
Membran . .
= Spin-Coating durchfiihren 40 s | 2000 rpm | 500 rpm/s
Dichtung/Membr:
ichtung/Membran = Aushérten im Ofen 120 min | 60° C

Aushérten

Im néchsten Prozessschritt wurden PDMS-Membran und Dichtung durch eine Oberflachenaktivie-
rung mittels Sauerstoffplasma aufeinander gebondet [97]. Dazu wurden beide PDMS-Teile griindlich
mit Wasser gespiilt und anschliefend mit N2 getrocknet. Die Oberfldchenaktivierung wurde in einer
,Reactive Ion Etching” Anlage (PlasmaLab 80+, Oxford Instruments, Abingdon/GBR) mittels in-
duktiv gekoppeltem Plasma durchgefiihrt. Nach einer vollstdndigen Evakuierung der Reaktions-
kammer der RIE wurden beide aktivierten Oberflaichen von Membran und Dichtung ziigig aufei-
nander gepresst. Die exakten Prozessparameter fiir den PDMS/PDMS-Bond werden in diesem Zu-

sammenhang in Tabelle 5 zusammengefasst.

Nachdem die Elektrode durch die Mikrokavitét erweitert und die PDMS-Membran auf die Dichtung
gebondet worden waren, folgte die Fertigung der Durchflusszelle mit Hilfe eines 3D-Druckers (Con-
nex 500, Stratasys, Rehovot/ISR). Die Teile der Zelle wurden mittels eines photoaktiven, polyac-
rylbasierten Polymers mit dem herstellereigenen Handelsnamen ,VeroBlack® gedruckt. Wie in Ab-
bildung 33 dargestellt, fungiert die Durchflusszelle als eine Art Klemme, mit der die PDMS-Memb-
ran samt Dichtung auf die wassergefiillte Mikrokavitdt der Elektrode gepresst und abgedichtet
wird. Anschliefend wurde die Zelle verschraubt und mit Hilfe von Vinylschlduchen mit dem Gas-

messplatz verbunden.
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Tabelle 5: Prozessparameter des PDMS/PDMS-
Bonds mittels Sauerstoffplasma (ICP)

ICP Parameter

Druck 700 mTorr
RIE Leistung 20 Watt
Zeit 20 s
Sauerstofffluss 50 sccm

5.4.4  Mikrofluidik gekoppelter Sensor

Fiir eine detaillierte Untersuchung der im Ergebnisteil beschriebenen Driftproblematik wurde die
bestehende Sensorkonfiguration durch eine kapillarbasierte Mikrofluidik erweitert. Damit konnte

das Driftverhalten des Sensors bei verschiedenen Wasserflussraten experimentell analysiert werden.

‘Wasserreservoir

inkl. Septum \

Glaskapillare
/ PDMS-Membran

Stativ —|—" PDMS-Kavitiit

Auslass
! |

)

Abbildung 35: Schema des kapillarbasierten, mikrofluidischen Aufbaus.

Eine schematische Abbildung des fluidischen Versuchsaufbaus wird in Abbildung 35 dargestellt.
Der Aufbau besteht aus einem Sensor mit PDMS-Kavitdt und PDMS-Membran, einem hohenver-
stellbaren Wasserreservoir sowie einer Glaskapillare (ID 75 um), die den Sensor und das Reservoir
miteinander verbinden. Aufgrund der Hohendifferenz zwischen dem beliifteten Reservoir und dem
Sensor entsteht ein hydrostatischer Druck, der einen kontinuierlichen Wasserfluss durch den Sensor
verursacht. Die Flussrate des Systems hingt dabei von der Hohendifferenz zwischen Reservoir und

Sensor ab.

Die PDMS-Kavitat des Sensors wurde mit einer gefristen Gussform und dem Standardprotokoll
fiir PDMS (vgl. Tabelle 4) gefertigt. Zur Realisierung der fluidischen Kanéle der Ein- und Auslass-

kapillaren wurde vor dem Eingieffen des PDMS eine 0,5 mm Kaniile in die Gussform eingefiihrt.
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Um den Sensor schliefslich an den Gasmessplatz zu koppeln, wurde eine Durchflusszelle konzeptio-
niert, die Elektrode, PDMS-Kavitit und Membran zusammenpresst und zugleich einen Gasaus-
tausch zwischen Sensor und Gasmessplatz ermoglicht. Die Durchflusszelle wurde in einem ersten
Schritt konstruiert und anschlieffend mit dem 3D-Drucker in ,,VeroClear* gedruckt. Abbildung 36

zeigt die Durchflusszelle im Querschnitt sowie in gerenderter Darstellung.

Fir einen weiteren Teilversuch wurde die PDMS-Membran durch eine kommerziell verfiigbare

100 pm PTFE-Membran (PM6M, Porex Technologies GmbH, Aachen) ersetzt.

L
Sﬁ
Elektrode J
H,0 /
PDMS Kavitit
PDMS Membran ;
Durchflusszelle ¢ l
(A) (B)

Abbildung 36: (A) Querschnitt der Durchflusszelle fiir die Sensorankopplung
an den Gasmessplatz. (B) Gerenderte Explosionsdarstellung der Durchfluss-

zelle mit Sensor, PDMS-Membran, Kavitdt, Kapillaren und Klemme.

5.4.5  Hydrogel-modifizierte Elektroden

Im Rahmen der experimentellen Vorstudie wurde der Wasserfilm des leitfahigkeitsbasierten CO2-
Sensors versuchsweise durch eine diinne Hydrogelschicht ersetzt. Mit dem hohen Feuchtegehalt des
Priifgases wurde das Hydrogel auch ohne Verwendung einer separierenden Polymermembran vor

dem Austrocknen geschiitzt.

Aufgrund der hohen Stabilitét, der einfachen Verarbeitung und den guten Absorptionseigenschaften
fiir Wasser wurde das ethenbasierte Polyurethan-Hydrogel (Hydromed D4, AdvanSource Biomate-
rials, Wilmington/USA) fiir die Beschichtung der IDE verwendet. Dieses Polymer kann in granu-
latartiger Form bezogen werden und lésst sich in einem Ldsemittel gelost durch Dip-Coating, Spin-
Coating, Spray-Coating oder Drop-Coating vergleichsweise einfach verarbeiten. Die Hydrogelschich-

ten dieser Studie wurden mit Hilfe des Drop-Coating Verfahrens hergestellt.
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Abbildung 37: Darstellung einer mit Hydrogel bedeckten IDE fiir die COs-

Bestimmung in einem feuchtem Gasgemisch.

Fiir die Herstellung unterschiedlicher Schichtdicken wurde eine 10% w/w sowie eine 20% w/w
Polymerlosung vorbereitet. Dazu wurden 1 g bzw. 2 g Hydromed D4 Granulat in einer Mischung
aus 9 g Ethanol-100 (Ethanol-100, Sigma-Aldrich, Miinchen) und 1 g Wasser gegeben und unter
kontinuierlichem Riihren {iber Nacht auf einer Hotplate bei 40 °C gelost. Die Micrux IDEs (ED-
IDA1-Pt) wurden vor der Beschichtung mit Aceton und Isopropanol gereinigt, mit Wasser gespiilt
und anschlieftend mit Stickstoff getrocknet. Nach der Reinigung wurden die jeweiligen Interdigital-
strukturen von vier IDEs mit einer der beiden Hydromed D4 Lésungen beschichtet. Nachdem samt-
liche Lésemittelreste verdampft waren, konnten homogen verteilte Hydrogelschichten auf den Elekt-
rodenstrukturen erzielt werden. Die Schichtdicken wurden im Anschluss mit einem Profilometer
(Alpha-Step, KLA Tencor, Milpitas/USA) bestimmt. Das detaillierte Beschichtungsprotokoll sowie

die korrespondierenden Filmdicken sind in Tabelle 6 zusammengefasst.

Tabelle 6: Prozessablauf fiir die lithographische Strukturierung einer Mikrokavitét
mit dem epoxidbasierten Negativ-Lack SU-8 50.

Elektrode-Nr. Volumen Polymerkonzentration (w/w) Schichtdicke
1 30 pl 20% 100 pm *
2 15 pl 20% 120 pm *
3 15 nl 10% 15 pm
4 3x 10 pl 10% 210 pm

* Die Diskrepanz der Schichtdicken zwischen Elektrode 1 und Elektrode 2 ist auf die unter-
schiedlichen Durchmesser der Hydrogel-Spots zuriickzufiihren.

Vor jeder CO2-Messung wurden die Hydrogel Elektroden fiir 30 min mit feuchter Luft im Gasmess-
platz equilibriert, sodass im Anschluss daran die optimale Messfrequenz fiir die Leitfahigkeitsmes-

sung mit dem LCR-Meter bestimmt werden konnte.
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5.5 Radialer leitfahigkeitsbasierter CO2-Sensor

Teile von Kapitel 5.5 entsprechen in abgednderter sowie transkribierter Form der Publikation ,,B.
van der Weerd, R. Bierl, F.-M. Matysik (2016) A novel conductance based COz2 sensor for exhaust

gas analysis during extracorporeal membrane oxygenation. (in Bearbeitung)*

Nach der Durchfithrung der grundlegenden Untersuchungen wurde auf Basis der experimentellen
Vorstudie ein radialer, konduktometrischer COz2-Sensor fiir die CO2-Abgasmessung an einem Memb-
ranoxygenator entwickelt. Dabei standen wéahrend der Konzeptionierungsphase neben gegebenen
Sensorcharakteristika vor allem die Praktikabilitdt sowie die Simplizitdt der Sensorkonfiguration

im Vordergrund.

5.5.1 Materialien

Fiir die konduktometrische CO2-Messung wurde die ED-IDE1-Pt IDE von Micrux verwendet. Ein-
zelheiten bzgl. der Ausfiihrung dieser Platin-Diinnschicht-IDE werden in Kapitel 5.2 detailliert
beschrieben. Als Grundmaterial fiir den radialen Sensor wurde eine 35 mm Polyetheretherketon
(PEEK) Welle aus dem Kunststofflager der feinmechanischen Werkstatt der Universitit Regenburg
verwendet. Das porose Nylonnetz (NY6004700, Dicke 50 pm, Poren 60 pm) zur Stabilisierung des
Wasserfilms wurde von Merck Millipore (Darmstadt) bereitgestellt. Die semipermeable PTFE-
Membran (PM6M, Dicke 100 ym) wurde von Porex Technologies GmbH (Aachen) bezogen. Die
zur Kontaktierung verwendeten goldenen Federkontaktstifte wurden bei Tekon Priiftechnik GmbH
(Kernen) bestellt. Der Silberleitkleber stammt von Heraeus (Hanau) und das zur Passivierung ver-

wendete Acrifix® von Evonik Performance Materials GmbH (Essen).

5.5.2  Fertigung und Aufbau

Abbildung 38 zeigt den Aufbau des radialen COz2-Sensors in Form einer Explosionsansicht und einer
Querschnittsdarstellung. Der Sensor besteht grundsétzlich aus einem zylindrischen Geh&use, einer
kommerziell verfiigbaren IDE, einem Nylon-Spacer (Nylonnetz) sowie einer CO2-permeablen Tef-

lonmembran.
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Abbildung 38: (A) Gerenderte Explosionsdarstellung des konduktometrischen
CO2-Sensors. (B) Der Querschnitt des Sensors zeigt das innenliegende Was-
serreservoir sowie die Fiill6ffnung, iiber die der Sensor mit VE Wasser befiillt

wird.

Als erster Schritt erfolgte die Bearbeitung der IDE. Um eine Kontaktierung der einseitig beschich-
teten Elektrode auch von der Riickseite zu ermoglichen, wurde die Elektrode durch zwei Durchkon-
taktierungen (Via) an den Kontaktpads modifiziert. Abbildung 39 zeigt hierfiir eine schematische
Darstellung der durchkontaktierten Micrux IDE. In einem ersten Arbeitsschritt wurden von der
elektronischen Werkstatt der Universitat Regensburg mit einem CNC-gesteuerten Laserschneider
(ProtoLaser S, LPKF, Garbsen) zwei 1 mm grofe Locher zentrisch in die Kontaktpads der Elekt-
rode geschnitten. Nach der anschliefenden Reinigung der Elektrode wurden diese Locher mit Hilfe
einer Rakel und einer Dosierspritze mit niederohmigen Silberleitkleber aufgefiillt. Zur vollstandigen
Aushértung des Klebers wurde die Elektrode vorsichtig fiir eine Dauer von 5 min und einer Tem-
peratur von 130 °C auf einer Hotplate platziert. Damit im spéteren Betrieb des Sensors eine Ionen-
extraktion des Silberleitklebers verhindert wird, wurden die Durchkontaktierungen auf der Elekt-
rodenseite nach Empfehlung von [31] passiviert. Dazu wurden beide Via mit einer diinnen Schicht

Acrifix® bedeckt und anschliefend in einer UV-Box fiir 15 min ausgehirtet.
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Abbildung 39: Darstellung einer durchkontaktierten Micrux IDE.

Das radiale Geh&use, das Gewinde sowie die Unterlegscheibe des Sensors wurden mit einer CNC
gesteuerten Friase aus einer PEEK Welle gefertigt. Der gefrdste Sensor verfiigte schliefslich iiber
einen Durchmesser von 35 mm, eine Hohe von 60 mm und beinhaltete ein Wasserreservoir fiir etwa
10 ml VE Wasser. Um einen praktikablen Austausch der IDE und eine stabile Kontaktierung zu
gewihrleisten, wurden beide Federkontaktstifte jeweils an eine 5 cm lange Litze gelotet und an-

schliefend mit Heiftkleber im Gehause fixiert.

Vor dem Zusammensetzen des Sensors wurden alle Teile griindlich mit Aceton und Isopropanol
gereinigt und anschliefsend fiir 2 h mit Wasser gespiilt. Wie in Abbildung 38 dargestellt, wurden
danach alle Einzelteile zusammengebaut. In einem letzten Schritt wurde eine Spritze mit gekappter
Pipettenspitze in die Fiilloffnung des Reservoirs eingesetzt und der Sensor mit VE Wasser blasenfrei

befiillt.
5.6 Ultraschallsensor

5.6.1 Sensor- und Messaufbau

Der grundsitzliche Aufbau der Ultraschallmesszelle (USZ) wird in Abbildung 40 dargestellt. Die
zylindrische Zelle (#40x90 mm) wurde in der mechanischen Werkstatt der OTH Regensburg aus
Polycarbonat gefertigt. Mit Hilfe von zwei einschraubbaren Schlaucholiven konnte die USZ prob-
lemlos mit dem Gasmessplatz verbunden werden. Die beiden seitlichen Offnungen fiir die Ultra-
schallwandler wurden auf Passung gebohrt. Zwei Ultraschallwandler mit einer Resonanzfrequenz
von 200 kHz und einer fiir Gas adaptierten akustischen Anpassschicht wurden von der Firma Seco

Sensor Consult GmbH (Coburg) zur Verfiigung gestellt. Die verwendeten Wandler verfiigen iiber
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einen elastischen Gummimantel, der fiir eine akustische Entkopplung zwischen Ultraschallwandler
und USZ sorgt und dementsprechend storenden Korperschall minimiert. Im eingebauten Zustand

betrug der Wandlerabstand etwa 3 cm.

Temperatur- und
Feuchtesensor

Ultraschallwandler

Schlaucholive
(Gaseinlass)

Abbildung 40: Gerenderte Darstellung der Ultraschallmesszelle (USZ).

Aufgrund der Tatsache, dass die Temperatur sowie die Feuchte einen grofien Einfluss auf die Schall-
geschwindigkeit ausiiben, wurde in die USZ ein kombinierter Temperatur- und Feuchtesensor
(SHT25, Sensirion, Staefa/CHE) integriert. Der Sensor garantiert kurze Ansprechzeiten, eine abso-
lute Genauigkeit von +0,2 °C bzw. +1,8% r.F. und ldsst sich aufgrund seiner geringen Dimensionen
von 3x3x1,5 mm problemlos in den Gasstrom der USZ einbauen. Die Sensordaten des digitalen
Sensors wurden durch eine i2C Schnittstelle an ein kompatibles Evaluationsmodul (EK-H4, Sen-
sirion, Staefa/CHE) gesendet und von dort via serieller Datentibertragung an die zentrale Rechen-

einheit iibertragen.

Die Recheneinheit fiir die digitale Datenverarbeitung sowie die komplette Messtechnik zur Ansteu-
erung der Ultraschallwandler werden in einem ,PCI eXtensions for Instrumentation* (PXI-1031,
National Instruments, Austin/USA) vereint. Fiir die Ansteuerung bzw. Datenerfassung der Ultra-
schallwandler wurde das PXI um einen Frequenzgenerator- sowie einem Hi-Speed Datenerfassungs-
modul (FGEN PXI-5402, SCOPE PXI-5114 1 MS/s, National Instruments, Austin/USA) erweitert.
Die sogenannte ,Backplane des PXI-Systems, mit der die Funktionsgenerator- als auch die Daten-
erfassungskarte verbunden wurden, ermoglichte eine zeitliche Synchronisation der beiden Module.

Die Litzen der beiden Ultraschallwandler wurden jeweils an ein Koaxialkabel gelotet und iiber einen
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BNC-Stecker mit der Frequenzgenerator- bzw. der Datenerfassungskarte verbunden. Der schema-
tische Anschlussplan des PXI-Systems, des Temperatur- und Feuchtesensors sowie der Ultraschall-

wandler ist beispielhaft in Abbildung 41 dargestellt.

Trigger (Backplane)

______________‘_____________

Abbildung 41: Schemenhafte Darstellung der Messanordnung fiir die Ultra-

schalllaufzeitmessung.

5.6.2 ,Time-of-flight* (TOF) Auswertealgorithmus

Die vollstindige digitale Datenverarbeitung der Ultraschallmesssignale sowie die Temperatur- bzw.
Feuchtedaten wurden mit der graphischen Programmiersoftware LabVIEW umgesetzt. Auf diese
Weise konnten Daten zwischen Ultraschall (US) Sensor und Gasmessplatz (ebenfalls LabVIEW

basiert) miihelos mit Hilfe von Umgebungsvariablen ausgetauscht werden.

Fiir eine exakte Bestimmung der Schallgeschwindigkeit in der USZ wurde einer der Wandler mit
fiinf Rechteckpulsen (0 V/5 V) angeregt und zeitgleich die Datenerfassung iiber einen Hardwaret-
rigger gestartet. Das Signal des Ultraschallempféngers wurde mit einer Abtastrate von 250 MS/s
fiir 150 ps erfasst und schlieblich zur Bestimmung der Ultraschalllaufzeit in einem Datenarray

gespeichert.
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Es gibt verschiedenste Auswertealgorithmen [71], [72], [73] fiir die TOF-Bestimmung einer akusti-
schen Welle. Aufgrund des hohen Signal/Rausch-Verhéltnisses (SNR) und der vergleichsweise ho-
hen Abtastrate der Datenerfassung stellte sich fiir den vorliegenden Messaufbau die Nullstellende-
tektion als effizientester Auswertealgorithmus dar. Der detaillierte Ablauf der digitalen Signalver-

arbeitung bis hin zur Ultraschalllaufzeiterfassung wird in Tabelle 7 dargestellt.
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Tabelle 7: Algorithmus zur Bestimmung der Ultraschalllaufzeit mit Hilfe der Nullstellendetektion.
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6 Ergebnisse und Diskussion

6.1 Vorstudien

6.1.1  Klassische Leitfdhigkeitsmessung

Die Voruntersuchungen mit Hilfe der klassischen Leitfahigkeitselektrode demonstrierten bei ver-
schiedenen CO2-Konzentrationen im physiologischen Bereich von 1-10% v /v stabile sowie reprodu-
zierbare Ergebnisse. Aufgrund der internen Temperaturkompensation der Messelektrode konnten

auch bei Messzeiten >1 h stabile Messungen durchgefiihrt werden.

1 10% viv CO,
164 l
( 6% v/v CO,

Leitfahigkeit [uS/cm]

6
T— 2% viv CO,
ot 1% viv CO,

— T T T T T T T T T T T T T T
0 10 20 30 40 50 60 70 8 90 100

Zeit [min]

Abbildung 42: Verlauf der spezifischen Leitfahigkeit (25 °C) eines Wasservo-
lumens, das mit verschiedenen CO2-Konzentrationen equilibriert wurde. Die
Messung erfolgte mit einer klassischen Leitfahigkeitselektrode, die in die x-

DFZ T eingesetzt wurde.
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Abbildung 42 stellt ein typisches Profil der Leitfdhigkeitsmessung mit Hilfe der klassischen Mes-
selektrode und der x-DFZ I dar. Die Messkurve zeigt deutlich, dass sich bei den verschiedenen CO2-
Konzentrationen und der jeweiligen Equilibrierdauer von etwa 4 min definierte Leitfdhigkeitswerte
einstellen. Die hohe Ansprechzeit ldsst sich durch das grofe Wasservolumen der Durchflusszelle,
die mit definierten CO2-Konzentrationen equilibriert wird, begriinden. Weiterhin ist zu beachten,
dass die Messdaten nicht die Rohsignale der Leitfahigkeitsmessung, sondern vielmehr das analog

erfasste Ausgangssignal des WTW Leitfahigkeitsmessgerats widerspiegeln.

204
18 1 = Leitfahigkeit gemessen
] - theoretische Leitfahigkeit
16 - .
4 X
14 1 i

ode ond_COZ (User)

Equation A+Bsqri(x)
Reduced 1,19263E-4

Leitfahigkeit [uS/cm]
)
1

Adj. R-Square 0,99999

Value  Standard Error
theoretische | A 0,01924 0,00809
LFK B 4,6447 0,00362

O+—f— T T T T T T T T T T
o 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 M

CO, Konzentration [% v/V]

Abbildung 43: Experimentell und theoretisch ermittelte Abhéngigkeit zwi-
schen der Leitfahigkeit und der CO2-Konzentration.

2,00
1,75-.
1,50-
1,25-.

1,00 H

ngmessen - K(heorelisch [uS/Cm]

0o 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
CO, Konzentration [% v/V]

Abbildung 44: Abweichung zwischen theoretischer und gemessener Leitfahig-
keit in Abhéangigkeit der COz-Konzentration.
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Die stationédren Leitfahigkeitswerte wurden gemittelt und gegeniiber der korrespondierenden Kon-
zentration aufgetragen. Der Vergleich der experimentellen und der theoretischen Kurve ist in Ab-
bildung 43 dargestellt. Wie in Abbildung 44 gezeigt wird, liegen die gemessenen Leitfahigkeiten im
Durchschnitt um etwa 0,5 pS/cm héher als die theoretischen. Der Grund hierfiir kénnte entweder
in einer fehlerhaften Kalibrierung der Messelektrode oder in der integrierten Temperaturkompen-
sation liegen. Im Allgemeinen entspricht die experimentell ermittelte Kalibrierfunktion jedoch dem

theoretischen Kurvenverlauf.

Zusammenfassend lasst sich von der grundlegenden Voruntersuchung ableiten, dass die elektroche-
mische Leitfadhigkeitsmessung zur Bestimmung solvatisierter COz2-Konzentrationen ein geeignetes

Messverfahren im Bereich von 0-10% v/v darstellt.

6.1.2  Planare Leitfdhigkeitselektrode

Planare Leitfahigkeitselektroden sind vergleichsweise gut miniaturisierbar sowie kostengiinstig her-
stellbar [81] und bieten damit entscheidende Vorteile gegeniiber klassischen Leitfédhigkeitselektro-
den. Aus diesem Grund wurde im néchsten Schritt der Vorstudie die klassische Messelektrode durch
die planare Micrux IDE ersetzt. Als Durchflusszelle fiir die CO2-Equilibrierung des Wasservolumens

wurde ebenfalls die x-DFZ I verwendet.

Zu Beginn des Experiments wurde fiir das System aus Elektrode und Messzelle mit dem LCR-Meter
eine geeignete Oszillationsfrequenz fiir die Durchfiihrung der Leitfadhigkeitsmessung ermittelt. Ab-
bildung 45 zeigt in diesem Zusammenhang fiir drei definierte CO2-Konzentrationen den gemessenen
Phasenwinkel der Leitfdhigkeitsmessung bei verschiedenen Oszillationsfrequenzen sowie einer An-
regungsamplitude von je 100 mV. Die experimentell bestimmten Impedanzspektren sind identisch
zu denen des theoretischen Modells bzw. des Ersatzschaltbildes (vgl. 4.1.3). Im unteren Frequenz-
bereich ist ein deutlicher Einfluss der ionischen Doppelschicht sichtbar. Dieser Effekt wird durch
die Zunahme der COz2-Konzentration und somit durch die Erh6hung der Ionenkonzentration signi-
fikant verstirkt. Im oberen Frequenzbereich der jeweiligen Kurven ndhert sich der Phasenwinkel
aufgrund der parasitiren Kapazititen wie erwartet dem Wert -90° an. Bei der mittleren COz2-
Konzentration von 5% v/v zeigt der resistive Anteil der Impedanzmessung bei einer Oszillations-
frequenz von 10 kHz die grofsten Messwerte. Dementsprechend sollte fiir die Leitfdhigkeitsmessung
eine Oszillationsfrequenz von 10 kHz verwendet werden, um eine maximale Sensitivitdt zu erzielen.
Exemplarisch werden in Abbildung 46 die Kalibrierkurven der identischen Leitfihigkeitszellen (x-
DFZ T + Micrux IDE) dargestellt, wobei eine Messung mit 2 kHz und die andere mit 10 kHz
durchgefiihrt wurde. Beide Kurven entsprechen dem theoriekonformen, wurzelférmigen Zusammen-
hang. Wie aus den Impedanzspektren bereits abzuleiten war, ist die Sensitivitat der 10 kHz-Messung

deutlich grofer als die der 2 kHz-Messung.
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Frequenz [Hz]
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Abbildung 45: Phasenwinkel des Impedanzspektrums einer Micrux IDE (ED-

IDA1-Pt) bei verschiedenen solvatisierten COs-Konzentrationen.
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Abbildung 46: Sensitivitit der Micrux IDE + »-DFZ I CO2-Messung in Ab-

héngigkeit der Oszillationsfrequenz.

In einer weiteren Messreihe wurde der Leitwert gegeniiber einem zweistufigen CO2-Konzentra-
tionsprofil mit identischer Messkonfiguration im ersten Durchlauf mit 2 kHz und im zweiten mit
10 kHz gemessen. Die Rohsignale der Impedanzmessung sind in Abbildung 47 dargestellt. Das
Messsignal der 2 kHz-Messung zeigt bei einem Konzentrationssprung von 5% v/v eine Impedanzén-
derung von rund 15% (8 kOhm). Im Gegensatz dazu &ndert sich bei der 10 kHz-Messung das
Impedanzsignal bei dquivalenter CO2-Anderung um ca. 30% (9 kOhm). Damit zeigt die 10 kHz-

Messung etwa den doppelten Signalhub bei gleicher Konzentrationsdnderung.
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Damit weitere Erfahrungen iiber das Messverhalten der Micrux IDE gesammelt werden konnten,
folgten im Rahmen der Voruntersuchung weitere Impedanzmessungen gegeniiber verschiedenen
CO2-Konzentrationsprofilen. Typische Impedanzsignale, die mit einer Oszillationsfrequenz von
10 kHz und einer Amplitude von 100 mV gemessen wurden, sind in den Abbildung 48 und Abbild-
ung 49 dargestellt. In Abbildung 48 wird zu Beginn der Messung ein signifikanter Anstieg des
Signals deutlich. Nach ca. 20 min ist eine Stabilisierung des Impedanzsignals mit der zweiten Kon-
zentrationsstufe zu erkennen. Weil die Priifgase durch die Expansion hinter Druckminderer und
MFC abkiihlten, sank zu Beginn der Messung die Wassertemperatur der DFZ mit der Durchspiilung
der Gase. Der Abkiihlvorgang dauerte solange an, bis stationdre Temperaturbedingungen in der
DFZ erreicht waren. Dementsprechend spiegelt sich in Abbildung 48 der Abkiihlvorgang durch eine
steigende Impedanz innerhalb der ersten 20 min wider. Werden allerdings Messungen ohne zeitliche

Unterbrechung durchgefiihrt, sind demzufolge keine thermischen Einschwingvorgénge zu erkennen.

Micrux DFZ-1 [100mV, 2kHz] Micrux DFZ-I [100mV, 10kHz]

1385% 7 5% co, 10% CO, 5% CO, 10% CO,

5% CO, 10% CO, 5% CO, 10% CO,
130% 130% o

125%

% -
120% 120%

Signal

115% -

Signal

110%
110%

105%

L‘,_,_ 100%
100%

95% . 0 10 20 30 40
0 10 20 30 40 Zeit [min]

Zeit [min]

A) (B)

Abbildung 47: Impedanzinderung mit Micrux IDE und »x-DFZ I bei 10%
bzw. 5% v/v COs. Die beiden Messungen wurden mit unterschiedlichen Os-

zillationsfrequenzen durchgefiihrt: (A) 2 kHz / (B) 10 kHz.

Im weiteren Verlauf der Vorstudie wurde mit der vorliegenden Sensorkonfiguration (Micrux IDE
und x-DFZ 1) eine CO2-Messung an der Grenze der Auflésung durchgefiihrt. Abbildung 49 zeigt,
dass sich das Impedanzsignal bereits bei kleinsten CO2-Konzentrationen von lediglich 0,05% v /v
signifikant &ndert. Auch wenn die Signalstabilitdt in diesem Entwicklungsstadium nicht fiir einen
industrietauglichen COz2-Sensor ausreichend ist, belegen die experimentellen Ergebnisse ein vielver-

sprechendes Auflésungsverhalten des vorgestellten Sensorkonzeptes.
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Abbildung 48: Impedanzmessung mit Micrux IDE und »-DFZ I bei verschie-

denen COs-Konzentrationen.
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Abbildung 49: Impedanzmessung mit Micrux IDE und x-DFZ I bei CO2-Kon-

zentrationsdnderungen von lediglich 0,05% v/v.
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6.1.3  Temperaturkompensation
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Abbildung 50: Temperaturabhéngigkeit der Impedanz bei 5% v/v COs.
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Abbildung 51: Vergleich der temperaturkompensierten (Zz5) und der nicht-

temperaturkompensierten (Z) Impedanzmessung bei 5% v/v COa.

Mit Hilfe des integrierten Temperaturelements war es in der zweiten Entwicklungsstufe der
x-DFZ II moglich, nicht nur die Impedanz, sondern auch die Wassertemperatur zu bestimmen.
Damit der Temperatureinfluss auf den Leitwert bzw. die Impedanz einer COz2-Lésung experimentell
gemessen werden konnte, wurde die x-DFZ II mit eingebauter Micrux IDE mit 5% v/v COz2 equili-
briert und anschlieffend die Temperatur von 21 °C auf 29 °C erhoht. Die Impedanz sowie die Tem-

peratur wurden mit Hilfe der Datenerfassungskarte geloggt und wie in Abbildung 50 illustriert
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gegeneinander aufgetragen. Der Temperaturverlauf bestétigt, dass die Temperatur linear in die
Impedanz eingeht. Der Proportionalitédtsfaktor bzw. die Steigung der Geraden entspricht dabei dem
Temperaturkoeffizienten bei solvatisierten CO2-Losungen. Die relative Impedanzdnderung betragt

pro Temperaturdnderung um 1 °C etwa 1%.

Mit Hilfe der experimentellen Bestimmung des Temperaturkoeffizienten kann die gemessene Impe-
danz wie bei der klassischen Leitfahigkeitsmessung auf eine Temperatur von 25 °C abgeleitet wer-
den. Zur Demonstration der Temperaturkompensation wurde in Abbildung 51 bei steigender Tem-

peratur der kompensierte sowie der nicht-kompensierte Impedanzverlauf dargestellt.

6.1.4  Sensor mit Mikrokavitit

Im néchsten Entwicklungsschritt galt es, das vorliegende Sensorkonzept unter Verwendung der
Micrux IDE zu miniaturisieren. Dies stellte sich insofern als herausfordernd dar, da sdmtliche stan-
dardisierten Mikroprozesse im Reinraum der OTH Regensburg auf 4 Wafer und nicht auf die

Prozessierung vereinzelter Chips ausgelegt waren.

160
140
120
100
80
60
40
2

h [pm]

Abbildung 52: Profilometermessung der Mikrokavitét in 3D-Ansicht (A) und
im Querschnitt (B).

Mit Hilfe der ,Folienlithographie* (vgl. 5.4.3) war es dennoch méglich, eine SU-8 Mikrokavitit auf
die Micrux IDEs zu strukturieren, die den Anforderungen des Sensorkonzepts entsprach. Wie bereits
in der Prozessanleitung dargestellt, war eine starke Abrundung der Mikrokavitit aufgrund der
vergleichsweise kleinen Grofe der Belackungsfliche unvermeidbar. Besonders deutlich zeigt sich
dies bei der in Abbildung 52 abgebildeten Profilometeraufnahme. Aufgrund der Tatsache, dass die
Kavitdt mit einer elastischen PDMS-Dichtung abgedichtet war, wurden in den folgenden Experi-
menten trotz der Kavitdtskriimmung keine Leckageprobleme festgestellt. Die Mikrokavitét verfiigte

iiber einen Durchmesser von 2 mm, iiber eine mittlere Héhe von 100 pm und demnach {iber ein
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Fiillvolumen von ca. 300 nl. Wegen der signifikanten Verkleinerung des inneren Zellvolumens um
5-6 Grofsenordnungen zeigte sich in den spiteren Messergebnissen eine deutliche Steigerung des

Ansprechverhaltens.

Frequenz [Hz]
100 1k 10k 100k 1™

-204
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40

-50
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-60
-70 4
-804

-90 4

Abbildung 53: Phasenwinkel der Micrux IDE mit SU-8 Mikrokavitit in Ab-

héngigkeit der Oszillationsfrequenz.

Fiir den miniaturisierten Sensor mit Mikrokavitdt wurde erneut ein initiales Impedanzspektrum
aufgezeichnet, damit die optimale Oszillationsfrequenz fiir die Leitfahigkeitsmessung bestimmt wer-
den konnte. Auf Basis der theoretischen Feldausbreitung einer planaren IDE (vgl. 4.1.4) sollten
sich die Spektren der Mikrozelle sowie der grofen DFZ nicht merklich voneinander unterscheiden,
da die Eindringtiefe des E-Feldes aufgrund des geringen Fingerabstands der Elektrodenstruktur
lediglich ca. 13 pm betrégt. Das gemessene Spektrum ist exemplarisch in Abbildung 53 dargestellt.
Der Verlauf des Phasenplots ist grundsétzlich vergleichbar mit dem der x-DFZ I/II. Es ist lediglich
eine leichte Verschiebung der maximal-resistiven Oszillationsfrequenz auf einen Wert von 20 kHz

sichtbar (verglichen zu 10 kHz bei »-DFZ I/1I).

Im Anschluss an die Parametrierung der Oszillationsfrequenz konnten verschiedene Impedanzmes-
sungen mit dem LCR-Meter auf dem Gasmessplatz durchgefiihrt werden. Eine Auswahl typischer
Messverlaufe, bei denen die Impedanz in Abhéngigkeit verschiedener CO2-Konzentrationen gezeigt
wird, ist in Abbildung 54 dargestellt. Sowohl der linke als auch der rechte Signalverlauf zeigt un-
abhéngig von der CO2-Konzentration einen deutlichen Drift der Impedanz, der iiber den zeitlichen
Messverlauf hinweg konstant verlduft. Der Tatsache geschuldet, dass die Impedanz bei allen Mes-
sungen im Zuge der Messdauer abnimmt, kénnen temperaturbedingte Artefakte ausgeschlossen
werden. Eine weitere potentielle Ursache kénnte im Leitfahigkeitseintrag durch Fremdionen liegen,
die sich mit zunehmender Messdauer aus der SU-8 Mikrokavitit herauswaschen. Dieser Effekt sollte
sich allerdings bei Langzeitmessungen sowie mit einer zunehmenden Anzahl an Messdurchldufen
signifikant verkleinern. Eine derartige Abnahme konnte in den Messreihen jedoch nicht beobachtet

werden. Ein weiterer Ansatz, der die kontinuierliche Impedanzabnahme begriinden kénnte, wére
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ein kontinuierlich einhergehender Wasserverlust durch die Wasseraufnahme der polymerbasierten
Mikrokavitéit. Obwohl das reduzierte Kavitdtsvolumen entscheidende Vorteile im Ansprechverhal-
ten des Sensors zeigt, kénnen bei entsprechendem Einsatz bereits bei geringen Wasserfluktuationen
erhebliche ionische Aufkonzentrationen resultieren. Um die These der Aufkonzentration durch die
Wasseraufnahme experimentell zu untersuchen, wurde im weiteren experimentellen Verlauf die mi-

niaturisierte Durchflusszelle durch ein kapillarbasiertes, mikrofluidisches System erweitert.
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Abbildung 54: Sensorsignale des Micrux IDE Sensors mit SU-8 Mikrokavitét
und PDMS-Membran. Gemessen mit 100 mV und einer Oszillationsfrequenz

von 20 kHz.

Im Hinblick auf das Ansprechverhalten zeigte der Sensor eine signifikant bessere Ansprechcharak-
teristik als die makroskopischen Vorgéingerversionen. Um die Ansprechzeit allerdings quantitativ
zu ermitteln, wurde das Impedanzsignal wie in Abbildung 55 erkennbar durch die Subtraktion einer
linearen Korrekturfunktion (Drift) korrigiert. Die Sprungantwort des Sensors zeigte schlieflich eine

Ansprechzeit t90 von etwa 60 s.
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Abbildung 55: Korrigiertes Ansprechverhalten des Mikrokavitétssensors wéah-

rend einer sprunghaften CO2-Konzentrationsdnderung.

173
1721 .
1714 A

170 /

169 /’
No Weighting
000373

Leitwert [uS]

0,99993
0,99985
Value Standard Error
Intercept 167,17266 001149
Slope 049542 0,00194

168 - -

167

166 T T T T T T T T T T

CO, [% vIV]

Abbildung 56: Kalibrierkurve des Mikrokavitétssensors.

Im néchsten Schritt wurde mit Hilfe der Messdaten aus Abbildung 54A eine Kalibrierkurve des
Sensors aufgetragen. Wider Erwarten resultierte aus den Wertepaaren von Leitwert und CO2-
Konzentration ein linearer Zusammenhang und nicht der wurzelférmige Kurvenverlauf, der zuvor
im theoretischen Teil der Arbeit beschrieben worden war. Die lineare Abhéngigkeit lasst sich darauf
zuriickfiihren, dass der Elektrolyt in dem COz2 solvatisiert wird, bereits eine vergleichsweise hohe
Grundleitfahigkeit besitzt und demzufolge wie von Varlan und Sansen [58] veroffentlicht eine

Linearisierung der Kalibrierfunktion erfolgt.

Abschliefsend kann festgehalten werden, dass die Sensorkonfiguration aufgrund der verhéltnisméfig
kurzen Ansprechzeit und des guten SNR ein vielversprechendes Grundkonzept darstellt. Es sind

jedoch weitere analytische und systematische Untersuchungen des Driftverhaltens erforderlich.

70



6 Ergebnisse und Diskussion

6.1.5  Mikrofluidik gekoppelter Sensor

Im folgenden Abschnitt wird das Driftverhalten des Sensors mit Mikrokavitét experimentell unter-
sucht. Damit die These der Aufkonzentration experimentell nachgewiesen werden konnte, wurde
die Mikrokavitdt mit einem mikrofluidischen System erweitert. Auf diese Weise war es moglich,
wéhrend einer CO2-abhéngigen Impedanzmessung das Kavitatsvolumen des Sensors kontinuierlich

bei variierbaren Durchflussraten mit Wasser durchzuspiilen.

Tabelle 8: Zusammenfassung der gravimetrischen Flussratenbe-

stimmung.

Hohendifferenz Massenzunahme Berechneter Fluss
85 cm 0,3 mg/min 300 nl/min
40 cm 0,15 mg/min 150 nl/min

Die Flussratenbestimmung erfolgte durch ein gravimetrisches Verfahren bei zwei vordefinierten
Hoheneinstellungen. Dazu wurde unterhalb der mikrofluidischen Auslasskapillare eine Laborwaage
platziert und anschliefend die Gewichtzunahme {iber ein bestimmtes Zeitintervall hinweg aufge-
zeichnet. Zur Eindammung des einhergehenden Verdampfungsprozess wurde der Wassertropfen mit
einem Kunststoffbecher abgedeckt. Die finalen Ergebnisse der Flussratenbestimmung werden in

Tabelle 8 zusammengefasst.

300 nl/min

~%% 150 nl/min

Signal [%]
3
[$)]
P

T T T T T T T T T 1
00:00 00:01 00:02 00:03 00:04 00:05
Zeit [hh:mm]

Abbildung 57: Normalisierte Sensorsignale bei unterschiedlichen Durchflussra-

ten und konstant eingestellter CO2-Konzentration (5% v/v).
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Im darauffolgenden Schritt konnte unter Verwendung der eigens gefertigten Durchflusszelle (vgl.
5.4.4) die Impedanz des Sensors bei konstant gehaltener COz-Konzentration (5% v/v) sowie bei
variierendem Wasserfluss verglichen werden. Die in Abbildung 57 dargestellten Signale wurden
einer einzigen Messung entnommen und zu Visualisierungszwecken normalisiert, separiert und {iber-
einandergelegt. Die Grafik zeigt deutlich, dass sich der Drift durch die kontinuierliche Durchspiilung
der Zelle signifikant verringert. Des Weiteren féllt auf, dass weder der 150 nl/min noch der

300 nl/min Wasserfluss ausreichen, um den Signaldrift vollstdndig zu eliminieren.
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Abbildung 58: Vergleich der Messverldufe mit und ohne Durchspiilung der
Zelle. Die beiden Messungen (A) und (B) wurden mit unterschiedlichen
Membranmaterialien durchgefiihrt: (A) PDMS-Membran, (B) PTFE-Memb-

ramn.

In einem weiteren Teilversuch wurde die identische Versuchsanordnung verwendet und anschlie-
fend die Impedanz mit und ohne Durchspiilung bei verschiedenen CO2-Konzentrationen gemessen.
Die Messung wurde im ersten Durchlauf mit der eigens hergestellten PDMS-Membran und im
darauffolgenden Durchlauf mit der kommerziell erhéltlichen PTFE-Membran durchgefiihrt. Die
Messdaten der beiden Versuchsdurchldufe sind in Abbildung 58 dargestellt. Die beiden Graphen
zeigen deutlich, dass der Signaldrift auch bei diesem Teilversuch durch die kontinuierliche Durch-
spiilung der Zelle eliminiert wird. Weiterhin fallt auf, dass die Sensorsignale in der zweiten Hélfte
des jeweiligen Messdurchlaufs stabilere Werte zeigen als die Messwerte des ersten Teils. Der Grund
hierfiir liegt moglicher Weise in der vergleichsweise langen Zeitspanne bis zum Erreichen konstanter
Stromungsbedingungen (Luftblasen, usw.). Wird das Ansprechverhalten der PDMS- mit dem der
PTFE-Kurve verglichen, so zeigt die PTFE-Kurve bei vergleichbarer Membrandicke sowie unter

Beriicksichtigung der jeweiligen Zeitachsenskalierung eine signifikant kiirzere Zeitkonstante.
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Abbildung 59: (A) Impedanzverlauf der durchspiilten Micrux Mikrozelle un-
ter Verwendung einer PTFE-Membran bei 0/2/4/6/8/10% v/v COa. (B) Ka-

librierkurve aus den in (A) erhobenen Messwerten.

Die letzte Messung dieses Versuchsteils bestand in der Erfassung einer Kalibrierkurve wihrend
kontinuierlicher Durchspiilung der Mikrokavitéat. Der Aufbau des Sensors war identisch zu dem in
den oben beschriebenen Teilversuchen. Nachdem eine Kavitdtsdurchspiilung mit einer Flussrate
von etwa 300 nl/min bisher zu befriedigenden Ergebnissen fiihrte, wurde die Durchflussrate auch
bei der Aufnahme der Kalibrierfunktion beibehalten. Damit bereits zu Beginn der Datenaufnahme
eine gleichméfige Spiilung gewahrleistet wurde, ist der Wasserfluss durch die Zelle bereits 1,5 h vor
der Messung gestartet worden. Der resultierende Impedanzverlauf in Abhéngigkeit der CO2-Kon-
zentration wird in Abbildung 59 abgebildet. Grundsétzlich bestétigt sich das stabile Messverhalten
des Sensors iiber die gesamte Messdauer. Aufgrund der komplexen Konstruktion des gesamten
Versuchsaufbaus von Elektrode, PDMS-Kavitit sowie 3D-gedruckter Durchflusszelle (vgl. Kapitel
5.4.4) fihrt das Totvolumen bzw. die Vielzahl der einzelnen Diffusionsstrecken zu enormen An-
sprechzeiten von etwa 1 h je Konzentrationswechsel. Dadurch, dass in diesem Teilversuch die Sig-
nalstabilitdt sowie das Driftverhalten des Sensors im Vordergrund stehen, ist das Ansprechverhalten
jedoch nicht von elementarer Bedeutung. Bei der Auftragung der Kalibrierkurve zeigt sich ein
linearer Zusammenhang zwischen der Quadratwurzel der CO2-Konzentration und dem Leitwert des
Sensors. Diese Relation ist ein deutliches Indiz dafiir, dass die Durchspiilung nicht nur fiir stabile

Sensorsignale, sondern auch fiir den Erhalt einer geringen Grundleitfihigkeit des Elektrolyts sorgt.

Zusammenfassend kann demzufolge festgehalten werden, dass die Hinzunahme einer mikrofluidi-
schen Wasserzufuhr das Driftverhalten des Sensors signifikant positiv beeinflusst. Des Weiteren

resultiert aus dem Versuchsaufbau, dass sich durch den kontinuierlichen Wasseraustausch die
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Grundleitfahigkeit verringert und dementsprechend die Sensitivitdt des Sensors entscheidend ge-

steigert werden kann.

6.1.6  Hydrogel-modifizierte Elektroden

800k — Elektrode 1 (100pm) 800k Elektrode 2 (120pm)
100p! 1mM KCI 100p1 1mM KCI

700k 700k A
— 600k — 600k ——m  ————  —
£ £
O 500k O 500k
& 200 & 00k
© ©
g 300k 8 300k
Q Q ]
€ S
= 200k = 200k

100K - 100k 4

0 T T T T 0 T T T T T T
0 20 40 60 80 0 10 20 30 40 50 60
sample sample
800k 4 800k -
100u! 1mM KCI — Elektrode 3 (10pm) 100yl 1mM KCI Elektrode 4 (210pm)

700k A 700k 4
— 600k 1 — 600k
£ £
O 500k O 500k~
& 400k & 400k
© ©
2 300k B a0k
Q aQ 1
£ S
= 200k = 200k-

100k - 100k -

0 T T T T T T T | 0 T T T T T T 1
0 20 40 60 80 100 120 140 160 0 10 20 30 40 50 60 70
sample sample

Abbildung 60: Impedanzverlauf der Hydrogel-modifizierten IDE nach Zugabe
von 100 pl 1 mM KCl.

In diesem Versuchsabschnitt wurde in Ansétzen untersucht, ob sich der Wasserfilm des Sensors
durch eine diinne Hydrogelschicht ersetzen lasst. Die Priparation der Elektroden sowie die Durch-
fiihrung der Messreihen konnten aufgrund der vorhandenen Expertise der Arbeitsgruppe im Bereich

Hydrogele zeiteffektiv durchgefiihrt werden.

Im ersten Teilexperiment wurde mit Hilfe variierender Hydrogel-Schichtdicken die Eindringtiefe
des elektrischen Feldes der IDE experimentell verifiziert. Dazu wurde im Verlauf einer Impedanz-
messung 100 pl 1 mM KCI Losung auf die Hydrogel-modifizierten IDEs getriufelt. Sheppard [84]
verdffentlichte in einer Studie eine vergleichbare Herangehensweise zur Untersuchung der Eindring-

tiefe des elektrischen Feldes einer IDE in Abhéngigkeit des vorliegenden Elektrodenabstandes.
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2:(W+S) _ 2:(10pm+10um)

dg-reidpE = P 3 ~ 13um (56)

dg_reiapg Eindringtiefe des elektrischen Feldes
w Fingerbreite IDE
S Fingergap IDE

Die Messdaten des Teilexperiments sind in Abbildung 60 zusammengestellt. Wie erwartet, zeigt
sich lediglich bei Elektrode 3 (10 pm) zum Zeitpunkt der Tropfenzugabe eine signifikante Anderung
des Impedanzsignals. Das ist dadurch zu begriinden, dass das elektrische Feld der IDE mit einem
Elektrodenabstand und -gap von jeweils 10 pm die Hydrogelschicht (10 pm) deutlich iiberragt.
Dementsprechend trigt die KCl Losung auf direktem Weg zur Anderung des Impedanzsignals der
IDE bei. Im Gegensatz dazu, zeigen die Elektroden 1, 2 und 4 verschwindend geringe Anderungen
auf den KCl-Tropfen. Es ist zu vermuten, dass bei diesen Elektroden die Eindringtiefe des E-Feldes
die Dicke der Hydrogelschicht nicht iibertrifft. Auch wenn die vorliegenden Ergebnisse nicht gédnz-
lich fiir eine reprisentative quantitative Aussage geeignet sind, belegen sie dennoch ansatzweise die

theoretische Eindringtiefe des E-Feldes einer IDE.
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Abbildung 61: Messdaten der Hydrogel-IDEs bei definierten CO2-Konzentra-

tionen.
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Im Weiternen Versuchsverlauf wurde die Impedanz der Hydrogel-IDEs bei unterschiedlichen CO2-
Konzentrationen gemessen. Die genauen Messdaten der Elektroden sind in Abbildung 61 zusam-
menfassend dargestellt. Elektrode 1 und 2 zeigen eine vergleichbare relative Impedanzénderung bei
gegebenen CO2-Konzentrationen. Die entsprechenden Anderungen von Elektrode 3 und 4 fielen bei
den unterschiedlichen CO2-Konzentrationen jedoch sehr gering aus. Aufgrund des instabilen Sen-

sorsignals lassen sich die Ergebnisse bei identischem Messprotokoll jedoch nicht reproduzieren.

Nachdem die Messdaten von Elektrode 1, 2 und 3 durch eine Signaloptimierung vom Drift des
Signals ,bereinigt’ und anschliefend normalisiert worden waren, konnte das Ansprechverhalten der
Hydrogel-IDEs miteinander verglichen werden. Die korrigierten Daten sind in Abbildung 62 aufge-
tragen. Aufgrund der geringen Schichtdicke zeigt die Elektrode 3 deutlich kiirzere Ansprechzeiten

als die beiden anderen Elektroden mit einer Hydrogelschicht von jeweils 100 pm bzw. 120 pm.
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| / —— Elektrode 3 (10um)
40 | i
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Abbildung 62: Einfluss der Dicke der Hydrogelschicht auf das Ansprechver-
halten. Die Daten entspringen der Messung aus Abbildung 61 und wurden zu

Vergleichszwecken driftkompensiert und normalisiert.

Abschliefsend betrachtet erwiesen sich die Hydrogel-modifizierten IDEs als keine potentiellen Sen-
sorkonfigurationen zur CO2-Bestimmung. Trotz valider Ergebnisse einzelner Messungen wie z. B.

in Abbildung 61 (120 nm) dargestellt, war der Grofteil der Messdaten nicht reproduzierbar und

von grofsen Signalschwankungen gepragt.
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6.2 Radialer leitfahigkeitsbasierter pCO2-Sensor

Teile von Kapitel 6.2 entsprechen in abgednderter sowie transkribierter Form der Publikation ,,B.
van der Weerd, R. Bierl, F.-M. Matysik (2016) A novel conductance based COz2 sensor for exhaust

gas analysis during extracorporeal membrane oxygenation. (in Bearbeitung)*

6.2.1  Ostzillationsfrequenz

Zur Bestimmung der optimalen Oszillationsfrequenz wurde fiir den radialen pCOz2-Sensor analog zu
den vorherigen konduktometrischen CO2-Sensoren eine frequenzabhéngige Impedanz/Phasen-Ana-
lyse mit dem LCR-Meter durchgefiihrt. Abbildung 63 zeigt hierfiir das Impedanz- und Phasenspek-
trum des radialen Sensors sowohl im leeren als auch im wassergefiillten Zustand. Im leeren bzw.
trockenen Zustand gleicht das Impedanzspektrum dem eines Kondensators. Im Gegensatz dazu
zeigt sich im gefiillten Zustand der typische, frequenzabhéingige Verlauf einer Leitfahigkeitszelle.
Im unteren Frequenzbereich (<200 Hz) wird die Gesamtimpedanz wesentlich von Cal geprégt. Im
hochfrequenten Bereich (>1 kHz) wird die gemessene Impedanz jedoch von den parasitdren Kapa-
zitdten Cpara dominiert. Um den resistiven Anteil der Gesamtimpedanz zu maximieren, wurden die

Impedanzmessungen demzufolge mit einer Oszillationsfrequenz von 800 Hz durchgefiihrt.

10M v +  H,0 gefilliter Sensor
1™ 3 I = trockener Sensor

A A AAMAMMAA A A 4

100k + i

|

Impedanz [Ohm]
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-100-

Abbildung 63: Impedanz- und Phasenspektrum des radialen CO2-Sensors im

leeren und im gefiillten Zustand.

Die Amplitude des Messsignals zur Impedanzbestimmung wurde auf 50 mV gesetzt. Auf der einen
Seite war diese Spannung ausreichend gering, um unerwiinschten Polarisationseffekten vorzubeugen
[87]. Auf der anderen Seite geniigte die Hohe der Spannung, um ausreichende SNRs bei den Impe-

danzmessungen zu erzielen [80].
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6.2.2  Charakterisierung

Zur Charakterisierung der Sensoreigenschaften wurde das Sensorsignal bei verschiedenen CO2-Kon-
zentrationen im physiologischen Bereich von 0-10% v/v COz2 auf dem Gasmessplatz aufgezeichnet.
Zur Stabilisierung der Gastemperatur betrug die Temperatur des Bubblers 40 °C. Neben der Tem-
peraturstabilisation fithrte die Erwédrmung des befeuchteten Gases zu einer Kondenswasserbildung,
wodurch ein Austrocknen des Sensors verhindert werden konnte. Beim Erreichen des Sensors betrug
die Gastemperatur des Gasgemisches schlielich 28 °C. Jede CO2-Konzentration wurde fiir eine
Dauer von 10 min gehalten. Abbildung 64 zeigt in diesem Zusammenhang den typischen Verlauf
des Sensorsignals bei einer Konzentrationserhthung um 2% v/v CO2. Nach ca. 40 s erreicht der
Sensor 90% des stationéiren Signals. Im Gegensatz zu dem mikromechanischen, konduktometrischen
CO2-Sensor von Varlan und Sansen [58], der {iber eine Ansprechzeit von 5 s verfiigt, erscheint dieser
Sensor vergleichsweise trige. Trotz alledem, ist das Ansprechverhalten fiir ein kontinuierliches Ab-

gasmonitoring wihrend einer ECMO immer noch im Rahmen der Spezifikation.
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Abbildung 64: Charakterisierung der Ansprechzeit tgo. Diese beschreibt die

zeitliche Dauer, bis 90% des stationdren Signals erreicht sind.

Das charakteristische Sensorsignal des Sensors wird exemplarisch in Abbildung 65 dargestellt. Der
Leitwert zeigt eine deutliche Anderung auf verschiedene CO2-Konzentrationen. Fiir die Bestimmung
der Kalibrierkurve wurden die korrespondierenden Leitwerte jeweils 2 min nach der Konzentrati-
onsénderung verwendet. Dem theoretischen Zusammenhang zwischen pCO2 und Leitwert entspre-
chend [78] zeigt der Sensor ein nicht-lineares Verhalten zwischen stationdrem Leitwert und COz2-
Konzentration. Der Leitwert des Sensors kann jedoch durch eine entsprechende Umformung in

linearisierter Form dargestellt werden:
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G = 955uS - /%+ 4518 (57)
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Abbildung 65: (A) Leitwert des radialen COs-Sensors in Abhéngigkeit der

CO2-Konzentration. (B) Linearisierte Kalibrierkurve des radialen Sensors.

Zu Beginn der Messung ist ein leichter Anstieg und gegen Ende ein leichter Abfall des Leitwerts zu
beobachten. Diese geringe Signalschwankung kann auf einhergehende Temperaturdnderungen in-
nerhalb der Messzelle zuriickgefiihrt werden. Eine experimentelle Untersuchung der Temperatur-
abhangigkeit zeigte in der Vorstudie, dass eine Temperaturinderung von 1 °C den Leitwert um 1%
beeinflusst (vgl. 6.1.3). Verglichen mit den Ergebnissen der vorlaufigen Messzellen verfiigt der ra-
diale CO2-Sensor iiber eine signifikant verbesserte Signalstabilitdt. Grund hierfiir liegt in der ro-
busten Zellkonfiguration, deren Bestandteile sowohl die porése Spacer Membran als auch die me-

chanisch stabile PTFE Membran bilden.

Fiir die abschliefende Beurteilung der charakteristischen Sensoreigenschaften des radialen, kon-
duktometrischen CO2-Sensors werden die Daten mit denen der klassischen Leitfdhigkeitsmessung
aus der Vorstudie (vgl. 6.1.1) verglichen. Tabelle 9 stellt die erfassten Sensoreigenschaften von
radialem und klassischem Leitfahigkeitssensor gegeniiber. Dadurch, dass es sich bei der verwendeten
klassischen Leitfahigkeitselektrode um ein voll-entwickeltes Markenprodukt handelt, ist die nomi-
nell doppelte CO2-Auflésung des radialen CO2-Sensors ein vielversprechendes Ergebnis. Es sollte

jedoch in diesem Kontext beriicksichtigt werden, dass die klassische Leitfahigkeitselektrode weder
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6 Ergebnisse und Diskussion

durch die Zellgeometrie noch durch die verwendete Oszillationsfrequenz fiir den vorliegenden Leit-
féhigkeitsbereich optimiert wurde. Auf der anderen Seite zeigt der radiale CO2-Sensor zum aktuellen
Entwicklungsstand jedoch deutliche Schwéchen in der Signalstabilitat. Im Gegensatz zur kommer-
ziellen Elektrode besitzt der in dieser Arbeit entwickelte Sensor eine zehnfach gréfere Langzeitab-

weichung.

Tabelle 9: Gegeniiberstellung der Sensoreigenschaften von radialem und

klassischem Leitfahigkeitssensor.

Parameter Radialer Leitfahigkeitssensor Klassischer Leitfahigkeitssensor
Priizision' (30; n=100) 0,04% 0,54%
Empfindlichkeit' 2,62 OL 11,79 2

0% CO, % CO,
Auflésung 0,02% CO0, 0,05% CO0,
Signalstabilitéit' 1,06 % 202 0,13 % 202

! bei 4% v/v CO2

6.3 Ultraschallbasierter pCOz2-Sensor

6.3.1 Temperaturkompensation

Fiir die Temperaturkompensation des US-Sensors wurde der formelle Zusammenhang zwischen
Schallgeschwindigkeit und Temperatur in einem Klimaschrank experimentell nachgewiesen.
Dadurch, dass die Gaszusammensetzung wihrend des gesamten Versuchsdurchlaufs konstant ge-
halten werden musste, wurde nicht nur die Temperatur, sondern auch die Feuchte geregelt. Wéh-
rend der Messung wurden die Sensordaten des Klimaschranks mittels serieller Dateniibertragung in
das zentrale US-Messprogramm eingebunden und anschliefsend mit der korrespondierenden Schall-
geschwindigkeit gespeichert. Die aufgezeichneten Messdaten wurden daraufhin mit dem Datenana-
lyse-Programm DIADEM von National Instruments verarbeitet und in Abbildung 66 iibersichtlich
dargestellt. Die leichte Oszillation des Feuchteplots ist die Folge der Feuchtereglung des Klimasch-
ranks. Der erh6hte Rauschpegel bei der Schallgeschwindigkeitsmessung wird durch die starke Vib-
ration des Klimaschrankkompressors hervorgerufen. Die temperaturkompensierte Schallgeschwin-
digkeitskurve wurde in DIADEM mittels einer mathematischen Berechnung unter Verwendung von

Temperatur- und Feuchtekanal erzeugt:
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298,15K
Kanal ("Temperatur[°C]")+273,15K

Kanal ("025")=\/ ‘Kanal ("c") (58)

Im Gegensatz zu der nicht-kompensierten Schallgeschwindigkeit verfiigt die temperaturkompen-
sierte Kurve auch bei steigender Temperatur {iber einen konstanten Geschwindigkeitsverlauf. Die
Messdaten belegen dementsprechend den theoretisch postulierten Zusammenhang zwischen Schall-

geschwindigkeit und Temperatur (vgl. Gleichung (55)).

33,6
28,8

24,0

Temperatur [°C]

19,2

sample
354 |-

c [m/s]

sample

sample

Abbildung 66: Temperaturabhéngigkeit der Schallgeschwindigkeit.

6.3.2  Ultraschall CO2-Messungen

Aufgrund der Temperaturkompensation konnten temperaturunabhéngige Messungen sowohl bei
verschiedenen CO2-Konzentrationen als auch bei unterschiedlichen Feuchtegraden durchgefiihrt
werden. Damit aus der Ultraschalllaufzeit die Schallgeschwindigkeit berechnet werden konnte,

wurde unter Verwendung der theoretischen Schallgeschwindigkeit fiir Luft der Abstand der US-

81



6 Ergebnisse und Diskussion

Wandler in die Priifstandsoftware kalibriert. Hierfiir wurde ein Schallgeschwindigkeitspolynom ver-
wendet, das sowohl die aktuelle Gastemperatur als auch die momentane Luftfeuchte beriicksichtigt.

Das entsprechende Polynom entspringt der Publikation von Cramer [98].

Die nachfolgend dargestellten Schallgeschwindigkeitsmessungen wurden zu Vergleichszwecken auf

eine Temperatur von 25 °C kompensiert.

T,, = 45s
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Abbildung 67: Ansprechverhalten des Schallgeschwindigkeitssensors bei einer
stufenformigen COs-Konzentrationsinderung. (A) 4% zu 6% COs; (B) 6% zu
4% COo.

Das Ansprechverhalten des Sensors wird durch das grofe Innenvolumen der USZ (ca. 70 cm®) sowie
durch das Todvolumen des GMP (ca. 120 cm®) in deutlichem MaRe beeintriichtigt. Demnach dauert
alleine eine Fiillung bei einem gegebenen Volumenstrom von 1 1/min bereits 11 s. Hinzu kommt
eine weitere Verzogerung durch die Umwilzung des Gasvolumens bis eine stationére
Gaskonzentration erreicht ist. Die charakteristischen Ansprechzeiten des US-Sensors werden fiir
eine Konzentrationszunahme bzw. -abnahme beispielhaft in Abbildung 67 dargestellt. In beiden
Fiéllen ergibt sich eine Ansprechzeit t9o von etwa 45 s. Durch eine Optimierung der Zellgeometrie

der USZ konnte diese jedoch signifikant verbessert werden.

Abbildung 68A zeigt den typischen Verlauf der Schallgeschwindigkeit bei 100% relativer Feuchte
und dementsprechend bei kondensierender Messumgebung. Im Vergleich zur Klimaschrankmessung
verfiigt das Messsignal trotz kondensierender Messbedingungen iiber ein deutlich verbessertes SNR.

Der US-Sensor liefert iiber die gesamte Messdauer hinweg ein stabiles sowie driftfreies Messsignal.
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Abbildung 68: (A) Schallgeschwindigkeitsverlauf des US-Sensors bei verschie-

denen CO2-Konzentrationen und kondensierender Feuchte. (B) Vergleich der

theoretischen und der gemessenen Abhédngigkeit der Schallgeschwindigkeit

sowie der CO2-Konzentration.
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Abbildung 69: Abweichung zwischen theoretischer und gemessener Schallge-

schwindigkeit in Abhéngigkeit der CO2-Konzentration.

Zur Darstellung der Kalibrierkurve in Abbildung 68B wurden die stationdren Geschwindigkeits-

werte fiir jede CO2-Konzentration arithmetisch gemittelt und gegeniiber der korrespondierenden

CO2-Konzentration aufgetragen. Bei direktem Vergleich der experimentell gemessenen sowie der

theoretisch berechneten Werte ergibt sich ein deutliches Bild. In reinem Sauerstoff deckt sich die
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gemessene Schallgeschwindigkeit unter Beriicksichtigung der Feuchte exakt mit dem theoretischen
Wert. Wird dem Gas jedoch stetig COz2 beigemischt, divergieren die beiden Plots kontinuierlich
auseinander. Die Abweichung zwischen der theoretischen und der tatséchlich gemessenen Schallge-
schwindigkeit in Abhéangigkeit der CO2-Konzentration wird in Abbildung 69 dargestellt. Mit zu-
nehmendem COg2-Anteil steigt die Abweichung zur theoretischen Schallgeschwindigkeit linear an.
Der Grund hierfiir liegt an den intermolekularen Relaxationseffekten, die bei einer Schallfrequenz
von 200 kHz die Schallgeschwindigkeit in CO2 um etwa 4% (Schalldispersionskurve COz2, vgl. 4.2.2)
erhohen [99]. Mit Hilfe der Auftragung in Abbildung 69 kann fiir COz2 jedoch lediglich eine Ge-
schwindigkeitserhohung von etwa 1,2% abgeschétzt werden. Dies liegt daran, dass die CO2-
Messungen in feuchten Gasgemischen durchgefiihrt wurden und nicht in trockenen. Bereits geringe
Wassermengen fiithren in CO2 zu einer signifikanten Verschiebung der Dispersionskurve [90]. Die
entsprechenden Literaturstellen lassen aufgrund der vorliegenden Daten jedoch ausschlieklich qua-
litative und keine quantitativen Riickschliisse auf die vorliegenden Messergebnisse zu. Beispielhaft
wird in Abbildung 70 die Schalldispersion in CO2 mit bestimmten Fremdgaszusitzen (u. a. H20)
bei Raumtemperatur in Abhéngigkeit der Schallfrequenz dargestellt.
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Abbildung 70: Schalldispersion in CO2 mit Fremdgaszusitzen bei Raumtem-
peratur [90].

Zur experimentellen Bestimmung der COg2-Schallgeschwindigkeitskurve in Abhéngigkeit der
Feuchte wurde eine Messreihe bei verschiedenen Feuchtegraden durchgefiihrt. Als temperaturun-
abhéngiges Maf zur Quantifizierung des Feuchtegehalts wird der Molenbruch des Wasserdampfes
Xwasser eingefithrt. Abbildung 71A fasst die Kalibrierkurven der Schallgeschwindigkeitsmessungen
bei drei unterschiedlichen Feuchtewerten zusammen. Wie erwartet hat Xwasser einen signifikanten
Einfluss auf die Schallgeschwindigkeit. Des Weiteren wird deutlich, dass die Feuchtigkeit lediglich

eine y-Verschiebung und nahezu kaum Steigungsdnderungen der Kalibriergeraden verursacht. Aus
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diesem Grund lésst sich der Sensor mit der in Abbildung 71B dargestellten linearen und feuchte-

abhéngigen Funktion kalibrieren.
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Abbildung 71: (A) Einfluss der Feuchtigkeit auf die Kalibrierkurve des US-
Sensors. (B) Bestimmung der feuchteabhiingigen Kalibrierfunktion des

Ultraschall CO»-Sensors.

Obwohl sich die Kalibrierkurven feuchtekompensieren lassen, empfiehlt sich fiir die CO2-Messung
am Membranoxygenator dennoch eine separate Kalibrierung bei ausschliefslich 100% relativer
Feuchte. Dadurch, dass die Gastemperatur nach Durchlaufen des Membranoxygenators gewhnlich
oberhalb der Raumtemperatur liegt (35-40 °C) und anschliefiend bis zum Erreichen des US-Sensors
auf niedrigere Temperaturwerte sinkt, liegen stets geséttigte Feuchtebedingungen vor. Aus diesem
Grund wire eine direkte Kalibrierung des US-Sensors bei 100% relativer Feuchte sowie bei ver-
schiedenen Temperaturen sinnvoll. Es muss jedoch beachtet werden, dass die Kalibrierung bei ver-
schiedenen Temperaturen durchgefiihrt werden muss, da in diesem Fall die in Kapitel 4.2.3 be-
schriebene Temperaturkompensation aufgrund des temperaturabhéngigen Sattigungsdampfdrucks

nicht ausreichend ist.
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7 Bewertung der Messprinzipien

In Bezug auf die CO2-Messung am Membranoxygenator stellt die Signalstabilitit neben der
erforderlichen Messgenauigkeit von etwa 42 mmHg (2,7 hPa) eine der wichtigsten
Sensoreigenschaften dar. In diesem Zusammenhang hat der US-Sensor deutliche Vorteile gegeniiber
dem konduktometrischen Sensor (x-Sensor). Auf Basis der eigenen experimentellen Erfahrung und
den Ergebnissen von Varlan und Sansen [58] ldsst sich der Eintrag storender Fremdionen im
aktuellen Entwicklungsstand des x-Sensors nicht génzlich einddmmen. Deshalb neigt die
konduktometrische CO2-Messung zum aktuellen Stand der Arbeit zu einem signifikanten abdriften
des Sensorsignals. Dagegen zeigt der US-Sensor ein deutlich stabileres Messsignal. Sofern sich der
Abstand der US-Wandler nicht verdndert, hingt die Schallgeschwindigkeit lediglich von der
Gaszusammensetzung sowie der Temperatur ab. Dementsprechend zeigen die vorliegenden

Messdaten des US-Sensors versuchsiibergreifend stabilere CO2-Messsignale.

Bei der Messgenauigkeit eines Sensors wird im Allgemeinen zwischen Prézision und Richtigkeit
unterschieden. Die Prézision eines Sensors ist ein Maf fiir die Streuung der Messwerte und kann
beispielsweise mit Hilfe der Standardabweichung o quantifiziert werden. Dagegen gibt die Richtig-
keit die Abweichung des Messwerts gegeniiber dem realen Wert an. Des Weiteren kann durch den
Quotienten aus Prézision (30) und Empfindlichkeit die Auflésung eines Sensors berechnet werden.
Tabelle 10 zeigt eine Zusammenfassung der Sensoreigenschaften des ultraschallbasierten und des

konduktometrischen CO2-Sensors.

Der x-Sensor hat im Vergleich zum US-Sensor nominell eine fiinffach héhere Auflésung. Wird jedoch
die Signalstabilitdt der beiden Sensorprinzipien miteinander verglichen, zeigt sich ein &hnliches Bild
wie zuvor im Vergleich mit der klassischen Leitfahigkeitselektrode (vgl. 6.2.2). Im Gegensatz zum
US-Sensor, bei dem die Messwerte bei verschiedenen CO2-Konzentrationen reproduzierbar waren,

konnten im aktuellen Entwicklungsstadium des x-Sensors kaum einzelne CO2-Messungen wiederholt
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werden. Hauptursachen hierfiir waren zum einen leichte Temperaturschwankungen innerhalb der

Messzelle und zum anderen einhergehende ionische Verunreinigungen des Zellvolumens.

Tabelle 10: Prazision und Signalstabilitdt des ultraschallbasierten und des

konduktometrischen COz2-Sensors.

Parameter US-Sensor »-Sensor
Auflésung 0,10% CO, 0,02% CO,
Signalstabilitéit' 0,03 % 202 1,06 % ZOZ
Ansprechzeit too% 45 s 40s

! bei 4% v/v CO2

Die Bestimmung der COgz-Eliminierung am Membranoxygenator stellt aufgrund der speziellen
Messumgebung sowie der vergleichsweise langen Einsatzdauer besondere Anforderungen an den
Sensor. Aus diesem Grund stehen bei der Bewertung der beiden Messprinzipien nicht nur die no-
minellen Sensoreigenschaften, sondern vielmehr die Eignung des gesamten Sensorprinzips im Vor-

dergrund. Die Sensoranforderungen lassen sich folgendermafien spezifizieren:

=  CO2-Messung in einem Gasgemisch CO2/02/H20

= 0-10% v/v CO2

= 1+3% relative Genauigkeit

=  100% r.h. + Kondenswasser

= 25-40 °C

» Langzeitstabilitit ohne Zwischenkalibrierung (>10 Tage)

=  Geringer Formfaktor

Damit die Repréasentativitit der Bewertung erhoht wird, wurden die einzelnen Bewertungskriterien
auf Basis der Spezifikationen unterschiedlich gewichtet. Weiterhin muss das potentielle Messsystem
resistent gegeniiber kondensierender Feuchte sein, wodurch die Feuchtebestéindigkeit dementspre-
chend zum K.O.-Kriterium' wird. Aufgrund der spezifizierten Einsatzdauer wird der Sensorstabili-
tat die hochste Prioritat mit 60% zugesprochen. Das zweitwichtigste Kriterium ist die Sensorauflo-

sung mit einer Gewichtung von 20%. Mit Hilfe der Sensorauflésung soll das Auflésungsverhalten

! Zwingend notwendiges Kriterium, ohne deren Existenz das Vorhaben nicht erfolgreich durchgefiihrt
werden kann.
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des Sensors bewertet werden. Dagegen werden die Integrierbarkeit des Sensors mit 10%, das An-

sprechverhalten mit 5% und die Kosten ebenfalls mit 5% gewichtet.

Tabelle 11: Bewertungsmatrix* der beiden Messprinzipien fiir die CO2-Messung am

Membranoxygenator.
US-Sensor x-Sensor

Kriterium Gewichtung

Bewertung Gewichtet Bewertung Gewichtet
Kondenswasser K.O.-Kriterium v v
Stabilitét 60% 00000 3,00 0000 0,60
Auflésung 20% 00000 0,60 00000 0,80
Integrierbarkeit 10% 00000 0,20 00000 0,40
Ansprechzeit 5% 000 0 0,15 00000 0,10
Kosten 5% [ ] Jelele 0,10 0000C 0,20
Summe: 100% 4,05 2,10

" Jedes Kriterium wird mit einer Punktezahl von 0-5 Punkten bewertet. Die jeweilige Punktezahl wird anschlie-

fend mit der entsprechenden Gewichtung multipliziert.

Zusammenfassend betrachtet besitzen sowohl das konduktometrische als auch das ultraschallba-
sierte Messverfahren fiir die CO2-Bestimmung am Membranoxygenator entscheidende Vor- und
Nachteile. Der x-Sensor iiberzeugt durch eine vergleichsweise gute CO2-Auflésung, dagegen weist
der US-Sensor eine erheblich bessere Langzeitstabilitéit auf. Bis dato iiberwiegen jedoch die Vorteile

des ultraschallbasierten Sensorsystems.
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Die ECMO ist eine etablierte Behandlungsmethode, die bei Patienten mit einer schwerwiegenden
pulmonalen Schidigung eingesetzt wird. Mit Hilfe der extrakorporalen Membranoxygenierung kann
die lebensnotwendige Lungenfunktion fiir Tage oder Wochen unterstiitzt oder gar vollstandig er-
setzt werden. Fiir den physiologischen Betrieb einer ECMO sind jedoch im Zusammenspiel mit
einer mechanischen Beatmung stdndige Blutgasanalysen notwendig. Die Folgen dieser zeitintensi-
ven Analysen sind einerseits eine verzogerte Systemregulierung und andererseits ein erheblicher
Personalaufwand. Abhilfe kénnte hierfiir ein Messsystem schaffen, das die eliminierte CO2-Menge
mittels einer indirekten pCO2-Determination im Abgas des Membranoxygenators kontinuierlich

bestimmt.

Vor diesem Hintergrund wurden im Rahmen dieser Arbeit zwei unterschiedliche Sensorprinzipien
fiir die CO2-Messung am Membranoxygenator entwickelt und charakterisiert. Das erste Sensorkon-
zept, mit dem sich der Grofsteil dieser Arbeit beschéftigt, basiert auf der pCO2-abhéngigen Leitfa-
higkeitsinderung, die in einem diinnen Wasserfilm gemessen wird. Der zweite Ansatz forciert die
Entwicklung eines akustischen Sensors, der die CO2-Konzentration mit Hilfe der Schallgeschwin-

digkeit in einem bindren Gasgemisch bestimmt.

Im ersten Teil der Arbeit wurden im Rahmen experimenteller Voruntersuchungen grundlegende
Erfahrungen in der konduktometrischen CO2-Bestimmung gesammelt. Begonnen wurde diese Stu-
die mit einer vergleichsweise grundlegenden Versuchsanordnung. Unter Verwendung einer klassi-
schen Leitfahigkeitselektrode und verschiedenen Durchflusszellen konnte die theoretische Abhén-
gigkeit zwischen der Leitfahigkeit und der CO2-Konzentration mit einer Abweichung von durch-
schnittlich 0,4 nS/cm experimentell nachgewiesen werden. Im weiteren Versuchsverlauf wurde die
klassische Leitfahigkeitselektrode durch eine kommerziell verfiigbare Interdigitalelektrode (IDE)
ersetzt und anschliefend charakterisiert. Durch diverse Impedanz/Phasen-Analysen mit Hilfe eines

LCR-Meters wurden die jeweiligen, optimalen Oszillationsfrequenzen fiir die Leitfdhigkeitsmessung
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bestimmt. Dadurch konnte die Sensitivitdt des konduktometrischen CO2-Sensors verdoppelt wer-
den. Weiterhin konnte im Rahmen der Vorstudie die Temperaturabhéngigkeit der Leitfahigkeit
erfolgreich kompensiert werden. Verglichen mit den nicht-temperaturkompensierten CO2-Messun-

gen konnte dadurch eine signifikant bessere Sensorstabilitéit erzielt werden.

Im Hinblick auf die Miniaturisierung des konduktometrischen Sensorkonzepts wurden verschiedene,
integrierte Konfigurationen entwickelt und charakterisiert. Im Zuge der mikrotechnologischen Mo-
difizierung der IDE mit einer SU-8-Mikrokavitit konnte ein kompakter Sensor werden. Trotz der
Verwendung einer PDMS-Membran konnte durch die deutliche Verkleinerung der Messzelle das
Ansprechverhalten von etwa 8 min auf 1 min reduziert werden. Begriindet durch die stetige Was-
seraufnahme der epoxidbasierten Mikrokavitéit, zeigte der Sensor eine dauerhafte Zunahme der
Leitfahigkeit. Diese konnte jedoch durch die Hinzunahme eines mikrofluidischen Systems entschei-
dend kompensiert werden. Im letzten Teil der Vorstudie wurde versucht den diinnen Wasserfilm
durch ein Hydrogel zu ersetzen. Dies erwies sich aufgrund der Instabilitdt des Sensorsignals und

der nicht vorhandenen Reproduzierbarkeit jedoch als nicht geeignet.

Aufbauend auf den Erfahrungen der Vorstudie wurde ein kompakter CO2-Sensor entwickelt und
anschliefend charakterisiert. Mit Hilfe der IDE-Durchkontaktierung und der Verwendung zweier
Federkontaktstifte konnte ein praktikabler Sensoraufbau realisiert werden. Dieser zeichnet sich vor
allem durch die Simplizitidt des Aufbaus, durch die Wechselmoglichkeit der IDE, durch das robuste
Sensordesign und durch die kostengiinstigen Herstellungskosten aus. Durch das integrierte Wasser-
reservoir konnte der Sensor im Vergleich zu Vorgingerversionen wesentlich stabilere Messsignale
erzielen. Gegeniiber der klassischen Leitfdhigkeitselektrode zeigte der in dieser Arbeit entwickelte
CO2-Sensor die doppelte CO2-Auflésung. Ebenso konnte die Ansprechzeit um etwa das zehnfache

auf 40 s verbessert werden.

Im zweiten Teil der Arbeit wurde ein ultraschallbasierter COs2-Sensor in Form eines Prototyps
entwickelt. Fiir die softwaregestiitzte Schallgeschwindigkeitsbestimmung wurde eine zuverléssige
Auswertealgorithmik mit Hilfe von LabVIEW programmiert. Neben einer integrierten Temperatur-
kompensation konnte der Ultraschallsensor fiir einen Bereich von 60-100% relativer Feuchte kom-
pensiert werden. Die absolute COsz-Auflésung des Sensors betrug 0,10% v/v COz. Verglichen mit
dem konduktometrischen COz2-Sensor betrug die CO2-Abweichung des US Sensors nach einer Mess-
dauer von einer Stunde lediglich 0,03% v/v CO2 im Gegensatz zu 1,06% v/v CO2 beim Leitfihig-

keitssensor.

Im letzten Abschnitt dieser Arbeit wurden sowohl der leitféhigkeitsbasierte als auch der ultraschall-
basierte CO2-Sensor im Hinblick auf eine pCO2-Messung am Membranoxygenator nach verschiede-

nen Kriterien bewertet. Zusammenfassend betrachtet zeigte der Ultraschallsensor entscheidende
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8 Zusammenfassung

Vorteile in der Signalstabilitdt. Im Gegensatz dazu konnte der Leitfahigkeitssensor jedoch in den

Kategorien Sensorauflosung, Kosteneffizienz und Integrierbarkeit des Sensorkonzeptes iiberzeugen.
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