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Einleitung

“There is plenty of room at the bottom“

Krebs — eine Diagnose die im Jahr 2003 fiir 1.5 Millionen Deutsche gestellt wurde,
eine Diagnose, die fiir die Betroffenen und ihre Angehorigen einen tiefen Einschnitt in
ihrem Leben darstellte und fiir viele den Tod bedeutete. Mittlerweile liegt Krebs als To-
desursache nach Erkrankungen des Herz-Kreislaufsystems auf Platz zwei der hiufigsten
Todesursachen in Deutschland — leider mit steigender Tendenz. Fiir die biologische und
medizinische Forschung ist das Grund genug nach verschiedensten Therapieansitzen zu
suchen, um die Heilungschancen zu verbessern. Der Einsatz der Nanotechnologie ersffnet
dabei neue Moglichkeiten, sei es durch die Erforschung des Zellstoffwechsels bei Tumor-
zellen oder durch die Verwendung neuartiger Medikamententriger, bei der Behandlung
schwerer Krankheiten.

Die physikalischen und technischen Gesichtspunkte des aktiven Wirkstofftransports
mit magnetischen Feldern sind Schwerpunkt der hier vorliegenden Arbeit, die im Rahmen
des BMBF Verbundprojektes Nanomagnetomedizin, einem interdisziplindren Projekt, das
die Verwendung von magnetischen Nanoteilchen in der Tumorbekdmpfung untersucht, ent-
stand. Die Mechanismen des aktiven Wirkstofftransports werden am Beispiel des Magnetic
Drug Targetings fiir die Krebstherapie untersucht.

Das Magnetic Drug Targeting ist ein neuartiger Therapieansatz, bei dem magneti-
sche Nanopartikel, an die Chemotherapeutika angebunden sind, in die tumorzufithrenden
Blutgefifle injiziert werden und durch magnetische Felder im Tumor festgehalten und auf-
konzentriert werden. So hofft man, die wirksame Medikamentendosis im Tumor gegeniiber
der herkémmlichen systemischen Chemotherapie, bei gleichbleibenden oder sogar gerin-
geren Nebenwirkungen, deutlich zu steigern. Im Gegensatz zu den in der Technik und
als Kontrastmittel iiblicherweise verwendeten Ferrofluiden werden bei diesem Ansatz die
Partikel in einer Grofle zwischen 100 nm und 300 nm eingesetzt.

Das erste Ziel dieser Arbeit ist die Entwicklung geeigneter Magnetfeldquellen fiir die
tierexperimentellen Arbeiten sowie die physikalische Beschreibung der Partikelbewegung
in der Blutbahn und in den Atemwegen. Die zu entwickelnden Magnete sollen sowohl fiir
den Versuch am Kaninchen als auch an der Maus geeignet sein. Dabei hingt die Gro-
e der Magneten und die Tiefenreichweite der Magnetfelder direkt von dem verwendeten
Tiermodell ab. So ist fiir Kaninchen oder Schweine eine sehr grofie Feldausdehnung, also
der Bereich, in dem die magnetische Flussdichte grofier als die Sittigungsflussdichte der
Partikel selbst ist, notwendig jedoch geniigen fiir die Untersuchungen an der Riickenhaut
der Maus bereits extrem kurze Reichweiten. Neben der Konstruktion und der Optimierung
der Magnetfeldquellen soll eine Modellbeschreibung entwickelt werde, mit der es moglich
ist, die Partikelbahnkurven innerhalb einer Mehrphasenstrémung zu berechnen. Ausgangs-
punkt hierfiir ist die Bestimmungsgleichung fiir die magnetische Kraft F auf ein einzelnes

xi
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Partikel mit dem magnetischen Moment 7 in einem externen magnetischen Flussdichte-

feld B ebenso wie die Ergebnisse der Tierversuche und den Experimenten mit kiinstlichen
Gefifen.

F=(EV)B (1)

Weiterhin wird die Zelltransfektion, eine Methode zum FEinschleusen von Fremdge-
nen in Zellen, mit magnetischen Feldern und Trigerpartikeln in dieser Arbeit theoretisch
betrachtet. Durch das Einbringen von fremder DNA in z.B. Endothelzellen kann festge-
stellt werden, welche Proteine beispielsweise fiir die Angiogenese, also die Neubildung der
Tumorblutgefifle, verantwortlich sind. Mit gezieltem Blockieren dieser Proteine kann die
Bildung von Tumorgefifien gehemmt und vielleicht sogar unterbunden werden. Die Folge
wiire, dass der Tumor aus Nihrstoffmangel absterben wird. Fiir eine effektive Transfektion
stehen eine Reihe von chemischen, physikalischen und biologischen Verfahren zur Verfii-
gung, die allerdings bisher nur im Reagenzglas moglich sind, da die beteiligten Reagenzien
zur Permeabilisierung der Zellmembran, bei zu lange Verweildauer im Koérper, toxisch wir-
ken konnen. Eine junge Methode zur Zelltransfektion ist die Magnetofektion, bei der die
einzuschleusenden DNA-Fragmente an magnetische Nanopartikel gekoppelt werden und
diese mit Hilfe eines Magnetfeldes auf die Zellen gezogen werden. Ein weiterer Teil dieser
Arbeit beschiiftigt sich mit der Berechnung der Krifte die durch die magnetischen Parti-
kel auf die Zellen ausgeiibt werden, dabei wird die Zelle als ein hyperelastisches Material
modelliert, und die auftretenden Druck- und Zugspannungen sowie die Zellverformung
mithilfe der Methoden der Strukturmechanik berechnet.
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Anwendung magnetischer Fluide
in Technik und Life Science



Kapitel 1

Uberblick

Die ersten magnetischen Fliissigkeiten, die magnetorheologischen Fluide wurden vor fast
sechzig Jahren entwickelt. Bei diesen Fliissigkeiten handelt es sich um kolloidale Sus-
pensionen aus Mikrometer grofien ferromagnetischen Teilchen, die ihre Viskositéit unter
Einfluss eines externen magnetischen Feldgradienten iiber mehrere Groéflenordnungen én-
dern kénnen. 30 Jahre spéter wurden die Ferrofluide entwickelt, die die Eigenschaft der
magnetischen Fliissigkeiten mit einer geringen Beeinflussbarkeit der Viskositét verbanden
([63], [69]). Diese Ferrofluide bestehen aus ein-doménigen Eisenoxidpartikeln in der Gro-
Benordnung zwischen 10 nm und 20 nm, die makroskopisch wie homogene Fliissigkeiten
betrachtet werden konnen. Sie finden vielfiiltigen Einsatz in der Technik, zum Beispiel
als Dichtung fiir Drehdurchfiihrungen, zur Kiihlung von Lautsprechern, zur Stofftrennung
oder zur Schmierung von Drehwellen.

In der Medizin wurden Ferrofluide erstmals in den 1960er Jahren fiir den Verschluss
von Gehirn- und Nierengefélen bei Aneurysmen verwendet ([6]). In letzter Zeit werden
sie immer h#ufiger als Kontrastmittel in der Radiologie verwendet ([50]). Speziell fiir die
Darstellung von Leberlidsionen mittels Kernspintomographie werden Ferrofluide in einer
Grofe von 60 nm, einschliefllich einer biovertréglichen Oberflichenbeschichtung, eingesetzt
(z.B. Resovist, Fa. Schering). Ein zweites, mehr therapeutisches Einsatzfeld ist die Hy-
perthermie. Setzt man diese Fliissigkeiten ndmlich einem hochfrequenten magnetischen
Wechselfeld aus, so erwérmen sich die Eisenoxidpartikel aufgrund ihrer Trigheit so stark,
dass sie zur thermischen Ablation von Tumoren verwendet werden kénnen. Speziell zur
Behandlung von Glioblastomen, einem bésartigen Hirntumor, gibt es bereits einige FErfah-
rungen mit diesen kolloidalen Substanzen ([40]). Als Féhre fiir Wirkstoffe und Gene wird
hingegen eine Mischform aus Ferrofluid und magnetorheologischer Fliissigkeit verwendet.
Die hierfiir verwendeten Partikel bewegen sich in der Grofle zwischen 100 nm und 250 nm
([26], [51], [52], [65], [66]).

1.1 Herstellung und Eigenschaften von Ferrofluiden

Fiir die Herstellung von Ferrofluiden kommen hauptsichlich Eisen, Kobalt, Maghemit
(FeaO3), Kobaltferrit (CoFeaO4) und Magnetit (FezO4) in Frage, wobei sowohl in den
technischen als auch medizinischen Anwendungen iiberwiegend Magnetit verwendet wird.
Als Trigerfliissigkeiten werden meistens Wasser, Olsdure oder Silikonol eingesetzt. Durch
ihre geringe Groflen bilden die Partikel nur eine einzige magnetische Doméne aus und
zeigen deshalb ein superparamagnetisches Verhalten verbunden mit einem makroskopi-
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schen Dipolmoment. Dieses kann durchaus in der GréSe von 10*ug liegen und ist somit
wesentlich grofler als das Dipolmoment einzelner Molekiile. Fiir die Herstellung von Fer-
rofluiden gibt es zwei prinzipielle Methoden. Zum einen kénnen die gelosten magnetischen
Pulver mittels Kugelmiihlen solange gemahlen werden bis sie die gewiinschte Grofle er-
reicht haben, was mitunter einige Wochen dauern kann, und zum anderen kénnen diese
Suspensionen durch eine chemische Synthese aus Metallsalzen hergestellt werden. Fiir das
gingige Magnetit lautet die Reaktionsgleichung:

8NaOH+2FeClz+FeCly —> Fe3Oy4 + 8NaCl + 4H,0 (1.1)

Da die nackten Nanopartikel aufgrund der starken van der Waals-Kriifte agglome-
rieren wiirden, miissen geeignete Dispergiermittel zugegeben werden. Diese bilden eine
Hiillschicht aus adsorbierten Polymeren, mit einer typischen Polymerlinge von etwa 1 nm
bis 2 nm, auf der Oberfléiche des Partikels aus. Ein gingiger Dispersant auf Kohlenwasser-
stoffbasis ist Olsiure (C17H33COOH), bei der die polare Carboxylgruppe die Abschirmung
gegen Agglomeration erzeugt. Setzt man polare Fliissigkeiten wie zum Beispiel Wasser als
Tragermedium ein, so konnen auch ionische Hiillmolekiile wie -OH; verwendet werden.
Damit erreicht man eine elektrostatische Abstoflung zwischen den einzelnen Partikeln.

Setzt man die Ferrofluide einem externen magnetischen Feld aus, so richten sich die
Vektoren der Magnetisierung entsprechend diesem Feld aus, was eine feldstirkeabhéingi-
ge Magnetisierung der gesamten Fliissigkeit zur Folge hat. Dieser Relaxationsvorgang ist
notwendig um das thermodynamische Gleichgewicht des Fluides beizubehalten. Es sind
zwei verschiedene Relaxationsmechanismen bekannt: Brownsche und Néelsche Relaxation.
Im Fall der Brownschen Relaxation dreht sich das Partikel als ganzes und die Orientie-
rung des magnetischen Momentes bleibt in Bezug auf das Kristallgitter konstant. Bei der
Relaxation nach Néel hingegen richtet sich nur die Orientierung des Vektors des magne-
tischen Momentes nach dem Feld aus. Frei bewegliche Partikel relaxieren iiberwiegend
nach Brown, wohingegen gebundene Partikel nach Néel relaxieren. Die Zeitkonstanten fiir
die beiden Prozesse hingen bei der Brownschen Relaxation von dem hydrodynamischen
Teilchenvolumen, der Viskositéit und der thermischen Energie ab, bei der Néelschen Re-
laxation héngt sie von dem magnetischen Teilchenvolumen, der thermischen Energie, der
Attempfrequenz und der Anisotropiekonstante ab.

Ab einer bestimmten Feldstirke, der Sattigungsfeldstéirke, dndert sich die Magneti-
sierung nicht mehr. Fiir Magnetit betriigt sie etwa 48052, Sato et al. ([73]) haben die
Magnetisierung von Ferrofluiden gemessen und mit der theoretisch ermittelten Magneti-
sierung verglichen. Es wurde festgestellt dass die tatsdchliche Magnetisierung kleiner als
die berechnete ist. Dieses Verhalten wurde mit einer magnetisch inaktiven Schicht erklért,
die fiir Ferrofluide aus Magnetit ca. 1 nm dick ist.

1.2 Anwendungen in der Technik

Urspriinglich wurden Ferrofluide fiir die reibungsarme Abdichtung von Drehdurchfiithrun-
gen (Abbildung 1.1, links) z.B. bei Roéntgendrehanoden verwendet ([60]). Dazu wird eine
rotierende Welle mit starken Permanentmagneten umgeben und das Ferrofluid zwischen
Welle und Magneten eingebracht wo es durch die starken magnetischen Felder auf Posi-
tion gehalten wird. Mit dieser Art von Abdichtung kénnen Druckdifferenzen bis zu 1 bar
zwischen Innen- und Auflenraum abgeschottet werden. Der Vorteil dieser Abdichtung ist,
dass sie gegeniiber herkémmlichen Dichtungen (Simmerringen) sehr verschleif- und rei-
bungsarm sind.
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Abbildung 1.1: Abdichtung von Drehdurchfithrungen (links) und Lautsprecherkiihlung
(rechts).

Ein weiteres Einsatzfeld fiir Ferrofluide ist die Kiihlung von Lautsprechern (Abbildung
1.1, rechts) mit hoher Leistung oder sehr kleiner Bauweise ([60]). Bei normalen Lautspre-
chern erfolgt die Kithlung der Spule, mit schlechtem Wirkungsgrad, durch die Umgebungs-
luft wodurch die Grofle bzw. die Leistung der Lautsprecher limitiert wird. Bringt man nun
zwischen der Spule und dem Magneten ein Ferrofluid ein so erhsht sich der Wirkungsgrad
der Kiihlung aufgrund der sehr viel besseren Wirmeleitfahigkeit von Wasser im Gegensatz
zur Luft. Die im Lautsprecherbau verwendeten Permanentmagnete sind ausreichend stark,
um das Ferrofluid selbst bei grofien Amplituden auf Position zu halten.

Eine relativ junge Anwendung fiir Ferrofluide ist die Magnetseparation im Hochgra-
dientenfeld ([18]). Dies ist ein Verfahren welches sowohl fiir die Fest-Fliissig-Trennung als
auch fiir die Festkorpertrennung eingesetzt werden kann. Bei der Fest-Fliissigtrennung wird
beispielsweise ein aufmagnetisiertes Drahtnetz oder eine Drahtwolle als Abscheidematrix
in den Fliissigkeitsstrom eingebracht, an der dann magnetische Partikel oder Stoffe hin-
gen bleiben, die an magnetische Partikel anbinden. Mit diesen Abscheideanlagen kénnen
Filtergeschwindigkeiten bis 1000”‘T3 erreicht werden.

1.3 Anwendung in Biologie und Medizin

1.3.1 Nanopartikel fiir die Tumordiagnostik

Die regulire, klinische Anwendung von magnetischen Nanopartikeln beschriankt sich der-
zeit noch auf die Verwendung von Kontrastmitteln auf Basis von dextranstabilisierten,
superparamagnetischen Eisenoxiden so genannten USPIO (ultra small superparamagnetic
iron ozides) wie zum Beispiel Resovist, Endorem, Ferucarbotan oder Ami-25 ([40]). Diese
Kontrastmittel, mit einer magnetischen Kerngrofle zwischen 3 nm und 60 nm, verkiirzen
die T2-Zeit bei der Kernspintomographie, da sie von dem retikuloendothelialen System
(RES) phagozytiert und unspezifisch beispielsweise im gesunden Leber- oder Milzgewe-
be abgelagert werden. Im Bereich von Tumorlidsionen kann allerdings keine Anlagerung
durch das RES und somit auch keine Signalabschwiichung auftreten. Das liddierte Ge-
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webe setzt sich im Bild von dem gesunden Gewebe ab. Mittlerweile gibt es bereits eine
Reihe weiterer nanoskaliger Eisenoxidteilchen die fiir den diagnostischen Einsatz bei der
MR-Angiografie, der MR-Lymphografie, oder bei der Detektion einzelner Tumorzellen er-
forscht werden ([40]).

1.3.2 Nanopartikel in der Tumortherapie

So weit die Forschung fiir die Kontrastmittel bereits fortgeschritten ist, so weit steht sie
noch am Anfang bei dem Einsatz zur Therapie von Tumoren. Forschungsschwerpunkte bei
dem Einsatz von magnetischen Nanopartikeln bei der Krebsbekéimpfung liegen auf dem ak-
tiven Wirkstofftransport zur lokoregionalen Tumortherapie, auf der Hyperthermie und auf
dem Gentransfer. Betrachtet man die letzten Erhebungen des Statistischen Bundesamtes
so wird deutlich wie dringend eine Therapie notwendig ist.

2003 wurden in Deutschland 17.313.212 Patientinnen und Patienten vollstationér in
Krankenh#usern behandelt, alleine 1.505.753 Menschen litten an bosartigen Tumoren. Auf
der Mortalitéitsliste liegen die bosartigen Neubildungen der Lunge mit 4.9%, hinter der
Herzinsuffizienz (5.9%), dem akuten Myokardinfarkt (7.5%) und den chronischen, ischémi-
schen Herzkrankheiten (10.3%) auf Platz vier der héufigsten Todesursachen in Deutschland
(Statistisches Bundesamt, 2004). Die hdufigsten Tumorerkrankungen sind die des Larynx,
der Trachea, der Bronchien und der Lunge (174.584 Fille, 2003) sowie die der Brustdriise
(157.243, Fille 2003). Etwa die Hélfte aller neu festgestellten Krebserkrankungen wird in
einem lokal begrenzten Ausbreitungsstadium diagnostiziert. Dreiviertel dieser Patienten
kénnen durch eine lokale Intervention, d.h. eine Operation, zum Teil ergéinzt durch eine
Bestrahlung und/oder eine systemische Chemo- und/oder Hormontherapie geheilt werden.
Bei der anderen Hilfte der Félle befindet sich die Krankheit bei Diagnosestellung bereits
in einem fortgeschrittenen Stadium und ist lokalen Therapiemafinahmen unter kurativem
Anspruch nicht mehr zugéinglich. Diese, lokoregionir weit fortgeschrittenen bzw. inope-
rablen malignen Tumore, werden vielfach mit einer kombinierten Radio-/Chemotherapie
behandelt. Im Falle der Strahlentherapie ist eine gezielte Behandlung des Tumorareals
moglich, da gesunde Gewebestrukturen von der Strahlung abgeschirmt werden kénnen
und somit unerwiinschte Nebenwirkungen auf das Tumorgebiet beschrinkt bleiben. Bei
der Chemotherapie erfolgt die Applikation jedoch in der Regel systemisch, so dass die Ne-
benwirkungen nicht auf das Zielgewebe beschrinkt bleiben, sondern durch die Einwirkung
der Zytostatika auf gesundes Gewebe eine Vielzahl von unerwiinschten Nebenwirkungen,
wie Knochenmarkssuppression, Leber- und Nierenfunktionsstérungen, Haarausfall, Erbre-
chen und Ubelkeit etc. auftreten. Dies sind Schiiden, welche die Lebensqualitéit von Tumor-
patienten zusitzlich oftmals stark beeintriachtigen. Gerade aber bei Zytostatika besteht in
den meisten Fillen eine starke Dosis-Wirkungsbeziehung, d.h. dass vielfach hohe Dosie-
rungen fiir eine effektive Tumorbehandlung nétig wiren, die aber auf Grund der damit
verbundenen Nebenwirkungen nicht durchfiihrbar sind. Die Effektivitit einer Chemothe-
rapie erfihrt, durch das Auftreten von unerwiinschten Nebenwirkungen, eine Limitierung
und stellt deshalb oftmals nur einen Kompromiss zwischen moglichst radikaler Tumorzell-
toxizitéit auf der einen und gleichzeitiger maximaler Schonung der gesunden Zellen auf der
anderen Seite dar.
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Abbildung 1.2: Darstellung der Tumorinvasion und der Metastasenbildung. Modifiziert
nach [1]

Strategien zur Tumortherapie

Tumore sind Gewebewucherungen infolge krankhaft gesteigerter Zellvermehrung, wobei
im allgemeinen zwischen gutartigen (benignen) und bésartigen (malignen) Tumoren un-
terschieden wird. Eine Eigenschaft bosartiger Tumore ist ihre Féhigkeit in das umliegende
Gewebe einzudringen und dieses zu zerstoren, sowie die Moglichkeit zur Bildung von Meta-
stasenzellen, die entweder iiber das Lymphsystem oder den Blutkreislauf im ganzen Korper
verteilt werden um dort neue Tumorherde zu erzeugen (Abbildung 1.2).

Gerade aber die Behandlung von Metastasen, speziell wenn es sich um viele kleine
Sekunddrtumore handelt, erfordert eine systemische Verabreichung (intravenss, subku-
tan oder intraperitonial) der Wirkstoffe. Die auf diese Weise verabreichten Arzneimittel
konnen mit Blutplasmaproteinen komplexieren und so zu verschiedenen inneren Organen
gelangen. Alle Tumore haben schidigende Wirkungen auf den Wirtsorganismus wie zum
Beispiel eine Druckathrophie durch das Tumorwachstum, der Verschluss von Blutgefifien,
Darmverschluss, Produktion von Hormonen, Gewebezerstorung, Blutungen, Sekundérin-
fektionen oder die Athropie von Muskel- und Fettgewebe. Fiir die Behandlung von Tumo-
ren existiert daher eine Reihe mehr oder minder wirksamer Therapiestrategien:

1. Chirurgische Entfernung des Tumors

2. Chemotherapie — zytotoxische Arzneistoffe werden dem Patienten intravenos, sub-
kutan oder intraperitonial verabreicht. Die Konzentration dieser Medikamente muss
in jeder Tumorzelle ausreichend hoch sein um einen Zelltod zu induzieren. Ublicher-
weise wirken diese Medikamente allerdings sowohl im gesunden als auch im malignen
Gewebe was eine wirksame Dosisfindung speziell bei der systemischen Verabreichung
schwierig macht. Sehr starke Nebenwirkungen sind eine Folge der Chemotherapie
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3. Bestrahlung — Auf das Tumorareal fokussierte ionisierende Strahlung fiithrt zur Bil-
dung freier Sauerstoffradikale aus dem Blutsauerstoff. Das zusiitzliche Elektronen-
paar der Radikale reagiert mit der DNA der Tumorzellen und kann diese zerstoren.
Da viele Tumore allerdings hypoxisch sind, kénnen sich kaum freie Radikale bilden
und die Effektivitit bei der Behandlung bleibt begrenzt

4. Therapie mit Photonen — eine Alternative zur Behandlung mit ionisierender Strah-
lung. Die freien Radikale werden durch einen Laserstrahl erzeugt. Diese Form der
Behandlung ist allerdings aufgrund der begrenzten Eindringtiefe nur fiir oberflichen-
nahe Tumore geeignet.

5. Hemmung der Angiogenese — Das Inhibieren der Angiogenese durch geeignete Me-
dikamente verhindert die Neubildung von Tumorblutgefifien. Dadurch kann das Tu-
morwachstum eingeschriankt werden.

6. Immunotherapie — Durch eine Aktivierung des korpereigenen Immunsystems werden
die Tumorzellen von den Makrophagen des Immunsystems angegriffen und getotet.
Dazu miissen die Tumorzellen allerdings erst als Fremdkorper markiert werden. Dies
ist zum Beispiel mit Toxinen oder Radioisotopen moglich an die passende Antikorper
angebunden sind. Die Effektivitdt der Therapie ist durch die Anzahl an aktivierten
Makrophagen und die Zahl der Makrophagen, die auch das Intersitium den Tumors
erreichen, limitiert.

7. Gentherapie, Hyperthermie und magnetisches Drug Targeting sind sehr neue Thera-
pieansiitze welche zum gegenwiirtigen Zeitpunkt im vorklinischen Versuchsstadium
sind.

Die Therapie von Tumorerkrankungen basiert, wie oben ausgefiihrt, hauptséchlich auf
der chirurgischen Entfernung des Tumors, der Bestrahlung von Tumoren, der Chemothera-
pie sowie der Immuntherapie. Die Entwicklung spezieller Chemotherapeutika zur Behand-
lung von Tumorerkrankungen begann vor ca. 50 Jahren und fiithrte zur Etablierung von
mehr als 50 verschiedenen Substanzen. Als Monotherapie konnen Chemotherapeutika bei
einigen Tumorarten, wie z.B. bei Lymphomen und bei Hodentumoren durchaus zu einer
Heilung fiihren ([77]). Die lokoregionale Chemotherapie hingegen hat das Ziel, die Wirk-
samkeit tumortoxischer Substanzen gegeniiber der systemischen Therapie zu verstérken.

Im Gegensatz zu den in der Diagnostik verwendeten Eisenoxidpartikeln dominieren
bei der Tumortherapie derzeit Polymerpartikel, die in der Lage sind, bestimmte Wirkstof-
fe passiv durch den Korper zu einem Zielort zu transportieren, um dort die Wirkstoffe
kontrolliert freizusetzen. Allerdings gibt es im Bereich des aktiven Wirkstofftransports
gegenwiirtig noch keine ausreichende klinische Erfahrung mit nanoskaligen Partikeln. Ins-
gesamt kann die Therapie mit Nanopartikeln in drei Ansiitze untergliedert werden: (1)
passives drug targeting, (2) aktives drug targeting und (3) Hyperthermie.

Passives Drug Targeting

Die bisher am ausfiihrlichsten untersuchten Nanopartikel sind Liposome, in denen Wirk-
stoffe vor allem fiir die Chemotherapie aber auch Genmaterial fiir den Nukleinsduretrans-
fer verkapselt werden. Damit kann man, je nach Beschaffenheit und Zusammensetzung
der Oberfliche, sowie der hydrodynamischen Gréfle der Partikel eine Dispersitéit von nor-
malerweise wasserunloslichen Stoffen erreichen; auf diese Weise wird ein Transport iiber
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Mitoxandron D

OH NH(CH,),NH(CH,),OH
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magnetisches Nanopartikel

Abbildung 1.3: Darstellung eines magnetischen Nanopartikels mit einem kovalent ange-
bundenen Chemotherapeutikum fiir die lokoregionale Tumortherapie ([3]).

Korperfliissigkeiten wie z.B. Blut erméglicht. Ebenso ist eine Erhohung der Bluthalbwerts-
zeit und eine Reduktion der systemischen Toxizitédt durch geeignete Wahl der Oberfléiche
machbar. Durch eine geeignete Wahl der Formulierung ist es méglich, die Liposome durch
einen #uBeren Reiz wie z.B. pH-Anderung, elektromagnetisches Feld oder enzymatisch
durchlissig fiir den Wirkstoff zu machen.

Damit ist auch bei dem passiven Drug Targeting eine eingeschrinkte Steuerbarkeit
denkbar, die allerdings wesentlich von der regionalen aber nicht beeinflussbaren Anreiche-
rung in-vivo abhéngt. Grofle Probleme bei der klinischen Anwendung sind allerdings die
Stabilitdt und die Bluthalbwertszeit unter in-vivo Bedingungen. Gut geeignet fiir die Auf-
nahme in Tumorgewebe sind mit Polyethylenglykol substituierte Nanopartikel mit Koh-
lenhydratoberfliichen in einer Grofie von ca. 100 nm ([40]).

Aktives Magnetic Drug Targeting

Magnetisches Drug Targeting (MDT) stellt ein neues Therapieverfahren auf dem Gebiet
der lokalen Chemotherapie dar. MDT ist eine zielgerichtete Arzneimittelapplikation, bei
der ein Medikament und eine geeignete magnetisch aktive Komponente (z.B. FezOy4) in
ein pharmazeutisch stabiles Mikrotréagersystem tiberfithrt wird. Diese gekoppelte Substanz
wird intravasal appliziert und iiber ein externes Magnetfeld an einem gewiinschten Zielort
konzentriert ([29]). Abbildung 1.3 zeigt exemplarisch ein an ein magnetisches Nanopartikel
angekoppeltes Medikament (hier Mitoxandron).

Die magnetischen Nanoteilchen kénnen deshalb als Transportsystem benutzt werden,
weil durch eine reversible chemische Bindung Chemotherapeutika auf dem Blutweg trans-
portiert und im gewiinschten Zielgebiet angereichert werden konnen (siche hierzu Abbil-
dung 1.4). Solange das Chemotherapeutikum in gebundener Form vorliegt ist es inaktiv,
erst nach Losung der Bindung, die nach einer definierten Halbwertszeit erfolgt, liegt es
in aktiver Form vor und kann somit direkt am Zielort seine Wirkung entfalten. Die ,lee-
ren* Ferrofluide, welche ihre Vehikelfunktion erfiillt haben, reichern sich nach Beendigung
der Magnetfeldeinwirkung vor allem in Milz und Leber an, wo sie dann entsprechend
dem physiologisch aufgenommenen Eisen verstoffwechselt werden. Ein solcher Einsatz von
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Ferrofluiden im onkologischen Forschungsbereich ist derzeit nur vereinzelt beschrieben,
wobei sich die Untersuchungen vor allem auf die systemische Applikation beschrianken
([51], [52]). Neben einer Vielzahl unterschiedlicher Chemotherapeutika kénnen mit die-
ser neuen Methode auch Antibiotika, Radionuklide etwa fiir eine lokale Strahlentherapie,
Anti-Angiogenese-Substanzen sowie Genmaterial gezielt angereichert werden. Durch die
gezielte Konzentrierung wird es moglich sein, hocheffiziente pharmakologische Substanzen
anzuwenden, welche bei systemischer Anwendung auf Grund ihrer hohen Toxizitét nicht
verwendbar wiren. In der Onkologie bedeutet dies einen moglichst hohen Wirkspiegel von
Zytostatika im Tumorgebiet unter Umgehung und somit Schonung des iibrigen Organis-
mus zu erreichen. Auch im Bereich der Gentherapie, von der man sich eine wirksame
Anwendung in der Medizin erhofft, wird versucht mit Hilfe von speziellen Gen-Ferrofluid-
Komplexen, eine Anreicherung im gewiinschten Zielgebiet (z.B. bei Herzkreislauferkran-
kungen) zu erlangen ([75]).

Voraussetzung fiir die Effektivitdt der lokalen Medikamentenanflutung ist es, in die
Mikrozirkulation des Zielgebietes zu gelangen und den Wirkstoff auf zellulérer Ebene frei-
zusetzen ([95]). Dies ermoglicht die kontrollierte Freisetzung der an magnetische Nano-
partikel gekoppelten Zytostatika und damit eine Minimierung der Toxizitdt im gesunden
Gewebe. Bei der iiblichen systemischen Chemotherapie limitieren oftmals diese Neben-
wirkungen, die fiir den therapeutischen Erfolg ausreichende Dosierung. Zudem weisen Tu-
morgefifle eine erhthte mikrovaskulidre Permeabilitit auf, was zusitzlich die Extravasation
des Trigerstoffes und anschlieend die Freisetzung des Medikamentes erleichtert. In Tier-
versuchen mit unterschiedlichen magnetischen Trigerstoffen konnten eine 5- bis maximal
50-fache Konzentrationserhohung der Wirksubstanzen im Zielgebiet gezeigt werden ([28]).
Nach ersten vielversprechenden Versuchen zum intraarteriellen Magnetischen Drug Targe-
ting in Tierversuchen ([3],[4],[5]) ist es Ziel, die Voraussetzungen fiir eine Anwendung am
Menschen zu schaffen. Bereits Liibbe et al. ([51], [52]) konnte in vorklinischen Versuchen
und in einer Phase-I Studie an 14 schulmedizinisch austherapierten Patienten feststellen,
dass die Vertriiglichkeit der magnetischen Chemotherapeutika sehr gut ist und keine un-
erwarteten Nebenwirkungen auftreten. In Tierexperimenten (][26],[51]) konnte sowohl in
Ratten und Méusen als auch in Schweinen eine spezifische Anreicherung der magnetischen
Medikamente nachgewiesen werden.

Wirkstofftransport in Tumoren. Ein effizienter Wirkstofftransport zu und in Tu-
moren muss drei grofile Hindernisse umschiffen: (1) Abbau der Wirkstoffe im Korper, (2)
natiirliche Barrieren (z.B. Gefiafiwiinde) und (3) Resistenz der Tumorzellen gegeniiber Arz-
neimittel. Das Tumorgewebe unterteilt sich in Blutgefifie, Intersitium und Tumorzellen
(Abbildung 1.5). Im Gegensatz zu gesundem Gewebe existiert in Tumoren kein funktio-
nelles Lymphsystem ([85]).

TumorblutgefiBle. Das Gefifisystem innerhalb eines Tumors unterscheidet sich ele-
mentar von dem Gefiflsystem in normalen Organen. Wihrend in einem normalen Organ
das Blut durch ein Arterie, die sich in Arteriolen und Kappilaren aufteilt hinein und durch
Venolen und letztendlich Venen wieder aus dem Organ herausgefiihrt wird, existiert eine
solche baumartige Struktur in einem Tumor nicht. Das Tumornetzwerk ist ein chaotisches
Netzwerk aus kleinen und kleinsten Gefifien, die mitunter auch Schleifen und Bypésse
bilden kénnen.
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Abbildung 1.4: Schematische Darstellung des Magnetic Drug Targetings (rechte Spalte)
im Vergleich zu einem passiven Verfahren (linke Spalte). Erreichen die Magnetpartikel-
Wirkstoffkomplexe die Tumorversorgung so strémen einige wenige in den Tumor ohne
Magnetfeld und sehr viele in den Tumor mit Magnetfeld. Durch das Magnetfeld werden
die Partikel zum einen in den Tumor gezogen und zum anderen dort auch festgehalten.
Bild modifiziert nach [99]



KAPITEL 1. UBERBLICK 11

a) b)
transvaskularer
/ ™ zelen anutgefa® Transport
%\u\ge\@b T
/ : { \Tumor
E " Zellen
\ s
- extrazellulare
Intersitium Matrix

Abbildung 1.5: Schematische Darstellung von Tumorgewebe (nach [85])

Tumormikrozirkulation. Durch die chaotischen Gefiflanordnungen innerhalb des
Tumors ist auch der Blutstrom &uflerst heterogen ([85]). Die Stromungsgeschwindigkeiten
konnen sich sowohl ortlich als auch zeitlich mehr oder weniger zufillig éndern, sind aber
in der Regel kleiner als vergleichbare Gefiflie im gesunden Gefiflsystem. Da manche Tu-
morgefiafle kleiner sind als die Grofle der roten Blutkorperchen kann kein Zusammenhang
zwischen Gefildurchmesser und Sauerstofftransport hergestellt werden, weshalb auch viele
solide Tumore in ihrem Inneren hypoxisch sind. Weiterhin kann sich die Stréomungsrichtung
einzelner Gefifle mit der Zeit umkehren — ein Phéinomen welches im normalen Blutkreis-
lauf nicht zu beobachten ist. Zus#tzlich haben Tumorgefifie keine Auskleidung aus glatten
Muskelzellen und die Abstinde zwischen den einzelnen Endothelzellen kann bis zu 2 um
grofl werden.

Transport zwischen Gefi#fl und Intersitium. Der Ubergang von Wirkstoffen
zwischen dem Gefidfl und der extrazelluldren Matrix ist in gesunden Blutgeféifien nur fiir
Wirkstoffe kleiner als 20 nm moglich ([85]). Da in Tumorgeféifien bis zu 2 pm grofie Liicken
auftreten konnen ist hier ein Ubergang fiir Medikamente relativ leicht maglich. Diese Tat-
sache erlaubt es auch, spezifisch im Tumorgewebe grofiere Molekiile anzulagern. Ein Effekt
der mit Doxorubicin, einem Zytostatikum bereits erfolgreich festgestellt wurde ([85]). Die
groflen Liicken und die grofle transvaskulire Permeabilitit der Tumorgefifie erlaubt eine
Anreicherung von wirkstoffbeladenen Nanopartikeln ([3],[4],[5]).

Transport im Intersitium. Wirken keine dufleren Krifte auf die Wirkstoffe, so
erfolgt der intersitiale Transport iiberwiegend durch die sehr langsame Diffusion. Eine
duflere Kraft z.B. durch ein Magnetfeld, kann diesen Transport stark beschleunigen.

Inhalative Aerosoltherapie zur Tumortherapie

Innerhalb der pulmonalen Todesursachen dominiert das Bronchialkarzinom, der Lungen-
krebs. Bei Ménnern ist das Bronchialkarzinom mit weitem Abstand der hiufigste zum
Tode fithrende Organkrebs, bei Frauen ist es die einzige Krebsart, welche altersbezogen
zunimmt und zwar schneller als dies frither bei den Mannern zu beobachten war. Sollte
der Trend anhalten, wird in weniger als zwei Jahrzehnten auch in Deutschland — wie jetzt
bereits in den USA — die hiufigste Krebstodesursache bei der Frau das Bronchialkarzi-
nom sein. Ein Therapieansatz ist die Vernebelung von Wirkstoffen, welche an magnetische
Nanopartikel angekoppelt werden. Verschiedene Arbeiten zeigen, dass dieses erfolgreich in
Tiermodellen umgesetzt werden kann ([17], [19], [20], [21], [22], [23], [24]). Die inhalative
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Arzneimittelapplikation ist ein unerlisslicher Bestandteil der Therapie zahlreicher Lun-
generkrankungen, insbesondere bei Asthma und der chronisch obstruktiven Bronchitis.
Obwohl es aufgrund des direkten Targeting des Zielgebiets nahe liegend wiire, die Aerosol-
therapie bei Tumorerkrankungen der Lunge einzusetzen, hat sich die inhalative Therapie
mit Zytostatika bei diesen Erkrankungen noch nicht durchgesetzt. Anfingliche Studien zei-
gen allerdings, dass die inhalative Zytostatikatherapie bei Tumorerkrankungen der Lunge
grundlegende Vorteile gegeniiber der systemischen Zytostatikaapplikation aufweist. Diese
Vorteile betreffen vor allem ein giinstigeres Dosis-Nebenwirkungsprofil. In Studien, die an
Hunden mit radioaktiv-markiertem Doxorubicin durchgefiihrt wurden, fithrte die Applika-
tion dquivalenter inhalativ oder systemisch verabreichter Dosen im Falle der Inhalation zu
wesentlich hsheren Wirkstoffspiegeln im Lungengewebe als nach intravensser Gabe. Dar-
iiber hinaus verweilten die Wirkstoffspiegel nach inhalativer Applikation iiber einen viel
lsingeren Zeitraum auf hohem Niveau als dies nach intravensser Applikation zu beobachten
war.

Hyperthermie

Ein sehr altes Verfahren zur Therapie von Tumoren ist die Hyperthermie oder die Ther-
moablation. Durch die Verwendung von magnetischen Nanopartikeln in Kombination mit
hochfrequenten magnetischen Wechselfeldern (ca. 100 kHz bei 15 kA /m) kénnen die Eisen-
oxidpartikel stark gegeniiber dem umliegenden Gewebe erhitzt werden. Jordan et al. ([37],
[38]) konnte an transplantierten isogenen Mammakarzinomen durch die wirmegestiitzte
Infiltration des Intersitiums eine Tumorremission von 44% bei 47°C beobachten. Durch ei-
ne Modifikation der Hiillstruktur der Nanoteilchen wird eine schnellere Teilchenaufnahme
fiir Tumorzellen als fiir Normalzellen des gleichen Gewebetyps erreicht ([39]). Allerdings
ist es bisher noch nicht moglich, die fiir die Hyperthermieanwendung benétigten, Teilchen
am Zielgebiet nach intravenoser oder intraarterieller Injektion anzureichern. Das derzeitige
Verfahren benutzt eine intersitielle Applikation.

1.3.3 Zelltransfektion und Gentherapie

Fiir die Untersuchungen zur Funktionsweise von Genen waren mehrere Schritte notwen-
dig: (1) die Entschliisselung der Gensequenz, (2) die Moglichkeit zur Manipulation der
Gensequenz und (3) ein System zur Untersuchung der Auswirkungen der Manipulation.
Ein gut geeignetes System zur Erforschung der verdnderten Sequenzen ist die Zelle selbst
(Abbildung 1.6); dazu miissen die Sequenzen allerdings selektiv erst in die Zellen selbst
und dann in das Genom der Zielzellen eingebracht werden. Gerade der letzte Schritt ist
aus Griinden Evolution der schwierigste.

Das Einbringen von Genmaterial in das Genom der Zielzelle wird Transfektion, wenn es
sich um Eukaryonten, und Transformation, wenn es sich um Prokaryonten (z.B. Bakterien)
handelt, genannt. Die so erhaltenen transfizierten Zellen kénnen nun in-vitro untersucht
werden. Dabei ist es bei Krebszellen interessant, ob durch das Einbringen von Genen das
Ansprechen auf die Chemotherapie verbessert werden kann oder ob sich die Wachstums-
geschwindigkeit dndert. Eine bereits industriell angewandte Form der Transformation ist
die gentechnische Produktion von Insulin.

Derzeit stehen mehrere verschiedene Transfektionsmethoden zur Verfiigung um Gen-
vektoren in Zellen einzuschleusen. Allgemein wird zwischen viraler und non-viraler Trans-
fektion unterschieden. Bei der viralen Transfektion wird die einzubringende Gensequenz
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an einen Adeno- oder Retrovirus angekoppelt; bei der non-viralen Transfektion werden die
Gensequenzen an andere Trégerstoffe wie z.B. Nanopartikel angebunden. Mit einer vira-
len Transfektion ist in den meisten Fillen eine stabile Transfektion iiber einen lingeren
Zeitraum moglich, als dies bei den non-viralen Methoden der Fall ist. Die grofle Stabilitét
der viralen Transfektion ist durch die ausgefeilten Reproduktionsmechanismen der Viren
(die ja die Transfektionstriger sind) begriindet. Bei der non-viralen Transfektion greift der
Selbstheilungsmechanismus der korpereigenen Zellen gegen fremdes Genmaterial. Gegen-
wiirtig steht eine ganze Reihe an Transfektionsmethoden zur Verfiigung:

1. Mikroinjektion — der Genvektor wird unter dem Mikroskop manuell in die Zellen
eingebracht.

2. Kalzium-Phosphatfillung - Bei dieser chemischen Methode priizipitiert man einen
DNA-Phosphat-Komplex auf die Zellmembran. Vermutlich wird die DNA dann mit-
tels Endozytose aufgenommen.

3. Transfektion mit kationischen Lipiden - Lipide bilden im wissrigen Milieu Mizellen
oder Liposome. Die Mizellen bestehen aus einem Lipidmonolayer und haben einen
Durchmesser von 1-10 nm. Die Liposome bilden Bilayer und sind mit 30 gm deutlich
grofler. Die DNA komplexiert damit zu Lipoplexen. Die Lipoplexe werden endozyto-
tisch aufgenommen. Beim Zerfall des Endosoms penetriert die DNA ins Zytoplasma.

4. FElektroporation - Ein elektrischer Puls zerstort kurzfristig das Membranpotential
der Zelle. Dabei entstehen Membranporen, durch die das genetische Material ins
Zytoplasma eindringen kann.

5. Magnetofektion - superparamagnetische Nanopartikel (d= 100 bis 250 nm), deren
Eisenoxidkerne mit einem Polyelektolyt beschichtet wurden komplexieren iiber elek-
trostatische Wechselwirkungen mit der Nukleinséure. Diese Komplexe werden dann
auf die Zellkultur gegeben und die Zellen einem Magnetfeld ausgesetzt. Der Kom-
plex wird so auf die Zellmembran gezogen und endozytotisch aufgenommen. Nach
der Transfektion tauchen die Nanopartikel sowohl im Zellkern als auch im Zyto-
plasma auf. Ihre Hiille wird in ein bis drei Tagen, der Eisenkern in zwei bis drei
Wochen intrazellulidr abgebaut. Abbildung 1.7 zeigt das Prinzip fiir die magnetische
Transfektion am Spezialfall der Aufnahme durch Endozytose.

6. Immunoporation — Superparamagnetische Nanopartikel werdem mit Antikérpern be-
schichtet, die auf der Zelloberfliche spezifisch binden. Nach der Bindung werden
die Partikel durch Scherkrifte, verursacht von einem externen Magnetfeld, von den
Zellen abgerissen. Dabei reifien sie Locher in die Zellmembran und die DNA kann
eindringen; danach werden die Partikel magnetisch entfernt. Der Unterschied zu der
Magnetofektion liegt darin, dass das Partikel nicht in die Zelle eindringen kann.

Eine Gemeinsamkeit aller Transfektionstechniken ist, dass sie fiir unterschiedliche Zell-
typen unterschiedlich gut oder auch gar nicht funktionieren kénnen. Die biologisch-chemischen
und die Elektroporation wirken unter Umstidnden stark toxisch und die Transfektionrate
sinkt. Bei der Magnetofektion wurden teilweise Transfektionsraten bis 90% an Endothel-
zellen erreicht ([47], [65], [66]).



KAPITEL 1. UBERBLICK 15

Abbildung 1.7: Prinzipielle Vorgehensweise zur Magnetfektion: magnetische Nanopartikel
werden zusammen mit einem Plasmid DNA-Vektor oder einem viralen Vektor inkubiert
und durch ein Magnetfeld (Hintergrund) auf die Zellen gezogen. Die Vektoraufnahme
erfolgt in diesem Beispiel durch Endozytose.
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Kapitel 2

Eigenschaften der Nanopartikel

In dieser Arbeit werden kolloidale Suspensionen aus magnetischen Nanopartikeln, so ge-
nannten Nanobeads oder Beads, deren Durchmesser einschl. Oberfliichenbeschichtung zwi-
schen 50 nm und 250 nm liegt betrachtet. Fiir die unterschiedlichen medizinischen und
biologischen Anwendungen sind verschiedene Partikelformulierungen notwendig. Fiir das
Magnetic Drug Targeting sind beispielsweise Partikeln mit einem negativen Zetapotenzial
notwendig, um die iiblicherweise positiv geladenen Chemotherapeutika kovalent anzubin-
den, wohingegen Partikel, die fiir den Nukleinsduretransfer bestimmt sind ein positives
Zetapotenzial bendtigen um die negativ geladenen DNA-Plasmide anzukoppeln. Neben
dem Zetapotenzial spielt auch die Art der Oberfliichenbeschichtung der Partikel eine maf-
gebliche Rolle fiir den spéteren Einsatz. Hierbei spielen vor allem Dextran, Silikat, Stéirke
und Polyethylenamin (PEI) eine groBe Rolle. Eine Ubersicht iiber die von der Fa. Chemi-
cell GmbH, Berlin synthetisierten Partikeln ist in Tabelle 2.1 aufgefiihrt. Allerdings sind
die unterschiedlichen Oberflichenbeschichtungen und Zetapotenziale fiir die Untersuchung
des zielgerichteten Partikeltransports von geringer Bedeutung, da der grundlegende ma-
gnetische Aufbau der Partikel weitgehend identisch ist. Sofern nichts Gegenteiliges angege-
ben ist, wird in dieser Arbeit hauptséchlich mit targetMAG Partikel gearbeitet. Insgesamt
bleibt das in dieser Arbeit vorgestellte Targetingmodell flexibel bei der Wahl des konkreten
Einzelpartikels.

Bezeichnung | Oberfliche Verwendungszweck
targetMAG Stérke magnetic drug targeting
targetMAG-AC | Stirke mit Acridin Orange | magnetic drug targeting
combiMAG Stérke Nukleinsduretransfer
SIMAG Stérke Transfektion von siRNA
fluidMAG-PEI | PEI Aersolvernebelung

Tabelle 2.1: Partikeliibersicht

2.1 Nichtmagnetische Eigenschaften

Der Partikelaufbau sowie eine elektronenmikroskopische Aufnahme ist in Abbildung 2.1
dargestellt. Anhand dieser Abbildungen kann festgestellt werden, dass diese Partikel keinen
massiven Kern besitzen, sondern aus vielen kleinen magnetischen Subkernen aus Magne-
tit (Fe3sO4) bestehen, deren mittlerer Durchmesser bei etwa 15 nm liegt. Aufgrund des

17
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Abbildung 2.1: Darstellung eines targetMAG Partikels a) als elektronenmikroskopische
Aufnahme ([5]) und b) als schematische Skizze.

kleinen Durchmessers bildet jedes Kernteilchen des Multikernpartikels nur eine einzige
magnetische Doméne aus; die Kernteilchen verhalten sich superparamagnetisch. Aufgrund
dieses zweischaligen Aufbaus wird zwischen dem hydrodynamischen Durchmesser und dem
magnetischen Durchmesser der Partikel unterschieden. Erster gibt den gesamten Auflen-
durchmesser einschliefSlich der elektrostatischen Doppelschicht an, letzterer nur den Kern-
durchmesser. Die auf das Partikel ausiibbare Kraft aufgrund eines externen magnetischen
Feldes ist direkt proportional zu dem magnetisch wirksamen Partikelvolumen und héngt
somit von der dritten Potenz des magnetischen Durchmessers ab.

Die auf das Teilchen wirkende Stromungskraft hingegen ist lediglich direkt propor-
tional zu dem hydrodynamischen Durchmesser. Eine Aufstellung der wichtigsten nicht-
magnetischen Partikelparameter sind in Tabelle 2.2 fiir targetMAG gegeben.

Bezeichnung Symbol | Gréflenordnung
hydrodyn. Durchmesser dy 250 nm
geom. Kerndurchmesser dg 167nm
Packungsdichte d. Kerns o 30%

dqui. Kerndurchmesser diqu 112nm
hydrodyn. Volumen Vi 8.2-10% nm?
Kernvolumen Vi 2.4 -10% nm3
Anzahl Kernteilchen je Bead | ng 412
Gesamtmasse eines Beads mp 1.1-107 kg
Partikeldichte Pp 137355
Massenanteil Magnetit ) 34%
Polymerlinge (Hiille) Opolymer | 41.5nm

Tabelle 2.2: nicht-magnetische Partikeleigenschaften

Der dquivalente Kerndurchmesser ist dabei als der Durchmesser definiert, den eine
massive Magnetitkugel haben miisste, damit diese dieselbe Magnetitmenge besitzt wie das
hier betrachtete Partikel. Aufgrund der geringen Masse eines Partikels kann die Sedimen-
tation von nicht agglutinierten Partikeln vernachlissigt werden. Die maximale Sedimen-

tationsgeschwindigkeit fiir einzelne Partikel betréigt 4.2 - 10_5%.
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2.2 Magnetische Eigenschaften

2.2.1 Magnetische Moment

Aus mikroskopischer Sicht handelt es sich bei Magnetit um ein ferrimagnetisches Mate-
rial welches sich makroskopisch gesehen wie ein Ferromagnet verhilt. Der Magnetismus
in Magnetit ist das Resultat der unkompensierten Elektronenspinmomente der Fe?* auf
den B-Plitzen der inversen Spinellstruktur. Die Momente der Fe3t auf den B-Plitzen
werden durch die der Fe3T auf den A-Plitzen kompensiert. Von Ferrimagnetismus spricht
man im Fall des Magnetit deshalb, da die zwei magnetischen Zentren (auf den A- und
B-Plitzen) antiparallel ausgerichtet sind und sich nicht vollstéindig kompensieren. Dies
hat zur Folge, dass ein makroskopisches magnetisches Moment auftritt. Das gesamte ma-
kroskopische magnetische Moment eines Partikels ergibt sich, unter Vernachléssigung aller
Kernwechselwirkungen zu ca. 1.2 x 107 A m?.

Die Magnetisierung der Partikel wurde mit einem Vibrationsrelaxometer gemessen.
Die Ergebnisse fiir verschiedene Partikelkonzentrationen sind in Abbildung 11.2 in Teil IV
dieser Arbeit dargestellt. Die Messergebnisse legen nahe, dass aufgrund von magnetischen
Wechselwirkungen die magnetischen Momente von hohen Partikelkonzentrationen grofler
sind, als die Summe der magnetischen Momente der einzelnen Partikel. Dieses Verhalten
wurde mathematisch ausfiihrlich in [34] unter Anwendung der Clustertheorie untersucht.
Dabei konnte eine Erhshung der Momente durch die magnetische Wechselwirkung nachge-
wiesen werden. Fiir die Auslegung von geeigneten Magnetfeldquellen fiir das magnetische
Drug Targeting bedeutet die Vernachlissigung der magnetischen Wechselwirkung eine Art
worst-case Betrachtung.

Remanenzmagnetisierung

Die Remanenz einer Nanopartikelsuspension vom Typ targetMAG wurde mit einem Squid-
magnetometer gemessen. Dabei wurden 10 pl der Probe auf einem Loschblatt eingetrocknet
und die Relaxation nach Beaufschlagung mit einem 6 us langen, 200 mT starken Magnet-
feldimpuls gemessen. Die Sensorempfindlichkeit lag bei 1nT = 40nA m?. Das Ergebniss
ist in Abbildung 2.2 dargestellt.

2.2.2 Magnetische Kraftwirkung

Durch ein externes Magnetfeld

Die Kraftwirkung auf ein superparamagnetisches Partikel in einem externen magnetischen
Y

Flussdichtefeld B ist gegeben durch Gleichung 1 ([36]). Die Magnetisierung M eines sol-

chen Partikels kann mit Hilfe einer Langevinfunktion wie folgt beschrieben werden.

Mg - B - d3 6kT
M = Mg |coth dqu ) _
$ [CO ( 6kT ) M- B-d3

aqu

(2.1)

Dabei ist Mg die Sédttigungsmagnetisierung, k7T die thermischen Energie, B der Betrag
des externen Feldes und d;q, der Kerndurchmesser. Dieses Verhalten fithrt dann konse-
quenterweise auf ein magnetisches Dipolmoment welches von dem externen Magnetfeld
abhéngt. Abbildung 11.2 zeigt dies deutlich. Demnach kann Gleichung 1 umgeschrieben
werden zu:

F=(Z(B)V)B (2.2)
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2,8

Remanenz in nT

Zeitins

Abbildung 2.2: Gemessene Remanenz von 250 pg targetMAG Nanopartikel nach Beauf-
schlagung mit einem Magnetfeldimpuls.

Geht man vereinfachend davon aus, dass alle magnetischen Momente parallel zu dem
externen magnetischen Feld ausgerichtet sind dann gilt

—

B

—

-y = 2.3
H=p 5 (2.3)
Die magnetische Kraft auf ein solches, ausgerichtetes Partikel kann mit Gleichung 2.4

berechnet werden. R
F=u3-VB (2.4)

Entsprechend Abbildung 11.2 ist bereits bei einer externen Flussdichte von ca. 200 mT
die magnetische Séttigung erreicht und das magnetische Moment bleibt konstant und ist
unabhingig von dem externen Feld.

Partikelwechselwirkung

Nahert man die magnetischen Partikel als punktférmige magnetische Dipole mit parallelen
magnetischen Dipolmomenten an (Abbildung 2.3), so ergibt sich die Wechselwirkungsener-
gie V;; zweier identischer Partikel mit dem magnetischen Moment p zu ([36]):

2
Vs (p) = —EO (3c0sg — 1) (2.5)

K 47‘('7“?]-

Hier ist p, die Permeabilitéit des Vakuums. Damit ergibt sich die Kraft (lings der
Achse 1) zwischen den beiden Dipolen zu

3pgp?
FY (ryy) = 47:)714' (3cosf —1) (2.6)
ij
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0

Abbildung 2.3: Wechselwirkung zwischen zwei Partikeln.

Der direkte Vergleich zwischen van der Waals-Energie und Wechselwirkungsenergie
zeigt, dass der Einfluss der Wechselwirkung auf eine mogliche Partikelagglomeration ver-
nachlissigbar klein ist. Bereits das Produkt pgu? ist klein gegen die Hamakerkonstante
der van der Waals-Wechselwirkung.

2.2.3 Magnetische Aerosole

Gerade fiir das Drug Targeting in der Lunge eignen sich einzelne magnetische Nanopartikel
aufgrund der sehr grofien Stromungsgeschwindigkeiten und der, aufgrund des grofien Ab-
standes zwischen Lunge von Korperoberfliche, relativ kleinen erreichbaren magnetischen
Krifte nicht. Daher werden die Nanopartikel zu wesentlich gréfferen Aerosolen zusammen-
genommen und in die Lunge vernebelt. Abbildung 2.4 zeigt einen solchen Aerosoltropfen
mit magnetischen Nanopartikeln.

Ein durchschnittlicher Aerosoltropfen, wie er fiir das Lungentargeting verwendet wird,
ist kugelférmig und hat einen mittleren Durchmesser von etwa 3.5 pm. Die Aerosoltropfen
werden aus 50 nm groflen Magnetitnanopartikeln (fluidMAG-PEI) und Wasser gebildet.
Unter der Annahme der dichtesten Kugelpackung kénnen somit in einem Aerosoltropfen

3
% = 2.5 x 10° Nanopartikel vorkommen. Typischerweise liegt die Pa-

ckungsdichte, je nach Partikelkonzentration, allerdings in der Grolenordnung von einigen
10%.

maximal 0.74 -

Einfluss der Schwerkraft

Die Dichte eines Nanopartikels betrigt ca. 1400%. Die Masse eines Aerosoltropfens setzt

sich aus der Masse der Magnetitteilchen und des Wassers zusammen. Fiir die hier dar-
gestellten Aerosole betriigt die mazimal erreichbare Tropfenmasse ca. 2.3 x 104 kg und

damit folgt fiir die Schwerkraft Fg ~ 10713 N.
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Abbildung 2.4: Schematische Darstellung eines Aerosoltopfens mit magnetischen Nano-
partikeln.

Magnetisches Moment

Vernachliissigt man die magnetische Wechselwirkung der Partikel innerhalb eines Aerosol-
tropfens und nimmt man fiir die Séttigungsmagnetisierung von Magnetit 480% an, dann
ergibt sich das mazimale magnetische Moment eines Aerosoltropfens zu 7.9 x 1072 A m?.
Damit ist die magnetische Kraft, je nach erzeugten Flussdichtegradienten, um mindestens
eine Groflenordnung grofler als die Schwerkraft.

2.3 Krifte zwischen einzelnen Partikeln

Ni#hern sich kleinste Partikel mit groBen Oberflichen an, so wirken verschiedene Kréfte
zwischen den Teilchen. Die auftretenden Krifte werden in Nah- und Fernkrifte sowie in
anziehende und abstoflende Krifte unterschieden. Gerade fiir den Einsatz in der Medizin
miissen die abstoflenden Krifte die anziehenden Krifte iiberwiegen um die Gefahr von Ag-
glomerationen und damit auch von Thrombosen zu verhindern. In diesem Kapitel werden
die van der Waals Kraft und die Doppelschichtkraft als die wichtigsten anziehenden bzw.
abstoflenden Kriifte beschrieben.

2.3.1 van der Waals-Krifte

Van der Waals-Kriifte sind fiir identische Teilchen, mit dem Durchmesser d, fast immer an-
ziehende Krifte die aus den Ladungsfluktuationen der Atome entstehen. Die Ladungsfluk-
tuationen erzeugen dabei ein zeitabhingiges elektrisches Dipolmoment welches aufgrund
von Phasendifferenzen zur gegenseitigen Anziehung fiihrt. Die erstmalige Berechnung der
van der Waals-Kriifte wurde bereits 1937 von H.C. Hamaker mikroskopisch durchgefiihrt
und von Lifschitz ([48]) aufgrund makroskopischer Materialeigenschaften abgeleitet. In
[69] ist ein Potenzial fiir die van der Waals-Anziehung zwischen kugelférmigen Partikeln
angegeben welches durch die Gleichung 2.7 in Kombination mit Gleichung 2.8 gegeben ist.
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Al 2 2 12+ 4
VW (r;) = == + +In—— 2.7
i) =g | E o (1+2)? (1+2)7 27
2s  2r;;
I====1_2 2.
¥ 7 (2.8)

Dabei ist s der Abstand zwischen den Oberflachen der Partikel und A die Hamakerkon-

stante, die fiir Eisenoxide in Kohlenwasserstoffen einem Wert von 0,3 — 3 - 1071 J ([69])
hat. Fiir groie [ verschwindet das Potenzial mit [~6, fiir s — 0 hat das Potenzial eine
Singularitidt. Das heifft, dass ein unendlicher Energieaufwand notwendig wird, um zwei
Partikel die sich beriihren zu trennen. Dieses Formulierungsproblem von Gleichung 2.7
deutet bereits auf sehr hohe Bindungsenergien zwischen den Teilchen hin, weshalb eine
sterische oder elekrostatische Stabilisierung der Beads unbedingt notwendig ist um stabile
Partikelsuspensionen zu erreichen.

2.3.2 Sterische Abstoflung

Die sterische Abstoffung durch an der Oberfliche aufgebrachte Polymere zwischen zwei
Partikeln ¢ und j ist nach [69] durch das Potenzial nach Gleichung 2.9 gegeben.

2 1
o L2y, (1) ! (2.9)
t 1+L) ¢

In Gleichung 2.9 ist ¢ die Polymerdichte, kg1 die thermische Energie, [ ist nach Glei-
chung 2.8 definiert und ¢t = w, wobei 0porymer die typische Lénge eines Polymers ist.

7d2 CkpT
2

Vit (rig) =

Die Polymerdichte ( ist typischerweise ungefihr 1nm=2 ([69])

2.3.3 Zetapotenzial und Doppelschichtkriifte

Feststoffe bilden in Verbindung mit polaren Fliissigkeiten wie z.B. Wasser so genannte
elektrische Doppelschichten aus. Dabei kompensieren die Ionen der Fliissigkeit die Ionen
der Oberflichenladungen was zu einem neutralen Gesamtpartikel fiihrt. Die elektrische
Doppelschicht kann in drei Bereiche ([43]) unterteilt werden: (1) Auf der Partikelober-
fliche konnen Ionen adsorbieren; die Mittelpunktsebene der adsorbierten Ionen wird als
innere Helmholtzebene bezeichnet. (2) Nachfolgend auf die innere Helmholtzebene folgt
eine Schicht mit Gegenionen, die #uflere Helmholtzschicht und (3) im Anschluss an die
elektrische Doppelschicht fillt das elektrische Potenzial ¥ exponentiell ab. Ein Maf fiir
die Stéirke der Doppelschicht ist die Debye-Hiickel-Linge «. Fiir Wasser liegt diese im Be-
reich zwischen 3 nm und 30 nm. Ublicherweise wird die Helmholtzschicht als eine feste
Umibhiillung des Festkorpers behandelt. Die Dicke dieser Helmholtzschicht liegt im Bereich
einiger Nanometer und vergréflert so den hydrodynamischen Durchmesser der Partikel.
Aufgrund dieser Helmholtzschicht ist eine vollstéindige Anndherung zweier Korper nicht
moglich.

Nihern sich zwei Oberfliichen, gleicher Polaritét, an, so stoBen sie sich durch die Uber-
lappung der jeweiligen elektrischen Doppelschichten ab. In einem in [43] beschriebenen
Ansatz wird davon ausgegangen, dass die elektrischen Oberfliichenpotenziale konstant blei-
ben. Demnach ist diese Annahme nur dann gerechtfertigt, wenn sich eine Gleichgewichts-
situation zwischen den Partikeln eingestellt hat. In [43] wird eine Niherungsbeziehung fiir
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die potenzielle Energie zwischen zwei kugelfsrmigen Partikeln mit verschiedenen Oberflé-
chenpotenzialen und verschiedenen Partikeldurchmessern unter Annahme eines konstanten
Zetapotenzials angegeben. Fiir den Fall der hier verwendeten magnetischen Nanopartikel
kann davon ausgegangen werden, dass die Partikel untereinander einigermaflen gleich sind
und damit folgt fiir die potenzielle Energie der Doppelschicht:

1 4 exp (—k14j)
1 — exp (—kr4j)

Vi?s (rij) = ¥Prepera {ln +1In[l —exp (2/{7@-)]} (2.10)
Mit dem Zetapotenzial ¥, dem Partikelradius a, der Debye-Hiickel Linge « und der elek-
trischen Permitivitéit ege,. .

2.3.4 Zusammenfassung

Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass aufgrund des sehr groflen Zetapotenzials
der verwendeten Nanopartikel, welches im Bereich zwischen -30 mV und -40 mV fiir tar-
getMAG Partikel liegt, eine extrem gute Stabilitdt der Partikel in Wasser erreicht werden
kann. Eine Verklumpung kann somit zumindest in wissrigen, elektrisch neutralen Medien
ausgeschlossen werden. Die Grolenordnungen der attraktiven und repulsiven Krifte liegt
in der GroBenordnung von 10710 N.



Kapitel 3

Fluiddynamik - Blutkreislauf

“Blut ist ein ganz besondrer Saft“!

Das Blut ist das wichtigste fliissige Transportmedium des menschlichen Korpers; es
wird durch das Herz in einem sténdigen Kreislauf durch den Korper bewegt (Abbildung
3.1). In allen Korperkompartimenten kénnen Stoffe oder Energie zu- und abgeladen wer-
den. In der Lunge wird Sauerstoff aufgenommen und Kohlendioxid abgegeben, im Darm
werden unter anderem Kohlehydrate und Aminoséuren zugeladen, die dann in der Leber
dem Blut wieder entzogen werden. Der Blutkreislauf ist im Endeffekt eine Zusammen-
schaltung einzelner Organe in Reihen- bzw. Parallelschaltung; die Verbindung zwischen
den einzelnen Organen geschieht durch die Blutgefifie. Das Blut stromt iiber die obere
und untere Hohlvene in den rechten Ventrikel und in die rechte Herzkammer; es verlisst
das Herz durch die Pulmonalklappe und strémt weiter zur Lunge. Das nun mit Sauerstoff
angereicherte Blut flieft vom linken Vorhof iiber die Mitralklappe in den linken Ventrikel
und gelangt von dort aus in die Aorta und dann in die restlichen Korperorgane. Die Blut-
fordermenge wird iiblicherweise als Herz-Minuten- Volumen (HMV) angegeben; sie betrigt
unter Normalbedingungen (bei einer Pulsfrequenz von 70 min~!) ca. 5&. Nach [13] lasst
sich das HMV fiir den groflen Kreislauf entsprechend Tabelle 3.1 angeben.

Koronarsystem 5%
Gehirn 15%
Nieren 25%

Darm / Pfortader | 30%
Muskeln / Haut | 25%

Tabelle 3.1: Verteilung des HMV auf die Organe

Der Ubergang zwischen der arteriellen Hochdruckseite und der venssen Niedrigdruck-
seite geschieht in dem Kapillarsystem. Die Kapillaren sind die kleinsten im Korper vor-
kommenden Gefifle, deren Innendurchmesser zwischen 5 pm und 8 pm liegt. Die Kapillaren
sind innen nur mit einer Schicht Endothelzellen ausgekleidet und stehen so im direkten
Kontakt mit dem umliegenden Gewebe.

Im Durchschnitt hat jede Kapillare eine Linge von 10 — 100 gm und wird von Blut mit
einer Geschwindigkeit von 1 — 102® durchstrémt ([13]). Die Kapillaren zweigen von den

! Goethes Faust, Erster Teil, im Studierzimmer
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Abbildung 3.1: Schematische Darstellung des menschlichen Korperkreislaufs (nach [12])
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Arteriolen ab und fiigen sich in den Venolen wieder zusammen. Nach [46] verbrauchen die
Arteriolen mit 41% den iiberwiegenden Teil des zur Verfiigung stehenden Druckpotenzials.

3.1 Fluiddynamik : Navier-Stokes Gleichungen

Das Stromungsverhalten einer Fliissigkeitstromung kann allgemein durch die Navier-Stokes-
Gleichungen, der Massenerhaltungsgleichung und der Kontinuumsgleichung beschrieben
werden. In einem zylindrischen Koordinatensystem (7, ¢, z), welches gut fiir die Beschrei-
bung von Stromungen in Rohren geeignet ist, lauten die allgemeinen Navier-Stokes-Gleichungen.

ov, ov, Ov, v, Ov, Op
zZ T - a_ 1
p<8t v 82+U 8r+r84p)+8z (3:-1)
B 0%, n 0%v, N 181}2 n i@%z
= M\ T T T2 0p?
ov, ov, 0v, v, Ovy 113, Op
<8t R P S Al (3:2)
v, v, 10v, v, 1 9%v, 2 Ov,
= 7 + e & e 2
072 or2 ror 12 r29p2  r?2 oy
O, Po o, e VeV vrtp) | 10p
< o %o U T Do - )T r dp (3:3)

_ 821)@ 821)@ 10v, v, i(?%w 3 38%
022 Or? r Or r2  r2 992 1?2 dy

Fiir ein stromendes Medium mit konstanter Dichte p gilt die Gleichung fiir die Massener-
haltung

0z 8T+T r Jp

Gleichung 3.1 bis 3.3 beschreiben zusammen mit Gleichung 3.4 das vollstéindige Stro-
mungsverhalten von newtonschen Fliissigkeiten und Gasen.

vz | dor or 10V (3.4)

3.2 Elementare Blutstromung

Blut besteht iiberwiegend aus Blutplasma, einer eiweiffhaltigen Fliissigkeit, in der ver-
schiedene korpuskuldre Partikel gelost sind: Erythrozyten, Leukozyten und Thrombozyten.
Der Volumenanteil dieser Partikel bestimmt den so genannten Hdamatokritwert, dessen
Durchschnittswerte beim Mann bei etwa 46%, bei der Frau bei etwa 41% liegen ([13]).
Der menschliche Organismus besitzt im Mittel 5.21 Blut, was ca. 8 £ 1% des Gesamtkor-
pergewichtes entspricht. Blut hat nach [74] eine Dichte von ca. 1.057 £ 0.007—£; und eine
Viskositét die etwa 3-6 mal so grofl wie die von Wasser ist.

3.2.1 Blutbestandteile und Gefiflaufbau

Die Aufgabe der Erythrozyten (rote Blutksrperchen) ist der Sauerstofftransport durch den
Kreislauf; eine wichtige Eigenschaft der Erythrozyten ist ihre grofie Verformbarkeit und
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die damit verbundene Anpassungsfihigkeit an die Blutstromverhéltnisse. Unter normalen
physiologischen Bedingungen haben Erythrozyten die Form einer bikonkaven Scheibe mit
einem Durchmesser von etwa 6—9 pm und einer mittleren Dicke von ungefiihr 2.3 pm ([74]).
Die Gesamtoberfliche aller Erythrozyten liegt zwischen 3000 m? und 4000m? ([76],[83]);
die Konzentration von Erythrozyten liegt in der Gréenordnung von 5 - 108 miny,. Erythro-
zyten bestehen zu 32% aus Hamoglobin, zu 66% aus Wasser und zu 2% aus Proteinen,
Lipiden, etc; ihre Dichte betréigt im Mittel etwa 1.098 25 ([74]). Da sie in den Kapillaren
mit den GefiBwinden wechselwirken, ist ihr Einfluss auf das Stromungsverhalten in die-
sem Bereich extrem grof3, wihrend sie in den grofleren Gefiaflen das Stromungsprofil nur
leicht beeinflussen ([32]).

Im Gegensatz zu den Erythrozyten ist die Anzahl der Leukozyten (weifle Blutkorper-
chen) im menschlichen Blut mit ca. 7.5 - 103 m1n3 deutlich kleiner, ihre Grofle schwankt
zwischen 7 ym (Lymphozyten) und 10 pm (Monozyten) ([74]). Leukozyten enthalten kein
H#moglobin und erscheinen deshalb im Mikroskop als farblose Zellen; sie haben eine Dich-
te von 1.097C—§13 und bestehen zu 56% aus Wasser und zu 44% aus Proteinen, Lipiden,
Mineralien, o.4. Ihre Hauptaufgabe ist die Immunabwehr des Korpers gegen Fremdstoffe.

Die dritte Zellform des Blutes sind die Thrombozyten (Blutplidttchen); sie haben die
Form eines Diskus mit einem Durchmesser von etwa 2 — 4 um und einer Dicke von 0.9 —
1.3 um ([74]). Die Zahl der Thrombozyten liegt in der GroBenordnung von ca. 2.7-10° min?,
und ihre Hauptaufgabe ist die Unterstiitzung der Blutgerinnung, indem sie verletzte Blut-
gefiBe abdichten und so den Vorgang der Heilung unterstiitzen. Ahnlich wie bei den Blut-
partikeln unterscheidet man zwischen den verschiedenen Gefifitypen: Arterie, Vene und
Kapillare. Die Gefdafitypen unterscheiden sich in ihrem Aufbau und ihren mechanischen
FEigenschaften.

Arterielle Geféafle bestehen aus drei Schichten. Die innerste Schicht ist aus Endothel-
zellen aufgebaut und wird als Intima bezeichnet. Die Intima ist von feinen kollagenen
Fasern und einer elastischen Membran umgeben; daran schliefit eine dicke Schicht aus
glatten Muskelfasern, die Media, an, welche fiir die Wandelastizitét verantwortlich ist. Die
Verbindung mit dem umliegenden Gewebe wird durch lings verlaufende elastische und
kollagene Fasern, der Adventitia, hergestellt. Die Elastizitit der Gefidfle nimmt mit zu-
nehmender Entfernung vom Herzen ab. Vendse Gefifle besitzen den selben Aufbau wie
die arteriellen Gefiflen allerdings mit wesentlich diinneren Schichtstéirken, da der vendse
Druck im allgemeinen sehr viel kleiner ist als der Druck auf der arteriellen Seite. Im Gegen-
satz zu den Arterien und den Venen bestehen die Kapillaren nur aus einer Basalmembran
und einer Schicht Endothelzellen. Da Kapillaren keine Muskelzellschicht aufweisen ist ihr
Durchmesser nur von dem Druckunterschied zwischen Blutdruck und Gewebedruck abhén-
gig. Die Kapillaren werden nach ihrer Wanddurchléssigkeit fiir Austauschprodukte noch

in drei Untertypen unterteilt:

1. Kontinuierliche Kapillaren verfiigen iiber kein intrazelluléres Porensystem. Als Pas-
sageweg fiir Wasser, Glukose, Harnstoff und andere lipidlosliche Stoffe dienen In-
trazelluldrspalten, die einen Durchmesser von 8 — 10 nm haben. Dieser Typ nimmt
ungefihr 0.1 — 0.3% der Kapillaroberfléiche ein ([83], [76]) .

2. Fenestrierte Kapillaren treten hauptséchlich in der Niere zum Fliissigkeitsaustausch
auf und sind etwa 100 bis 1000-fach permeabler fiir Wasser und hydrophile Molekiile.
Die intrazelluléren Poren im Endothel sind etwa 50 — 60 nm im Durchmesser grof3
und sind von einer Diaphragmamembran bedeckt.
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3. Die durchlissigsten Kapillaren, die diskontinuierlichen Kapillaren, weisen sowohl
intra- als auch interzelluldre Liicken auf. Die interzelluldren Liicken haben einen
Durchmesser von etwa 100 — 1000 nm. Dieser Kapillartyp findet sich iiberwiegend in
der Leber und der Milz. Durch diese groflen Liicken kénnen neben den Blutzellen und
Makromolekiilen auch die Nanopartikel in das Gewebe diffundieren - daher finden
sich auch die meisten Magnetpartikel nach Abschalten des Magnetfeldes in der Leber
und der Milz wieder.

In [74] werden die geometrischen Daten fiir das arterielle und das vensse GeféBsystem
sowohl fiir den groflen als auch den kleinen Blutkreislauf eines 67,5 kg schweren Menschen
mit einem Blutvolumen von 5.21 angegeben. Tabelle 3.2 zeigt einen Uberblick iiber die
arteriellen und Tabelle 3.3 iiber die ventsen Gefifleigenschaften im grofien Korperkreislauf.

Gefaf3 typ. Anzahl Dinnen Linge Awand
Aorta 1 1.0 —3.0cm 30 — 65 cm 2—3cm
Hauptabzweigungen | 32 omm — 2.25cm | 3.3 —6cm 2mm
Grofle Arterien 288 4.0 — 5.0mm 1.4 —2.8cm 1mm
Mittlere Arterien 1,152 2.5 —4.0mm 1.0 -2.2cm 0.75 mm
Kleine Arterien 24,192 0.5 —2.5mm 0.3—1.7cm 0.25 — 0.5 mm
Endabzweigungen 580, 608 100 — 500 pm 1.0mm — 0.8cm | 60 — 125 um
Arteriolen 185,794, 56 25 — 100 pm 0.2 — 3.8mm 20 — 30 pm
Metaarteriolen 238,878,720 10 — 258 pm 0.1 —1.8mm 5— 15 um
Kapillaren 16,124,431,36 | 3.5 — 10 um 0.5—1.1mm 0.5 —-1.0pm
Tabelle 3.2: Arterielles System des gr. Kreislaufs
Gefif3 typ. Anzahl Dinnen Lénge AW and
Postkapillare Gefifle | 4,408,161,734 | 8 — 30 um 0.1 —-0.6mm | 1 —5pum
Sammelvenolen 160, 444, 500 30 — 50 pm 0.1 —0.8mm | 5— 10 um
Muskuléire Venolen 32,088,900 50 —-100pum | 0.2 —1.0mm | 10 — 25 um
Kleine Sammelvenen | 10,241,508 100 — 200 gm | 0.5 — 3.2mm | 30 pm
Endabzweigungen 496,900 200 — 600 pm | 1.0 — 6.0mm | 30 — 150 pm
Kleine Venen 19,968 0.6 —1.1mm | 2.0 —-9.0mm | 0.25mm
Mittlere Venen 512 1 —-5mm 1-2cm 0.50 mm
Grofle Venen 256 5 —9mm 1.4—-3.7cm | 0.75mm
Hauptabzweigungen | 224 0.9 —-2.0cm 2.0—-10cm 1.0 mm
Vena Cava 1 2.0—-35cm | 20 —50cm 1.5 mm

Tabelle 3.3: Venoses System des gr. Kreislaufs

Die grofiten Blutgefifie wie die Aorta oder die arteria pulmonalis haben so grofie Wand-

stirken, dass sie selbst von einem eigenen Netzwerk an kleinen Blutgefifien, dem wvasa
vasorum umsponnen werden, damit sie mit Nidhrstoffen versorgt werden kénnen. Wan-
dert man von der Aorta in Richtung der Kapillargefifie so verjiingt sich die Gefifiwand
zunehmend und da der Volumenanteil an Wasser bei 70% relativ konstant bleibt ([74])
verkleinert sich das Verhiltnis von Elastin zu Kollagen von 3:2 in den grofien Arterien zu
1:2 in den kleinen Gefiflen, was zur Folge hat dass, die Gefidfle werden mit kleiner wer-
dendem Durchmesser zunehmend steifer werden. Die unterschiedlichen Wandstérken der
Gefifle sind durchaus zweckmiilig; so miissen die grofien Arterien und Hauptabzweigungen
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fiir einen pulsierenden Blutdruck zwischen 80 mmHg und 130 mmHg, die kleineren Arte-
rien nur noch einem Druck von 70 mmHg — 90 mmHg, und die Kapillaren nur noch einem
Druck von 10 mmHg — 45 mmHg standhalten. Die venosen Blutgefifie hingegen miissen im
Durchschnitt nur einem Druck von etwa 30 mmHg standhalten ([74]).

3.2.2 Blutrheologie

Das Flielverhalten des Blutes richtet sich zum einen nach der Viskositit des Plasmas und
zum anderen nach der Konzentration und Wechselwirkung der gelosten Partikel. Die Sus-
pension Blut ist eine Losung mit einem stark ausgeprigten nicht-Newtonschen Verhalten,
deren Hauptursache in der Verformbarkeit der Erythrozyten liegt. Bei groflen Scherra-
ten liegen diese als einzelne Partikel vor und werden aufgrund ihrer Elastizitéit durch die
Scherung deformiert. Sinkt die Scherrate unter 10s~! so aggregieren die Blutkorperchen
zu einer Geldrollenform ([109]). Sinkt die Scherrate weiter, bilden sich dreidimensionale
Formen aus. Mit zunehmender Aggregation steigt wiederum die Viskositéit; Wihrend die
Bildung solcher Agglomerate relativ langsam geschieht, erfolgt die Auflssung derselben
in Sekundenbruchteilen. Aus diesem Grund ist eine Geldrollenbildung in groflen Gefifien
nicht moglich. Die mittlere Viskositiit von Blut liegt bei etwa 3.5- 1073 Pas, die des Blut-
plasmas bei etwa 1.2 - 1073 Pas ([74]).

Grof3e Gefiafle

In den groflen Gefiflen kann die Scherrate mit Gleichung 3.5 aus der Stromungsgeschwin-
digkeit in Flieffrichtung v, berechnet werden

- Ovg ()
T "o

(3.5)

Nach [109] ist die Blutstromung in groen Gefdfien als eine Mehrphasenstromung mit ei-
ner Fliefigrenze zu modellieren. In [109] werden verschiedene Beschreibungsmodelle fiir
die Blutviskositéit angegeben. Alle angegebenen Modelle basieren auf dem verbreiteten
Cross-Modell, in dem eine Abhéingigkeit der Viskositéit von der Schergeschwindigkeit und
verschiedenen anderen Parametern modelliert wird. Gleichung 3.6 beschreibt eine vierpa-
rametrige Variante des Cross-Modells. Fiir kleine und grofle Scherraten dhnelt das Modell-
verhalten dem eines newtonschen Fluids.

o — Mo
An—1

1+ (K . 7)
Die Parameter in Gleichung 3.6 sind nach [82] der Stromungs-Konsistenz-Index K =

0.017Pa"™ , n = 0.708, die Viskositit bei keiner Scherung 1y = 0.056 Pas und die Viskositit
bei unendlicher Scherrate 7, = 0.0035 Pas.

Neff = Moo T (3.6)

Kleine Gefiafle

In den kleinen und kleinsten Gefdflen muss die Blutstrémung einer anderen Betrachtung
unterworfen werden, da hier die Erythrozyten im Vergleich zu dem Gefiafldurchmesser
nicht mehr vernachlissigbar klein sind, was eine Entmischung zwischen Blutserum und
Blutpartikeln zur Folge hat. An den Gefidfiwinden bildet sich eine Blutplasmaschicht da
die Blutpartikel aufgrund des Magnuseffektes in die Stromungsmitte getrieben werden und
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Abbildung 3.2: Bildung einer Kernblockstromung aufgrund des Magnuseffektes.

Gefallwand-s

scheinbare Viskositat

Abbildung 3.3: Darstellung von Gleichung 3.7.

somit eine Blockstromung entsteht (Abbildung 3.2). In der Medizin wird dies als Fahraeus-
Lindquist- Effekt bezeichnet was zu einem in der Mitte abgeflachten Stromungsprofil fiihrt.

Eine Folge des Fahraeus-Lindquist-Effektes ist eine Abnahme der scheinbaren Viskosi-
tét 1, bei abnehmendem GeféaBdurchmesser. Die scheinbare Viskositét ist als die Viskositét
definiert, die eine Newtonsche Fliissigkeiten haben muss um bei gleichem Druckabfall und
Gefildurchmesser die gleiche Stromungsgeschwindigkeit zu erzeugen. Nach [32] kann man
die scheinbare Viskositdt mit Gleichung 3.7 berechnen.

Nplasma
Ns = =R\ (3.7)
1— (%)
mit der Viskositidt des Blutplasmas 7,4mq, dem Radius der Kernstromung R, und dem

Gefifiradius R. Abbildung 3.3 zeigt den Verlauf der scheinbaren Viskositéit in Abhéngigkeit

von der Breite des Blutplasmaspaltes.
Bei breitem Blutplasmaspalt R — R, ndhert sich die scheinbare Viskositit n, der Vis-
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kositét des reinen Blutplasmas 7,45, an; verkleinert sich der Spalt, wird sehr schnell
die mittlere Blutviskositit von 3.5 - 1073 Pas erreicht und das Kernstromungsmodell ver-
liert seine Giilitgkeit. Das Modell erkléirt zwar qualitativ, warum die scheinbare Viskositit
bei den kleinen Gefidfien abnimmt, kann allerdings nicht die Breite des Blutplasmaspaltes
vorhersagen.

Beschreibungsmodelle

Giingige Modelle, die die Abhingigkeit der Viskositit 7 von der Scherrate  beschrei-
ben, sind das Potenzgesetz, das Cassonmodell und das Carreau-Yasudamodell welche im
Folgenden diskutiert werden ([82]). Das Potenzgesetz fiir die Viskositét hat die Form

. (n—1)
n=Kvy (3.8)
mit der Konsistenzkonstante der Stromung K und dem power law Index n. Beide Parame-
ter hingen mafigeblich von der Zusammensetzung des Blutes ab (Hématokritwert, etc.).
In Experimenten konnte gezeigt werden, dass Blut eine FlieBspannung benotigt um flie-
Ben zu kénnen. Diese Bedingung erfiillt das Potenzgesetz jedoch nicht, das Cassonmodell
hingegen schon. Dieses ist durch die Gleichung 3.9 gegeben.

_
n="104 YO, (3.9)

0

Dabei bezeichnet p die Casson-Konstante und 7¢ die FlieBspannung; beide Parameter hén-
gen wiederum von der Zusammensetzung des Blutes entscheidend ab. Das dritte géingige
Modell ist das Carreau-Yasuda Modelle entsprechend Gleichung 3.10.

=10+ (Mo + 7o) [1 + (M) 2} E (3.10)

no und 7., sind die Viskositéten bei einer Scherrate von null bzw. einer unendlich grofien
Scherrate. A beschreibt eine Relaxationskonstante. Die Zahlenwerte fiir die Parameter sind
in Tabelle 3.4 aufgelistet ([82]).

Parameter Zahlenwert
Konsistenzkonstante K 0.017Pa™
power law Index n 0.708
FlieBspannung ¢ 0.005N
Cassonkonstante 0.0035 Pas
Viskositat ng 0.056 Pas
Viskositat 1., 0.0035 Pas
Relaxationszeit A 3.313s
power law Index n (nur Carreaumodell) | 0.3568

Tabelle 3.4: Modellparameter f. nicht-newtonsche Fluide

Der 2-dimensionale Zusammenhang zwischen der Scherrate v und dem Schertensor D
und damit mit den Stromungsgeschwindigkeiten in x- (Stromungsrichtung) und y-Richtung
ist durch Gleichung 3.11 gegeben.

v = \/;ZZDUDJ‘@' (3.11)
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Der Schertensor ist fiir den 2-dimensionalen Fall explizit durch Gleichung 3.12 gegeben.

&= 3 (% + 5

= i s “

D = 1 <% + %) vy (3.12)
2\ oy oz dy

3.2.3 Kreislaufmodell nach Kramer

Kramer ([46]) entwickelte ein Rechenmodell mit dem er den Druckabfall in einem laminar
durchstromten, regelmiflig verzweigten Rohrleitungssystem berechnen konnte. In seiner
Arbeit iibertrug er dieses Modell auf den menschlichen Blutkreislauf. In [46] werden die
Elastizitiat der Gefiflwinde, die Pulsdruckwelle sowie die besondere Rheologie des Blutes
vernachléssigt. Trotzdem kann dieses Modell sehr gut als Referenzmodell zu verschiede-
nen kreislaufdynamischen Simulationen dienen. In [46] wird der instationdre Anteil des
Blutdrucks durch Bildung eines zeitlichen Mittelwertes, der hydrostatische Anteil durch
Reduktion auf Herz-Hohe eliminiert. Einlauf- und Umlenkverluste werden durch einen
Zuschlag zu der Rohrlénge beriicksichtigt.

In seiner Abhandlung stellte Krdamer fest, dass die Anzahl der Verzweigungen n keinen
Einfluss auf den Druckverlust hat, die Anzahl der Zweigrohre N die aus einem Stammrohr
entspringen hingegen schon. Der Druckabfall kann mit Gleichung 3.13 berechnet werden.

9V 512V7

Ap= . 2221
P= 0t " m2a3aEN

(3.13)

In Gleichung 3.13 bezeichnet %/ den Blutvolumenstrom, 7 die mittlere Blutviskositét,
dp den Durchmesser des Stammrohres (Aorta), d, den Durchmesser der Endrohre und V'
das Systemvolumen. Mit Hilfe dieser Gleichung und mit den bekannten Blutkreislaufdaten
des Hundes konnte Kridmer den Druckverlust im menschlichen Korper berechnen (siehe
Tabelle 3.5). Den Fahraeus-Lindquist-Effekt beriicksichtigt Kréimer durch eine um 60%
verringerte Viskositét in den Arteriolen, Kapillaren und Venolen.

Arterien 8,13 mmHg
Arteriolen | 6,56 mmHg
Kapillaren | 4,30 mmHg
Venolen 0,67mmHg
Venen 0,43 mmHg
Summe 20,07 mmHg

Tabelle 3.5: Druckabfall im gr. Kreislauf

Die Ergebnisse der Modellrechnung sind von physiologischem Standpunkt aus betrach-
tet enttéuschend, da der gemessene Blutdruck in der Aorta bei ungefihr 80 mmHg liegt.
Der berechnete Wert hingegen liegt nur bei rund 25% davon. Dieses Problem wird in
[46] ebenfalls diskutiert. Eine zusitzliche Beriicksichtigung der Umlenk- und Einstrom-
verluste durch einen Zuschlag zu der Leitungslinge ergab einen zusétzlichen Druckverlust
von 0,3mmHg. Dieser zusitzliche Druckverlust ist vernachlissigbar klein, selbst wenn
dieser Wert unter Korperbelastung (erhohter Pulsschlag und erhshtes HZV) auf bis zu
4,52 mmHg steigt. Kramer fithrt die unzufriedenstellenden Berechnungsergebnisse auf die
Gefiflelastizitit zuriick.
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3.3 Stationire, laminare Blutstromung in starren Geféafien

3.3.1 Kreisformiger Gefafiquerschnitt

Im allgemeinen Fall ist fiir die Bestimmung des Stromungsprofils die Losung der vollstéin-
digen Navier-Stokes Gleichungen (Gleichung 3.1 bis 3.3) notwendig. Diese Gleichungen
vereinfachen sich unter der Annahme eines kreisférmigen Querschnitts sowie eines ausrei-
chenden langen, geraden und starren Gefdfles. Vernachlissigt man weiterhin Einlaufstro-
mungen, so kann eine reduzierte Navier-Stokes Gleichung in zylindrischen Koordinaten
angegeben werden:

dz dr?2  rdr

Gleichung 3.14 gilt sowohl fiir newtonsche als auch fiir nicht-newtonsche Fliissigkeiten.
p bezeichnet dabei den treibenden Fliissigkeitsdruck, n die Viskositéit der Fliissigkeit, r
die Ortskoordinate und v, die Geschwindigkeit in Strémungsrichtung. Die Losung von
Gleichung 3.14 fiir eine newtonsche Fliissigkeit ist das Gesetz von Hagen und Poiseuille:

d Pu,  1dv,
p—n( - +v) (3.14)

Wobei Ap der Druckabfall langs der Gefifiléinge [ ist. 2R bezeichnet dabei den Gefif3-
durchmesser und 7 die mittlere Viskositéit. Gleichung 3.15 lisst sich durch Einfiithren des

Volumenstroms (Gleichung 3.16) umschreiben zu Gleichung 3.17.

oV wR*

o s D (3.16)
N ov. 2 -
v (r) = E-W(RQ—ﬂ) € (3.17)

Eine laminare Stromung bildet ein parabolisches Stromungsprofil (um die z-Achse) in-
nerhalb des Rohres aus (Abbildung 3.4). Laminare Stromung tritt immer dann auf, wenn
die Stromungskrifte grofl gegen die auftretenden Reibungskrifte sind. Ein Beurteilungs-
kriterium ist dabei die so genannte Reynoldszahl Re, welche fiir ein zylindrisches Rohr
nach Gleichung 3.18 berechnet werden kann.

2Rpv

Ui

Re =

(3.18)

Dabei ist p die Dichte der Fliissigkeit und v die mittlere Stromungsgeschwindigkeit. Die
Stromung ist dann laminar wenn die Reyoldszahl unter einer kritischen Grenze von etwa
1000 liegt ([32]).

Der Einfluss des nicht-Newtonschen Verhaltes des Blutes auf das Stromungsprofil ist
in Abbildung 3.5 qualitativ dargestellt. Die korpuskuléiren Bestandteile des Blutes sorgen
fiir eine Abflachung des Stromungsbereichs in der Geféfimitte. Mit kleiner werdendem
Gefiafldurchmesser ist dieser Effekt zunehmend ausgeprégt.

Gleichungen 3.18 und 3.17 lassen sich auf die in Tabelle 3.2 angegeben Gefiafigrofien
und -anzahlen anwenden; die Ergebnisse sind in Tabelle 3.6 aufgefiihrt. Dies dient als Ab-
schiitzung der tatsichlich auftretenden Stromungsgeschwindigkeiten und Reynoldszahlen.
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Abbildung 3.4: Laminares Blutstromungsprofil.

—— nicht Newtonsches Fluid
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Abbildung 3.5: Unterschiede im Strémungsprofil zwischen einem Newtonschen und einen
nicht-Newtonschen Fluid.
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Gefaf Dinnen VUmaz Re

Aorta 1.0 — 3.0cm ~ 2458 -2 ~ 2100 — 6400
Hauptabzweigungen | 5mm — 2.25cm | ~ 1.3 — 272 ~ 90 — 400
Grofle Arterien 4.0 — 5.0mm ~ 30757 — 4677 | =44 - 56
Mittlere Arterien 2.5 —4.0mm ~ 1255 3077 | =14 - 22
Kleine Arterien 0.5 — 2.5mm ~147F - 3578 |~ 1-5
Endabzweigungen 100 — 500 pm ~ 1552 - 377 | <1

Arteriolen 25 — 100 pm ~115E - 187F | <1
Metaarteriolen 10 — 258 um ~ —9EE <1
Kapillaren 3.5 — 10 pm ~ —1027 <1

Tabelle 3.6: Arterielle Stromungsgeschwindigkeiten

Der Ansatz des Magnetic Drug Targetings geht davon aus, dass die Partikel-Medikament-
Komplexe in eine tumorzufiihrende Arterie appliziert werden. Vernachlissigt man Tumore
in den groflen Arterien so kann von einem laminaren Stromungsprofil ausgegangen werden,
welches durch den Herzschlag zeitlich gestort wird, wobei die dadurch entstehenden Stro-
mungsgeschwindigkeiten in der Regel kleiner sind als die maximalen Geschwindigkeiten in
der laminaren Strémung.

3.3.2 Nicht-kreisférmige Querschnitte

Aus fluiddynamischer Sicht stellt die Poiseuillestrémung die effizienteste Strémungsform
dar, da sie eine Kombination aus zylindrischer Form und kreisfésrmigem Querschnitt ist
([106]). Jegliche Abweichung von dieser Geometrie fithrt zu Stromungsverlusten verbunden
mit einer Effizienzsenkung ([11]). Die Untersuchung elliptischer Querschnitte im Hinblick
auf ihre Stromungseigenschaften hat eine gewisse physiologische Relevanz, da diese Quer-
schnittsform der der kontrahierten Gefdfle #hnlich ist. Fiir die analytische Berechnung
des Stromungsprofils muss von einem hinreichend langen, starren und zylindrischen Rohr
ausgegangen werden. In diesem Fall existiert nur eine Geschwindigkeitskomponente in
Stromungsrichtung. Unter diesen Bedingungen ist die Differenzialgleichung fiir die Stro-
mungsausbreitung dieselbe, wie fiir den Fall eines kreisformigen Querschnitts (Gleichung
3.14). Gleichung 3.14 lautet in kartesischen Koordinaten, wobei die z-Achse die Ausbrei-
tungsrichtung ist (die x- und y-Achse stehen dann senkrecht auf der Ausbreitungsachse
und spannen den elliptischen Querschnitt auf).

dp v, d*v,
— 3.19
dz " < i T dy? > (3.19)

Der einzige Unterschied zwischen Gleichung 3.19 und 3.14 ist die geéinderte Randbedin-
gung. Diese lautet fiir einen elliptischen Querschnitt mit den Halbachsen b und c:

ORIOS o2

Die Losung von Gleichung 3.19 unter Beriicksichtung von der Randbedingung 3.20 in
kartesischen Koordinaten ist:

e = S| (5) (4] 521
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Den Volumenstrom durch ein Rohr mit elliptischen Querschnitt erhilt man durch
Integration des Stromungsprofils iiber den Querschnitt.

c by/1—22/c?

. —Apr [ 2b3c3
= z ) == .22
0

0

Ist b = ¢ = R dann entspricht Gleichung 3.22, der Gleichung fiir einen kreisférmigen

Querschnitt 3.16. Ein direkter Vergleich zwischen einem kreisférmigen und einem ellipti-

schen Querschnitt ist dann moglich wenn die Querschnittsflichen der Querschnitte gleich

oder die Halbmesser vergleichbar sind. Der Halbmesser a einer Ellipse mit den Halbachsen

b und ¢ berechnet sich durch

2 b2+ 2
)

Das Verhiiltniss der Volumenstrome bei kreisformigem Querschnitt Vi und elliptischem

a (3.23)

Querschnitt Vg ist bei vergleichbaren Halbmessern
e 1
Ve 8b3c

®?* +)° (3.24)

Fiir ein Halbachsenverhiltniss von ¢/b = 2 heifit das, dass bei gleichem Volumenstrom
eine ca. 1.95-fach groBler Pumpleistung notig ist bzw. dass bei gleicher Pumpenleistung
kann nur ein ca. 0.51-fach kleinerer Volumenstrom durch den Querschnitt fliefen kann
([106]).

3.3.3 Einstromlinge

Eine Poiseuille Stromung ist eine idealisierte Strémung, die u. a. auf der Annahme einer
sehr langen Rohre basiert. Bei realen Stromungen wird man eine laminare oder Poiseuil-
le Stromung erst mit einem gewissen Abstand von dem Eintrittspunkt feststellen kénnen.
Dieser Abstand wird im allgemeinen mit der Finstromldinge g bezeichnet. Die Annéherung
an das ideale Stromungsprofil ist theoretisch ein asymptotischer Vorgang; genaugenommen
wird das ideale Stromungsprofil nie erreicht. Allerdings konnte in verschiedenen Experi-
menten gezeigt werden, dass es eine endliche Einstromléinge gibt, ab der das Strémungs-
profil zu 99% dem idealen Stromungsprofil entspricht ([106]). Der Wert der Einstromlénge
héngt sowohl von der Stromungsgeschwindigkeit als auch von der Form des Einstrémpro-
fils ab. Unter der Annahme dass die Stromung gleichférmig in ein Gefafl mit Durchmesser
d eintritt gilt ([106]).

le

= =0.04Re (3.25)

Bei einer Reynoldszahl von 1000 wird demzufolge eine Einstromléinge von 40 Rohrendurch-
messern benotigt. Im kardiovaskuldren System liegt das Verhiltnis zwischen Gefidfllingen
und -durchmesser zwischen 10 und 40. Insgesamt ist die Betrachtung einer laminaren
Stromung innerhalb des Koérpers eine praktikable und gute Niherung ([106]).
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Abbildung 3.6: Gefiiaufzweigung (Bifurkation) von einem Stammrohr in zwei Tochter-
rohre.

3.4 Stromungsverhalten an Gefiaflaufzweigungen

An Gefiflabzweigungen und -aufteilungen kann die laminare Strémung in eine turbulente
Stromung umschlagen. Erreichen die Partikel eine Abzweigung so kénnen diese entweder
unbehelligt geradeaus weiterstromen oder in ein abzweigendes Gefifi stromen oder aber
an den Gefiffwinden deponieren. Das Auftreten dieser drei Effekte ist sehr stark von der
Geometrie der Abzweigung und den hydrodynamischen Verhéltnissen abhéingig. Zunichst
wird ein Modell entwickelt welches die Turbulenzbildung und damit auch die Depositi-
on vernachlissigt - dieses Verhalten ist sehr gut mit einfachen Methoden der Geometrie
zu beschreiben. Weiterhin wird ein optimaler Aufbau des arteriellen Gefaflbaums unter
Berticksichtigung des Gesetzes der 3. Potenzen vorgestellt und hinsichtlich seines hydro-
dynamischen Verhaltens untersucht.

3.4.1 Gefialaufzweigungen im Korper

Nimmt man fiir die Blutstromung ein voll ausgebildetes Poiseuillesches Stromungsprofil an,
so konnen einige fundamentale Aussagen iiber den Aufbau des Arterienbaumes getroffen
werden ([106]). Hauptséichlich kénnen so Erkenntnisse iiber die Gefifidurchmesser, Volu-
menstrome und die optimalen Verzweigungswinkel gewonnen werden. Aus Gleichung 3.16
ist bekannt, dass der benstigte Druckgradient Ap in einem Gefifl mit Radius R proportio-
nal zu R~% ist. Vom Standpunkt der Fluiddynamik ist ein moglichst groBer Geféfradius
sinnvoll. Aus biologischer Sicht bedeutet allerdings ein grofler Gefédfidurchmesser auch ein
grofies Blutvolumen und damit auch eine hthere Metabolismusrate ([58]).

Nimmt man nun an, dass die Metabolismusrate proportional zum Gefiafivolumen ist,
dann gilt fiir ein GefiB mit einer Linge [, dass die Metabolismusrate propotional zu R?
ist. Zusammengefasst ergibt dies ein einfaches Optimierungsproblem fiir die benétigte
Pumpleistung P hinsichtlich dem Geféfradius ([58]).

P= ]‘%44 + BR? (3.26)
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Aus dem Vergleich mit Gleichung 3.16 folgt A = 8nl (%—‘;)2. Durch Differentiation von 3.26

™
nach dem Gefifiradius ergeben sich die folgenden Bestimmungsgleichungen.

P A

- 4L L9BR .= 3.97
oR T 0 (3.27)
0?P A

2~ 20X +9B 2

e 055 +2B >0 (3.28)

Als Losung ergibt sich fiir positive A und B:

24  28nl (OV\?
6
w= =2 () (329

Unter der Annahme B = const., d.h. B ist unabhingig von dem Volumenstrom, folgt fiir

eine minimale Pumpenergie.
ov
A 3.30
(5) (330

In Folge von Gleichung 3.30 nehmen die Geféfldurchmesser, mit zunehmendem Abstand
von dem Herzen, ab.

3.4.2 Arterieller Gefaf3baum

Der Gefiilbaum hat die Aufgabe das Blut an Millionen von Gewebezellen zu verteilen.
Eine offene Baumstruktur, bei der aus jedem Stammrohr zwei Tochterrohre entspringen
aus denen dann jeweils wiederum zwei Rohre entspringen ermoglicht es, das Blut aus ei-
ner einzelnen Quelle an sehr viele Ziele, ohne doppelte Strukturen, zu verteilen. Aufgrund
der Baumstruktur sind parallel verlaufende Gefifle unnotig. Die prinzipielle Strukturein-
heit im arteriellen Geféflbaum ist eine so genannte Bifurkation, d.h. aus einem Stammrohr
entspringen zwei Tochtersegmente ([103]). Gefilaufzweigungen mit mehr als zwei Tochter-
segmenten sind im vaskuléren System eher selten ([106]); ebenso liegen die meisten Bifurka-
tionen in einer Ebene ([104]). Diese Tatsache stellt keine Einschréinkung der tatséchlichen
Dreidimensionalitit des vaskuldren Systems dar, da sich die Orientierung innerhalb der
Tochtersegmente dndern kann ([106]). Ebenso existiert eine Vielzahl von asymmetrischen
Abzweigungen welche die Folge verschiedener Grofien der Tochtersegmente sind.
Bezeichnet man die Durchmesser der Stamm- und der Tochterrohre mit dy, ds, d3
,entsprechend in Abbildung 3.6, und legt man di > dy > ds fest, so ist ein sinnvoller
Bifurkationsindex «:
Cdy
Der Zahlenwert fiir « liegt zwischen 0 und 1, wobei eine hochgrading unsymmetrische
Abzweigung einen Wert nahe null, eine symmetrische Abzweigung hingegen den Wert 1
hat. Ein zweiter Bestimmungsparameter ist das Flichenverhiltniss der beteiligten Gefiaf3-
segmente [:

(0%

(3.31)

_d3+d3

di
Aus Griinden der Massenerhaltung muss fiir die Volumenstréme in den beteiligten Seg-
menten gelten:

g (3.32)

Vi=Va+ V3 (3.33)



KAPITEL 3. FLUIDDYNAMIK - BLUTKREISLAUF 40
Durch Kombination von Gleichung 3.29 mit Gleichung 3.33 ergibt sich das Gesetz der

dritten Potenzen bzw. das Gesetz von Murray ([58],[59]).
d3 =d3+d3 (3.34)

Driickt man dieses Gesetz nun in Abhéingigkeit der Bifurkationsparameter o und 3 aus,
so folgt nach [106]

d 1
i — (3.35)
dy ¢ (14 a3)
s _ __a
di Y (1+a?)
1+a?
p= —L
3 (1—|—O£3)2
Fiir eine symmetrische Bifurkation vereinfachen sich die Gleichungen zu:
do ds 1
2= 29 3.36
7, 7 3 (3.36)
B = 23 (3.37)

Um die Pumpleistung des Herzen, die notwendig ist um das Blut durch eine Abzwei-
gung zu pumpen, zu minimieren ergeben sich optimale Verwzeigunswinkel ([59], [101]):

4
1+a3)3 +1—at
cost = (1+0%) 5 a (3.38)
2(1+a?)s
4
costy = L) @ (3.39)
202 (1+a3)3

FEine Kernaussage der Gleichungen 3.38 und 3.39 ist, dass kleinere Gefiafldurchmesser gro-
Bere Aufzweigungswinkel zur Folge haben; ein Ergebniss welches mehrfach beobachtet
wurde ([102], [103], [106]). Im Grenzbereich, wenn gilt a ~ 0, wird der Aufzweiungswinkel
des grofleren Gefiifles beinahe 0 und der des kleineren Gefifles fast 90°.

Der arterielle Gefiilbaum besteht aus einer sehr groflen Anzahl an Bifurkationen, um
eine sehr grofle Anzahl an Endgefifien zu erzeugen. Beginnt die Baumstruktur mit einem
einzigen Stammrohr welches sich immer und immer wieder in zwei Tochterrohre aufzweigt,
so ist die Anzahl der benétigten Generationen um etwa 10° Endgefifie zu erzeugen lediglich
30. Nimmt man weiterhin an, dass sich die gesamte Querschnittsfliche an jeder Aufzwei-
gung gleichformig vergroflert, was genau dann der Fall ist wenn gilt 8 > 1, und nimmt
man zusétzlich an dass die Querschnittszunahme ungefihr um den Faktor 1000 liegt ([13]),
dann muss gelten

3% = 1000 (3.40)

was zu X X

S =101 ~ 23 (3.41)
fithrt. Die Zahlenwerte aus Gleichung 3.37 und 3.41 sind nahezu identisch, obwohl sie auf
stark unterschiedlichen Annahmen beruhen. Gleichung 3.37 geht von vollstéindig symme-

trischen Abzweigungen aus, wohingegen Gleichung 3.41 auf der Querschnittsvergréfierung
zwischen Aorta und Kapillaren beruht.
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a)

Abbildung 3.7: a) Draufsicht und b) Frontansicht des Stammrohres mit den projizierten
Gefafldurchmessern.

3.4.3 Partikeltransport an Bifurkationen

Die Entwicklung eines laminaren Modells gibt einen guten Uberblick iiber die Menge an
Partikeln die tatsichlich bei dem ersten Umlauf das Zielgebiet erreichen. Die Zahl der Par-
tikel die im ersten Umlauf verloren gehen verringert sich noch sehr viel drastischer wihrend
ihrer Reise durch den Blutkreislauf, da sie in der Leber, der Milz oder den Nieren ausgefil-
tert werden konnen. In dem laminaren Modell wird zusétzlich neben der Vernachlédssigung
der Turbulenzen auch eine Gleichverteilung der Partikel iiber den Gefiafiquerschnitt ange-
nommen. Abbildung 3.7 zeigt das geometrische Modell einer Gefiaflaufzweigung.

Die proijezierten Gefadurchmesser Dy und Dyo konnen aus dem Aufzweigungswinkel
a‘“ und dem Gefifiversatz b berechnet werden. Es gilt

13

D
Dy =0b-tana“ — L4 Dg (3.42)
cos a

Der Anteil der Partikel, der in dem Gefiflabschnitt A weiterstrémt berechnet sich zu

_Lyme
P(4)= 5 ( e smcp) (3.43)

Der Winkel ¢ in Gleichung 3.43 ist gegeben durch

2,/DyDg — D2 )

D¢q

( = 2arcsin

Da es sich bei dem Blutkreislauf um ein weitestgehend geschlossenens System handelt,
kann die Menge die in den Gefiflabschnitt A flieit als eine Summe iiber die Umldufe ¢
dargestellt werden (Gleichung 3.45).

Py (4) = Y P(4) - [1- P(A)] (3.45)
=0

Fiir P (A) ist der Ausdruck 3.43 einzusetzen.



KAPITEL 3. FLUIDDYNAMIK - BLUTKREISLAUF 42

SEEE

Ve=V(rt) =

N FE

=V (z,rt) v=v(z,rt)

Abbildung 3.8: Pulsierende Strémung in einer starren (oben) und einer elastischen (unten)
Rohre (frei nach [106]).

3.5 Pulsierende Stromungsausbreitung

Wird die Stromung durch einen zeitabhingigen Druckverlauf erzeugt, so miissen zur Be-
rechnung der Strémungsprofile die vollstdndigen Navier-Stokes Gleichungen gelést werden.
Im Hinblick auf die Komplexitéit des Themas sei auf die Arbeit von Zamir ([106]) verwie-
sen, deren analytische Ergebnisse hier kurz vorgestellt werden.

Bei der Betrachtung einer pulsierenden Strémungsausbreitung werden zunichst nur
starre Gefdffe und eine sinusoide oder cosinusoide Druckfunktion betrachtet. Durch die-
se Vereinfachungen folgt die Stromungsgeschwindigkeit immer der Druckfunktion; dndert
sich der Druck nur langsam (kleine Frequenzen) so erfolgt die Anderung der Geschwindig-
keit nahezu phasengleich. Andert sich der Druck hingegen schnell (hohe Frequenzen) so
entsteht aufgrund der Massentrigheit der Fliissigkeit eine Phasenverschiebung zwischen
Druck und Strémungsgeschwindigkeit. Bei sehr hohen Frequenzen kann die Geschwin-
digkeit dem Druck nicht mehr folgen und es ergibt sich fiir f — oo das stationidre Stro-
mungsfeld. Insgesamt betrachtet wird die Geschwindigkeit etwas geringer sein als bei einer
Poiseuillschen Strémung. Aufgrund der Vereinfachungen, dass es sich um einen kreisfor-
migen Querschnitt und um ein starres, unbewegliches und ausreichend langes Rohr han-
delt, muss die Geschwindigkeitséinderung an allen Ortskoordinaten zeitgleich erfolgen; eine
Wellenausbreitung existiert nicht, das Stromungsprofil kann nur eine Komponente in Aus-
breitungsrichtung haben (Abbildung 3.8).

Um das einfache Modell des starren Rohres realistischer zu machen, wird zuséitzlich
noch die Gefiflelastizitéit beriicksichtigt. In einem elastischen Gefiafl wirken sich die Druck-
sinderungen zunichst ausschliefllich lokal aus. Das Gefiafl wird sich lokal vergréfiern und zu
einem spiiteren Zeitpunkt wieder kontrahieren. Dadurch entsteht eine sich fortpflanzende
Druckwelle. In diesem Fall besitzt die Stromungsgeschwindigkeit neben der axialen Kom-
ponente noch zusitzlich eine radiale Komponente. Das Problem des elastischen Gefifles
wird zudem noch dadurch verschirft, dass an Geféaflabzweigungen Reflexionen und folge-
bedingt auch Wellenausloschungen auftreten konnen. Diese Problematik wird an dieser
Stelle jedoch nicht behandelt, es sei hier auf die Arbeiten von Zamir ([106]) verwiesen.



KAPITEL 3. FLUIDDYNAMIK - BLUTKREISLAUF 43

Abbildung 3.9: Druckprofil mit (oben) und ohne (unten) hydrostatischen Druckanteil (nach
[106]).

3.5.1 in starren Gefiafien

Die Stromung in einem starren Rohr, welche durch einen zeitabhiingigen Druckgradienten
hervorgerufen wird, kann mit der folgenden Gleichung beschrieben werden.

ov, 1 @ 0 <82vz 1 avz>

——= = = 3.46
p8t+paz 8r2+7"87“ (346)
Bei Gleichung 3.46 handelt es sich um eine lineare Differenzialgleichung hinsichtlich des
Druckes p (z,t) und der Stromungsgeschwindigkeit v, (z,%). Aus diesem Grund kann die
Gleichung in einen stationéren (Index s) und einen oszillierenden (Index ¢) Anteil aufge-
spalten werden (Abbildung 3.9). Es gilt dann

p(z,t) = ps(2)+pg(t) (3.47)
vy (2,1) = va(2) F 0.4 (L) (3.48)

Unter der Annahme einer zeitlich periodischen Oszillation des Druckes kénnen die Glei-
chung 3.47 und 3.48 mittels der Fourieranalyse als eine Summe harmonischer Funktionen
(Cosinus und Sinus) dargestellt werden - damit wird Gleichung 3.46 analytisch 16sbar. Zur
vereinfachten Darstellung wird der dimensionslose Parameter €2 wie folgt eingefiihrt:

_ [P¥
Q_\/7 R (3.49)
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Mit dem Gefdfiradius R und der Kreisfrequenz w. Ferner wird eine komplexe Darstellung
der Frequenz A und der Ortskoordinate ¢ (r) eingefiihrt.

A = (‘7_\/;>Q (3.50)

C(r) = A% (3.51)

Unter Beriicksichtigung der Gleichungen 3.49 bis 3.51 ldsst sich dann das gesuchte
Geschwindigkeitsprofil angeben ([106]).

_ 6]75 ij Jo (C) jw
v (00 =, e (1 T (A)> o (3.52)

Gleichung 3.52 beschreibt das Stromungsprofil in einer starren, ausreichend langen
Rohre welche mit einem zeitabhéngigen, periodischen Druckprofil beaufschlagt wird. Dabei
ist Jo eine Besselfunktion erster Art. In einem starren Gefdfi kann allerdings durch den
oszillatorischen Anteil kein zusitzlicher Volumenstrom transportiert werden ([106]).

3.5.2 in elastischen Gefifien

Wird die Beschriankung auf starre Gefdafie aufgehoben, also eine Dehnung und Stauchung
der Gefifle zugelassen, so entsteht eine Pulsdruckwelle. Dieses Verhalten wird ausfiihrlich
in [106] beschrieben und soll an dieser Stelle nicht weiter vertieft werden. An dieser Stelle
werden lediglich die wesentlichen Ergebnisse dieser Betrachtungen dargestellt. Die Wellen-
geschwindigkeit der Pulsdruckwelle kann mit der Moen-Korteweg Formel ermittelt werden
(1106)).

co=1]— (3.53)

Dabei ist E' der Youngmodulus, h die Wandstirke, R der Gefifiradius (Innenradius) und p
die Dichte des Blutes. In [106] wird die Moen-Korteweg Gleichung in abgewandelter Form
verwendet. Die modifizierte Bestimmungsgleichung fiir die Wellengeschwindigkeit ist

2

mCO (3.54)

C =

wobei z eine Ortskoordinate und o die Poissionzahl des Gewebes ist.

Das Geschwindigkeitsprofil in elastischen Gefifien hat, im Gegensatz zu den starren Ge-
faflen, eine zusitzliche Geschwindigkeitskomponente in radialer Richtung. Die Geschwin-
digkeitskomponente in Stromungsrichtung ist nach [106]

vy (2,7, t) = ch [1 — ng((f;))} eiw(t=z/c) (3.55)

und die Geschwindigkeitskomponente in radialer Richtung ist:

BR3w? [r G 2J1 (€) } pie(t—2/c)

%~ Cid (4) (3.56)

Ur (Z,'T',t) = m

Dabei gilt B = %Jf und fiir den Elastizititsfaktor G = % mit g = ijég\))
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Auch bei Beriicksichtigung der Gefiflelastizitéit ergeben sich in der Regel kleinere Ge-
schwindigkeiten als bei einem laminaren Stromungsprofil. Insgesamt ergibt sich ein in der
Mitte abgeflachteres Profil, was zur Folge hat, dass die Stromungsgeschwindigkeiten am
Gefiafirand grofler sind, ein Umstand der bei den hier vorgestellten Targetingmodellen
berticksichtigt wird.



Kapitel 4

Aerodynamik - Lungenmodell

Die Lunge ist ein zweigeteiltes Korperorgan welches zur Sauerstoffversorgung des Korpers
dient. Die beiden Lungenfliigel sind beweglich im Thorax eingebettet und durch mehrere
Einschnitte in Lungenlappen unterteilt. Die Oberfliche der Lungen ist von einer glat-
ten Auskleidung, dem Brustfell, iiberzogen. Im Inneren der Lunge befindet sich ein Luft
fithrendes Rohrensystem, das Bronchialsystem. Beim Eintritt in die Lungen teilen sich die
beiden Hauptbronchien in die drei rechten und die zwei linken Lappenbronchien auf. Diese
verzweigen sich im weiteren Verlauf in die zehn rechten und neun linken Segmentbronchien,
die sich in immer kleinere Abschnitte des Bronchialsystems aufteilen. Den bronchi folgen
die bronchioli, deren kleinste Struktur die bronchioli respiratorii sind. In diesen Endver-
zweigungen #ndert sich der Aufbau der Luftwege; in Ausbuchtungen der Gefiiiwinde be-
finden sich die einzelnen Alveolen und die Verzweigungen der bronchioli respiratorii fithren
in die ductus alveolares deren Winde aus dicht stehenden Alveolengruppen bestehen, die
von einem feinen Netz aus elastischen Bindegewebsfasern und Blutkapillaren umsponnen
werden - hier findet der Sauerstoffaustausch mit dem Blut statt (Abbildung 4.1).

4.1 Bronchialbaum der humanen Lunge

Das Bronchialsystem der humanen Lunge kann als verzweigter Bindirbaum vereinfacht
dargestellt werden. Fasst man jede Bifurkation als Grenze zu einer neuen Generation Z
auf, beginnend bei der Trachea als Z = 0, so werden bereits bei Generation Z = 23
die tiefsten Alveolen erreicht. Nach [91] ergeben sich fiir die humane Lunge die GréBen
des Bronchialsystems entsprechend Tabelle 4.1. Der Volumenstrom in einer Generation 7
ist abhéngig von der Atemfrequenz f und dem dabei eingeatmeten Tidalvolumen Viry .
Gleichung 4.1 gibt den Zusammenhang zwischen der Generation und dem Volumenstrom

an. 2fV:
: TV
V= Y

Nach [53] kann man bei einem ruhenden Menschen von einer mittleren Atemfrequenz

von 12min~! und einem Tidalvolumen von 500 ml ausgehen. Die so ermittelten Volumen-

stromen und abgeschéitzten mittleren Geschwindigkeiten (unter Annahme einer laminaren
Stromung) sind ebenfalls in Tabelle 4.1 aufgefiihrt.

(4.1)

46
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Bronchien

Bronchioli

Ductus Alveolen
alveolares

Abbildung 4.1: Prinzipieller Aufbau der Lunge.

4.2 Aerosoldeposition

4.2.1 Aerosole

Ein Aerosol ist eine stabile Suspension von festen oder fliissigen Partikeln in der Gaspha-
se. Filschlicherweise werden oft nur die Aerosolpartikel als Aerosole bezeichnet, d.h. die
in Gasen mitschwebenden, feinst verteilten (dispergierten), festen und fliissigen Teilchen
(Schwebstoffe), mit oder ohne Beteiligung von Wasser. Der Durchmesser d, der Parti-
kel kann von 0,1 nm bis 100 um reichen. In der Umwelt kommen Aerosole in Form von
Bioaerosolen vor. Hier werden z.B. Viren, Bakterien, Sporen und Pollen in der Luft mitge-
tragen. Bei einigen technischen Vorgingen treten ebenfalls Aerosole auf, man bezeichnet
sie hier als Fein- oder Feinststaub. Quellen sind z.B. Abrieb und die bei Verbrennun-
gen entstehenden Abgase. Deponieren diese Partikel in der Lunge so werden sie von den
Aveloarmakrophagen aufgenommen.

Es besteht die Moglichkeit, dass diese ultrafeinen Teilchen bioresistiv sind und sich
nicht phagozytieren lassen. Diese gelangen dann iiber die Makrophagen in das Gewebe wo
sie Infektionen oder Allergien hervorrufen aber auch toxisch wirken kénnen. Da sich Aero-
solpartikel mit kleiner werdendem Durchmesser immer mehr wie Gas-Molekiile verhalten,
koénnen sie iiber lingere Zeit mit Gasen transportiert werden. Zum Beispiel kénnen durch
die Luftstromungen in der Atmosphire die Aerosole auf eine Fliche von iiber 1000 km?
verteilt werden.

Der aerodynamische Durchmesser d, eines Partikels dient zu seiner Charakterisierung
und ist per Definition der Durchmesser einer Kugel mit der Dichte p = 1% ,die die gleiche
Sinkgeschwindigkeit im Schwerkraftfeld der Erde hat, wie das Partikel selbst ([14]). Er kann
aus dem Partikeldurchmesser d,, berechnet werden:

do = \/pd, (4.2)
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Z | Anzahl Dinnen (mm) | Linge (mm) | V (mlm) Vg (%)

0 |1 18.00 120.0 12 1.6

1 ]2 12.20 47.6 6 1.7

2 |4 8.30 19.0 3 1.8

3 |8 5.60 7.6 1.5 2.0

4 |16 4.50 12.7 0.75 1.6

5 |32 3.50 10.7 0.38 1.3

6 |64 2.80 9.0 0.19 1.0

7 | 128 2.30 7.6 0.094 0.75

8 | 256 1.86 6.4 0.047 0.58

9 | 512 1.54 5.4 0.023 0.42

10 | 1,024 1.30 4.6 0.012 0.29

11 | 2,048 1.09 3.9 5.9-1073 | 0.21

12 | 4,096 0.95 3.3 2.9-1073 | 0.14

13 | 8,192 0.82 2.7 1.5-1073 | 0.092
14 | 16,384 0.74 1.6 7.3-107% | 0.057

15 | 32,768 0.50 1.33 3.7-107% | 0.062

16 | 65,536 0.49 1.12 1.8-107* | 0.032
17 | 131,072 0.40 0.93 9.2-107° | 0.024

18 | 262,144 | 0.38 0.83 4.6-107° | 0.013

19 | 524,288 | 0.36 0.70 23-107° | 7.5-1073
20 | 1,048,576 | 0.34 0.70 1.1-107° | 421073
21 | 2,097,152 | 0.31 0.70 5.7-1076 | 2.5.1073
22 | 4,194,304 | 0.29 0.67 291076 | 1.4-1073
23 | 8,388,608 | 0.25 0.75 1.4-1076 | 9.7-107*

Tabelle 4.1: Bronchialsystem der humanen Lunge

4.2.2 Clearance-Mechanismen

Unter dem Begriff Clearance versteht man das Entfernen von Partikeln, die in der Lunge
deponiert sind. Beispiele hierfiir sind Bakterien und Viren, organische und anorganische
Partikel. In den verschiedenen anatomischen Regionen der Lunge findet man unterschied-
liche Clearancemechanismen. Bereits in den oberen Atemwegen (Nase, Mund und Rachen)
werden Staubpartikel aus der eingeatmeten Luft herausgefiltert. Ein Kranz starker Haare
(Vibrissae) ist zum Ausgang Nasenlocher gerichtet und bildet einen Schutz gegen grobe
Verunreinigung der Luft. Eine weitere Funktion ist das Befeuchten und Anwirmen der
Luft. Bis die Luft in den Alveolen ankommt, ist die Feuchtigkeit der Luft inder Regel
gesiittigt und eine Erwirmung auf Korpertemperatur erreicht. Die im Bronchialbaum ab-
gelagerten Partikel werden innerhalb von 24 Stunden iiber den mukoziliaren Schleimtrans-
port aus der Lunge entfernt. Der entstehende Mechanismus #hnelt dem einer Rolltreppe.
Er bringt die Partikel bis in den hinteren Rachenraum, dort werden sie verschluckt und
danach im Magen-Darm-Trakt verdaut und ausgeschieden.

In der Lungenperipherie gestaltet sich die Elimination von Partikeln komplexer; die in
der Peripherie angelangten Fremdkorper starten eine Kette chemischer Prozesse. Zunichst
wandern die in den Alveolen angesiedelten Alveolarmakrophagen zum Ort der Partikelab-
lagerung. Sie nehmen Fremdkérper in sich auf und zersetzten sie. Dieser Vorgang wird als
Phagozytose bezeichnet. Die Partikel werden mit Surfactant benetzt, um eine Opsonie-
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Impaktion
(Tragheit), >3 pm

Diffusion
(Brownsche Molekular-

(Schwerkraft), bewegung), <2 pm

0,5-4 pm

Abbildung 4.2: Depositionsmechanismen in der Lunge.

rung einzuleiten. Die Phagosomen sind grofie intrazelluléire Vesikel, in denen das Partikel
innerhalb der Makrophagenzelle aufgenommen wird. Durch die Opsonierung werden die
Phagosomen auf den Partikel aufmerksam gemacht und angelockt. Der Prozess der Pha-
gozytose wird beschleunigt.

Bei einem Lungengesunden kann mit einer Halbwertszeit von 1-2 Stunden gerechnet
werden. Im physiologischen Fall ist ein steriler Zustand der Lunge gewiihrleistet. Die pha-
gozytierten Partikel werden weiter von den Alveolarmakrophagen abgebaut indem die
in den Phagosomen aufgenommenen Partikel mit den Lysosomen verschmelzen. In den
Lysosomen befinden sich abbauende Enzyme, die die Fremdkorper zersetzen. Die Zerset-
zungsprodukte wandern, sofern sie nicht metabolisieren, in die Stoffwechselzirkulation des
Korpers und werden am Ende iiber die Nieren mit dem Urin ausgeschieden. Der Zerset-
zungsprozess ist abhéngig von den Eigenschaften der inhalierten Materie hinsichtlich ihrer
Grofe, Oberfliche und chemischen Zusammensetzung. Phagozytierte Partikel, die nicht
zersetzt werden kénnen, verbleiben in der Lunge, wenn sie nicht in den oben beschriebe-
nen Schleimtransport gelangen.

4.2.3 Depositionsmechanismen

Als Deposition wird die Ablagerung von Partikeln in der Lunge bezeichnet. Diese tritt auf,
wenn der Partikel den Aerosolstrom verlisst und mit der feuchten Oberfliche der Gefif3-
wand in Kontakt kommt. In der Medizin wird der Begriff Lungengiingigkeit verwendet,
um auszudriicken, dass Teilchen ausgeatmet werden ohne zu deponieren. Ein Interesse
besteht an einer Vorhersage des partikelabhiingigen Depositionsortes, um die Effektivitit
der Applikation zu steigern um die Auswirkung des Targeting korrekt abzuschitzen. Es
gibt drei wesentliche Mechanismen die eine Deposition bewirken: Impaktion, Sedimenta-
tion und Diffusion (Abbildung 4.2). Je nach Volumen und Dichte der Partikel kommen
die Mechanismen unterschiedlich zur Geltung. Bei der Beschreibung der Mechanismen
wird von sphirischen Partikeln mit einer einheitlichen Dichte ausgegangen. Fine Stan-
dardisierung von Aerosolen mit einem Durchmesser oberhalb von 0,5 pm ist praktikabel
um Vereinfachungen annehmen zu konnen, es kommen dann im wesentlichen nur die ge-
wichtsabhéingige Sedimentation und Impaktion in Betracht. Allerdings werden die meisten
Partikel mit einem Durchmesser von 0,5 ym wieder aus der Lunge ausgeatmet ohne zu
deponieren, die verbleibende Zahl ist vernachléssigbar ([14]).
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Impaktion

Bei einem Durchmesser d, > 2 pm tritt die Massentrigheit der Aerosolpartikel in den Vor-
dergrund. Die grofleren Partikel verlassen nach Richtungséinderungen den Aerosolstrom
und fliegen kurz geradeaus weiter, bis sie dabei auf eine Gefifiwand treffen und dort
deponieren. Niherungsweise kann davon ausgegangen werden, dass die Partikel die Ge-
schwindigkeit des Aerosolstroms haben, wenn sie diesen verlassen und an der Gefifwand
deponieren. Die Depositionswahrscheinlichkeit (DE) ist dann proportional zum Quadrat
des Partikeldurchmessers d, und der Strémungsgeschwindigkeit v,. Gerade in den ers-
ten Generationen des Bronchialbaums, wo die Verzweigungen unter einem groflen Winkel
zueinanderstehen stehen ergibt sich eine hohe Depositionswahrscheinlichkeit. Bei einer Be-
atmung ohne Tubus tritt zu 90% eine Deposition im Rachenraum auf, wenn die Partikel
grofer als 10 pm sind.

Sedimentation

Die Sedimentation ist auf die Schwerkraft, welche auf ein Aerosolpartikel wirkt, zuriick-
zufithren. Die hiervon hauptsichlich betroffenen Partikel haben einen Durchmesser von
mindestens 1 pm. Die Bewegungsgleichung wird in der Gleichung 5.71 angegeben. Da-
bei ergibt sich die maximale Sedimentationsgeschwindigkeit durch Grenzwertiibergang fiir
t — 00 zu

dagp

, = LadP 43
T (4.3)

Mit der Erdbeschleunigung g, der Viskositit des Atemgases 17 und der Partikeldichte p.

Diffusion und Brownsche Molekularbewegung

Von der Brownschen Molekularbewegung sind Partikel kleiner als etwa 0,2 pum betrof-
fen; bis zu einem Durchmesser von etwa 1 pm mischen sich die Effekte aus der Brown-
schen Molekularbewegung und der Diffusion. Die Diffusion ist ein Ausgleichsprozess, um
das thermodynamische Gleichgewicht beizubehalten. Sind Teilchen oder Energie im Raum
ungleichméfig verteilt, fithrt eine ungeordnete thermische Bewegung zur statistisch gleich-
méfBigen Verteilung. Aufgrund von Konzentrationsgefiillen kommt es zu einem Nettofluss.
Die Bewegung ist passiv und unspezifisch, d.h. einzelne Teilchen bewegen sich zufillig
und ungerichtet. Eine genaue Vorhersage kann nicht getroffen werden. Nur in der Né-
he der GefiiBwand ist es moglich, dass Partikel den Teilchenstrom verlassen und an der
Wand deponieren. Die Teilchenstromdichte gibt die Anderung der Teilchenzahl pro Zeit
an. Nach dem Fickschen Gesetz besteht zwischen dem Teilchenstromdichtevektor j , der
Diffusionskonstante D und der Teilchendichte pp der Zusammenhang

-
J =—=DVpy (4.4)

4.3 Unterschiede zum Blutkreislauf

Prinzipiell besteht kaum ein Unterschied zwischen dem Targeting von Nanopartikeln in
der Lunge und im Blutkreislauf. Eine grofie Schwierigkeit des Lungentargetings am Men-
schen ist die benotigte, aber sehr schwer erreichbare Tiefenreichweite der Magnetfelder
aufgrund der groflen Abstéinde zwischen der Lunge und der Koérperoberfliche. Weiterhin
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wird das Lungentargeting durch die oben beschriebenen Clearance Mechanismen deut-
lich erschwert, da die Lunge von sich aus Fremdkorper entfernt. Zwar ist eine Reduktion
der Phagozytose durch eine Beschichtung der Aerosolpartikel mit Polyethylenimin (PEI)
moglich, der Rolltreppenmechanismus kann aber nicht unterbunden werden. Die fiir die
Drug Targeting Anwendung vernebelten Aerosole haben, wie bereits an anderer Stelle be-
schrieben, einen mittleren aerodynamischen Durchmesser im Bereich zwischen 2 ym und
5 pm. Daher spielen die Diffusion und die Brownsche Molekularbewegung keine Rolle bei
der Deposition. Die Impaktion kann durch geeignete Intubierung minimiert werden, so
dass ausschliefllich die Sedimentation eine mafigebliche Rolle bei der gezielten Partikelan-
reicherung haben wird. Im Gegensatz zum Blut handelt es sich bei der Luftatmung um
ein Newtonsches Gas mit einer Viskositéit von ca. 1076 Pas. Setzt man die maximal auf-
tretenden hydro- bzw. aerodynamischen Kréfte nach Stokes zueinander in das Verhéltnis
so ergibt sich (dj Bt = 250nm, dp Acrosol = 2 pm, VBl = 0.046"%, vVacrosor = 1.6,
N1t = 0.0035Pas):

FLunge _ nAemsoldh,AerosolUAerosol —7.95%x 102 (4‘5)

FBiut N Blutdh, BlutVBlut

Entsprechend Gleichung 4.5 ist die Stromungskraft in der Blutbahn maximal um den Fak-
tor 12.6 grofler als in der Lunge. Aufgrund der gréfleren magnetischen Partikel in der
Aerosolanwendung erhoht sich auch die ausiibbare magnetische Kraft auf die Partikel.
Nimmt man vereinfachend an, dass die magnetische Kraft proportional zur dritten Po-
tenz des Durchmessers ist, dann ergibt sich fiir das Verhiltniss der magnetischen Kréfte
nidherungsweise ein Faktor von:

Frunge _ <o.74 : dh,Aemsoz>3 _ <0-74‘2ﬂm>3 — 907 (4.6)
FBlut dh,Blut 250 nm

Der in Gleichung 4.6 angegebene Faktor 0.74 bertiicksichtigt die dichtest mogliche Kugel-
packung; die tatséichlich erreichbaren Packungsdichten (mit géingigen Verneblungseinrich-
tungen) liegen jedoch weit unter 74%. Bei einer Packsungsdichte von 10% reduziert sich
das Kraftverhiltniss bereits auf 0.5. Um den gleichen Faktor erhoht sich allerdings auch die
Schwerkraft (wenn man davon ausgeht dass die Masse des Wassers in dem Aerosoltropfen
vernachléssigt wird). Ein weiterer wichtiger Punkt bei dem Aerosoltargeting ist die Tatsa-
che, dass die Partikel, sofern sie nicht durch das Magnetfeld angezogen wurden, zweimal
das Feld passieren, einmal beim Einatemvorgang und einmal beim Ausatemvorgang, so
dass eine doppelte Chance auf Partikeladhesion besteht.
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Targeting Modelle

5.1 Analytisches Modell

Zunichst soll ein analytisches Modell fiir das Targeting von Nanopartikeln im Fluidstrom
betrachtet werden. Anhand einer zweidimensionalen Berechnung werden die Partikeltra-
jektorien fiir verschiedene Modellparameter berechnet und dargestellt. Vereinfachend wird
der Fall betrachtet, bei dem der hydrodynamische Partikelradius a wesentlich geringer
ist als der Gefildurchmesser h, welcher wiederum klein gegen die Grofle L der Magnet-
spitze ist. Weiterhin wird davon ausgegangen, dass der Abstand zwischen Magnetspitze
und Targetregion ebenfalls in der Groflenordnung O(L) liegt. Abbildung 5.1 zeigt eine
schematische Darstellung der betrachteten Geometrie. Zur weiteren Vereinfachung werden
die Schwerkraft, die Partikelwechselwirkung, der Einfluss der Abweichungen von der idea-
len Kugelform und der Einfluss der Groflenverteilung der Partikel auf die magnetischen
Momente vernachléssigt.

5.1.1 Physikalische Grundlagen

Die Kraft auf ein superparamagnetisches Partikel mit dem magnetischen Moment 7z in
—
einem externen magnetischen Flussdichtefeld B ist nach [36] gegeben durch

Fy=(EV)B (5.1)

Die Magnetisierungsvektoren superparamagnetischer Partikel richten sich instantan par-
allel nach dem externen magnetischen Feld aus ([93]). Wird dieser Effekt berticksichtigt,
dann vereinfacht sich Gleichung 5.1 zu

— o — | =
7]
Sei By = Hﬁ” Ist die magnetische Flussdichte des externen Feldes By kleiner als die

Sattigungsflussdichte, so ist das magnetische Moment eine Funktion der Flussdichte ent-
sprechend einer Langevinfunktion nach Gleichung 2.1.

Die hydro- bzw. aerodynamische Stromungskraft wird entsprechend dem Gesetz von
Stokes fiir eine laminare Stromung angesetzt. Die Stromungskraft auf ein Partikel mit der
Geschwindigkeit u in einem stromenden Medium mit der Geschwindigkeit v (y, z) und der

52
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Abbildung 5.1: System fiir die Modellierung eines typischen Drug-Targeting Problems.
Vereinfachend ist hier ein gerader Gefiflabschnitt dargestellt.

mittleren Geschwindigkeit v ist gegeben durch einen Rotations-Paraboloiden (analog zu
Gleichung 3.15).

—

Fg = —67r77ajv (y,2) —u] €4 (5.3)
v(y,z) = 20— % (2% + %) (5.4)

Zusitzlich zur magnetischen Kraft und der Stromungskraft bewegen sich die Parti-
kel auf zufilligen Bahnen aufgrund der Brownschen Molekularbewegung. Der Einfluss der
Brownschen Bewegung kann durch die Anderungen des mittleren Abstandsquadrates ent-
sprechend Gleichung 5.5 bestimmt werden.

a6 _ kT

= 5.5
dt m™ma (5:5)

Dabei bezeichnet r den zufiilligen Abstand zwischen dem Start- und Endpunkt der zuf#lli-
gen Bewegung. Fiir Partikel in der Grofle von 250 nm ergibt sich eine Brownsche Bewegung
(T'=300K, n=0.0035Pas) von 1.5 x 10_12%2 was gleichbedeutend mit einem vernach-
ldissigbar kleinen Einfluss auf die Diffusionskonstante ist.

5.1.2 Bewegungsgleichungen

Die Bewegungsgleichungen fiir die Bewegung eines Massepunktes der Masse m und der
Dichte p folgen den Newtonschen Gesetzen der klassischen Mechanik. Die an dieser Stel-
le vorgeschlagenen Bewegungsgleichungen gelten nur in Gefiéflen mit hinreichend grofiem
Durchmesser und fiir eine laminare Stromung - turbulente Stromung macht die Verwen-
dung numerischer Methoden nétig. Befindet sich das Partikel an der Position (z,y,z) =
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(X (t),Y (t),Z (t)), dann ergeben sich die Bewegungsgleichungen in den drei Raumrich-
tungen:

4 LdPX dB dX

PRIy = M + 6mna (U (y,2) — dt> (5.6)
N dB dy

pyma Ly = ,ud—y — 67r77a—dt (5.7)
4 27 B dz

pRTa = M= 67r17aa (5.8)

Die Bewegungsgleichungen werden durch Einfithrung dimensionsloser Variablen von ihren
Benennungen befreit.

x = Lz, y=Ly, z=1Lz (5.9)

X = L& Y=ho, Z=hv (5.10)
L

v = w0, t=—t (5.11)
v

B = BB (5.12)

Die dimensionslosen Bewegungsgleichungen mit den dimensionslosen Parametern a =

25377 p= Gﬁﬁ% und 0 = % lauten dann:

d?¢ dB (A d{)

a— = (57/\ + v ’V — —= 5.13
w - e\t g (5.13)
d*y dB  dy

Y@ - Ta @ 5.14
dt2 P dy  dt (5.14)
d*v dB  dv

‘@ T e @ 5.15
di> P dz  dt ( )

Die Bewegungsgleichungen werden jeweils an den Stellen Z = £, ¥ = d¢ und z = v
betrachtet.

5.1.3 Haftung an der Gefaflwand

Als Folge der Partikelbewegung kann es passieren, dass das Partikel der Gefafiwand sehr
nahe kommt oder diese sogar beriihrt. Tritt dieser Fall ein, so gilt das Gesetz von Sto-
kes und damit die oben beschriebenen Bewegungsgleichungen nicht mehr. Damit nun das
Teilchen an der Gefifiwand haften bleibt, muss sich ein Kréftegleichgewicht (bzw. ein Po-
tenzialminium) zwischen den anziehenden und den abstoenden Kriiften einstellen. Neben
der magnetischen Kraft welche sowohl anziehend als auch ablosend (Kraftkomponenten
in Stromungsrichtung) sein kann, spielen die van der Waals-Krifte eine wesentliche Rolle
als anziehende Kraft. Zusitzlich auftretende Krifte aufgrund von Doppelschichten wirken
nur anziehend, wenn die Partikel und die Gefiéflwand unterschiedlich geladen sind oder die
Oberflichenabstinde so klein sind, dass eine Uberlappung der Helmholz Doppelschicht
auftritt ([10]). Doppelschicht- und van der Waals-Kriifte gehtren zur Gruppe der Fern-
krifte. Die abstoflenden Krifte wie z.B. Hydrationskréifte und Bornsche AbstofSungskriifte
hingegen sind sog. Nahkréfte. Die Summe aller Krifte fiihrt zu einem Gleichgewichts-
abstand der minimal zwischen zwei Feststoffoberflichen moglich ist ([80]). Die bei der



KAPITEL 5. TARGETING MODELLE 55

Partikelhaftung entstehenden Kréifte und Spannungen im Kontaktbereich der Oberflichen
konnen zu einer Deformation der beteiligten Haftpartner fithren ([80]). Dieser Effekt kann
beriicksichtigt werden, indem man annimmt dass die Hertzschen Theorie ([31]) auch fiir
die Flidchenpressung von deformierbaren, kugelfsrmigen Partikeln gilt ([80]). Aus dieser
Annahme resultiert eine Abflachung der elastischen Kugel verbunden mit einem kleineren
minimalen Haftabstand.

Wie bereits angedeutet, besteht ein komplexer Zusammenhang zwischen den Haft-
kréften und einer Reihe von chemischen und biologischen Parametern. Diese Komplexitit
macht es unmoglich die auftretenden Krifte exakt zu bestimmen; eine néherungsweise
Abschitzung der Krifte ist nur fiir ideale Systeme mit ideal glatten Oberflichen moglich.

Van der Waals-Krifte

Fiir Partikel die sich an einer glatten Oberfliche angelagert haben ist die anziehende van
der Waals-Kraft mafigeblich:
A
F— 123a
625

(5.16)

Dabei ist zg der minmal mégliche Oberfliichenabstand welcher typischerweise zwischen 4 A
und 10 A liegt. A2z bezeichnet die Hamakerkonstante der beiden Haftpartner 1 und 3
in Gegenwart eines Mediums 2. Die Hamakerkonstante liegt fiir suspendierte magnetische
Nanopartikel, je nach Medium, im Bereich zwischen 0.3 — 3 - 107 J ([33], [69], [90]).
Damit ergibt sich eine Kraft in z-Richtung (Koordinatensystem siehe Abbildung 5.1), fiir
Nanopartikel mit einer Gréfie von ca. 250 nm zwischen 1072 N und 4 x 1078 N,

Doppelschichtkréfte

Die bereits beschriebene Doppelschichtkraft zwischen zwei Nanopartikeln kann im Grunde
auch auf die Interaktion zwischen Nanopartikel und Endothelzelle iibertragen werden. Al-
lerdings sind die Membran- und Oberflicheneigenschaften der Zellen nicht in dem Umfang
bekannt, so dass eine rechnerische Beriicksichtigung im Detail nur n&herungsweise moglich
ist.

Abstoflungskrifte nach Born

Um eine Gleichgewichtslage zu erreichen miissen bei sehr enger Annidherung zwischen
Festkorpern AbstofSungskrifte, sog. Bornsche Abstofiungskrifte auftreten. Sie haben ihren
Ursprung in der gegenseitigen Durchdringung der Elektronenhiillen der einzelnen Atome.
Aufgrund der dadurch fehlenden Abschirmung treten sehr starke aber auch sehr kurz-
reichweitige AbstoBungskriifte auf. Nach [68] kann die Wechselwirkungsenergie zwischen
einer kleinen Kugel und einer Platte mit einem Lennard-Jones Potenial beschrieben wer-
den. Gleichung 5.17 gibt dieses Potenzial an, wobei o der Kollisionsradius (nach [68] gilt
0~ 0.5 —1nm) und z der Abstand von der Oberfléiche ist.

Aqoza - a®

_ 1
VB = 126027 (5-17)

Damit ergibt sich fiir Nanopartikel mit einem Durchmesser von ca. 250 nm eine abstoflende
Kraft bei z = 4 A in der GréBenordnung von —5 x 1072 N.
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N\ Fliissigkeits-

meniskus

2a

Abbildung 5.2: Fliissigkeitsmeniskus zwischen Partikel und Wand

Kapillarkrifte

Kapillarkriifte sind die Kriifte, welche auftreten wenn sich ein Fliissigkeitsmeniskus zwi-
schen Partikel und Gefifl ausbildet. Naturgem#fl konnen diese Krifte im Blutkreislauf
nicht auftreten, miissen allerdings fiir das Targeting von Aerosolen in der Lunge aufgrund
der wasserhaltigen Aerosolpartikel beriicksichtigt werden. Abbildung 5.2 zeigt eine sche-
matische Abbildung des Systems: Partikel, Gefiilwand und Fliissigkeitsmeniskus. Sei v die
Oberflichenspannung des Mediums (Wasser v = 0.07275% bei 25°C) und « der Benet-
zungswinkel dann gilt fiir die Kapillarkréfte in z-Richtung:

Fr = 4mway (sin2 a+1) (5.18)

Fiir typische Aerosolpartikel mit a = 1.5 um ergibt sich eine Kapillarkraft in der Grofien-
ordnung von 1076 N.

Ablésung von Partikeln

Wiéhrend das Ablosen von Partikeln in vielen Bereichen der Technik (z.B. Filtertech-
nik, Bautechnik, etc.) von grofier Bedeutung ist und in vielen Arbeiten zum Teil sehr
grundlegend behandelt wurde ([90]), ist es fiir das aktive Targeting von Partikeln mit
Medikamenten dringend notwendig eine Ablosung von der Gefifiwand zu verhindern. Ein
Ablosen von Partikeln durch Anhebung, Gleiten oder Wegrollen ist nur dann moglich
wenn die dufleren Ablosekriifte grofier als die anziehenden Krifte werden. Da sich van der
Waals-Kriifte und AbstofSungskriifte weitgehend die Waage halten, kommt als Ablosekraft
nur eine Stromungskraft resultierend aus einem Schergradienten aufgrund der Fluid- oder
Aerosolstromung in Frage. Sei o das Verhiiltnis von Ablésekraft F,, und Adhésionskraft
Fq:

Fab

Fad

o kann im Falle des Weggleitens als ein Reibungskoeffizient betrachtet werden, der nach
([90]) im Bereich zwischen 10 und 50 liegt. Aus Experimenten erhélt man eine GréBenord-

(5.19)
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Stréomungsprofil

Partikel

Abbildung 5.3: Partikelhaftung und -ablésung

nung fiir o zwischen 1072 und 1072 fiir Partikel im Grofienbereich von 5 um ([90], [80]).
Mit kleiner werdender Partikelgréfe steigt oe. Abbildung 5.3 zeigt das betrachtete System.

Unter der Annahme einer schleichenden Umstrémung ergeben sich die folgenden Krifte
und Drehmomente fiir eine Kugel, welche sich auf einem ebenen Untergrund befindet ([25],
62]).

F. = 6mnav(y,2) k1 (5.20)
F, =0 (5.21)
M = 4mna®v(y, 2) ko (5.22)

Die Zahlenwerte fiir die beiden Korrekturfaktoren k1 = 1.7009 und k9 = 0.943993 bein-
halten den Einfluss der Wandnéhe ([62]). Beriicksichtigt man die Rauhigkeit der Gefi$-
oberfliche durch eine mittlere Rauhigkeit b’ sowie die Ablosekrifte und -momente der
Gleichungen 5.20 bis 5.22 dann ergibt sich ([79]):

M
a—h

M
Fa. = F — (5.24)

a? — (a — h’)2

Fao. = Fo+ (5.23)

Die hier dargestellten Uberlegungen gelten sinngemif aufgrund der Rotationssymmetrie
auch fiir ein Haften der Partikel an einer beliebigen Stelle des Gefiifles. Das oben vorge-
stellte Haftungsmodell wurde von Rubin ([70]) experimentell fiir Reynoldszahlen bis 30
untersucht, wobei er allerdings kein messbares Drehmoment feststellen konnte. Demnach
gilt fiir die Ablosekrifte mit der kinematischen Viskositéit des Mediums v und der Dichte
des Mediums p:

F! = 6mnav(0,a) -k (5.25)
mit k; = 2.268 (5.26)
0.a) - 24\ 051
F = _5.48.<”(’a)a> g-v(o,a) P (5.27)
1%
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Fiir die weitere Betrachtung wird das Drehmoment des Partikels vernachlissigt. Die kine-
matische Viskositit ist der Quotient aus dynamischer Viskositédt und der Dichte. Nimmt
man eine Blutdichte von 1% und einen Partikelradius von 125nm an, so ergibt sich aus
den Gleichungen 5.25 und 5.27 die GroBenordnung der Ablésekrifte zu Fap , = F), & 1078
Nund Fyup, = F. ~ —10~ ' N. Die Ablssekraft in z-Richtung ist im Vergleich zu der van
der Waals-Kraft zwischen Partikel und Geféifiwand mehrere Groflienordnungen kleiner und
kann demnach vernachlissigt werden. Ganz im Gegenteil dazu muss die Ablosekraft in
Stromungsrichtung bei der weiteren Betrachtung beriicksichtigt werden.

5.1.4 Haftbedingung an der Gefifiwand

Die Haftbedingung fiir ein Partikel an der Geféfiwand erhilt man aus dem Kréftegleichge-
wicht zwischen der magnetischen Kraft und der Ablosekraft (jeweils in x-Richtung) nach
Gleichung 5.25. In bennungsbehafteten Variablen lautet die Bedingung fiir ein Krifte-

gleichgewicht
dB

Wi

Nach Ubergang zu dimensionslosen Variablen lautet die Gleichgewichtsbedingung dann:

= —6mnav (0,a) - k1 (5.28)

55‘;? — kT (o, %) (5.29)

Zur Bestimmung der stabilen Gleichgewichte ist es sinnvoll die Gleichgewichtsfunktion
G (7) wie folgt einzufiihren:

G (7)

_db k“(o - (5.30)

s B \h

Das System befindet sich im Gleichgewicht wenn gilt G (z) = 0.
5.1.5 Zuséatzliche Modellparameter

Nicht-kugelférmige Partikel

Weichen die Partikel von der idealen Kugelform ab, so muss die Kraft von Stokes mit
einem dynamischen Formkorrekturfaktor 2 versehen werden ([14]).

Fh = 3mndy Q7 (5.31)

Dieser Korrekturfaktor beeinflusst zusétzlich den aerodynamischen Durchmesser von Ae-

rosolpartikeln wie folgt:
[p
da - ﬁdp (532)

Fiir eine zylindrische Form liegt der Korrekturfaktor zwischen 1.01 und 1.14. Ein Wiirfel
hiitte einen Korrekturfaktor von 1.08.
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Cunninghamsche Gleitkorrektur

Speziell fiir das Aerosoltargeting kann man bei Partikeln kleiner als 10 ym aufgrund der
geringen Viskositdt nicht mehr davon ausgehen, dass die Differenzgeschwindigkeit zwi-
schen Aerosolstrom und Partikel null ist. Somit bedarf die Berechnung der Kréfte nach
Stokes eines Korrekturfaktors, den Cunnighamschen Korrekturfaktor C. ([14]). Durch Ein-
fithrung eines grofenabhiingigen Korrekturfaktors ergibt sich eine modifizierte Form der

Stromungskraft nach Stokes zu:

Ty = Mo (5.33)

[

Der Korrekturfaktor ist dabei durch die Knudsen-Zahl Kn, dem Verhiltnis aus mittlerer
freier Wegliénge A und dem Partikeldurchmesser dp,, empirisch gegeben durch ([14],[16]):

A
C.=1+Kn- [Al + Asexp <_K731)] (5.34)

Mit den Parametern A; = 1.257, A = 0.4 und A3 = 1.1 ([16]) und der Kndusen-Zahl:

2\

Kn=2
n dh

(5.35)

Fiir die Betrachtung von Gasstromungen kann die mittlere freie Wegléinge aus der kineti-
schen Gastheorie durch Gleichung 5.36 bestimmt werden.

T Mol
2kT N 4

A=v (5.36)
Mit der kinematischen Viskositit des Gases v, der Avogadarokonstante N4, der absoluten
Temperatur 7" und der molaren Masse des Gases M,,,,;. Bei stromenden Fliissigkeiten kann
in der Regel auf die Beriicksichtigung des Cunninghamschen Korrekturfaktors verzichtet
2
werden. Die mittlere freie Weglidnge der Atemluft betréigt bei 300K (v = 15 - 10*61%7
M1 = 28.9634gm01_1) ca. 6.4 x 1078 m. Daraus resultiert fiir dj, = 3 um eine Knudsen-
Zahl von Kn = 4.3x1072. Das Verhiltnis aus bereinigter Stromungskraft und der direkten
Kraft nach Stokes ist gegeben durch Gleichung 5.37.
F*
S
—= =0.95 5.37
= (5.37)
Bei Aerosolpartikeln mit einem Durchmesser von ca. 3 ym betrigt der Einfluss des
Cunninghamschen Korrekturfaktors nur noch ca. 5%.

Polydispersitit

Hebt man die Einschrinkung der Monodispersitit auf und beschreibt man die Partikel als
polydispers, so énderen sich nahezu alle Partikeleigenschaften. Fiir die Targetingmodelle
wie sie hier beschrieben werden, hat die Polydispersitéit vor allem eine Auswirkung auf
die magnetischen Momente und damit auf die magnetische Kraft und auf die Strémungs-
kraft. Vom physiologischen Standpunkt miissen allerdings zu grofle Partikel unbedingt
verhindert werden, da sonst Geféfiverschliisse auftreten konnen. Die GroBenverteilung der
Partikel wurde mit einem Zetasizer ZS3000 der Fa. Malvern gemessen. Abbildung 5.4
zeigt eine typische Groflenverteilung von Nanopartikeln mit einem Durchmesser von ca.
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Abbildung 5.4: Gemessene Groflenverteilung der Partikel (schwarz) und interpolierte
Gauss-Kurve (blau).

2a = 100nm. Die Groflenverteilung der Partikel kann durch eine Gaussverteilung ent-
sprechend Gleichung 5.38 beschrieben werden. In der Abbildung ist der Prozentsatz der
Partikel mit dem entsprechenden Durchmesser angegeben. Die Parameter fiir Gleichung
5.38 sind by = 45.3839, by = 17.3672nm und a¢ = 95.8697 nm.

N a— ag
2y - .
Ny b exp ( b > (5.38)

Brownsche und scher-induzierte Diffusion

Da es sich bei Blut um eine korpuskulare Fliissigkeit handelt, sind Zusammenstofle der
einzelnen Blutkorperchen sowohl untereinander als auch mit den injizierten Partikeln mog-
lich. Diese Kollisionen erzeugen eine, der Brownschen Diffusion iiberlagerte Scherraten-
induzierte Diffusionsbewegung ([27]). Der Diffusionskoeffizient der Brownschen Diffusion
kann durch die Einsteinrelation in Abhéingigkeit des Partikelradius a, der Temperatur 7',
der Boltzmannkonstante k£ und der Viskositdt n bestimmt werden.

(5.39)

Die auftretenden Kollisionen zwischen den einzelnen Partikeln und den Blutbestandtei-
len erhohen dann insgesamt die zufillige Diffusionsbewegung und es tritt eine, von der
Scherrate abhingige, Diffusion mit der Diffusionskonstanten Dgy auf.

Dsi = Ksnrhpoy (5.40)
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In Gleichung 5.40 ist rrpc = 4.2 um der Radius eines roten Blutkoérperchens und Kgp, =
0.05 ein dimensionsloser Koeffizient der in der Vergangenheit bereits mehrfach experimen-
tell untersucht wurde ([27]). Die Scherrate folgt aus dem Schertensor entsprechend den
Gleichungen 3.11 und 3.12. Fiir eine bessere Beurteilung der beiden Diffusionsarten wird
jeweils eine Peclet-Zahl eingefiihrt, welche fiir die Brownsche Diffusion und die Scherdif-
fusion lauten:

6vLmn

Peg, = == (5.41)
LR
P = — 5.42
€Sh 3KSh7"]2%BC ( )

Ist die Peclet-Zahl klein, dann muss die entsprechende Diffusionsart in der Partikelbe-
wegung beriicksichtigt werden. Eine Ablenkung der Partikel aus der Stromung und eine
daraus folgende Anreicherung kann nur dann erfolgen, wenn gilt

%> (5.43)
4]
Mit dem Groflenverhiltniss von Gefifiradius R zu Gefillinge L
R
== 44
5= (544

sowie der dimensionslosen magnetischen Kraft «

_ Finag

= 5.45
6mnav ( )

Die scherinduzierte Diffusionsbewegung muss dann beriicksichtigt werden, wenn gilt

adPegp, <1 (5.46)

5.1.6 2-dimensionales Modell
Newtonsche, laminare Strémung

Auf Basis der zuvorbeschriebenen Gleichungen wird nun ein zweidimensonales Targeting-
modell untersucht (x-z-Ebene mit der x-Richtung als Stromungsrichtung - Abbildung 5.5).
Aus Griinden der Vereinfachung wird zunéichst mit einer konstanten Viskositéit des stro-
menden Mediums gerechnet. In diesem Modell wird die felderzeugende Polschuhspitze
eines Permanentmagneten als ein magnetisches Dipolfeld angenédhert. Diese Naherung ist
giiltig wenn sich der Aufpunkt weit genug entfernt von dem Magneten befindet ([67]). Das
magnetische Feld eines Dipols ist gegeben durch

poM (3 cos © sin ©
B, = 4
v 4dr < r3 (5:47)
poM [3cos?© —1
B A4
N A7 < 73 (5.48)
mit der Magnetisierung M = Bl;'ov. (B, = Remanenz des verwendeten Permanentma-

gneten, V' = Volumen des Magneten und p, = Permeabilitit des Vakuums). r bezeich-
net den Aufpunkt A (z,z) von dem Dipol und © den Winkel zwischen dem Aufpunkt
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L, 2|

Abbildung 5.5: Schematische Darstellung des Systems fiir das 2-dimensionale analytische
Problem.

und der z-Achse. Es gilt unter Beriicksichtigung der Koordinatentransformationen r? =

(x—L)?+(2+dL)?, cos© = Z und sin © = Z fiir den Flussdichtegradient in normalisierten
Einheiten (z = Lév, x = L§):

dz

dB
i 1
L= —————=V (VBI+ B2 5.49
)= T (VE R (5.49)
Die Ableitungen sind analytisch durchfithrbar. Aufgrund der kleinen Masse der Parti-
kel kann die Tragheitskraft, zumindest fiir das Targeting in der Blutbahn, vernachlissigt
werden, d.h. die zweiten Ableitungen des Ortes nach der Zeit verschwinden. Fiir die Stro-
mungsgeschwindigkeit wird ein laminares Stromungsprofil angenommen. Dieses Profil geht
nach Normierung iiber in die Gleichung

v==6v(l—-v) (5.50)

Insgesamt vereinfachen sich die Bewegungsgleichungen zu:

d¢ dB
= = pi—= 1— 51
7 dei +6v(1—v) (5.51)
dv dB
— = B— 5.52
yr b= (5.52)

Die Bewegungsgleichungen werden jeweils an den Stellen = £ und z = v ausgewertet.
Die Gleichungen 5.51 und 5.52 werden numerisch berechnet und in den folgenden Abbil-
dungen graphisch dargestellt. Die zugehorigen Parameter sind in Tabelle 5.1 aufgelistet.
Mit diesen Zahlenwerten ergeben sich die Parameter 3 =7 x 1073 und 6 = 0.02.

Abbildung 5.6 zeigt die Partikeltrajektorien bei verschiedenen Abstédnden der Feld-
quelle d von dem betrachteten Geféfl. Mit zunehmenden Abstand des Magneten von dem
Gefifl nimmt die Anzahl der ankommenden Partikel schnell ab.
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Tabelle 5.1: Berechnungsparameter
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Abbildung 5.6: Berechnete Partikeltrajektorien in einem Dipolfeld fiir ein statisches, lami-
nares Stromungsprofil einer newtonschen Fliissigkeit.

Nicht-newtonsche, laminare Stréomung

Zur Modellierung des nicht-newtonschen Verhaltens der Stromung wird fiir das analytische
Modell eine Potenzabhingigkeit nach Gleichung 3.8 verwendet. Fiir die Herleitung des
Geschwindigkeitsprofils wird die Geometrie aus Abbildung 5.7 betrachtet. Die Strémung
breitet sich dabei in x-Richtung aus. Das betrachtete Gefiafl hat die Linge L und zwischen
Ein- und Ausgang liegt der Druckunterschied Ap an. In einem zylindrischen Rohr gilt
fiir newtonsche Fliissigkeiten mit der Viskositéit n die Scherrate 4 = 7703’;. Wird nun eine
nicht-newtonsche Fliissigkeit durch das power law modelliert so ergibt sich die Scherrate

zu ([85)):

]
dz dz

Da auf der Mittellinie der Stromung eine endlich Scherrate vorherschen muss, ist folgende
Randbedingung notwendig;:

y = (5.53)

Apz
2L

Da die Stromungsgeschwindigkeit zum Rand hin abnehmen muss, gilt weiterhin |ddL;{ =

(5.54)
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Abbildung 5.7: Koordinatensystem bei der Ermittlung des nicht-newtonschen Stromungs-
profils.

— % - Aus Gleichung 5.53 und 5.54 folgt

1
dvgy Apz\» 1
dz <2KL> = (5:55)

Die Integration von Gleichung 5.55 und die Verwendung der no-slip Randbedingung
fiihrt dann zu dem nicht-newtonschen Stromungsprofil.

w0 () (i) -G

Die mittlere Geschwindigkeit v ist der Quotient aus Volumenstrom und Kreisfliche

und ergibt sich zu:
1 1
= — n 7A N
v <2> B <KL p> (5:57)

und durch Kombination von Gleichung 5.56 und 5.57 kann das Strémungsprofil in
Abhéingigkeit von der mittleren Geschwindigkeit dargestellt werden als:

orR? 3n+1 1 z 2\ 1+4
vm(z)_R%. T (Hi) [1_(}%) } (5.58)

Durch Normierung (und 2R = h) ergibt sich die dimensionslose Strémungsgeschwin-
digkeit zu

g ontl em [1 ~ (2v)%+1} (5.59)
(n+1)(3)
Abbildung 5.8 zeigt die Partikeltrajektorien fiir verschiedene Abstéinde zwischen Magnet-
feldspitze und GefiB.
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Abbildung 5.8: Berechnete Partikeltrajektorien in einem Dipolfeld fiir ein statisches, lami-
nares Stromungsprofil einer nicht-newtonschen Fliissigkeit.

Oszilierendes Stromungsverhalten in starren Gefiafien

Der Einfluss einer oszilierenden Stromung auf das Geschwindigkeitsprofil innerhalb des
Geftifles wird durch die Womersley-Zahl ([85]) o = R./¥ beschrieben. Mit dem GefiB-
radius R, der Kreisfrequenz w der Oszilation und der kinematischen Viskositit v. Ist die
Womersley-Zahl grof gegen 1 so ist mit nennenswerten Anderungen im Stromungsprofil zu
rechnen. Im menschlichen Kérper werden Womersley-Zahlen bis 22 in der Aorta erreicht.
In den groferen (bis ca. 5mm) Arterien liegt die Womersley-Zahl im Bereich zwischen 1
und 3. Die Womersley-Zahl nimmt mit der Entfernung der Arterie von dem Herzen ab.
Gleichung 3.52 kann umgeschrieben werden zu ([85])

3
vz (2) = Re jilup 1— Jj()(E;;OS)

exp (jwt) (5.60)

Dabei bezeichnet A* den Druckunterschiedgradient %, p die Fluiddichte und ﬁ den
Phasenwinkel. Eine normierte Darstellung von Gleichung 5.60 ist

R 1 Jo (Qj%ay)
Vp=Red - |[1-——F——F=~
3
J Jo (3204)

Abbildung 5.9 zeigt die normierte Darstellung des Geschwindigkeitsprofils fiir o = 3.

Eine Taylorreihenentwicklung fiir die komplexe Besselfunktion Jy (z) = 1 — ”2’”—2 + 2“%! -

6

T
26(31)2
sionalisierter (Schreibweise wt = t) zu

exp (jwi) (5.61)

+ ... fithrt fiir kleine o < 1 zu einem cosinoiden Stromungsprofil ([85]) in entdimen-

v =6v(1l—v)cos (a (5.62)

Das tatsichlich vorherschende Stromungsprofil ist, entsprechend den Gleichungen 3.47
und 3.48, die Uberlagerung von zeitlich konstantem und oszilierendem Strémungsprofil.
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Abbildung 5.9: Stromungsprofil (f = 1Hz) iiber der normierten radialen Position fiir
verschiedene Phasenwinkel und fiir eine Womersley-Zahl von 3.

Gleichung 5.63 gibt das Stromungsprofil fiir ein newtonsches Fluid und Gleichung 5.64 fiir
ein nicht-newtonsches Fluid fiir Womersley-Zahlen gréfier als 1 an.

T o= 6u(l—v)+0, (5.63)

_ I+l an 1]
5 o= —ontl e [1 - (2U)711+1} + 7, (5.64)

(n+1) (1)

Die Simulationsergebnisse der Gleichungen 5.63 und 5.64 sind in den Abbildungen 5.10
und 5.11 dargestellt.

Der Einfluss der pulsierenden Strémung nimmt mit dem Durchmesser der Zielarterien
ab und ist im Tumorgewebe praktisch nicht mehr vorhanden ([85]).

Einfluss der Modellparameter

Der Einfluss der Modellparameter S und §, sowie der Zusammenhang zwischen dem Ab-
stand d und der Anzahl der festgehaltenen Partikel sind in den Abbildungen 5.12, 5.13
und 5.14 dargestellt.

Aus den Abbildungen 5.12 und 5.13 kann abgelesen werden, dass die Anzahl der, durch
das Magnetfeld festgehaltenen, Partikel mit zunehmendem Parameter § steigt. Eine Ver-
grofferung von [ kann beispielsweise durch groflere Partikel mit dem damit verbundenen
groferen magnetischen Moment, welches proportional mit der dritten Potenz des Durch-
messers steigt, erreicht werden. Ein Verringerung von  erzielt man durch eine schnellere
Stromungsgeschwindigkeit. Der Einfluss des Paramters § hingegen ist vernachléssigbar.
Abbildung 5.14 zeigt den Zusammenhang von Strémungsprofil, Abstand und Retentions-
menge fiir stationire Stromungen. Der Einfluss des pulsierenden Stromungsprofils ist fiir
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Abbildung 5.10: Berechnete Partikeltrajektorien in einem Dipolfeld fiir ein pulsierendes,
laminares Stromungsprofil einer newtonschen Fliissigkeit.
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Abbildung 5.11: Berechnete Partikeltrajektorien in einem Dipolfeld fiir ein pulsierendes,
laminares Stromungsprofil einer nicht-newtonschen Fliissigkeit.
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Abbildung 5.12: 5 = 0.0007 (blau) und 8 = 0.007 (rot).
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Abbildung 5.13: § = 0.04 (blau) und § = 4 (rot)
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Abbildung 5.14: Anzahl der zuriickgehaltenen Nanopartikel fiir verschiedene Stromungs-
profile.

Womersley-Zahlen bis etwa 1.4 vernachlissigbar; dieser Einfluss nimmt allerdings mit stei-
gendem « sehr rasch zu. Betrachtet man eine Womersley-Zahl von oo = 21.7, ein Wert wie
er in der proximalen Aorta auftreten kann, so ergibt sich bei d = 0.1 nur noch eine Re-
tentionsmenge von 32% (im Vergleich zu 48% bei a@ = 1.38). Bei a = 6.15, wie z.B. in
der linke Koronararterie, verringert sich die Retentionsmenge bei d = 0.1 auf 40%. Das
nicht-newtonsche Verhalten mit dem dadurch verursachten flacheren Stromungsprofils und
den damit verbundenen, kleineren Stromungskriften schlégt sich in der grofleren Partikel-
retentionsmenge als bei einem newtonschen Fluid nieder.

Peristaltisches Pumpen

Der Effekt des peristaltischen Pumpens, also die Beriicksichtigung der Gefiflelastizitit
wurde bereits in Kapitel 3.5.2 beschrieben. Speziell die beiden Gleichungen fiir die longi-
tudinale (Gleichung 3.55) und die transversale (Gleichung 3.56) Stromungsgeschwindigkeit
eignen sich aufgrund ihrer Komplexheit und den nicht bekannten mechanischen Parame-
tern der Gefifle schlecht um ihren Einfluss auf die Partikelbahnen zu ermitteln. Eine
einfachere mathematische Beschreibung ist die Einfiihrung einer 6rtlichen und zeitlichen
Querschnittsverjiingung ([85]). Abbildung 5.15 zeigt das betrachtete System. Das Pro-
blem wird durch die drei charakteristischen Grolen h*, hg und A beschrieben. Nehmen
wir an dass hg < A und h* < hg gelten, dann ist die lokale Steigung der Gefiafiwand
gering. Ist die Steigung der Gefidfiwand gering, dann sind dies auch die transversalen Dru-
ckunterschiede und somit auch die transversale (radiale) Stromungsgeschwindigkeit - die
Geschwindigkeitsanteile in Stromungsrichtung dominieren das gesamte Systemverhalten.
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Abbildung 5.15: Geometrische Verhiiltnisse beim peristaltischen Pumpen.

Nach [85] kann das parabolische Stromungsprofil in einem fixen Koordinantensystem, in
x-Richtung beschrieben werden durch

_Ap

i [h? (2,t) — 2%] — ¢ (5.65)

g (2) =
Fiir die Querschnittséinderung wird nun ein sinusoider Term eingefiihrt

h(z,t) = ho + h*sin [2; (z — ct)] (5.66)
Die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Pulsdruckwelle ¢ kann iiber die Gleichung 3.53 be-
stimmt werden, sofern die elastischen Eigenschaften der Geféfie bekannt sind. Nach [108]
betrégt der Realteil des Elastizitédtsmoduls (der arteria carotis eines Schweins) ca. 300%.
Legt man diesen Wert einer humanen Arterie mit einem Durchmesser von ca. 5 mm und
einer Wandstéirke von 1 mm zu Grunde so ergibt sich nach Gleichung 3.53 (p = 1.057_%53)
eine Wellengeschwindigkeit von ¢ = 7.5%. Die Wellenléinge A ergibt sich (fiir eine Pulsfre-
quenz von f = 1Hz) zu 7.5m. Nach [108] kann fiir die Dehnung der grofien Arterien mit
ca. 1-3% gerechnet werden.

Eine einfache, modellhafte Beriicksichtigung kann mit einer modifizierten mittleren

Geschwindigkeit Vo4 erfolgen, welche aus dem mittleren Volumenstrom V und dem mitt-

1%
whz
erhilt man durch Integration des Volumenstroms iiber eine Periode ([85]):

leren Gefifiradius hg berechnet wird. Es gilt Uyn0q = Den mittleren Volumenstrom

ki Apy (1= 6)* 49" (1 - §5¢°)

V= +whic 5.67
81 A 1+3¢7 T 1434 (567)
Mit der relativen Gefiaflausdehnung ¢ = Z—; und dem Druckunterschied pro Wellenléinge
Apy. Damit ergibt sich die modifzierte mittlere Geschwindigkeit zu
7
h2 Apy (1—¢%)2  4¢* (1— £¢?
o — B A0 (1= ) (1~ 350 (5.68)

— C
81 A 1+ 347 1+ 3547

Der Druckunterschied pro Wellenlinge Ap)y selbst héngt von den physiologischen Gege-
benheiten ab. Fiir die Simulation der Partikeltrajektorien ist die Beriicksichtigung des



KAPITEL 5. TARGETING MODELLE 71

peristaltischen Pumpens hingegen nicht unbedingt notwendig, da es sich bei den messba-
ren Stromungsgeschwindigkeiten im Korper stets um o¢rtliche mittlere Geschwindigkeiten
handelt und eine Gefiflelastizitit im kiinstlichen Experimentiermodell vernachliissigt wer-
den kann. Die Auswirkung einer hsheren Stromungsgeschwindigkeit kann mit den vorher
beschriebenen Methoden untersucht werden.

5.1.7 Zusammenfassung

Das vorgestellte analytische Modell beruht auf der Grundlage der Bewegungsgleichungen
5.6, 5.7 und 5.8 fiir die drei Raumrichtungen. Die Gleichungen werden in normierter Dar-
stellung fiir einen magnetischen Dipol gelost und die Partikeltrajektorien dargestellt. Aus
Griinden der Vereinfachung kann nur ein gerades, zylindrisches Gefdfi mit einem lami-
naren Stromungsprofil betrachtet werden. Der Einfluss des nicht-newtonschen Verhaltens
des Blutes sowie das pulsierende Stromungsprofil wurden ebenfalls betrachtet. Als nicht-
newtonsches Modell ist hier lediglich das power law moglich, da dieses als einziges Modell
zu explizit 1osbaren Gleichungen fiihrt. Der Einfluss der Gefifelastizitit kann durch eine
modifizierte mittlere Geschwindigkeit beriicksichtigt werden.

Ein grofler Vorteil ist die sehr kurze Rechenzeit mit der sehr viele Parameter beriick-
sichtigt werden kénnen. So ist die Beriicksichtigung des nicht-newtonschen Verhaltens bei
stationdren Stromungen durchaus zu beriicksichtigen, wohingegen dieses Verhalten bei ei-
nem pulsierenden Blutfluss kaum eine Rolle spielt. Bereits fiir eine Womersley-Zahl von
3 oder hoher muss der pulsierende Anteil der Strémung betrachtet werden; sie fiihrt in
diesem Fall zu einer reduzierten Partikelretention.

Aus den vorgestellten Haftbedingungen und der Gleichgewichtsfunktion kann abgelei-
tet werden, dass sobald ein Partikel die Gefiiwand erreicht hat, es auch dort haften bleibt.
Die betrachtete Partikeldiffusion aufgrund der Brownschen Molekularbewegung der Sche-
rung an den Partikeln fithrt auf zwei Bedingungen fiir das magnetische Feld (Gleichung 5.43
und 5.46). Betrachtet man eine grofie Arterie (R = 2.5mm, L = 28 mm und 7 = 307%)
und magnetische Nanopartikel mit einem Durchmesser von 250 nm, dann wird eine magne-
tische Kraft (konstant iiber dem Querschnitt verteilt) von mindestens 2.2 x 1071* N zum
halten benotigt. Fiir dieses Gefiafl betriigt die Peclet-Zahl der scher-induzierten Diffusion
2.6 x 107 und diese Art der Diffusion muss beriicksichtigt werden. Wird die benotigte
Kraft aufgrund von Partikelwechselwirkungen kleiner als die Kraft die fiir ein einzelnes
Partikel aufgebracht werden (siehe hierzu auch Kapitel 10) muss, dann schwindet auch der
Einfluss der Partikeldiffusion auf das Retentionsverhalten.

Die Nachteile des analytischen Modells sind die Beschrinkungen auf ein gerades Ge-
fafistiick ohne Abzweigungen und auf das magnetische Dipolfeld. Das im folgenden be-
schriebene numerische Modell hebt diese beiden Beschrinkungen auf Kosten der Rechen-
zeit wieder auf. Das Stromungsverhalten wird fiir beliebige Geometrieformen mit einem
Finite-Elemente-Programm (Comsol Multiphysics) unter Beriicksichtigung von méglichen
Turbulenzen und den nicht-newtonschen Gefidfimodellen berechnet. Die magnetischen Fel-
der werden ebenfalls mit Hilfe der Finite-Elemente-Methode geltst. Durch Kopplung dieser
beiden Ergebnisse konnen die Partikeltrajektorien mit denselben Bewegungsgleichungen
ermittelt werden wie in dem analytischen Modell.



KAPITEL 5. TARGETING MODELLE 72

Berechnung des magnetischen Feldes mittels
Finite-Elemente-Methode

Berechnung des Stromungsfeldes mittels
Finite-Elemente-Methode

Startpunkt P(x,y,z) festlegen

Bestimme magn. Moment

a) durch Vorgabe/Konzentration
b) durch Langevin

c¢) mit Partikelwechselwirkung

Berechne magnetische Kraft an P(x,y,z)
(das magn. Feld ist ggf. zu interpolieren)

Berechne Strémungskraft an P(x,y,z)
(gdf. Interpolation)

Berechne Tragheits- und Gravitationskraft
Bestimme Partikelgeschwindigkeit v(x,y,z)

Bestimme zurlickgelegte Wegstrecke in
einem festen Zeitintervall dt

Bestimme neuen Ortspunkt
P(x,y,z)=P(x,y,z)+dx

Solange bis Partikel Feldbereich verlasst oder
Gefallwand erreicht

Abbildung 5.16: Algorithmus zur Berechnung der Partikeltrajektorien.

5.2 Numerisches Modell

Um die Schwiichen des analytischen Modells hinsichtlich der mangelhaften Beschreibbar-
keit der magnetischen Felder zu kompensieren, wurde ein Algorithmus entwickelt der die
Bewegungsdifferentialgleichungen 5.6, 5.7 und 5.8 fiir beliebige magnetische Felder und be-
liebige Stromungsgeometrien 16st. Die magnetischen Felder und die nicht-newtonsche Stro-
mungsdyamik werden mit Hilfe eines Finite-Elemente Programmes (Comsol Multiphysics)
berechnet. Die sich ergebenden Stromungsgeschwindigkeiten und die magnetischen Fluss-
dichten werden iiber ein Matlabprogramm miteinander verkniipft und die Partikeltrajek-
torien berechnet. Die Berechnung der Bahnkurven erfolgt entsprechend dem Algorithmus
in Abbildung 5.16.

5.2.1 Partikelbewegung in einer Stromung

Auf ein einzelnes, freies superparamagnetisches Partikel im 3-dimensionalen Beobach-
tungsraum wirken innerhalb eines magnetischen Gradientenfeldes die folgenden Kréifte.

1. Schwerkraft F')G = —mg'e , mit der Partikelmasse m und dem Ortsfaktor g.

. . = ——\ B — —
2. magnetische Kraft entsprechend Gleichung 1: F'py = (@'V) B = Fyp € o +Fuy € y+
FM,z?z
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N
3. Stromungskraft F'nyg = FNS,x?x + FNs,y?y + FN57Z?Z

4. Tragheitskriifte FT = FTJ?Q; + FT7y?y + FT,Z?Z; die Tragheitskraft resultiert aus
der Partikelbewegung aufgrund der Strémungsgeschwindigkeit und der magnetischen
Kraftwirkung

— — — — —

Aus diesen Kriften wird eine resultierende Kraft F,.s = Fg+ Fy + Fys + For

bestimmt. Aus der resultierenden Kraft wird eine resultierende Geschwindigkeit U pes be-

rechnet. Damit kann nun die zuriickgelegte Wegstrecke As innerhalb eines Zeitschrittes
At bestimmt werden.

Bewegungsgleichungen

Die Partikelbewegung senkrecht zur Stréomungsrichtung, also in positiver z-Richtung, setzt
sich aus dem Anteil der Schwerkraft und dem Anteil aufgrund der magnetischen Kraft zu-
sammen. Fiir die Bestimmung des Zusammenhangs zwischen Geschwindigkeit und Zeit
werden die beiden Bewegungen getrennt betrachtet. Als Vereinfachung wird zuniichst eine
zeitlich und ortlich konstante Kraft betrachtet, was an sich keine Einschrinkung bedeutet,
da die Kraft ja fiir jeden Raumpunkt getrennt berechnet werden muss. Da allerdings das
magnetische Feld und damit auch die magnetische Kraft an diskreten Punkten vorliegen,
hat die daraus berechnete Geschwindigkeit ebenfalls einen diskreten Charakter. Die Dif-
ferentialgleichung fiir den reinen Sedimentationsvorgang ist in Gleichung 5.69, die fiir die
Bewegung durch die magnetische Kraft ist in Gleichung 5.70 dargestellt.

" Ckl

= —g— — 5.69
S = g (5.69)
F
o= Mz Qo (5.70)
m m

Dabei bezeichnet m die Partikelmasse, g den Ortsfaktor und @ = 67na den hydrodynami-
schen Beiwert. Die Losung der Differentialgleichung ist analytisch moglich; die Geschwin-
digkeit in z-Richtung kann mit Gleichung 5.71 berechnet werden.

v, = M (1 — exp (—%t)) (5.71)

Fiir die verwendeten Nanopartikel mit -~ >> 1 kann die Geschwindigkeit in z-Richtung
mit hinreichender Genauigkeit mit Gleichung 5.72 berechnet werden. vyg . beschreibt
dabei den evtl. zusétzlich auftretenden Einfluss der Stromung des Triigermediums. Die
Flussgeschwindigkeit des Mediums wird dabei mit Hilfe der numerischen Feldrechnung

ermittelt. 7
—m
v, = M oy, (5.72)

In vollstdndiger Analogie ergibt sich die Geschwindigkeit in x- und y-Richtung zu:

F
v, = %ﬂmy (5.73)

F
vy = Z’I + VNS (5.74)
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Geschwindigkeitsvektor

Die Ermittlung der Stromungsgeschwindigkeiten vy g .., vy syund vyg, . erfolgt durch Losen
der Navier-Stokes-Gleichungen (Gleichungen 3.1, 3.2, 3.3) mit Hilfe eines Finite-Elemente
Programms. Dadurch liegen die Geschwindigkeiten als diskreter Datensatz an den entspre-
chenden Ortskoordinaten vor. Der gesamte Geschwindigkeitsvektor kann dann wie folgt
dargestellt werden.

F]\/I, (ﬁnyynyzn)
xf + UNSx (mm Yn, Zn)

F]W,y(mnyyn,zn)

7(mn7ynvzn) = - o +’1)N57y (xn,yn,zn) (575)

F]VI, (xnvyn7zn)_mg
= +UNS,z (Tns Yn, 2n)

wobei fiir den Laufindex n € N gelten muss. Unter Anwendung der Newtonschen Bewe-
gunsgesetze kann der Geschwindigkeitsvektor fiir einen hinreichend kleinen Zeitschritt At
in einen Ortsvektor entsprechend Gleichung 5.76 iiberfiihrt werden.

?} (xnu yn: Zn) - ? (xmymzn) : At (576)

5.2.2 Numerische Berechnung der magnetischen Kraft

Die Berechnung der magnetischen Kraft F m erfolgt durch numerische Gradientenbildung.
Fiir die Berechnung wurde das Softwarepaket Matlab R14 der Fa. Mathworks verwendet.
Matlab selbst liefert eine Funktion gradient, zur Gradientenbildung mit quadratischer
Interpolation mit. Diese Funktion benétigt als Eingabeparameter allerdings einen équidi-
stant vorliegenden Datensatz. In der Natur der Finiten-Element Algorithmen liegt aller-
dings, dass die dort verwendeten Gitternetze (sog. mesh) keine Aquidistanz aufweisen so
dass eine Umstrukturierung notwendig wird. Ein nicht-dquidistanter Datensatz der Linge
N kann ohne Datenverlust in einen dquidistanten Datensatz derselben Linge iiberfiihrt
werden wenn der dquidistante Abstand As in x- und y-Richtung geeignet gewihlt wird.
Es sei N, Ny und N, die Anzahl der Punkte sowie, x1, yr, und 27, die Absténde zwischen
zwei Punkten in x-, y- und z-Richtung. Fiir die Umwandlung miissen die Bedingungen
5.77 bis 5.81 erfiillt sein.

rp = W (5.77)

x
yr, = ymax]\: Ymin (578)

Yy

Zmax — Zmin
= = 5.79
2L N (5.79)
Lo Ty (5.80)
YL ZL

NxNyNZ = N (581)

Durch Losen des Gleichungssystems kann der maximale Abstand zwischen zwei Punkten
in der gleichen Raumrichtung berechnet werden.

Tmax — Lmi
As=xp =y =21 = e = 5.82
L=1YL L {’/ T C—— ( )
(ymax*ymin)(zmax*'zmin)
Ist der maximale Abstand, bei einem #quidistanten Gitter, zwischen zwei Raumpunkten

As grof3 gegen die betrachtete Stromungsgeometrie, so kann nicht davon ausgegangen wer-
den, dass an jedem Ortspunkt an dem sich das Partikel zu einem bestimmten Zeitpunkt
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befindet auch ein entsprechender Kraft bzw. Geschwindigkeitsvektor vorliegt. In diesem
Fall ist es nicht mehr mit hinreichender Genauigkeit moglich, ohne Interpolation, den
néichsten Raumpunkt mit vollstéindigem Datensatz fiir die Berechnung zu verwenden. Fiir
grobmaschige Datensiitze bietet sich eine Verkleinerung des Abstandes As an; dadurch
erhoht sich zwangsldufig die Anzahl der Datenpunkte in dem #quidistanten Datengitter.
Die Zwischenwerte werden durch kubische Splines aus dem urspriinglichen Datensatz in-
terpoliert.



Kapitel 6

in-vitro Transfektion

6.1 Physikalische Beschreibung

Experimente zur in-vitro Transfektion wurden in Zusammenarbeit mit der AG Krétz vom
Lehrstuhl fiir vegetative Physiologie der LMU Miinchen und der AG Plank vom Lehrstuhl
fiir experimentelle Onkologie des Klinikums Rechts der Isar der TU Miinchen durchgefiihrt.
Bei den durchgefiihrten Experimenten stand weniger die molekularbiologische Forschung
im Vordergrund sondern die Untersuchung verschiedener magnetischer Feldarten auf eine
mogliche Steigerung der Transfektionseffizienz. Es ist bekannt, dass es moglich ist, schwer
oder bisher gar nicht transfizierbare Zellen mit Hilfe von statischen Feldern von Permanent-
magneten in Kombination mit magnetischen Nanopartikeln in-vitro zu transfizieren. An
dieser Stelle soll eine Beschreibung der auf die Zelle wirkenden Kriifte bei der magnetischen
Transfektion und damit eine physikalisch-mathematische Beschreibung geliefert werden,
die in nahezu allen Versffentlichungen zur magnetfeldgestiitzten Transfektion fehlt.

6.1.1 Statische Felder und Zellverformung

Das typische Experiment zur magnetischen Transfektion wird in so genannten Multiwell-
platten durchgefiihrt. Diese kommen in der Biologie sehr hiufig zum Einsatz und ermog-
lichen einen hohen Probendurchsatz, da sie aus 6, 24, 96 oder gar 324 einzelnen Pro-
bengefiflen, sog. Wells bestehen. Die zu transfizierenden Zellen werden in diesen Platten
kultiviert; nach Zugabe verschiedener Transfekionsreagenzien u.a. auch der Nanopartikel
und der zu transportierenden DNA, werden die Zellen fiir ca. 15 Minuten dem Feld von
NdFeB Magneten ausgesetzt. Diese Magneten sind in eine Kunststoffplatte eingelassen und
befinden sich an denselben Positionen wie die Wells der dariiber sitzenden Multiwellplat-
te. Abbildung 6.1 zeigt eine Zeichnung des Versuchsaufbaus und Abbildung 6.2 zeigt eine
Detailvergrofierung eines Wells mit Groflenangaben. Aus Griinden der einfacheren Hand-
habung werden meistens 6-er Well Platten in Kombination mit einer 96-er Magnetplatte
eingesetzt - diese Kombination fithrt dazu, dass bis zu 6 Magnetspots je Well vorhanden
sind. Dieses System soll nun auch im weiteren betrachtet werden.

Die verwendeten Permanentmagnete haben einen Durchmesser von ca. 6 mm und ei-
ne Hohe von etwa 5 mm. Fiir die Abschétzung der Krifte und der kinetischen Energien
werden nur die Felder auf der Symmetrieachse des Magneten betrachtet. Die Wells einer 6-
Wellplatte haben einen Durchmesser von ca. 34 mm. Auf die adhérent wachsenden Zellen
werden 400 pl Ndhrmedium mit Transfektionsreagenzien gegeben. Dies hat zur Folge dass
auf den Zellen eine Fliissigkeitssidule von ca. 110 um liegt. Analog zu den Berechnungen
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Zellen
Wells / |
110

Magnet

Abbildung 6.1: Schematischer Versuchsaufbau zur magnetischen Transfektion von Zellen
bestehend aus Multiwellplatte und Magnetplatte mit 96 einzelnen Magnetspots,



KAPITEL 6. IN-VITRO TRANSFEKTION 78
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Abbildung 6.2: Detailansicht eines Wells mit Zellen und den geometrischen Abmessungen
in mm.

bei der Auslegung des Kugelfeldes (Gleichung 9.4) kann die Auftreffgeschwindigkeit eines
Partikels dass sich zum Zeitpunkt ¢ = ¢y bei z = 110 um befindet berechnet werden. Sie
betrégt ca. 284, Die Partikel werden mit einer Kraft von ca. s - 95%, je nach magne-
tischem Moment, von ca. 107 — 107 N auf die Zellen gepresst. Die Partikel benstigen
ca. 4s fiir die Sedimentation unter Magnetfeldeinfluss (Bewegungsgleichung der Partikel
siehe Kapitel 9).

Aufgrund der kurzen Sedimentationszeit im Vergleich zur Beaufschlagungsdauer fiihrt
die Annahme einer konstanten Druckkraft auf die Zellen zu keinen nennenswerten Fehlern.
Um die mechanischen Auswirkungen der externen Druckkraft auf eine Zelle abzuschétzen
wird die Zelle als hyperelastisches Material modelliert und die Verformung mit Hilfe eines
FEM Programms (Comsol Mulitphysics) berechnet. Die Berechnung der Zellwandverfor-
mung erfolgt stark vereinfacht. Das Zellinnere mit Ausnahme des Zellkerns wird dabei als
hyperelastisches Material mit einem Mooney-Rivlin Modell beschrieben. Mit diesem Mo-
dell kann zwar nicht die Membranverformung explizit berechnet werden, allerdings erlaubt
es doch einen Uberblick iiber die GroBenordnung der Zellverformung. Nach [64] liegt der
Youngmodulus einer adhiéirenten Zelle bei etwa 1.14 kPa. Die Mooney-Rivlin Parameter
wurden mit c1g = 0.37 und ¢g; = 0.11 angenommen und beschreiben ein gut elastisches,
gummiartiges Material. Fiir die Beschreibung der konstituierenden Gleichungen und das
Losungsverfahren sei auf [15] verwiesen. Der osmotische Druck der Zelle von 7.7 bar wird
vernachléssigt da man bei der Transfektion von isotonischen Verhiltnisse ausgehen kann.
Fiir die Berechnung des auf die Zelle wirkenden Druckes wird ein Kontaktradius von 5nm
angenommen. Bei einer Kraft von 107 N ergibt dies einen Druck von 127 Pa. Die berech-
nete Verformung der Zellmembran ist in Abbildung 6.3 dargestellt. Die Achsen sind in der
Einheit mm angegeben, d.h. die Zelle hat eine Ausdehnung von ca. 20 pym, die Verformung
ist allerdings in mm angegeben.

Die Deformation der Zelle aufgrund der magnetischen Kraft betrigt nur etwa 12nm
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Abbildung 6.3: Verformung einer Zelle unter Einwirkung einer konstanten Druckkraft.

und die dadurch auftretenden Spannungen sind derart gering, dass eine Zerstérung der
Zellmembran und der damit verbundene Zelltod aufgrund der mechanischen Belastungen
ausgeschlossen werden kann, welcher auch experimentell nicht beobachtet wurde ([47],
[65],[66]).

Abbildung 6.4a) zeigt eine elektronenmikroskopische Aufnahme eines Lymphozyten
dessen Membran mit magnetischen Nanopartikeln dotiert ist. Die Partikel haben einen hy-
drodynamischen Durchmesser von ca. 50 nm; die Anbindung erfolgt ionisch durch anionen-
austauscher Gruppen an den Partikeln (Partikel vom Typ fluidMAG-DEAE, chemicell
GmbH, Berlin). Abbildung 6.4b) zeigt ebenfalls einen Lymphyozyten allerdings mit intra-
zelluldr aufgenommenen Partikeln (luidMAG-D, chemicell GmbH, Berlin).

6.1.2 Zeitlich veridnderliche Felder

Magnetische Pulsfelder kénnen durch die Entladung eines Kondensators iiber eine Spule
erzeugt werden (siehe hierzu auch Kapitel 8). Da die Zellen plan auf der Spule aufliegen
kann die magnetische Kraft als ortlich konstant iiber den Zellrasen angenommen werden.
Abbildung 6.5 zeigt zwei dabei mogliche Versuchssetups fiir die Transfektion mit magne-
tischen Pulsfeldern.

Abbildung 6.6 zeigt die Richtung des Feldgradienten und damit auch die der magne-
tischen Kraft im Zwischenraum der Spule. Aufgrund der Rotationssymmetrie ist nur eine
Halbebene dargestellt. Auf der Oberfliiche der Spule bei y = 0 betriigt der Feldgradient
etwa 100% und zeigt in negative z-Richtung.

Der Strom durch die Spule ist cosinusférmig; da die magnetische Kraft immer in Rich-
tung steigenden Gradienten zeigt, gibt es keine Kraftrichtungsumkehr bei der negativen
Stromhalbwelle. Die magnetische Kraft auf die Partikel kann wie folgt abgeschitzt wer-
den, wenn man annimmt dass der zeitliche Flussdichtegradient keinen Einfluss auf die
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Abbildung 6.4: a) Mit magnetischen Nanopartikeln dotierte Zellmembran und b) intrazel-
luléir aufgenommene Partikel. Die Aufnahmen wurde von der Fa. chemicell im Rahmen
des Verbundprojektes erstellt und zur Verfiigung gestellt.

magnetischen Kraft hat.

T
F = 100yt cos () (6.1)

Der grofle Unterschied zwischen der Partikelbewegung unter Einfluss eines statischen
Magnetfeldes und eines gepulsten Magnetfeldes ist die nicht-konstante Partikelbeschleuni-
gung durch das Pulsfeld. Die in Kapitel 9 hergeleitete Bewegungsgleichung gilt hier nicht.
Eine modifizierte Bewegungsgleichung lautet:

7 F max

- " _
z - |cos (wt)| + g

6mma |,
. 6.2
e (6.2

Die maximale Transportgeschwindigkeit der Nanopartikel liegt bei 432F.
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Abbildung 6.5: Anordnung der Zellen auf der Magnetpulsspule. a) im Zentrum der Spule
als Suspensionszellen und b) auf der Spule als adhirent angewachsene Zellen. Das Eis
dient zur Kiihlung bei lingeren Versuchsdauern.

Eis
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Abbildung 6.6: Darstellung der Richtung der magnetischen Kraft im Luftspalt der Spule

fiir eine Halbebene.
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Kapitel 7

Statische Feldquellen

Im allgemeinen unterscheidet man zwischen natiirlich vorkommenden Magnetfeldern, wie
z.B. das Erdmagnetfeld oder magnetische Felder im menschlichen Korper, die aufgrund
von winzigsten Ringstrémen entstehen und kiinstlich erzeugten magnetischen Feldern, wie
sie beispielsweise von flieenden Strémen oder Permanentmagneten erzeugt werden. Na-
tiirliche Magnetfelder liegen zwischen 50 uT (Erdmagnetfeld) und 0,1 nT (Hirnstrome);
kiinstliche Magnetfelder hingegen erreichen durchaus Flussdichten bis 100 T (Luftspulen).
Aufgrund der Flussdichtesittigung verschiedener Ferromagnetika konnen Elektromagne-
te mit Eisenkreisen eine maximale Flussdichte von ca. 2.4 T erzeugen. Der Vorteil der
Elektromagnete ist die gute Regel- und Steuerbarkeit des magnetischen Feldes durch den
elektrischen Strom. Permanentmagnete auf der anderen Seite erreichen maximale Fluss-
dichten bis etwa 1 T sind allerdings schwierig zu handhaben, da sie nicht abschaltbar
sind.

Zur Durchfiihrung von Tierexperimenten und Versuchen mit kiinstlichen Blutgefifien
wurden verschiedene Elektromagneten entworfen und konstruiert bzw. umgebaut. Das
Spektrum der Magnete umfasst einen Versuchsmagneten fiir Grofitiere (Brukermagnet),
zwei kleinere Magnete mit Eisenkreis fiir Versuche mit M#usen und einen rotationssym-
metrischen Elektromagneten fiir die Durchfithrung von Experimenten in der Riickenhaut-
kammer. Die erreichbaren Flussdichten liegen zwischen 600 mT und 1700 mT; die Feldgra-
dienten liegen zwischen 80 T/m bei einer sehr grofien Tiefenreichweite und 1000 T /m bei
sehr kleinen Kraftreichweiten. Mit Hilfe der Bahnkurvensimulation wurden verschiedene
Spitzengeometrien rechnerisch untersucht. Dabei ergaben sich fiir Magnete mit nur einer
Gradientenspitze zwei optimale Formen.

7.1 Dimensionierung von Elektromagneten

Das erreichbare magnetische Feld eines Elektromagneten hingt von der Durchflutung,
der Geometrie, sowie vom verwendeten Material ab. Luftspulen, d.h. Magnete ohne fer-
romagnetische Materialien eignen sich nicht fiir die Erzeugung starker statischer Felder,
da keine Flussdichtekonzentrierung auftritt und somit wesentlich hohere Stréome als bei
konventionellen Elektromagneten notwendig wiiren um dieselbe Flussdichte zu erreichen.

7.1.1 Materialien fiir den Magnetbau

Fiir die Konstruktion von Elektromagneten mit statischen Magnetfeldern koénnen fiir Sét-
tigungsflussdichten bis ca. 1.0 T' Automatenstahl fiir Séttigungsflussdichten bis 2.0 T kon-
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Abbildung 7.1: B-H Kurven von Reinsteisen und Eisen-Kobalt im Vergleich.

nen Reinsteisen, geglithter St-37 oder so genannte Elektrobleche verwendet werden. Fiir
hochste Sattigungsflussdichten bis 2.5 T werden weichmagnetische Eisen-Kobalt Legierun-
gen (z.B. Vacuflux 50) eingesetzt.

7.1.2 Designparameter fiir Feldquellen

Das magnetische Feld eines Targetmagneten unabhingig davon, ob es sich hierbei um
einen Permanent- oder um einen Elektromagneten handelt, wird durch die nachfolgenden
Parameter charaktersiert.

1. Feldausdehnung L - eine charakteristische Linge innerhalb derer die magnetische
Flussdichte des Targetmagneten grofler ist als die Séttigungsflussdichte der Magnet-
partikel.

2. Targetvolumen V - Volumen innerhalb dem die Flussdichte des Targetmagneten
grofler ist als die Séttigungsflussdichte und in dem die Feldgradienten groler oder
gleich einem Mindestgradienten sind.

3. Abstand zwischen Magnetgeometrie und Targetvolumen Dy .

Bestimmung der notwendigen Feldgradienten

Eine Abschitzung der Feldgradienten, welche notwendig sind, um Partikel aus der Stro-
mung an die Gefifiwand zu transportieren und dort festzuhalten, ist notwendig, um die
endgiiltige Berechnung der magnetischen Felder und Feldgradienten mit Hilfe der nu-
merischen Feldrechnung zu beschleunigen. In diesem Abschnitt wird eine 2-dimensionale
Abschiétzung der magnetischen Flussdichtegradienten ausgehend von den physiologischen
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Parametern wie mittlere Stromungsgeschwindigkeit, Gréfie des Targetvolumens und Ge-
faldurchmesser vorgestellt. Nimmt man kugelférmige Partikel an, dann wirkt der magne-
tischen Kraftkomponente in z-Richtung eine Widerstandskraft nach Stokes entgegen.

F’)S = —37T77dh7}m7z?z (7.1)

Fiir eine Bewegung des Partikels aus der Stromung heraus muss die magnetische Kraft
in z-Richtung grofler als die Widerstandskraft nach Gleichung 7.1 sein. In Gleichung 7.1
bezeichnet 7 die Viskositdt des Mediums und vy, . die Bewegungsgeschwindigkeit des Par-
tikels senkrecht zur Stromungsrichtung. Die magnetische Kraft muss entgegengesetzt der
Widerstandskraft wirken. Damit ergibt sich die Bedingung fiir die magnetische Kraft bzw.
den magnetischen Flussdichtegradienten.

Fr.. > 3mndpom,. (7.2)
0B 3mndpvm, -
R > -
0z m,

(7.3)

Bewegt sich ein Partikel mit der Geschwindigkeit vy, , senkrecht zur Strémung, so benstigt

es die Zeit t = ﬁ ,um aus der Gefiafimitte die Gefdfiwand zu erreichen. Bewegt

sich ein Partikel, innerhalb einer Stromung, mit der Geschwindkeit v;, (7°) unter Einfluss

eines magnetischen Feldes, welches lings der Stromung eine Ausdehnungslinge L hat,

so befindet sich das Partikel fiir die Zeitdauer tp = # im Anziehungsbereich des
h

Magneten. Damit nun das Partikel aus der Geféafimitte die Gefiafiwand iiberhaupt erreichen
kann, muss gelten:
t<tp (74)

Aus Gleichung 7.4 folgt dann fiir den magnetischen Flussdichtegradienten senkrecht
zur Stromungsgeschwindigkeit:

0B - R 3mndpup (7))

2, 01 - (7.5)

Umgekehrt ist es auch moglich aus einem bekannten magnetischen Feld Riickschliisse
auf die Stromungsverhéltnisse zu ziehen, bei denen eine Partikelattraktion gerade noch
moglich ist. Hat das Partikel die Geféwand erreicht, so erfihrt es nach [30] eine Kraft
in Stromungsrichtung entsprechend Gleichung 7.6. T, bezeichnet dabei die mittlere Stro-
mungsgeschwindigkeit.

150 dz

F = — 7N — 7.6
GW 16 anh}% ( )

Die Bedingung fiir den Flussdichtegradieten in Stromungsrichtung ist analog zu Glei-

chung 7.3
OB 150 _ d?

R > PR
ox 16 TR Rm,

(7.7)

7.2 Brukermagnet - Grof3itiermodell

Der sogenannte Brukermagnet wurde von der Fa. Bruker 1965 als Strahlablenkungsmagne-
ten fiir Elektronenstrahlen hergestellt. In seiner urspriinglichen Bauform erzeugte dieser
Magnet ein extrem homogenes magnetisches Feld hoher Flussdichte. Der Magnet besteht



KAPITEL 7. STATISCHE FELDQUELLEN 87

_ 9om
— 79cm

101cm
B

rSiLn

Abbildung 7.2: Umgebauter Strahlablenkungsmagnet. Im Bild dargestellt sind die beiden
Spulenwicklungen mit jeweils 2000 Windungen, der flache untere und der spitzformige
Gradientenpolschuh. Die Detailvergréflerung zeigt das verwendete Koordinatensystem fiir
die Bestimmung des magnetischen Flusses sowie eine bemafite Detailzeichnung (mm) der
Polschuhspitze.

aus zwei Polschuhen und 2 parallel geschalteten Wicklungen. Um eine magnetische Kraft-
wirkung zu erreichen, wurde der obere Polschuh durch eine Gradientenspitze aus einer
Eisen-Kobalt Legierung ersetzt. Durch seine aktive Kiihlung kann der Magnet mit Stro-
men bis 50 A betrieben werden.

Die beiden felderzeugenden Spulen haben jeweils 2000 Windungen welche von einem
Weicheisenjoch eingefasst sind. Die Polschuhe sind in der Hohe verstellbar, wodurch der
Luftspalt zwischen 70 mm und 200 mm stufenlos eingestellt werden kann. Im Nennbetrieb
bei 30A wird so ein magnetischer Fluss von bis zu 1,7 T (bei d = 70 mm) an der Gradien-
tenspitze erzeugt. Der Verlauf der magnetischen Flussdichte ist im Nahbereich (bis z = - 8
cm und r = 10 ¢cm) der Polschuhe annihern zylindersymmetrisch. Die Flussdichte wurde
mit einem Teslameter rdumlich gemessen (bei maximalem Luftspalt) und ist in Abbildung
7.3 und 7.4 dargestellt.

Abbildung 7.5 zeigt eine Fotografie des Magneten.
Das magnetische Feld ist bei diesem Magneten iiber die Stromstérke skalierbar (Ab-
bildung 7.6).

7.3 Kleintiermagnete

Der Brukermagnet ist fiir Experimente am Kleintiermodell, d.h. an M&usen o0.4. ungeeig-
net, da fiir diese Tiere aufgrund ihrer Grofle die Fokalitéit des magnetischen Feldes des
Brukermagneten nicht ausreichend ist; es wiirden in dem Tier alle Partikel sofort durch
das Magnetfeld angezogen werden. Es wurden sowohl Kleintiermagnete mit justierbaren
Luftspalten als auch mit fixen Luftspalten sowie Magnete ohne Eisenkreis konstruiert.
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Abbildung 7.3: Radialkomponente der magnetischen Flussdichte (I = 30 A).
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Abbildung 7.4: z-Komponente der magnetischen Flussdichte (I = 30A).
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Abbildung 7.5: Fotografie des fertigen Grofitiermagneten.
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Abbildung 7.6: Magnetische Flussdichte direkt an der Spitze (Luftspalt = 15 cm) als
Funktion des Spulenstroms.

Die Einsatzbereiche sind in-vivo Experimente an der Riickenhautkammer sowie in-vivo
Versuche zum Aerosoltargeting als auch Versuche an kiinstlichen Gefiiflen.

7.3.1 Magnet ohne Eisenkreis

Fiir Experimente am Riickenhautkammermodell von M&usen bzw. Hamstern wurde ein
Elektromagnet entworfen. Dieser Magnet hat aus Griinden der besseren Zuginglichkeit
keinen Eisenkreis mehr. Der Magnet ist fiir eine maximale Durchflutung von 11.200 A
ausgelegt; die Durchflutung im Nennbetrieb betrigt 7.000 A. Abbildung 7.7 zeigt eine
Fotografie des Magneten.

Da das Zielobjekt (das Gefiifisystem der Riickenhaut) sehr dicht an der Polschuh-
spitze anliegt, konnen mit einer solchen Magnetgeometrie sehr hohe Gradienten in dem
Zielgebiet erzeugt werden. Das Zielgebiet selbst hat bei dieser Art von Versuchen eine
zylindrische Form mit den Abmessungen (11 mm x 2 mm. Ein grofler Nachteil (fiir tiefer-
gelegene Zielorte) dieser Geometrieform ist die mangelnde Tiefenreichweite und die sehr
breite rdumliche Aufweitung des Feldes. Eine sehr breite rdumliche Feldverteilung kann
dazu fithren, dass magnetische Partikel bereits ausserhalb des Zielgebietes adheriert wer-
den. Diese Ansammlung kann dann unter Umsténden zu Thrombosebildung fiihren. Eine
Reduktion der Feldaufweitung ist durch geeignete Anpassung der Spitzenform in Grenzen
moglich. Der Magnet ist so konstruiert, dass die Polspitzen austauschbar sind.

Mechanische Konstruktion

Der Metalldorn des Magneten wurde aus dem Hochflussmaterial Vacuflux 50 (Séttigungs-
kurve siehe Abbildung 7.1) gefertigt. Die Abmessungen sind in Abbildung 7.8 angegeben.
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Abbildung 7.7: Foto des Kleintiermagneten mit Tierhalterung.
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Abbildung 7.8: Eisen-Kobalt-Dorn des Kleintiermagneten mit der runden Polschuhform
(rechts). Der Polschuh wird mit dem Dorn (links) iiber ein M8 Gewinde verschraubt. Mafle
in mm.

Der Spulenkérper ist aus Hartgewebeplatten hergestellt und hat eine freie Querschnitts-
fliche von ca. 51.7 mm x 110 mm (Abbildung 7.9). Fiir die Spulenwicklung wurde ein lacki-
oslierter Kupferdraht mit einem Kupferquerschnitt von 1.23mm? verwendet. Insgesamt
trigt die Spule 2800 Windungen. Der Innenwiderstand der Spule betrigt etwa 9€). Bei
Nennstrom werden somit insgesamt 56 W Leistung benétigt. Der Fiillfaktor der Spule be-
trigt in etwa 73%. Die adiabatische Spulenerwiirmung innerhalb einer gewissen Zeitspanne
t, also die Spulenerwirmung ohne Beriicksichtigung von Konvektion und Advektion kann
mit Gleichung 7.8 abgeschétzt werden.

1 1,

—7%00ut 7.8
Y (7.8)

AT =

Dabei bezeichnet cc,, = ?)SSEJK die Warmekapazitdt von Kupfer, po, = 8933% das

spezifische Gewicht von Kupfer, og, = 0,017099“1Tnr12 den spezifischen Widerstand von
Kupfer und j die Stromdichte.

Spulenerwirmung

Bei Betrieb mit Nennstrom (2,5 A) und einer mittleren Versuchsdauer von 15 Minuten
hétte man nach Gleichung 7.8 eine Spulenerwirmung um 10 K. Die Spulenerwérmung und
Abkiihlung iiber der Zeit wurde gemessen um die maximale Betriebsdauer des Magneten
zu ermitteln. Die Temperaturmessung wurde einmal mit Luftkiithlung und einmal mit
zusétzlicher Spulenkiihlung durch FEis durchgefiihrt. Die Temperatur wurde jeweils an der
oberen Wicklung gemessen. Die gemessenen Temperaturverldufe sind in Abbildung 7.10
dargestellt. Die Temperaturanwort des Magneten auf die Durchflutung mit 7000 A gliedert
sich in 3 Phasen.

1. Phase I - Autheizphase : I =25 A
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Abbildung 7.9: Felderzeugende Wicklung ohne aktive Kiihlung (Mafie in mm).
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Abbildung 7.10: Gemessene Temperaturerhthung ohne (links) und im Vergleich mit #ufle-
rer Kiihlung (rechts).
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2. Phase II - Temperaturausgleich : I = 0
3. Phase III - Abkiihlphase : I =0

In der Aufheizphase nimmt die Temperatur linear mit der Zeit zu; fiir den Fall ohne du-
Bere Kiithlung betrigt die Erwérmung 0.4 Hﬁn mit dullerer Kiihlung betrigt die Erwidrmung
noch 0.35%. In Phase II erfolgt eine weitere Erwéirmung der Spule um ca. 3 K da sich der
entstandene Temperaturgradient langsam abbaut. Die Abkiihlung erfolgt ebenfalls linear
mit einer Temperaturabnahme von 0.09 mlgn. Die maximal zuldssige Wicklungstemperatur
fiir die Lackisolierung des Drahtes betrigt 90 °C. Im Tierversuch darf allerdings die Tem-
peratur der Metallspitze, welche direkt an dem Tier aufliegt nicht mehr als 40 °C erreichen.
Diese Temperaturgrenze wird bei Gleichstromspeisung erst ab ca. 180 min Dauerbetrieb
erreicht. Die gemessene Temperaturerhchung nach 15 Minuten betrigt ca. 6 K, dies ist

etwas weniger als die mit Gleichung 7.8 ermittelte Erwidrmung.

Flussdichte und Flussgradient

Bei Betrieb des Magneten mit Nennstrom (I = 2.5 A) wird eine maximale Flussdichte von
ca. 1 T direkt an der Polschuhspitze erzeugt. Abbildung 7.11 zeigt den magnetischen Fluss
in z-Richtung entlang der Rotationsachse.

120

runde Polschuhform
= spitze Polschuhform

100

80 A

60

40 A

20 A

|B| normiert auf den Wert bei (0/0) in %

0 T T T T T T
-12 -10 -8 -6 -4 -2 0

Abstand von der Spitze (mm) beir=0

Abbildung 7.11: Feldabfall fiir verschiedene Polschuhformen (Abbildung 7.18). Die Werte
sind auf ihren jeweiligen Flussdichtewert bei ((0/0) = Ort der Spitze) normiert.

Die Darstellung einer Halbebene des magnetischen Flusses in radialer und z-Richtung
ist in Abbildung 7.12 zu sehen.
7.3.2 Magnet mit Eisenkreis fiir Lungentargeting

Der Eisenkreis wurde aus Reinsteisen (Armco Telar 75) gefertigt, der Dorn und der Pol-
schuh wurden hingegen aus einer Eisen-Kobalt Legierung (Vacuflux 50) hergestellt. Die
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Abbildung 7.12: Darstellung der magnetischen Flussdichte (in T) in radialer Richtung
(oben) und in z-Richtung (unten) in einer Schnittebene unterhalb der Polschuhspitze.
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Abbildung 7.13: Isometrische Darstellung des Aerosolmagneten.

Spule hat eine Windungszahl von ca. 800 Windungen und ist ohne aktive Kiihlung fiir
einen Nennstrom von 5 A ausgelegt. Die Polschuhspitze ist bei diesem Magneten ebenfalls
variabel. Die Auslegung und die Konstruktion der Spule wurden genauso durchgefiihrt wie
bei dem Magneten ohne Eisenkreis. Der Eisenkreis bietet den Vorteil, dass die Feldlinien
gegeniiber in das Material wieder eintreten, was fiir eine bessere Focussierung des Feldes
in dem Zielgebiet fiihrt. Der Nachteil dieser Konstruktionsart, ist allerdings die verschlech-
terte Zugénglichkeit und Beobachtbarkeit des Tieres wihrend des Versuchs aufgrund des
Eisenkreises. Das Haupteinsatzgebiet dieses Magneten ist das Aerosoltargeting in M&dusen.
Das magnetische Feld wurde mit dem Feldrechenprogramm Ansys 10.0 ermittelt und ist
in den Abbildungen 7.13 und 7.14 dargestellt.

7.3.3 Elektromagnet mit variablem Luftspalt

Fiir grundlegende Versuche mit kiinstlichen Blutgefiafien zum Partikelverhalten an Abzwei-
gungen, Gefiaflaufweitungen etc. wurde ein kostengiinstiger Elektromagnet mit variablem
Luftspalt konstruiert. Der Elektromagnet besteht aus einem Eisenkreis und einem Dorn
aus Automatenstahl. Durch die Verwendung dieses Materials konnen nur maximale Fluss-
dichte von etwa 500 mT und 700 mT bei Stromen zwischen 5 A und 10 A erzeugt werden.
Die Spule wurde, wie bei den beiden anderen Feldquellen konstruiert. Die Windungsanzahl
betrigt bei diesem Magneten nur ca. 560. Abbildung 7.15 zeigt die Flussdichteverteilung
innerhalb des Eisenkreises sowie eine Fotografie des Magneten. Die Feldfokussierung bei
diesem Magneten ist konstruktionsbedingt genau so gut wie bei dem Aersolmagneten.
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Abbildung 7.14: Vergroerte Darstellung der magnetischen Flussdichte im Bereich des
Polschuhs.
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Abbildung 7.15: Flussdichteverteilung innerhalb des Eisenkreises (links) und Fotografie
des Magneten (rechts).
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Abbildung 7.16: Abhéngigkeit des Flussdichteverlaufs von der Stromstéirke entlang einer
Achse direkt unterhalb der Polschuhspitze.

Abhéngigkeit der Flussdichte von der Luftspaltlinge

Bei einer maximalen Linge des Luftspaltes von 30 mm kann an der Polschuhspitze eine
magnetische Flussdichte von 450 mT (I = 5A) erreicht werden, bei einem Luftspalt von
20 mm betrigt die maximale Flussdichte 500 mT (I = 5A) und bei minimalem Luftspalt
von 13 mm betrégt die maximale Flussdichte nur noch 290 mT (I = 5A). Bewegt sich
der Luftspalt zwischen 20 mm und 30 mm so sind keine nennenswerten Feldunterschiede
feststellbar.

Skalierbarkeit

Das magnetische Feld dieses Magneten ist in einem relativ groflen Bereich iiber die Strom-
stiarke skalierbar. Abbildung 7.16 zeigt die Abhéngigkeit der Flussdichte entlang einer
Achse von der Polschuhspitze innerhalb des Luftspaltes (d = 30 mm) von der Stromstér-
ke. Allerdings darf nicht vernachlissigt werden, dass bei doppelter Spulenstromstéirke in
etwa vierfach hohere thermische Verluste auftreten und somit die maximale Einsatzzeit
auf ein Viertel reduziert wird.

7.4 Abschlielender Vergleich

Die Flussdichte aller hier vorgestellten Elektromagnete ist stufenlos iiber den Strom ein-
stellbar. Der Magnet ohne Eisenkreis aus Abbildung 7.7 und der Magnet fiir das Aerosol-
targeting aus Abbildung 7.13 erreichen jedoch bereits bei einem Strom von 4 A bzw. bei
5 A den Sattigungsbereich des Materials; eine weitere Steigerung der Stromstirke fiihrt
damit nur zu marginalen Anderungen der Flussdichte. Die Skalierbarkeit des Magneten
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mit variablen Eisenkreis ist in Abbildung 7.16 dargestellt (Nennstrom 5 A); dieser Ma-
gnet, erreicht die Séttigung bei ca. 10 A. Die Skalierbarkeit des Brukermagneten ist in
Abbildung 7.6 dargestellt. Er erreicht die Séttigung bei etwa 50 A Spulenstrom.

Die geometrische Form der Polschuhspitzen beeinflusst die erreichbaren magnetischen
Feldgradienten und damit auch die erzeugbare magnetische Kraft auf die Partikel. Alle
Elektromagneten erreichen die maximale magnetische Kraft direkt an den Polschuhen; die
magnetische Kraft fillt ungefihr mit der dritten Potenz des Abstands von der Polspitze
ab. Zum Vergleich der einzelnen Magneten ist in Abbildung 7.17 der Flussdichteabfall (bei
Nennstrom) entlang einer vertikalen Achse, ausgehend vom Mittelpunkt des Polschuhes
dargestellt.

1,2
—@—— Kleintiermagnet m. Eisenkreis (var. Luftspalt - 3 cm)
— -@ —  Kleintiermagnet m. Eisenkreis (Lungentargeting)
— —%— —  Kleintiermagnet o. Eisenkreis
1,0 ] t ——-& —— Brukermagnet | = 30 A (Luftspalt 9 cm)
| P N e | SN Brukermagnet | = 10 A (Luftspalt 9 cm)
0,8
F
=
C
= 08 1
QL
E
=
S 04 -
)
0,2
0 mm
0,0
30 mm
r T —Tr——— T T
5 0 -5 -10 -15 -20 25 -30 -35

Abstand von der Polschuhspitze (mm) - z-Richtung

Abbildung 7.17: Darstellung der normierten Flussdichte (auf den jeweiligen Maximalwert
bezogen) fiir verschiedene Magnetbauformen. Die Werte wurden mit einer Hallsonde ge-
messen.

Entsprechend Abbildung 7.17 bietet der Magnet ohne Eisenkreis (mit der Polschuh-
spitze wie in Abbildung 7.8 bzw. Abbildung 7.18 (links) dargestellt) den stirksten Feldgra-
dienten innerhalb der ersten 5 mm. Fiir Abstéinde grofer als 5 mm von der Polschuhspitze
ist der Feldgradient aller Kleintiermagnete ungefihr gleich grofi. Den schwichsten Feld-
gradienten, aber die grofite Reichweite erzeugt der Brukermagnet. In Abbildung 7.17 ist
der Feldgradient des Brukermagneten fiir 2 Stromstérken (10A und 30A) angegeben; der
Feldgradient ist wie zu erwarten nahezu unabhingig von der Durchflutung und nur ab-
héngig von der Geometrie des Magneten, insbesondere des Polschuhes. Allerdings ist die
Lange, bei der der Feldgradient grofler ist als null, also die Linge entlang eines Gefifles
innerhalb dem es eine Kraftwirkung gibt ein weiterer wichtiger Einflussfaktor auf das Ma-
gnetdesign. Fiir die Kleintiermagnete ergaben sich zwei optimale Polschuhformen, die in
Abbildung 7.18 dargestellt sind. Die linke Polschuhspitze erzeugt dabei eine etwas grofiere
Flussdichte, die rechte Form hingegen erreicht eine etwas bessere Feldfokussierung auf den
Spitzenbereich. Die erreichbare magnetische Kraft ist hingegen bei beiden Spitzenformen
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Abbildung 7.18: Links 2-stufige Form der Polschuhspitze; rechts eine spitz zulaufende
Polschuhspitze

nahezu identisch.

Tabelle 7.1 gibt einen Uberblick iiber die Abmessungen der in Abbildung 7.18 darge-
stellten Polschuhformen.

Eine Zusammenfassung aller Eigenschaften der Elektromagneten ist in Tabelle 7.2
aufgelistet. Im experimentellen Teil dieser Arbeit werden die Simulationsergebnisse, die
Kraftverteilungen und die Einsatzgebiete aufgezeigt.
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Verhiltniss | runder Polschuh | spitzer Polschuh
D1/Do 12.8 12.8

H,/H, 1.7 13.4

Hy/Hjs 3.3

Tabelle 7.1: Abmessungen der Polschuhformen

Magnettyp
Brukermagnet

Magnet o. Eisenkreis

Magnet m. Eisenkreis
Lungentargeting

Magnet m. Eisenkreis
variabler Luftspalt

Eigenschaften

+ hochste Flussdichte (2.3 T)

+ sehr grofle Skalierbarkeit der Flussdichte

+ skalierbare Tiefenreichweite und Flichenreichweite
+ sehr gut zugiinglich

+ variabler Luftspalt

- schwer und unhandlich (1.6 t)

- hoher Strombedarf (bis 50 A)

- kleine Kraftwirkung

- aktive Kiihlung

+ hohe Flussdichte (1.1 T)

+ extrem grofie Kraft

+ sehr gut zuginglich

+ sehr leicht

+ kleiner Leistungsbedarf (80W)
- sehr geringe Tiefenreichweite

- grofe Streufelder

- nach oben hin nicht skalierbar
+ hohe Flussdichte (1.1 T)

+ grofle Kraft

+ leicht

+ kleine Streufelder

+ ausreichende Tiefenreichweite fiir Méuse
- schlecht zugénglich

- nach oben hin nicht skalierbar
+ variabler Luftspalt

- geringe Flussdichte und Kraft
(sonst wie Lungenmagnet)

Tabelle 7.2: Vor- und Nachteile der Targetmagneten
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Kapitel 8

Pulsquellen

Fiir die Optimierung der magnetischen Transfektion wurde ein bestehendes Gerét zur
transkraniellen Magnetstimulation modifiziert ([107]). Die Modifikation besteht aus der
Entwicklung einer speziellen Applikationsspule fiir Zellkulturen und in der Erweiterung
der Ladekapazitit zu Erzeugung lingerer Magnetpulse. Das Prinzip der Magnetstimulati-
on und die Erzeugung starker Magnetimpulse ist ausfiihrlich in [94] und [107] beschrieben
und wird hier nur stark vereinfacht beschrieben. Abbildung 8.1 zeigt die Prinzipschaltung
des Leistungskreises eines typischen Magnetstimulators. Aufgrund der sehr hohen Leis-
tungen (ca. 1 MW - 20 MW) und der sehr kurzen Pulsdauern (ca. 50 us - 3 ms) wird der
Leistungskreis resonant aufgebaut. Der Ladekondensator wird iiber die Stimulationsspule
L entladen; die Pulsdauer wird primér durch L und C bestimmt.

Die Ladeschaltung lidt - bei offenem Schalter S - den Kondensator auf die gewiinschte
Pulsspannung U auf; wird der Schalter geschlossen so entsteht eine Schwingung in dem
LCR Schwingkreis (R bezeichnet dabei alle auftretenden ohmschen Verluste, wie z.B. In-
nenwiderstand der Leitungen, etc.). Mit dem in [107] beschriebenen und hier verwendeten
Stimulationsgerit konnen sowohl Voll- als auch Halbwellen abgegeben werden (Abbildung
8.2).

Die Pulsdauer T kann mit Gleichung 8.1 aus der Ladekapazitit C und der Spulenin-
duktivitdt L berechnet werden.

T =27V LC (8.1)

Eine Fotografie des modifizierten Stimulators ist in Abbildung 8.3 dargestellt.

8.1 Pulsspule fiir die Transfektion

Die Spule wurde als 2-lagige Solenoidspule entsprechend Abbildung 8.4 gefertigt. Die Spu-
le trigt 19 Windungen einer HF-Litze (Rupalit, 7,0 x 3,2 V155) und ist fiir eine maximale
Durchflutung von 100 kA geeignet. Aus technischen Griinden muss die Induktivitdt der
Spule im Bereich zwischen 16 pH und 20 pH liegen ([107]). Die Induktivitét der Spule
wurde in einem Frequenzbereich von 10 Hz bis 1 MHz mit einem Impedanzspektrome-
ter gemessen. Fiir Frequenzen bis 30 kHz liegt die Induktivitédt der Pulsspule bei 17 uH.
Die Ladekapazitit des verwendeten Stimulators lag bei 80 uF die durch Parallelschalten
von zusétzlichen Hochkapazitidtskondensatoren auf 320 pF vergrofiert wurde. Wird nur die
Grundkapazitét (80 uF) des Stimulators eingesetzt, so konnen Repetierfrequenzen (also
die Anzahl der Einzelimpulse je Zeit) von bis zu 30 Hz erreicht werden. Da allerdings mit

102
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Abbildung 8.1: Prinzipschaltbild des Leistungskreises eines Magnetstimulators.
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Abbildung 8.2: Zeitverlauf des Spulenstroms bei Halb- (links) und Vollwellen (rechts).
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Abbildung 8.3: Ansicht des verwendeten Stimulators (Magnm’More GmbH, Miinchen).
Grundgerit mit einem speziell entwickelten Aufsatz fiir lingere Pulse und hohere Durch-
flutungen (Kondensatorbatterie).

Abbildung 8.4: Konstruktionszeichnung der Transfektionsspule.
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Abbildung 8.5: Betrag der maximalen magnetischen Flussdichte.

zunehmender Kapazitit auch die zu ladende Energie grofler wird, sinkt damit die Repe-
tierfrequenz - das System kommt mit dem Aufladen der Ladekapazitéit nicht mehr nach;
sie betriigt bei 320 uF gerade noch 6 Hz. Die Pulsdauer T fiir diese Spule betrigt zwischen
232 s (80 pF) und 463 us (320 uF). Die Ladespannung des Kondensators kann stufenlos
zwischen knapp 0 V (0% Intensitéit) und 1200 V (100% Intensitéit) eingestellt werden.
Aus der variablen Ladespannung folgt ein maximaler Stromfluss zwischen 2.6 kA (80 uF)
und 5.2 kA (320 uF), bzw. eine maximale Durchflutung der Transfektionsspule zwischen
49,5 kA (80 pF) und 98,9 kA (320 uF). Sowohl die maximale magnetische Flussdichte als
auch die maximale elektrische Feldstiirke bei einer Durchflutung von 79,5 kA sind in den
Abbildung 8.5 und 8.6 dargestellt.

8.2 Zeitabhingiges magnetisches Feld

Die Zeitabhiingigkeit der Ladespannung und des Spulestroms kann durch eine sinusoi-
de Funktion beschrieben werden. Gleichung 8.2 ist die den Schwingkreis beschreibende
Differentialgleichung.

dUc (t) | ; dUZ (1)

1
—Ug (t) + R 7 7

e =0 (8.2)

Vernachlissigt man die auftretenden ohmschen Verluste so ergibt sich eine ungeddampf-
te Schwingung fiir die Kondensatorladespannung wie folgt

Ue () = Ug cos <\/%Ct> (8.3)

Der Spulenstrom und damit das magnetische Feld folgen demnach ebenfalls einer Cosi-
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Abbildung 8.6: Betrag der maximalen elektrischen Feldstérke.

nusfunktion,
I,(t) = Iycos <\/%Ct) (8.4)
(_> ( — Beos <\/i70t> (8.5)

Der Scheitelwert des Stromes ergibt sich aus der Energiebilanz zwischen Ladekondensator

und Induktivitét. Der Scheitelwert des Stromes ist ?’ L= (A] C \/% . Aufgrund der Zeitabhén-
gigkeit des magnetischen Feldes ergibt sich auch eine zeitabhingige magnetische Kraft. Da
die magnetische Kraft immer in Richtung des zunehmenden Feldgradienten zeigt, ergeben
sich bei einer Vollwelle des Spulenstroms zwei aufeinanderfolgende Kraftstofle.



Kapitel 9

Kugelsymmetrisches
Permanentfeld

Fiir die Transfektion ganzer Organe wurde ein dreidimensionales magnetisches Perma-
nentfeld konstruiert. Das Einsatzgebiet ist die Transfektion von Adeno- oder Retroviren
in explantierten Rattenherzen mit Hilfe magnetischer Nanopartikel. Uber z.B. Adenoviren
sollen spezielle Gene eingeschleust (transfiziert) werden, so dass die fremden Zellen neue
menschliche (himokompatible) Proteine an der Organoberfléiche erzeugen. Diese Gentrans-
fektion muss an simtlichen dem Blut ausgesetzten Innenfliichen des Herzens moglichst voll-
stindig durchgefiihrt werden. Der Zeitbedarf fiir diesen Vorgang ist duflerst kritisch, da
das Herz erst nachdem es dem Spender entnommen wurde, dieser Behandlung ausgesetzt
werden kann. Derzeit verwendete Transfektionsverfahren benstigen bei Kérpertempera-
tur etwa 24 Stunden — beim entnommenen Transplantationsorgan stehen aber nur rund
30 Minuten bei einer Temperatur von 4 °C zur Verfiigung. Die Gentransfektionsrate und
die Transfektionsgeschwindigkeit lassen sich durch den Einsatz magnetischer Nanopartikel
betrichtlich steigern: Dabei werden die Viren iiber eine chemische Bindung an biokompa-
tible Nanopartikel gebunden und diese iiber ein magnetisches Gradientenfeld in die Zellen
hineingezogen. Da die Transfektion erst innerhalb des Zellkerns stattfinden kann, diirfen
die Partikel nicht grofler als 50 — 200 nm sein. Die Herausforderung speziell an dieser
Art der Transfektion liegt darin, dass die Behandlung der Transplantationsherzen quasi
in-vivo, d.h. am entnommenen Herzen in sehr kurzer Zeit und bei einer niedrigen Tem-
peratur vollzogen werden muss. Dafiir muss ein Magnetsystem geschaffen werden, dessen
Feldgradientenwirkung bei hoher Effektivitit speziell auf die Form des Herzens optimiert
ist. Dieses Magnetsystem wurde zusammen mit der Herzchirurgischen Abteilung der Lud-
wig Maximilians Universitédt Miinchen (Prof. Dr. Schmockel) und dem Pharmakologischen
Institut der Universitéit Bonn (Prof. Dr. Pfeifer) erarbeitet.

9.1 Permanetmagnetisches Kugelfeld

Eine kostengiinstige und schnell realisierbare Losung zur kompletten Befeldung eines Rat-
tenherzens besteht aus vielen einzelnen, kugelsymmetrisch angeordneten zylinderformigen
Permanentmagneten. Die hier beschriebene Feldquelle besteht aus zwei halbkugelformigen
Schalen zwischen die das Herz eingelegt wird. Eine vereinfachte, dreidimensionale Darstel-
lung des Magneten ist in Abbildung 9.1 zu sehen.

Das Magnetsystem soll an explantierten Rattenherzen eingesetzt werden, welche eine

107
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Abbildung 9.1: 3-dimensonale Darstellung der unteren Halbkugel. Zur besseren Ubersicht
ist nur eine einzige Permanentmagnetebene gezeichnet.

annidhernde Kugelform mit einem Durchmesser von etwa 20 mm aufweisen. Wihrend des
Versuches wird das explantierte Herz mit einer 4°C kalten Kochsalzlosung umspiilt, was
einen Korrosionsschutz der Magneten notwendig macht. Vor der Befeldung werden die
Nanopartikel mit den Genvektoren (Viren oder Plasmide) in die Herzkranzgefiifie gespritzt;
damit treten wihrend der Befeldung keine Stromungskriifte auf. Die Tiefenreichweite bei
einem Rattenherz muss ca. 2 mm betragen.

9.2 Zylindrische Permanentmagnete

Das magnetische Feld eines zylindrischen Permanentmagneten kann exakt analytisch be-
schrieben werden ([48], [87], [88], [89]). Um den Rechenaufwand klein zu halten und doch
relativ genaue Ergebnisse zu bekommen wird fiir die Abschitzung der magnetischen Krif-
te nur das magnetische Feld auf der Rotationsachse betrachtet. Fiir kleine Durchmesser ist
diese Abschétzung hinreichend genau. Die magnetische Flussdichte entlang der Rotations-
achse weist keine radiale Komponente auf; sie ist in der Abhingigkeit von der Remanenz
Bp, dem Radius R und der Zylinderhéhe H gegeben durch:

B H
B=-k e © z. (9.1)

2R 42? VEES

Als Magnetmaterial wird Neodyn-Eisen-Bor (NdFeB 225/135) verwendet. Die magnetische
Remanenz dieses Materials liegt zwischen 1080 mT und 1120 mT. Tabelle 9.1 zeigt einen
Uberblick iiber geeignete, handelsiibliche, zylinderfésrmige Permanentmagnete.

Die mit einem zylindrischen Permanentmagneten erzeugbare Kraft kann aus Gleichung
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@ (mm) | H(mm) | B(z=0mm) | B(z=1mm) | B(z =2mm) | B(z = 5mm)
1.5 2,0 515mT 94mT 26mT 3mT
2,0 4,0 534 mT 150 mT 51mT 7TmT
2,0 10,0 547mT 159 mT 56 mT 9mT
3,0 3,0 492 mT 210 mT 87mT 14mT
4,0 1,2 283 mT 161 mT 77mT 13mT
4,0 1,5 330mT 184 mT 89mT 15mT
4,0 5,0 511 mT 276 mT 140 mT 29mT
5,0 3,0 423 mT 262mT 148 mT 33mT
5.0 10,0 534 mT 332mT 195mT 51mT
6,0 2.0 305 mT 215 mT 135mT 34mT
6,0 5.0 472 mT 318 mT 200 mT 55mT
7,0 3,0 358 mT 263 mT 178 mT 53mT
8,0 3,0 330mT 256 mT 184 mT 62mT
8,0 6,0 458 mT 344 mT 246 mT 87mT
9,0 5,0 409 mT 321mT 239mT 93 mT
10,0 3,0 283 mT 236 mT 185mT 77TmT
10,0 5,0 389mT 315mT 243 mT 103 mT
10,0 10,0 492 mT 393 mT 303 mT 133mT
14,0 3,0 217mT 195mT 169 mT 94mT
15,0 3.0 204 mT 186 mT 163mT 96 mT
15,0 4,0 259 mT 232mT 202mT 117mT
15,0 5,0 300 mT 271mT 234mT 135mT
20,0 5,0 246 mT 228 mT 208 mT 143 mT
20,0 10,0 389mT 352mT 315mT 212mT
25,0 5,0 204 mT 194mT 182mT 139mT
25,0 7,0 269 mT 253 mT 234mT 177mT

Tabelle 9.1: Lieferbare Permanentmagnete

9.1 durch Ableitung nach dem Ort bestimmt werden.

B, R? R?
F - e (9.2)

F=p 3~ 3
< R2+(H+z)2> (VEZ+22)

Wird ein Partikel in einem viskosen Medium mit Hilfe einer externen Kraft gezogen (wie
z.B. ein Koérper im freien Fall der Erdschwerkraft), dann kann die Bewegungsgleichung

fiir das Partikel aus dem Kriftegleichgewicht von Triagheitskraft (F’)T), externer Kraft

— —
(F ) und Reibungskraft (F R) ermittelt werden, wobei sich die externe Kraft aus der
magnetischen Kraft und der Gewichtskraft zusammensetzt.

FT:(FG+Fm)_FR (9'3)
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Abbildung 9.2: Verlauf des Feldgradienten auf der Rotationsachse des Magneten.

Die Differentialgleichung der Bewegung lautet:

"

R? R? 6mna
J— . Z

( R2+(H+z)2>3_(m>3 B (9-4)

1 B,
_mu2

Mit dem Radius des Partikels a, der Masse des Partikels m, dem magnetischen Mo-
ment p und der Viskositdt n. Die Losung der Differentialgleichung ist nur noch numerisch
moglich. Gleichung 9.4 wurde fiir ausgewihlte Magnetgréflen und fiir Partikel von Typ
target MAG mit 2a = 250nm, m = 107" kg, n = 1073 Pas und p = 10~ Am? ausge-
wertet.

Der magnetische Flussdichtegradient ist in Abbildung 9.2 fiir vier verschiedene Ma-
gnetgroffen dargestellt. In einem Abstand von 2 mm von der Polschuhfliche betréigt der
Gradient mind. noch 48,9 T/m.

Abbildung 9.3 zeigt die der Ortskoordinate als Funktion der Zeit. Zum Zeitpunkt ¢t = 0
befindet sich das Partikel z = 5mm von der Polfléiche entfernt. Abbildung 9.4 zeigt die
zeitabhéingige Geschwindigkeit analog zu Abbildung 9.3.

Entsprechend den Abbildungen 9.2 und 9.3 kann festgehalten werden dass es kaum
einen qualitativen Unterschied zwischen den Magneten mit d = 5 mm und h = 10 mm
sowie denen mit d = 8 mm, h = 3 mm/6 mm gibt. Die Verwendung von Magneten mit
d = 5 mm bietet allerdings die Moglichkeit mehrere Magneten auf der Halbkugeloberflé-
che unterzubringen als dies mit d = 8 mm Magneten moglich wire. Ebenfalls folgt aus
den Rechnungen, dass Magneten mit d = 2 mm, h = 10 mm erst dann eine nennenswert
groflere magnetische Kraft auf die Partikel ausiiben, wenn diese maximal ca. 1,1 mm von
der Polfléiche entfernt sind; weiter entfernte Partikel werden aufgrund der extrem Kklei-
nen Feldgradienten nur langsam angezogen. Aufgrund der Tatsache dass weiter entfernte
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a) Permanent- )

Abbildung 9.5: a) Darstellung der Permanentmagneten in der obersten Ebene der Kugel-
halbschale. In den Kreis wird ein n-Eck einbeschrieben, da aus konstruktionstechnischen
Griinden ein Abstand zwischen einzelnen Magneten eingehalten werden muss. Diese Ab-
bildung zeigt den Sonderfall eines regelmifligen n-Ecks. b) Darstellung der verschiedenen
Magnetebenen.

Partikel noch nicht nach dem externen Feld ausgerichtet sind, ist die Zeitangabe aus Ab-
bildung 9.3 nur eine untere Grenze fiir die benétigte Zeitdauer zur Attraktion. Allerdings,
und diese Tatsache sollte nicht vernachlissigt werden, kénnen natiirlich wesentlich mehr
Magnete mit 2 mm Durchmesser als mit 5 mm Durchmesser auf der Kugeloberfléiche un-
tergebracht werden. Weiterhin ist aufgrund des kleinen Durchmessers die Feldberechnung
nach Gleichung 9.1 (strenggenommen gilt diese Gleichung nur fiir den Feldverlauf entlang
der Achse) etwas exakter. Fiir die weitere Dimensionierung werden daher nur noch die
Magneten d= 2 mm, h = 10 mm und d = 5 mm, h = 10 mm betrachtet.

9.3 Anordnung der Magnete

Die Anzahl der Magneten in einer Ebene (Abbildung 9.5) sowie die Anzahl der Magne-
tebenen hingt direkt von deren Durchmesser und den benotigten Abstéinden zwischen den
Magneten ab. Aufgrund der kugelsymmetrischen Anordnung werden sphiirische Koordi-
naten verwendet.

Die Anzahl der Permanentmagneten n in einer Ebene richtet sich zum einen nach dem
Durchmesser dieser Ebene, dem Magnetdurchmesser b und dem bendttigten Abstand a
zwischen zwei Magneten. In den folgenden Gleichungen bezeichnet der Index ¢ die Ebene
des Magneten und der Index j die Position des Magneten innerhalb einer Ebene. rg
bezeichnet den Kugelradius und r; den Radius der jeweiligen Ebene 0 wobei rg gleich dem
Kugelradius rx ist. Die Anzahl der moglichen Magnetebenen v kann durch Gleichung 9.5

bestimmt werden. 90°
Y [ W (9.5)

%o

Wobei ¢, der ebene Winkel zwischen zwei Permanentmagneten in der obersten Ebene
ist. ¢y kann tiber Winkelbeziehungen entsprechend den Gleichungen 9.6 bis 9.8 bestimmt
werden.

360°
¥o =

(9.6)
no



KAPITEL 9. KUGELSYMMETRISCHES PERMANENTFELD

8 o
—_—
. a .
cp = 2 | arcsin —— -+ arcsin ——
TK TK

113

(9.7)

(9.8)

Die Anzahl der Permanentmagneten in der i-ten Ebene kann durch die Gleichungen

9.9 bis 9.12 angegeben werden.

Cz:2<

ri =sin(90° —i- @) - T

360°
i =

n;

mit ¢ =0.. (v —1)

VWHJ
n; = '

. a .
arcsin — - arcsin —
T

b
27"1'

(9.9)

(9.10)

(9.11)

(9.12)

Die Ergebnisse fiir die zwei in Betracht kommenden Permanentmagneten sind in Ta-

belle 9.2 dargestellt.

O 2 mm x 10 mm

05 mm x 10 mm

Anzahl Magnetebenen v 5 3
Kugelradius 10,5 mm 10,5 mm
10,5 mm 10,5 mm
Mittelpunkte in Ebene 1 0° mit 7 = 0..15 0° mit 7 = 0..8
1-22,5° i-40°
10,5 mm 10,5 mm
Mittelpunkte in Ebene 2 22,5° mit 7 = 0..14 40° mit ¢ = 0..7
1-24° i-45°
10,5 mm 10,5 mm
Mittelpunkte in Ebene 3 45° mit ¢ = 0..10 90°
1-32,7° 0°
10,5 mm
Mittelpunkte in Ebene 4 67,5° mit ¢ = 0..5 | keine Magnetebene
1-60°
10,5 mm
Mittelpunkte in Ebene 5 90° keine Magnetebene
0°
Anzahl Magnete je Halbkugel | 48 16

Tabelle 9.2: Dimensionierung der Permanenthalbkugel. Vektoren sind in Kugelkoordinaten

angegeben.
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9.4 Flussdichteverteilung

Die Flussdichteverteilung innerhalb einer Halbkugel ist in Abbildung 9.6 dargestellt. Erste
Experimente an explantierten Rattenherzen haben bereits begonnen und sind bisher auch
so vielversprechend verlaufen, dass ein DFG Antrag ("Xenotransplantation") eingereicht
wurde.

0.8
106
104
; o001 %2
0 o
Ny 0
001 -0.01

Abbildung 9.6: Darstellung der absoluten Flussdichte (in T) eines Halbkugelfeldes mit
Permanentmagneten d = 5 mm und h = 10 mm
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Kapitel 10

Material und Methoden

Im experimentellen Teil der Arbeit sollen die Simulationsmethoden und die theoretischen
Betrachtungen mit den experimentellen Ergebnissen abgeglichen werden. Dazu wurden Ex-
perimente zum Retentionsverhalten von magnetischen Nanopartikeln in einem Schlauch-
modell bei verschiedenen Flussraten und verschiedenen Partikelkonzentrationen durchge-
fithrt. Zusétzlich wurden Experimente zur Visualisierung von Partikeltrajektorien und zur
Transfektion mit magnetischen Pulsfeldern durchgefiihrt. Die Magnetisierung verschiede-
ner Partikelkonzentrationen wurde mit einem Vibrationsrelaxometer gemessen.

10.1 Schlauchmodell

Zur Unterschung des Partikelverhaltens in strémenden Medien wurde ein Durchflussmo-
del aufgebaut. Die Stromung wird dabei mit einer Schlauchpumpe bzw. einem Perfusor
(Spritzenpumpe) erzeugt. Die Schlauchpumpe kann dabei einen maximalen Volumenstrom
von 220 ml/h, der Perfusor einen maximalen Volumensrom von 99 ml/h erzeugen. Als Ge-
faflersatz wurden Silikon- bzw. Polyethylenschléiuche verwendet. Die Innendurchmesser der
Schlduche lagen dabei zwischen 0.28 mm und 1.6 mm.

10.2 Nanopartikel

Es wurden magnetische Nanopartikel mit einem hydrodynamischen Durchmesser von 250
nm der Typen targetMAG, polyMAG und combiMAG der Fa. Chemicell verwendet. Der
Kerndurchmesser der Partikel liegt typischerweise bei 170 nm. Die Nanopartikel werden
durch Alkalisierung von 54 g FeCl3-6H20 und 27.8 g FeSO4-7TH20 in 100 ml zweifach de-
stiliertem Wasser unter Zugabe von 75 ml 8M NH4OH bei Raumtemperatur erzeugt.

10.3 Bestimmung der Retentionsmengen

Die Bestimmung der Retentiosmengen erfolgte photometrisch bei einer Laserwellenléinge
von 490 nm, dabei wird die optische Dichte der Partikelsuspension mit Hilfe eines Eli-
zareaders (Fluorstar BMG Technologies) gemessen. Aus den unterschiedlichen optischen
Dichten der Partikelsuspension vor dem Magnetfeld und nach dem Magnetfeld kann die
vom Magneten festgehaltene Partikelmenge iiber eine Standardkurve bestimmt werden.
Abbildung 10.1 zeigt exemplarisch eine Standardkurve fiir Partikel vom Typ targetMAG.
Die Nachweisgrenze liegt dabei zwischen 0.5 pg/ml und 500 pug/ml.Aus der Standardkurve
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Abbildung 10.1: Exemplarische Standardkurve zur Bestimmung der vom Magneten ange-
zogenen Partikelmenge (doppelt-logarithmischer Darstellung).

kann die vom Magneten angezogene Partikelkonzentration (RT = Retentionsmenge) mit
Hilfe von Gleichung 10.1 berechnet werden.

o [AVa

RT =1- —
n Vy

(10.1)
In Gleichung 10.1 bezeicht b; die Steigung der Standardkurve, A die um den Nullwert be-
reinigte optische Dichte vor der Feldeinwirkung und n die um den Nullwert bereinigte opti-
sche Dichte nach dem magnetischen Feld. Der Ausdruck % ist ein Korrekturterm, der das
im Schlauchsystem iibrig gebliebene Restvolumen der Partikelsuspension beriicksichtigt.
Bei sorgfiltigem Experimentieren kann dieser Ausdruck nahezu 1 werden. Insbesondere
bei kleinen Schlauchdurchmessern und kurzen Schlauchlingen kann dieser Korrekturterm
vernachldssigt werden.

Die Messungen wurden in schwarzen 96er Wellplatten (Costar 96) durchgefiihrt; zur
Minimierung der Ortsabhingigkeit innerhalb der Multiwellplatten wurden mindestens 5
Replikate mit einem Probenvolumen von jeweils 200 ul gemessen. Vor jeder Messung wurde
die Multiwellplatte fiir 10s geschiittelt. Pro Well wurden 20 Lichtblitze, iiber den Well-
querschnitt gleichverteilt, erzeugt und daraus der Mittelwert gebildet. Die Standardabwei-
chungen der einzelnen Messungen lagen dabei im Bereich zwischen 1% und 3%.

10.4 Visualisierung von Trajektorien

Magnetische Nanopartikel vom Typ targetMAG werden mit Hilfe eines Perfusors in ein
Beobachtungsrohr injiziert, in dem eine langsame Stromung einer Tréigerfliissigkeit die mit
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Abbildung 10.2: Versuchsaufbau zur Visualisierung der Partikeltrajektorien.

Hilfe einer Schlauchpumpe (Perimax 12) erzeugt wurde, flieit. Abbildung 10.2 zeigt eine
schematische Darstellung des Versuchsaufbaus.

Das Beobachtungssystem ist aus Plexiglas hergestellt worden und hat einen rechtecki-
gen Querschnitt von ca. 20 x 18 mm. Die Stromungsgeschwindigkeiten der Tragerfliissigkeit
und der Partikelsuspension wurden so aufeinander abgestimmt, dass keine Turbulenzen am
Ubergangspunkt entstehen. Die mittlere Stromungsgeschwindigkeit betrigt ca. 1,34 mm/s.
Die Ablenkung des Partikelstroms erfolgt mit einem quaderférmigen (20 x 10 x 5 mm)
NdFeB-Magnet mit einer Séttigungsremanenz von 1.26 T. Die Stromung wurde mit einem
FEM Programm (Comsol Multiphysics) berechnet. Aufgrund der sehr kleinen Grundstro-
mungsgeschwindigkeit handelt es sich bereits bei x = 7-8 cm um eine weitgehend, laminare
Stromung. Zur Berechnung der Partikeltrajektorien wurde der Geschwindigkeitsdatensatz
aus dem Feldrechenprogramm iibernommen. Bei der Trajektorienberechnung wurde das
Wirkungsfeld des Magneten auf x = 8 - 16 cm eingeschriinkt; ausserhalb dieses Bereiches
ist keine Riickwirkung des Feldes auf den Partikelstrom erkennbar. Die magnetische Kraft
fiir ein magnetisches Moment von 1 Am? (dies entspricht dem Flussdichtegradienten) ist in
Abbildung 10.3 dargestellt. Die Berechnung der Partikeltrajektorien erfolgt 2-dimensional,
da im Experiment keinerlei Ablenkung in die positive oder negative z-Richtung beobachtet
werden konnte.

10.5 Transfektionsmethoden

Durch die Kopplung der magnetischen Nanopartikel an Oligonukletoide und Applikation
eines externen Magnetfeldes, werden diese Komplexe an die Zellen gebracht. Dies fiihrt
zur gesteigerten Aufnahme der Transfektionssubstanzen in die Zelle und in Folge des-
sen zu einer hoheren Transfektionsrate im Vergleich zur Transfektion ohne Magnetfeld.
Gleichzeitig kann die Dauer der Applikation auf wenige Minuten verringert werden, ohne
dabei die Transfektionsrate zu senken. Durch die wesentlich kiirzere Transfektionszeit er-
hoht sich auch die Uberlebensrate der Zellen ([47]). Ziel ist es, die bisherigen statischen
Permanentmagnete durch pulsierende Magnetfelder zu ersetzen um zum einen die Trans-
fektionszeit noch weiter zur verkiirzen und die Effizienz bisher schlecht transfizierbarer
Zellen (Stammzellen, Progenitorzellen) zu steigern.

Die Transfektionsversuche wurden in Zusammenarbeit der Arbeitsgruppe Experimen-
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Abbildung 10.3: Magnetische Kraft auf ein Partikel mit dem magnetischen Moment von 1
Am?. a) in y-Richtung und b) in x-Richtung.

telle Onkologie (Dr. Plank, Yolanda Sanchez) vom Klinikum Rechts der Isar, dem Lehr-
stuhl fiir Vegetative Physiologie der LMU Miinchen (Prof. Pohl, Dr. Krotz, Nicole Hell-
wig) und der Arbeitsgruppe Pneumologie vom von-Haunerschen Kinderspital der LMU
Miinchen (Dr. Rudolph) durchgefiihrt. Verwendet wurden hierbei Jurkat-Zellen (Humane
Leukéimie T-Zellen) und HMEC (Human Mammary Endothelial Cell) Zellen. Die Zellkul-
tivierung wurde dabei von den beteiligten Partnergruppen entsprechend ihren Standard-
protokollen durchgefiihrt.

10.5.1 Oligonukletoide

An die HMEC Zellen wurde ein Cy3 (Carbocyanin 3)-markiertes Oligonukletoid mit einer
Randomsequenz (einer Sequenz die weder im Maus- noch im Humangenom anbinden kann)
angebunden. Die Verfahrensweise wird dabei ausfiihrlich in [47] beschrieben.

10.5.2 Luciferase und GFP-Expression

Die Jurkatzellen wurden mit einer Gensequenz markiert welche die Produktion von GFP
(green fluorescent protein) und die Produktion von Luciferase anregt. Die GFP bzw. die
Luciferaseexpression wurde 24h (GFP) und 48h (Luciferase) Stunden nach dem Versuch
iiber Lumineszenz gemessen. Eine ausfiihrliche Beschreibung des Verfahrens ist in [66]
nachzulesen.

10.5.3 Transfektion mit Pulsfeldern

Bei der Transfektion mit gepulsten magnetischen Feldern wird der Stimulator und die Luft-
spule aus Kapitel 8 verwendet. Magnetische Nanopartikel vom Typ polyMAG-041/1/BR1,5NP6
der Fa. chemicell, Berlin wurden fiir 20 min mit einem GFP und Luciferase Plasmid und
anschliefend 15 min mit Jurkat Suspensionszellen bei 37°C und 5% COs inkubiert. Je
Experiment wurden ca. 250.000 Zellen/ml verwendet. Untersucht wurden die Magnetfeld-
parameter Wellenform, Intensitdt und Repetierfrequenz. Nach der Befeldung wurden die
Zellen fiir 48 Stunden kultiviert und danach die Luciferaseexpression iiber Lumineszenz-
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messung bestimmt. Die Experimente wurden fiir zwei unterschiedliche Positionen auf der
Spule untersucht. (6.5).



Kapitel 11

Experimentelle Ergebnisse

11.1 Untersuchungen am Schlauchmodell

Aus den am Schlauchmodell durchgefiihrten Untersuchungen kénnen Informationen iiber
die tatséchlich vorhandenen magnetischen Momente der Partikelsuspensionen und ihr Ver-
halten in bekannten magnetischen Feldern gewonnen werden. Auffallend ist, dass die im
Experiment auftretenden magnetischen Momente der Partikelsuspensionen sehr viel gro-
er sind, als die Theorien diese vorhersagen. Fiir einen optimalen Einsatz der Magnete im
Tierversuch und fiir die optimale Magnetkonstruktion ist es daher notwendig, die tatséich-
lich wirkende magnetische Kraft zu kennen. Abbildung 11.1 zeigt einen exemplarischen
Versuchsaufbau mit einem Kleintiermagneten.

11.1.1 Bestimmung der Magnetisierung

Die Magnetisierung von Partikelsuspensionen wurde mit Hilfe eines Vibrationsrelaxome-
ters bei Raumtemperatur (20°C) in einem Feldbereich von 0 - 500 mT gemessen. Die
Nanopartikel wurden mit destiliertem Wasser verdiinnt und auf einem Loschpapier einge-
trocknet. Das Probevolumen betrug 10 pl. Durch das Auftragen auf Loschpapier wurde
die Brown’sche Bewegung blockiert. Die gemessenen Magnetisierungskurven sind in Ab-
bildung 11.2 fiir die Konzentrationen 25 mg/ml, 2.5 mg/ml, 250 pg/ml und 2.5 pg/ml
dargestellt. Die Siattigungsmagnetisierung der Partikel liegt bei ca. 150 - 200 mT.

11.1.2 Stromungsgeschwindigkeit
Versuchsergebniss

Der Einfluss der Stromungsgeschwindigkeit auf die Menge der durch das Magnetfeld an-
gezogenen Partikel wurde in dem Schlauchmodell untersucht. Als Magnetfeld wurde das
Feld des Brukermagneten bei einem Luftspalt von ca. 7 cm und bei Nennstrom I = 30A
verwendet. Die magnetische Flussdichte wurde mit einer Hallsonde (project elektronik,
Berlin) in allen Raumrichtungen gemessen. Als Schlauch wurde ein Silikonschlauch mit
einem Innendurchmeser von 1.6 mm verwendet. Die Stromung wurde mit einer Schlauch-
pumpe erzeugt; aufgrund der verhéltnismiflig kleinen Stromungsgeschwindigkeiten und
der relativ langen Schléiuche kann nach Gleichung 3.25 von einem laminaren Stromungs-
profil im Bereich der magnetischen Feldwirkung ausgegangen werden. Abbildung 11.3 zeigt
den Zusammenhang zwischen der maximalen Stromungsgeschwindigkeit und der Menge

121



KAPITEL 11. EXPERIMENTELLE ERGEBNISSE 122

Abbildung 11.1: Magnetspitze mit Silikonschlauch als kiinstliches Gefif3.
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Abbildung 11.2: Magnetisierung in Abhéingigkeit des magnetischen Feldes bei verschiede-
nen Partikelkonzentrationen.
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Abbildung 11.3: Experimenteller Zusammenhang zwischen der mittleren Stromungsge-
schwindigkeit und der Retentionsmenge.

der angezogenen Partikel bei verschiedenen Absténden der Schlauchoberkante von der Ma-
gnetspitze: z = -0.08 mm und z = -67 mm (das Koordinatensystem ist in Abbildung 5.1
dargestellt). Die Partikelkonzentration bei diesem Versuch lag bei 0.037 mg/ml.

Wie zu erwarten sinkt die Retentionsmenge mit zunehmender Stromungsgeschwindig-
keit bei schwachen Feldern, wohingegen die Retention im Bereich des maximalen Gradi-
enten nahezu unabhéngig von der Stromungsgeschwindigkeit bei ca. 60% liegt.

Simulation

Aus den experimentellen Daten wurden mit Hilfe des numerischen Targetingmodells die
magnetischen Momente bei den Stromungsgeschwindigkeiten ermittelt. Diese sind in Ab-
bildung 11.4 dargestellt.

11.1.3 Partikelkonzentration
Versuchsergebniss

Magnetische Nanopartikel vom Typ targetMAG und combiMAG wurden mit destilier-
tem Wasser verdiinnt. Verschiedene Partikelkonzentrationen wurden durch einen Silikon-
schlauch mit einem Innendurchmesser von 1.6 mm bzw. durch einen Polyethylenschlauch
mit einem Innendurchmesser von 0.28 mm gepumpt. Die Experimente in dem grofieren
Schlauch wurden mit dem Brukermagneten bei einem Luftspalt von 7 cm und bei Nenn-
strom I = 30 A mit einer Schlauchpumpe durchgefiihrt. Die z-Position der Schlaucho-
berkante lag bei z = -0.08 mm. Die Versuche mit dem PE-Schlauch wurden mit dem
rotationssymmetrischen Kleintiermagneten aus Abbildung 7.7, bei einem Nennstrom von
I = 2.5 A durchgefiihrt. Die Schlauchoberkante wurde dabei direkt auf dem Polschuh fi-
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Abbildung 11.4: Ermittelte magnetische Momente fiir eine Partikelsuspension mit einer
Konzentration von 0.037 mg/ml fiir starke (schwarz) und schwache (rot) magnetische
Felder.

xiert. Abbildung 11.5 zeigt das Versuchsergebniss fiir einen Schlauch mit dem Durchmesser
1.6 mm im magnetischen Feld des Brukermagneten.

Das Ergebniss des gleichen Versuches mit einem PE-Schlauch mit Innendurchmesser
0.28 mm im Feld des Kleintiermagneten ohne Eisenkreis ist in Abbildung 11.6 dargestellt.

Bei beiden Experimenten konnte, obwohl es sich um vollig unterschiedliche Magnet-
felder und Schlauchdurchmesser handelt, ein schneller Anstieg von einer Sittigung des
Retentionsverhaltens beobachtet werden. Der Abfall der Partikelretentionsmenge bei sehr
hohen Konzentrationen im Bereich 2 - 4 mg/ml wie in Abbildung 11.6 dargestellt, kann da-
mit erklidrt werden, dass die Partikelkonzentration an der Schlauchwand zu hoch war und
die Partikel durch den erhthten Strémungsdruck wieder abgelost wurden. Die Konzentrati-
on ab der dieser Effekt eintritt ist abhéingig von dem Volumenstrom und der magnetischen
Flussdichte. Bei hoher Flussdichte bzw. bei groflen Flussdichtegradienten wird diese Ab-
bruchkonzentration hoher sein als bei kleinen Flussdichtegradienten. Hohe Volumenstrome
und hohe Scherkriifte senken die Abbruchkonzentration.

Interpretation

Lasst man die beiden hohen Konzentrationen aus Abbildung 11.6 weg und normiert die
beiden Kurven aus den Abbildungen 11.5 und 11.6 auf ihren jeweiligen Maximalwert so er-
gibt sich der Kurvenverlauf wie er in Abbildung 11.7 dargestellt ist. Deutlich erkennbar ist,
dass unabhiingig von dem angelegten externen Magnetfeld eine Sittigungskonzentration
existiert, ab der eine Steigerung der Partikelretention mit zunehmender Partikelkonzen-
tration nicht mehr moglich ist. Diese Sattigungskonzentration liegt fiir targetMAG und
combiMAG Partikel im Bereich zwischen 400 und 700 pug/ml, d.h. die in dem zufiihrenden
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Abbildung 11.5: Gemessene Partikelretention bei verschiedenen Konzentrationen im Feld
des Brukermagneten. Die mittlere Stromungsgeschwindigkeit betrug ca. 5 mm/s
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Abbildung 11.6: Gemessene Partikelretention bei verschiedenen Konzentrationen im Feld
des Kleintiermagneten. Die mittlere Stromungsgeschwindigkeit betrug ca. 5 mm/s
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Abbildung 11.7: Normierte mittlere Retentionsmenge in Abhéingigkeit von der Konzentra-
tion.

Gefdfl vorhandene Partikelkonzentration kann unter 700 ug/ml bleiben. Verluste die an
Gefiafibifurkationen auftreten konnen, erhshen allerdings die dem Patienten zu applizieren-
de Gesamtmenge an Partikeln, sofern diese nicht in die tumorzufithrende Arterie appliziert
werden. Abbildung 11.8 zeigt den qualitativen Zusammenhang zwischen Partikelkonzen-
tration und Retentionsmenge. Das Kurvenplateau bei hohen Konzentrationen entspricht
dem Sittigungsverhalten, bei dem Plateau bei niedrigen Konzentrationen ist der Abstand
zwischen den einzelnen Partikeln groff und damit die magnetische Wechselwirkung klein.
Ist allerdings die magnetische Wechselwirkung klein bzw. nicht existent, dann muss zwi-
schen der ein- und ausstromenden Partikelmenge ein linearer Zusammenhang bestehen,
welcher wiederum zu einer konstanten Partikelretention fithren muss.

Simulation. Die Bahnkurven der Nanopartikel im Feld des rotationssymmetrischen
Elektromagneten wurden 2-dimensional fiir den Kappilarschlauch d= 0.28 mm berech-
net. Die Simulationsergebnisse sind in Abbildung 11.9 dargestellt. Es erreichen 64,5% aller
Partikel mit einem magnetischen Moment von g = 1.2 - 10715 Am? die Gef:iwand. Der
Riickgang der Retentionsmenge bei sehr hohen Konzentrationen wie er in Abbildung 11.6
dargestellt ist, erklirt sich dadurch, dass bei sehr vielen Partikeln die Haftung an der Ge-
filwand deutlich vermindert ist und diese durch die Stromung wieder weggespiilt werden.

11.1.4 Partikelretention in einer Zellsuspension

Aufgrund der Tatsache dass das menschliche Blut aus mehreren verschiedenen Zelltypen
zusammengesetzt ist, wurde in diesem Experiment der Blutkreislauf mit Silikonschléiuchen
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Abbildung 11.8: Vermuteter Zusammenhang zwischen Partikelkonzentration und relativer
Retentionsmenge.
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Abbildung 11.9: Berechnete Partikelbahnen fiir ein magnetisches Moment von p = 1.2 -
1071 Am?.
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Abbildung 11.10: Verlauf des Magnetfeldes entlang der Symmetrieachse.

(d = 1.5 mm) und einer Schlauchpumpe nachgebildet. Das Volumen des Kreislaufes betrug
15 ml. Alternativ zu Erythrozyten wurden humane Monocyten (HTCC) mit einer Kon-
zentration von 5 - 106% zugegeben. Die mittlere Stromungsgeschwindigkeit betrug ca.
15 mm/s. Zum Zeitpunkt t = 0 wurden 2 ml Magnetpartikel (targetMAG, d = 250 nm)
mit einer Konzentration von 5 mg/ml in den Kreislauf eingespritzt. Die gewiihlten Volumi-
na des Kreislaufes und der Magnetpartikel entsprechend dem 10-fachen des Blutvolumens
der Maus bzw. der 10-fachen Injektionsmenge bei den in-vivo Experimenten. Die Menge
an zuriickgehaltenen Partikeln wurde in 5 Minuten Absténden photometrisch gemessen.
Als Magnetfeld wurde ein zylindrischer Permanentmagnet mit einem Durchmesser von 15
mm und einer Hohe von 100 mm verwendet. Der Verlauf des Magnetfeldes entlang der
Symmetrieachse ist in Abbildung 11.10 dargestellt. Die gemessene Retentionsmengen sind
in Abbildung 11.11 zu sehen. Insgesamt kann festgehalten werden, dass die Stéfle zwischen
Partikeln und Zellen kaum eine Auswirkung auf die Retentionsmenge haben, da bereits
nach 25 min Feldapplikation iiber 50% der Partikel angereichert wurden.

11.1.5 Visualisierung von Trajektorien
Versuchsergebniss

Die Resultate zu den durchgefiihrten Experimenten zur Visualisierung von Partikelbahnen
unter Einfluss eines magnetischens Feldes sind in den folgenden Abbildungen fiir verschie-
dene Partikelkonzentrationen dargestellt. Abbildung 11.12 zeigt dabei eine fotografische
Aufnahme einer Trajektorie zur Veranschaulichung.

Abbildung 11.13 zeigt die beobachteten Partikeltrajektorien fiir zwei verschiedene Kon-
zentrationen. Abbildung 11.14 zeigt die gemessenen Schnittpunkte der Partikelbahnen mit
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Abbildung 11.11: Retentionsmenge als Funktion der Zeit.

Abbildung 11.12: Fotografie einer Partikelbahn unter Einfluss eines permanentmagneti-
schen Feldes.
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Abbildung 11.13: Partikeltrajektorien fiir zwei verschiedene Konzentrationen bei langsa-
men Stromungsgeschwindigkeiten (1.34 mm/s) im Feld eines Permanentmagneten.

der GefaSwand bei verschiedenen Partikelkonzentrationen.

Simulation

Das Geschwindigkeitsfeld der Stromung innerhalb des Beobachtungsrohres wurde mit ei-
nem Finite-Elemente-Programm (Comsol Multiphysics) berechnet; das magnetische Feld
des Permanentmagneten wurde ebenfalls mit einem FEM Programm berechnet und zusétz-
lich mit einer Hallsonde (FM-210, Projekt Elektronik) gemessen. Die FEM Berechnungen
wurden 3-dimensional durchgefiihrt und nur fiir die Simulation der Partikeltrajektorien
auf die Mittelebene reduziert. Abbildung 11.15 zeigt die berechneten Bahnkurven.

Partikel mit einem magnetischen Moment kleiner als m = 3.5-107!* A m? erfahren nur
eine sehr kleine Ablenkung aus der Strémungsmitte und erreichen bei dem Feld des Per-
manentmagneten in keinem Fall die Gefiflwand. Wird das magnetische Moment um eine
Groflenordnung erhoht, so erreichen die Partikel aus der Stromungsmitte die Gefilwand
bei x = 12 cm (Abbildung 11.15, oben). Abbildung 11.15, unten zeigt eine Simulation
von 7 Teilchenbahnen iiber den Querschnitt gleichverteilt an. Demnach erreichen ca. 57%
aller Teilchen die Gefaflwand zwischen x = 11,5 ¢cm und x = 12,5 cm.

11.2 Partikelretention in einer Kaninchenarterie

Um die prinzipielle Machbarkeit der Partikelanreicherung in biologischem Gewebe zu un-
tersuchen, wurde zusammen mit der AG Plank (Klinikum rechts der Isar, Experimentelle
Onkologie) die oben beschriebenen Experimente an einer Ohrarterie eines Neuseeland Ka-
ninchens durchgefithrt. Es wurden targetMAG Partikel in einer Konzentration von 25
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Abbildung 11.14: Experimentell ermittelte Schnittpunkte der Partikelbahnen mit der Ge-
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Abbildung 11.15: Simulationsergebnisse fiir Partikel mit einem magnetischen Moment von
m=35-10""Am?.
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Abbildung 11.16: Versuchsaufbau zur Durchfiihrung von Retentionsexperimenten in realen
Arterien.

mg/ml mit einem Perfusor in die Ohrarterie mit und ohne Einfluss eines magnetischen
Feldes (siehe Magnet mit variablem Luftspalt, I = 5A, Luftspalt = 30 mm) appliziert.
Abbildung 11.16 zeigt den Versuchsaufbau und Abbildung 11.17 zeigt die Ergebnisse der
histologischen Auswertung nach Durchfiihrung einer Berliner Blau Féarbung der Magnet-
partikel.

11.3 n-vitro Experimente zur Zelltransfektion

11.3.1 Transfektion mit magnetischen Pulsfeldern

Die durchgefiihrten Experimente mit magnetischen Pulsfeldern dienten zur prinzipiellen
Untersuchung ob mit magnetischen Pulsfeldern die Transfektionsrate gegeniiber den her-
kommlichen Verfahren steigerbar ist. Es wurden Repetierfrequenzen von 2 Hz und 20 Hz,
sowie Pulsfeldintensitéiten zwischen 5% und 100% des Maximalwertes verwendet. Eben-
so wurde untersucht ob ein Unterschied zwischen Voll- und Halbwelle des sinusférmigen
Spulenstroms festgestellt werden kann. Die Zellen wurden jeweils fiir 20 s dem magne-
tischen Feld ausgesetzt. Werden die Zellen auf die Spule entsprechend Abbildung 6.5b)
gesetzt und anschlieBend einem Magnetfeld ausgesetzt, so zeigt sich keine Anderung der
Luciferaseexpression gegeniiber der Kontrollgruppe (Daten nicht dargestellt). Abbildung
11.18 zeigt die Luciferaseexpression in Abhingigkeit der Feldintensitét fiir verschiedene
Parameter - bei einer Repetierfrequenz von 20 Hz und einer Vollwellenform zeigt sich eine
Steigerung der Transfektion.

11.4 n-vivo Experimente

Alle in-vivo Experimente wurden in Zusammenarbeit mit der Arbeitsgruppe von Dr. Ru-
dolph am von-Haunerschen Kinderspital der LMU Miinchen und der Arbeitsgruppe von
Dr. Krotz am Lehrstuhl fiir vegetative Physiologie der LMU Miinchen durchgefiihrt. Ziel
der hier beschriebenen Versuche ist der sogenannte proof-of-principle fiir die speziell kon-
struierten Magnete. Mit Hilfe der Kleintiermagnete mit und ohne Eisenkreis konnte spe-
zifisch in einem Lugenfliigel sowie in dem Riickenhautgefifisystem der Maus eine Anrei-
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Abbildung 11.17: Histologische Untersuchung der Blutgefifie mit einer Berliner Blau Fér-
bung. a) und c) Arterie ohne Feldbeaufschlagung; b) und d) nach 15 min Feldapplikation.
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Abbildung 11.18: Gemessene Luciferaseintensitit fiir verschiedene Feldparameter.
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Abbildung 11.19: Gefifisystem der Maus mit Riickenhautkammer (stark vereinfacht). Die
Partikelsuspension wird iiber einen Katheter in die arteria carotis communis appliziert.
Der Katheter wird bis in die Abzweigung zwischen a. carotis communis und a. subclavia
vorgeschoben. Die Pfeile geben die Richtung des Blutflusses an.

cherung von magnetischen Nanopartikeln festgestellt werden. Der Nachweis der Magne-
titkonzentration in den Lungenfliigeln erfolgte mit Hilfe der Magnetorelaxometrie (PTB
Braunschweig) und im Riickenhautmodell durch Cy-3 Fluoreszenz.

11.4.1 Nukleinsiduretransfer
Mausmodell

Am Lehrstuhl fiir vegetative Physiologie von Prof. Pohl wurde in der AG Krotz ein
sog. Riickenhautkammermodell etabliert ([47]). Dabei wurden an adulten Black6 M#usen
Riickenhautkammern aus Titan unter Vollnarkose operativ installiert und ein Katheter in
die arteria carotis communis gelegt; der craniale Zu-/Abfluss des Gefiifles wurde dauer-
haft abgebunden. Abbildung 11.19 zeigt eine schematische Darstellung der entsprechenden
Blutgefifie, Abbildung 11.20 zeigt eine Fotografie der angebrachten Riickenhautkammer.

Versuchsergebnis

In Abbildung 11.21 ist ein Gefdfl der Riickenhaut vor (links) und nach (rechts) Feldappli-
kation dargestellt. Die hellen Leuchtpunkte sind die mit Cy3 markierten Nanopartikel im
Fluoreszenzmikroskop. Die Umrisse der Gefiifle sind zur besseren Darstellung nachgezeich-
net.

Simulation

Stromungssimulation. Das physikalische Verhalten der Partikel fiir den Versuch aus
Abbildung 11.20 soll im folgenden untersucht werden. Dazu wurden zum ersten die geo-
metischen Abmessungen des betrachteten Gefiafisystems post-mortem bestimmt. Die Er-
gebnisse und die Berechnungen nach den Gleichungen 3.42 bis 3.44 sind in Tabelle 11.1
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Abbildung 11.20: Detailaufnahme der Riickenhautkammer an einer Maus mit den Geféfien.

Abbildung 11.21: Aufnahme eines Gefiifies vor (links) und nach (rechts) Applikation eines
Magnetfeldes.
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dargestellt. Mit Hilfe dieser Daten wurde ein vereinfachtes Stromungsmodell (statisch,
starre Gef#fle, kreisrunder Querschnitt und laminares Einstromprofil) erstellt. Das nicht-
newtonsche Verhalten des Blutes wurde entsprechend der Gleichung 3.10 und der Tabelle
3.4 beriicksichtigt.

Durchmesser Stammrohr Dg 369 pm
Durchmesser a. axilliaris Dp 307 pm
Durchmesser Rickenhautarterie D 4 234 pm
Verschiebung b 200 pm
Aufzweigungswinkel o 40°
Aufzweigungswinkel o 35°
Winkel ¢ nach Gleichung 3.44 148°
proijezierter Gefafidurchmesser Dg; 134 pym
proijezierter Gefaflidurchmesser Dy 235 pm
Wahrscheinlichkeit nach Gleichung 3.43 | 33%

Tabelle 11.1: Geometrische Daten der Abzweigung der a. subclavia in die a. axilliaris und
eine Riickenhautarterie, gemessen an einer eingeschliferten Maus

Nach Gleichung 3.45 erreichen bei dem ersten Umlauf nur ca. 33% aller Partikel das
Zielgebiet. Die geometrischen Abmessungen wurden an einer eingeschliferten Maus ge-
messen. Dabei wurden die Blutgefifie mit Berliner Blau angefiirbt. Der Bifurkationsindex
der hier betrachteten Abzweigung ist 1nach Gleichung 3.31 a = 0.76. Der Groflenindex
ist nach Gleichung 3.32 § = 1.24 ~ 23 . Dieser Wert stimmt gut mit den theoretischen
Werten nach Gleichung 3.37 und 3.41 iiberein. Die Anwendung von Gleichung 3.34 auf
diese Abzweigung liefert fiir das Stammrohr einen theoretischen Durchmesser von 347 pm.
Dieser Durchmesser weicht nur 6% von dem tatséchlich gemessenen Durchmesser ab. Die
Berechnung der optimalen Abzweigungswinkel nach Gleichung 3.38 und 3.39 fiihrt aller-
dings zu groBeren Abweichungen von den gemessenen Werten (die errechneten Werte sind
o =26° und o/ =49°).

Abbildung 11.22 zeigt die Berechnung der Stromungsgeschwindigkeit unter Beriick-
sichtigung des nicht-newtonschen Verhaltens des Blutes an der Aufzweigung der arteria
azilliaris und einer Rickenhautarterie entsprechend den gemessenen Groflen. Als Ein-
stromgeschwindigkeit wurde 577 gewihlt. Das nicht-newtonsche Verhalten wurde mit
einem Carreaumodell mit den Parametern entsprechend Tabelle 3.4 beriicksichtigt. Deut-
lich zu erkennen ist die erhshte Stromungsgeschwindigkeit im Bereich der Abzweigung in
der arteria axilliaris. Die maximal auftretende Scherrate liegt bei ca. 125571,

Feldverteilungen. Fiir die Experimente wird der Kleintiermagnet ohne entsprechenden
Eisenkreis verwendet. Als Polschuhspitze wird eine zweigestufte, abgerundete Spitzenform
entsprechend Abbildung 7.18, links verwendet. Der Magnet wird mit einem Strom von 4 A
betrieben. In Abbildung 11.23 sind die auf die Riickenhautkammer projizierten Flussdich-
tegradienten in senkrechter und radialer Richtung, in einem Abstand von d = 0.5 mm von
der Polschuhspitze, dargestellt.

Interpretation Die Partikeltrajektorien werden in einem geraden Gefafistiick mit dem
Durchmesser 234 pm und der Lénge 10 mm berechnet. Es wird ein laminares Einstrémpro-
fil mit einer mittleren Stromungsgeschwindigkeit von 3 mm/s angenommen (siehe hierzu
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Stromungsgeschwindigkeit (m/s)

Abbildung 11.22: Berechnete Stromungsgeschwindigkeit in m/s.

Abbildung 11.23: Flussdichteverteilung in der Riickenhautkammer (exemplarisch an einem
Versuchstier) in z-Richtung senkrecht aus der Bildebene heraus (links) und in radialer
Richtung (rechts). Die Skala tréigt Einheit %
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x 10

Abbildung 11.24: 3-dimensionale Trajektorien von magnetischen Nanopartikeln an einer
GefiBaufzweigung der Maus. Die Achsen sind in der Einheit m angegeben.

auch Abbildung 11.22). Die komplexe Blutstromung wird durch ein Carreaumodell entspre-
chend Tabelle 3.4 beschrieben. Abbildung 11.24 zeigt die dreidimensionalen Bahnkurven
von magnetischen Nanopartikeln an einer typischen Gefiflaufzweigung in der Maus. Die
Geféfldurchmesser sind im Bereich einiger hundert Mikrometer angegeben. Alle Partikel
erreichen die GefdBwinde. Die Magnetspitze ist bei (x/y/z) = (100 pm/200 pm/500 pm)
platziert.

11.4.2 Inhalative Aerosoltherapie

Die inhalative Aerosoltherapie wird am Dr. von-Haunerschem Kinderspital der Ludwig
Maximilians Universitdt Miinchen am Mausmodell untersucht. Dabei konnte der proof
of principle mit dem in dieser Arbeit angefertigten Aerosolmagneten erbracht werden
(unverdffentlichte Daten).

Bei Miusen mit gesffnetem Thorax konnte eine 8-fach hohere Nanopartikelkonzentra-
tion, in dem mit dem Magnetfeld beaufschlagtem rechten Lungenfliigel (Polschuhspitze
direkt auf dem Gewebe), als in dem linken Lungenfliigel nachgewiesen werden. Mit ge-
schlossenem Thorax (der Magnet ist weiter von dem Lungenfliigel entfernt) konnte eine
2,5-fach erhohte Konzentration festgestellt werden. Im Tierversuch konnte eine Beein-
trichtigung der Lungenfunktion durch die Nanopartikel selbst oder in Kombination mit
einem magnetischen Feld ausgeschlossen werden. Um die Wirksamkeit einer inhalativen
Therapie zu untersuchen wurde ein Plasmid als Modellmedikament an die Aerosole gekop-
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pelt und bei geschlossenem Thorax vernebelt. Ohne ein magnetisches Feld traten keine
signifikanten Unterschiede in der Plasmidanreicherung bei beiden Lungenfliigeln auf. Mit
magnetischem Feld hingegen konnte ebenfalls eine 2,5-fach erhthte Plasmidkonzentration
in dem beaufschlagten Lungenfliigel ermittelt werden.

Bei der inhalativen Aerosoltherapie ist das gesamte Aeorosoltropfchen der pharma-
zeutisch relevante Wirkstofftriger, was zur Folge hat dass eine starke chemische Bindung
zwischen den magnetischen Nanopartikeln und den Medikamenten selbst nicht notwen-
dig ist. Bei dieser Art des Wirkstofftransportes ist es ausreichend, dass das Arzneimittel
eine Bindung mit dem gesamten Aerosoltropfen eingeht. Dies hat gegeniiber anderen Wirk-
stofftréigern (Nanopartikel fiir Drug Targeting im Blutkreislauf) eine Reihe entscheidender
Vorteile:

1. die Medikamentendosis kann einfach durch die Konzentration wihrend der Verne-
belung reguliert werden. Damit ist die Dosis weitestgehend unabhéngig von der Be-
ladbarkeit der einzelnen magnetischen Nanopartikel.

2. verschiedene Wirkstoffe, welche aufgrund ihrer biochemischen Eigenschaften nicht
zusammen an Nanopartikel koppelbar sind, kénnen iiber die Aerosole zeitgleich ver-
abreicht werden.

3. Medikamente aus anderen pharmazeutisch relevanten Nanopartikeln (Liposome, Na-
nocrystal) konnen zusétzlich zu den Chemotherapeutika mitvernebelt und transpor-
tiert werden.

An dieser Stelle soll nun die rechnerische Betrachtung der Vernebelung von magne-
tischen Aerosolen an BLAB/c M#usen am Beispiel der ersten Verzweigung der Trachea
durchgefiihrt werden und die weiteren medizinischen und biologischen Aspekte unberiick-
sichtigt bleiben.

Geometrie

Die geometrischen Verhéltnisse der Mauslunge wurden in [61] an mehreren M#usen er-
mittelt. Die Abzweigung der Trachea in die beiden Lungenfliigel ist im Querschnitt in
Abbildung 11.25 dargestellt.

Da die Maus iiber einen ausreichend langen Schlauch beatmet wird, kann von einem
laminaren Stromungsprofil in der Trachea ausgegangen werden. Die Viskositét der Atem-
luft wurde mit 1.7 uPas angenommen. Damit ergibt sich die Gréflenordnung der aero-
dynamischen Kraft zu 5.6 x 10_11% -v. Der Vorgang der Partikelaufkonzentration in
einem Lungenkompartiment besteht aus zwei Teilschritten: a) den Transport an die Ge-
fifwand und b) das Halten an der Gefifiwand. Befinden sich allerdings die Partikel an
der Gefiiwand so wirken auf sie nur noch marginale aerodynamische Krifte, da an den
Gefiafwiinden die Stromungsgeschwindigkeiten nahezu null sind. Der Transport der Parti-
kel an die Gefilwand wird dadurch begiinstigt, da es 1. zwischen der Einatem- und der
Ausatemphase einen Zeitabschnitt ohne Stromungsgeschwindigkeit gibt und 2. die Partikel
beim Ausatmen den selben Weg zuriick stromen wie beim einatmen, also ein zweites mal
dem magnetischen Feld ausgesetzt sind. Die Stromungsverhéltnisse an der Abzweigung der
Trachea in die beiden Lungenfliigel wurden mit einem Finite-Elemente Programm (Com-
sol Multiphysics) berechnet; dabei wurden die vollstindigen Navier-Stokes-Gleichungen
gelost.
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Abbildung 11.25: Darstellung der Abzweigung von der Trachea in die beiden Lungenfliigel.

Die M#use werden mit einem speziellen Beatmungsgeriit beatmet. Die Atemfrequenz
betrégt ca. 120 1/min = 2 1/s; das beatmete Volumen betrigt ca. 200 ul Aerosol. Dies
entspricht einem Volumenstrom von 400 pul/s. Bei einem Durchmesser der Trachea von ca.
1,4 mm ergibt dies eine mittlere Einstromgeschwindigkeit von 0.13 m/s.

Fiir die rechnerische Behandlung geht man von einem laminaren Einstromprofil mit
einer mittleren Eintrittsgeschwindigkeit von 0.13 m/s aus. Die Annahme ist gerechtfer-
tigt, da die Léinge des Beatmungsschlauches groff gegen den Durchmesser ist (kritische
Einstromlénge). Die maximale Geschwindigkeit der Partikel ist ca. 26 cm/s. Beziiglich der
Zeitabhingigkeit wurde davon ausgegangen, dass sich Ein- und Ausatemvorgang komple-
mentér verhalten und dadurch auch folglich dasselbe Stromungsprofil mit anderen Vorzei-
chen haben.

Partikeltrajektorien

Zunichst wird eine Berechnung der Partikeltrajektorien unter Beriicksichtigung der Schwer-
kraft im Feld des Aerosolmagneten durchgefiihrt. Die Partikeltrajektorien werden fiir ver-
schiedene Positionen und fiir verschiedene Aerosolpackungsdichten durchgefiihrt. Die ma-
gnetische Kraftwirkung ist einem 10 mm x 3 mm grofien Ausschnitt in Abbildung 11.26
dargestellt.Die Richtung der magnetischen Kraftwirkung ist aus Abbildung 11.27 abzule-
sen.

Die Abbildungen 11.28 bis 11.30 zeigen verschiedene Simulationsergebnisse fiir die Par-
tikeltrajektorien welche verdeutlichen, dass eine Anlagerung von magnetischen Aerosolen
in einem Lungenfiigel moglich ist und dass die aus dem Tierversuch gewonnenen Daten
sinnvoll sind. Abbildung 11.31 zeigt die angelagerten Partikel unter Einfluss des magneti-
schen Feldes des Brukermagneten nach Vernebelung in einem Schlauch.
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Abbildung 11.26: Magnetisches Feldgradient in x-Richtung (links) und in z-Richtung

(rechts). Die Einheit ist T/m.
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Abbildung 11.27: Richtung der magnetischen Kraft.
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0 0.002 0004 0006 0008 001 0012 0014 0016

Abbildung 11.28: Partikelbahnen ohne Beaufschlagung mit einem magnetischen Feld je-
doch mit Beriicksichtigung der Schwerkraft.

0 0002 0004 0006 0008 001 0012 0014 0016

Abbildung 11.29: Partikeltrajektorien fiir Aerosole mit einem magnetischen Moment von
p=10"1* Am? (dies entspricht einer Packungsdichte von ca. 1073%).
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Abbildung 11.30: Partikeltrajektorien fiir Aerosole mit einem magnetischen Moment von
p="79-10"12 Am? (dies entspricht einer Packungsdichte von ca. 74%).

Abbildung 11.31: Retention vernebelter Magnetpartikel in einem Silikonschlauch; Durch-
messer entsprechend der menschlichen Lunge.
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Kapitel 12

Zusammenfassung und Ausblick

12.1 Zusammenfassung

In dieser Arbeit wurde die Bewegung von magnetischen Nanopartikeln, unter Einfluss ei-
nes externen magnetischen Feldes, in den Atemwegen und in der Blutstromung analysiert.
Fiir das aktive Herausfischen der Partikel aus dem Blutstrom wurden verschiedene Elek-
tromagnete dimensioniert und konstruiert, welche bereits in Tierexperimenten erfolgreich
getestet wurden.

Weiterhin wurden zwei Methoden zur Vorhersage der Partikelbahnen entwickelt, die
auch experimentell mit einem Gefiflersatz iiberpriift wurden. Die analytische Methode be-
schreibt das externe magnetische Feld durch eine Fernfeldnéherung, wodurch, aufgrund der
geschlossenen Form, sehr schnell verschiedene Stromungsparameter wie zum Beispiel Stro-
mungsgeschwindigkeit, Einfluss des Herzschlages oder die Blutrheologie untersucht werden
konnen. Die komplexe Blutrheologie, also das nicht-newtonsche Verhalten des Blutes, fiihrt
zu einer Abflachung des Stromungsprofils in der Gefifimitte, was zu geringeren durch-
schnittlichen Stromungsgeschwindigkeiten fiihrt als dies bei laminaren Strémungen der
Fall ist. Diese Auswirkungen nehmen jedoch mit zunehmendem Geféifldurchmesser schnell
ab. Der Herzschlag hingegen fiihrt, je nach Phasenlage, ebenfalls zu insgesamt kleineren
Stromungsgeschwindigkeiten in der Stromungsmitte, erhoht allerdings die Geschwindigkeit
nahe am Rand des Gefiifles was ein Festhalten der Partikel durch das Magnetfeld erschwert.
Die Einschrinkungen des analytischen Modells auf laminare Stromungen in geraden Ge-
faflen und auf die Fernfeldnédherung werden durch die, ebenfalls vorgestellte, numerische
Methode aufgebrochen. Mit dieser Methode konnen die Felddaten des Magnetfeldes und
die Stromungsdaten direkt aus einem Finite-Elemente-Programm fiir beliebige Geometri-
en iibernommen werden. Durch Berechnung der Partikelbahnen und durch Anwendung
der Dimensionierungsgleichungen konnen die Polschuhe bzw. die Gradientenspitzen von
geeigneten Targetmagneten optimiert werden.

Bei der ebenfalls betrachteten magnetischen Transfektion wurde die zu erwartenden
Verformungen der Zelle mit einem neoplastischen Modell abgeschiitzt. Unter Einfluss des
magnetischen Feldes eines Permanentmagneten treten Verformungen der etwa 8 nm dicken
Zellmembranen von bis zu 11 nm auf. Fiir die virale Transfektion von Transplantationsher-
zen wurde zusammen mit dem Klinikum Groflhadern ein kugelsymmetrisches Magnetfeld
konstruiert. Bei der Untersuchung von magnetischen Pulsfeldern wurde ein Stimulations-
gerit fiir Nervenreizung erweitert.

Fiir Experimente mit grofleren Tieren, wie zum Beispiel Kaninchen oder Schweinen,
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existiert nun ein Elektromagnet mit einer maximalen Flussdichte von 2.5 T, einer late-
ralen Feldausdehnung von ca. 15 cm und eine Tiefenreichweite von ca. 10 cm. Zusiitzlich
wurden noch zwei kleinere Elektromagneten mit Eisenjoch und ein rotationssymmetrischer
Elektromagnet ohne Eisenkreis fiir Tierexperimente konstruiert. Der Kleintiermagnet ohne
Eisenjoch erzeugt Feldgradienten bis etwas 1000 T /m direkt an der Spitze. Die beiden klei-
nen Magnete mit Eisenkreis erzeugen maximale Feldgradienten von ca. 300 T/m, haben
aber ein deutlich kleineres Streufeld und damit eine bessere Feldfokalitét.

Experimentell wurde die Abhéngigkeit der angelagerten Partikelmenge von der Stro-
mungsgeschwindigkeit und der Flussdichte untersucht und die Partikelbahnen unter Ein-
fluss von magnetischen Feldern visualisiert. Tierexperimente am Riickenhautkammermo-
dell und bei der Aerosolvernebelung wurden ebenfalls begleitet und simulativ beschrieben.
Insgesamt konnte festgestellt werden dass das magnetische Drug Targeting, sowie das An-
reichern von magnetischen Aerosolen auch rechnerisch gut simulierbar ist. Durch die Be-
rechnung der Partikelbahnen fiir beliebige Stromungsgeometrien und -geschwindigkeiten
sowie beliebige magnetische Felder ist es moglich, vor Behandlung die optimale Magnet-
form und Position, zu bestimmen.

12.2 Ausblick

Das vorgeschlagene Transfektionsverfahren bestehend aus permanentmagnetischen Fel-
dern und magnetischen Pulsfeldern wird derzeit ausgiebig am Klinikum Rechts der Isar
der Technischen Universitdt Miinchen an Jurkatzellen untersucht, wobei erste Ergebnisse
bereits vielversprechend sind. Die Chance fiir eine Kombination aus Puls- und Perma-
nentfeldern kénnten Zellen, wie z. B. Progenitorzellen (Vorlduferzellen, Stammzellen) sein,
welche per se sehr schlecht transfizierbar sind. Der Einsatz des permanentmagnetischen
Kugelfeldes war ebenfalls an einem ersten Transplantationsherzen sehr erfolgreich und
wird im Rahmen eines zukiinftigen Forschungsprojektes ausfiihrlich weiterverfolgt. Fiir ei-
ne spitere Anwendung des Magnetic Drug Targeting fiir Blut und Lunge kénnte mit den in
dieser Arbeit beschriebenen Methoden nachfolgendes Behandlungsszenario durchgefiihrt
werden.

Zunichst wird das Blutgefifisystem des Tumorareals mit einem bildgebenden Verfah-
rens wie z.B. Kernspintomographie oder Computertomographie kartografiert. Durch Re-
konstruktion der Bilddaten zu einem 3-dimensionalen Strukturmodel und Integration in
ein numerisches Feldrechenprogramm kénnen die Stromungsverhéltnisse berechnet und die
Partikeltrajektorien unter Einfluss eines magnetischen Feldes ermittelt werden. Durch den
Abgleich der, im Tierversuch, experimentell bestimmten Biodistribution und der berech-
neten Wirkstoffverteilung kann vor Beginn der Behandlung die Position des Magnetfeldes
dem Tumor angepasst werden, um eine méoglichst effektive Therapie zu erreichen.



Anhang A

Symbolverzeichniss

FEinleitung

—
F Kraft auf ein magnetisches Nanopartikel aufgrund eines externen Magnetfelds
70 vektorielles magnetisches Moment eines Nanopartikels
—
B

Flussdichte des externen magnetischen Feldes

Kapitel 2

Mg Séttigungsmagnetisierung von Magnetit
B Betrag der magnetischen Flussdichte
I magnetisches Moment eines Partikels
kT thermische Energie

M Magnetisierung

o Permeabilitit des Vakuums

Tij Abstand zwischen zwei Partikeln

A Hamakerkonstante

l normierte Lingeneinheit

¢ Polymerdichte

Opolymer  Polymerlinge

v Zetapotenzial

K Debye-Hiickel Lénge

a Partikelradius

€0 Permitivitit des Vakuums

Er Permitivitit von Wasser

Kapitel 3.1

p Dichte der Fliissigkeit
n Viskositit der Fliissigkeit
p Druck
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Kapitel 3.2

o Scherrate

Ne Viskositit des Blutes bei hohen Scherraten

1y  Viskositédt des Blutes bei kleinen Scherraten

K Konsistenzindex fiir nicht-newtonsches Verhalten
n Exponent fiir die nicht-newtonschen Modelle
R, Radius der Kernstromung

R Gefdfiradius

79  Flielspannung des Blutes

7 Cassonkonstante

A Relaxationszeit

D Schertensor

n mittlere Viskositét

V  Volumenstrom

do  Durchmesser Stammrohr

d,  Durchmesser Tochterrohr

Kapitel 3.3

Ap Druckunterschied zwischen Gefiaflanfang und -ende
l Gefifllange

v mittlere Stromungsgeschwindigkeit

o vektorielle Stromungsgeschwindigkeit

le Einstromlinge

b,c grofle u. kleine Halbachse eines elliptischen Querschnittes
Vi Volumenstrom bei kreisformigen Querschnitten
Ve Volumenstrom bei elliptischen Querschnitten
Kapitel 3.4

P Pumpleistung des Herzen

« Bifurkationsindex

I3 Flichenverhiltniss von Gefilsegmenten
dy Durchmesser Stammrohr

ds, ds Durchmesser Tochterrohr

01,05 Aufzweigungswinkel an Bifurkationen

Dg1,Dg4o  projiezierte Gefé8durchmesser

P(A) Anteil Partikel in Gefésegment A

P, (A) Anteil Partikel in Geféaflsegment A nach dem n-ten Umlauf
Kapitel 3.5

Do oszillierender Druckanteil

Vg oszillierender Geschwindigkeitsanteil

w Kreisfrequenz

R Gefiafiradius

r Ortskoordinate, Zylinderkoordinaten

Jo (z) Besselfunktion 1. Art

co Wellenausbreitungsgeschwinigkeit der Pulsdruckwelle
E Young Modulus (E-Modul)

h Wandstirke des Gefifles

Poissonzahl
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Kapitel 4
f Atemfrequenz
Vry  Tidalvolumen

A Generation der Abzweigung

dg aerodynamischer Partikeldurchmesser
D Partikeldichte

dp Partikeldurchmesser

g Ortsfaktor

7 Teilchenstromdichtevektor

D Diffusionskonstante

py  Teilchen pro Volumeneinheit

Kapitel 5.1
-
F magnetische Kraft

F 5 Stromungskraft

h Gefafidurchmesser

a Partikelradius

U Stromungsgeschwindigkeit des Partikels
0 Partikeldichte

X,Y,Z Ortskoordinaten
&,v, v normierte Ortskoordinaten

0 normierte Geschwindigkeit

Ai93 Hamakerkonstante bei 3 beteiligten Stoffen
20 minimaler Haftabstand

o Kollisionsradius

¥ Oberflichenspannung

Q@ Kontaktwinkel

M Drehmoment

h' Gefirauhigkeit

G (z) Gleichgewichtsfunktion

Q Formkorrekturfaktor

C. Cunninghamsche Gleitkorrektur

Kn Knudsenzahl

A freie Weglidnge, Wellenléinge

dp, hydrodynamischer Partikeldurchmesser
Ny Avogadrokonstante

M0l molare Masse

ag, by Parameter fiir die Partikelgroflenverteilung

TRBC Radius der roten Blutkorperchen
L Gefaflange

r,0 Ortskoordinaten, Zylinderkoordinaten
A*  Druckgradient in einem Gefif3

t Zeit

Kapitel 5.2

vys Stromungsgeschwindifkeit

« hydrodynamischer Beiwert

As  Diskretisierungsabstand

N Lénge des Datensatzes
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Kapitel 6

Frax Amplitude der Kraft

a Partikelradius

m Masse

z,2',2"  Ortskoordinate bzw. zeitliche Ableitungen der Ortskoordinate
Kapitel 7

AT Temperaturerhohung

Ccou Wirmekapazitiat von Kupfer

Pou Dichte von Kupfer

J elektrische Stromdichte

OCu spezifischer Widerstand von Kupfer
1 elektrischer Strom

D1, Dy, Hy, Hs, H3 Abmessungen der Polschuhe

Kapitel 8

T  Pulsdauer

L Spuleninduktivitéit

C  Ladekapazitiit

R ohmscher Verlustwiderstand

I;,  Spulenstrom

I, Scheitelwert des Spulenstroms

Uc Ladespannung

Uc  Scheitelwert der Ladespannung

Kapitel 9

Br Remanenz eines Permanentmagneten

R Radius eines Zylindermagneten

H  Hohe eines Zylindermagneten

m  Masse eines Nanopartikels

v Anzahl Magnetebenen

vo  Winkel zwischen den Achsen zweier Permanentmagnete
Kapitel 10

RT Retentionsmenge

An optische Dichte vor und nach Feldeinwirkung

Va,V, Suspensionsvolumen vor und nach Feldeinwirkung

b1

Parameter der Kalibrierkurve
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