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X Abkürzungsverzeichnis 

Abkürzungsverzeichnis 

AIK  apparative intermittierende Kompression 

Al2O3  Aluminiumoxid 

ANOVA Varianzanalyse (engl. Analysis of variance) 

AO  Arbeitsgemeinschaft für Osteosynthesefragen 

AWMF  Arbeitsgemeinschaft der Wissenschaftlichen Medizinischen Fachgesellschaften 

Bi2Te3  Bismuttellurid 

BMI  Body-Mass-Index 

CAO  Computer Aided Optimization 

CCL  Kompressionsklasse 

COP  Coefficient of Performance 

CRP  C-reaktives Protein 

DEGAM Deutschen Gesellschaft für Allgemeinmedizin und Familienmedizin 

DEHP  Diethylhexylphthalat 

DIN  Deutsches Institut für Normung 

EM-GR A Empfehlungsgrad A der DEGAM, höchster Grad 

ERC  Europäische Reanimationsleitlinien (European Resuscitation Council) 

FCF  Fibroblast Growth Factor 

FSS  Vollaussteuerungsbereich (engl. full scale span) 

H2O  Wasser 

HKP  Heiz-Kühl-Platte 

I2C-Bus  Inter-Integrated Circuit, serieller Datenbus 

ICD-10 Internationale statistische Klassifikation der Krankheiten und verwandter Gesundheitsprobleme 
(engl. International Statistical Classification of Diseases and Related Health Problems), Ausgabe 
10 aus dem Jahr 2013 

IPK intermittierende pneumatische Kompression 

IR Infrarot 

LED Leuchtdiode (engl. light-emitting diodes) 

MOSFET Metall-Oxid-Halbleiter-Feldeffekttransistor 

N2 Stickstoff 

NC unbestromt geschlossen (engl. normally closed) 

O2 Sauerstoff 

PAL Aktivitätsfaktor (engl. physical activity level) 

PE IV Pronations-Eversions-Fraktur IV. Stadium 

PVC  Polyvinylchlorid 

PVC-P  Weich-Polyvinylchlorid, P steht für „plasticized“ 
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Abkürzungsverzeichnis XI 

 

 

PWM  Pulsweitenmodulation 

RGT-Regel Reaktionsgeschwindigkeit-Temperatur-Regel 

ROI  Region of Interest 

SKO  Soft Kill Option 

SMD  oberflächenmontiertes Bauelement (engl. surface-mounted device) 

TEC  Peltier-Element (engl. thermoelectric cooler) 

VEGF  Vascular Endothelial Growth Factor 
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XII Symbolverzeichnis 

Symbolverzeichnis 

Zeichen Benennung SI-Einheit 

   

Englische Symbole 

� Fläche m2 
����� Fläche des Anwendungsgebietes einer Kühlader  m2 
�� Filtrationsfläche m2 
��	
 durchströmte Fläche des Lüfters m2 
���
,���  Gesamtquerschnittsfläche der Gefäßart m2 
����

 Fläche des Anwendungsgebietes einer Druckkammer m2 
����� Körperoberfläche m2 
���,�� Fläche eines Peltier-Elements m2 
��
,���� Wichtungskoeffizient für die Vasokonstriktion - 
���,���� Wichtungskoeffizient für die Vasodilatation - 
!�" Fußbreite m 
!����,�#� Dicke der Gewebeschichten m 
$ Compliance (Reziprokwert der elastischen Widerstände) m% ∙ s(

kg  
$+,-".
 Compliance von Druckkammer und Gewebe m% ∙ s(

kg  
$"� Wärmekapazität der Kaltseite des Peltier-Elements JK 
$"1 Wärmekapazität der Heißseite des Peltier-Elements JK 
$"1,, Wärmekapazität vom Kühlkörper JK 
$2 Parameter für die Vasokonstriktion - 
3 spezifische Wärmekapazität Jkg ∙ K 
3�� spezifische Wärmekapazität von Blut Jkg ∙ K 
45 Parameter für die Vasodilatation WK  
7 Durchmesser m 
7�	
 Tastverhältnis zur Reglung der Lüfterdrehzahl % 
79�	�" Maximaldurchmesser des Herzens m 
7����,�#�,���,
:;��< Durchmesser der Gefäße nach Quetschen durch äußere 

Druckeinwirkung 
m 

7����,�#�,���,
;�= Durchmesser der Gefäße durch Saugwirkung nach äußerer 
Druckeinwirkung 

m 
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Symbolverzeichnis XIII 

 

 

7�>#?,@�#,��A� Gefäßdurchmesser nach Veränderung durch Kühlung oder 
Erwärmung 

m 
7�B�� PWM-Tastverhältnis des Peltier-Stroms % 
7�,�CD Foliendicke der PVC-Folie m 
7�,��� Wanddicke eines Gefäßes m 
7�E� Schichtdicke der Wärmeleitpaste m 
7�� Durchmesser der Windungen des Wärmetauschers m 
F Elastizitätsmodul Pa 
F�1�A chemische Energie J 
F=.
 kinetische Energie J 
F"1��A thermisch Energie J 
I Regelabweichung von Zweipunktregelung bei Druckmessung Pa 
J=�." statistisch kritischer Wert - 
J"�� Kraft von oben auf Druckkammer N 
L Frequenz Hz 
L� Faktor zur Anpassung an den Ausgangsdurchmesser bei einer 

Temperatur O�>#?,P ohne äußere Beeinflussung 
- 

L9Q Herzfrequenz Hz 
LRST Kontraktionsfrequenz der Lymphangione Hz 
LRST,��
" Kontraktionsfrequenz der Lymphangione unter Ruhe Hz 
L���.��,���

 Frequenz der Kompressionsperioden Hz 
L����	",���� Periodizität („Häufigkeit“) der Kühlung Hz (1/d) 
L����	",���

 Periodizität („Häufigkeit“) der Kompression Hz (1/d) 
L
"	" Effektstärke eines mittleren Effekts nach COHEN - 
Z Fallbeschleunigung ms( 
ℎ���

 Eindrücktiefe der Druckkammer m 
ℎ���

,����,�#� Eindrücktiefe des Gewebes m 
ℎ\]^� Höhe des RIME-74 m 
ℎ
"��,����,�#� maximale Eindrücktiefe des Gewebes bis Anschlagpunkt m 
_�#�-�#� Inertance (Trägheitswiderstand) von Gas und Gewebe kgm% 
_Q�,��D Strom durch das Peltier-Element beim FerroTec-Beispiel A 
_\]^�,A	a Maximalstrom des RIME-74 A 
_b Bilanz zwischen verschiedenen Flächenleistungsdichten Wm( 
_��D Strom durch ein Peltier-Element A 
c Kompressionsmodul Pa 
c� Filtrationskoeffizient m% ∙ skg  
c] Integrierbeiwert eines I-Reglers - 
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XIV Symbolverzeichnis 

c^ Wärmeleitfähigkeit der Seiten des Peltier-Elements WK  
c^,Q� Wärmeleitfähigkeit der Seiten im Peltier-Element nach FerroTec WK  
c^,de  Wärmeleitfähigkeitskoeffizient der Seiten im Peltier-Element für die 

Kaltseiten-Temperatur nach FerroTec 
W 

c^,df Wärmeleitfähigkeitskoeffizient der Seiten im Peltier-Element für die 
Heißseiten-Temperatur nach FerroTec 

W 
c� Proportionalbeiwert des P-Reglers - 
gh spezifischer Koeffizient zur Berechnung der Wärmeleitfähigkeit der 

Seiten im Peltier-Element nach FerroTec 

WK  
g( spezifischer Koeffizient zur Berechnung der Wärmeleitfähigkeit der 

Seiten im Peltier-Element nach FerroTec 

WK( 
gi spezifischer Koeffizient zur Berechnung der Wärmeleitfähigkeit der 

Seiten im Peltier-Element nach FerroTec 

WKi 
g% spezifischer Koeffizient zur Berechnung der Wärmeleitfähigkeit der 

Seiten im Peltier-Element nach FerroTec 

WK% 
g���"1 Wärmedurchgangskoeffizient des normal bekleideten Menschen Wm( ∙ K 
g+, Federsteifigkeit bzw. Dehnbarkeit der Druckkammern Nm 
g1;A	
 Wärmedurchgangskoeffizient des unbekleideten Menschen Wm( ∙ K 
g9(j Wasserdurchlässigkeit m( ∙ skg  
g�kE PAL-Wert (Aktivitätsfaktor) - 
g����,�#� Gewebe(-feder-)steifigkeit der Gewebeschichten JK 
5 Länge m 
5���� Körpergröße m 
5���" Fußlänge m 
5\]^� (□) quadratische Abmessungen des RIME-74 m 
l= Parameter zur Berechnung der Nervenleitgeschwindigkeit - 
m Masse kg 
m���� Körpermasse kg 
m"�� Masse von oben auf Druckkammer kg 
mnop  Masse der unteren Extremität kg 
mq 9rj Massenstrom von Wasser kgs  
s Anzahl - 
s����,,k Anzahl der Kühladern - 
s����,
�

 Anzahl der Temperatursensoren - 
sQ�,�
 Anzahl der pn-Übergänge im Peltier-Element beim FerroTec-

Beispiel 
- 

s���

,+, Anzahl der Druckkammern - 
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Symbolverzeichnis XV 

 

 

s���

,�� Anzahl der beginnenden Durchläufe „proximal → distal“ der 
Ansteuerung der Druckkammern 

- 
s���

,
�

 Anzahl der Drucksensoren - 
s�;�
�,���

 Anzahl Druckimpulse an einer Stelle in einer Periode im 

Kompressionssystem 
- 

s\]^�,�
 Anzahl der pn-Übergange im RIME-74 - 
s�#�,���,���a Anzahl proximal im Körper befindlicher Gefäße der gleichen 

Gewebeschicht 
- 

u�	
	� Grundumsatz des Körpers W 
uA�	",��
 Gesamtumsatz des mobilisierten Patienten W 
uA�	",=.
 Umsatz für Bewegung beim mobilisierten Patienten W 
u\]^�A	a maximale Leistung des RIME-74 W 
u\vfwx Heizleistung am Heizwiderstand W 
y Druck Pa 
y	,P mittlerer aortaler Druck auf Herzhöhe Pa 
y��,1.�1 oberer Grenzwert des Blutdrucks Pa 
y��,��z unterer Grenzwert des Blutdrucks Pa 
y� hydrostatischer Druck in der Kapillare Pa 
y�.� Differenz zwischen Soll- und Istdruck in Druckkammer Pa 
y+, gemessener Druck in der Druckkammer Pa 
y��� effektiver Filtrationsdruck Pa 
y�
B Umgebungsluftdruck Pa 
y1�	�",�.�1" Druck erzeugt vom rechten Ventrikel Pa 
y1�;A� Förderdruck der Hydraulikpumpe Pa 
y1��� hydrostatischer Druck der Blutsäule Pa 
∆y1�
" Größe des Bereichs zulässiger Druckschwankung ohne Nachregelung 

in der Zweipunktregelung bei der Druckmessung 
Pa 

y. hydrostatischer Druck im Interstitium Pa 
y=�

",���

 konstanter Anwendungsdruck des Kompressionssystems Pa 
yA�

 gemessener Druck in Druckkammer Pa 
yA;
�,.
"�	 Druck vom Muskel auf die umliegenden Gefäße Pa 
y���

 Druckeinwirkung durch Kompression Pa 
y���

,Q Druck nach Forderungen Pa 
y���

,\ real einzustellender Druck in Druckkammer zur Erfüllung der Druck-

Forderungen auf das Gewebe 
Pa 

y�;�
�,���

 Druck während eines Kompressionsimpulses des 
Kompressionssystems 

Pa 
y��� nachgeregelter Druck durch Pneumatikpumpe Pa 
y
z��� Schwellungsdruck in der Fraktur Pa 
y"A transmuraler Druck Pa 
yB,P zentraler Venendruck auf Herzhöhe Pa 
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XVI Symbolverzeichnis 

yB	
z	�� hydrostatischer Druck im Inneren der Kapillaren bezogen auf das 
Interstitium 

Pa 
y̅���,E." mittlerer Druck anhand von Literatur Pa 
y���,E.",�.	
" diastolischer Druck anhand von Literatur Pa 
y̅���,E.",1��
" mittlerer hydrostatischer Druck anhand von Literatur Pa 
y���,E.",
�
" systolischer Druck anhand von Literatur Pa 
y̅���,b.A mittlere simulierte Druckwerte in den Gefäßen Pa 
y���,b.A,1��
" simulierter hydrostatischer Druck in den Gefäßen Pa 
yy prozentualer Anteil % 
yy�� Anteil der Durchblutung % 
yy�,����,�#�,��� prozentualer Durchmesser der Blutgefäße bei Druckeinwirkung % 
yy�	" Körperfettanteil % 
yy1=" Hämatokritwert % 
yy}q ~�,�,���  Anteil der Organsysteme an der Wärmebildung % 
yy�#�,�S� Anteil des Lymphflusses im Gewebe % 
yy"A,�,,b Verhältnis von transmuralem Druck zu Gefäßradius bei Wirkung des 

Kompressionssystems 
% 

yy"A,�,^� Verhältnis von transmuralem Druck zu Gefäßradius bei Wirkung der 
Muskelpumpen 

% 
yynop  Anteil der unteren Extremität am Gesamtkörper % 
yyCq ���  prozentuale Durchblutung der Organe % 
�(O
;��	��) Quantisierungsstufen der Temperatur in Infrarot-Aufnahme - 
�q���� Wärmeabstrom für ein strömendes, kühlendes Medium W 
�q����,.
�� Wärmestrom aus dem entzündeten Fuß W 
�q����,z��� Wärmestrom aus dem gesunden Fuß W 
�q1�" Wärmestrom zwischen Kaltseite des Peltier-Elements und 

Kühlkörperoberfläche 
W 

�q9(j Wärmestrom zwischen Wärmetauscher und Kaltseite des Peltier-
Elements 

W 
�q .
�� Wärmestrom vom Entzündungsherd W 
�q �� Wärmestrom durch die JOULE‘sche Wärme auf der Kaltseite des 

Peltier-Elements 
W 

�q �1 Wärmestrom durch die JOULE‘sche Wärme auf der Heißseite des 
Peltier-Elements 

W 
�q,k,P Wärmestrom über Kühladerfläche bei gesundem Menschen W 
∆�q,k,.
��,A	a zusätzlicher entzündungsbedingter maximaler Wärmestrom über 

Kühladerfläche 
W 

�q���".�� Wärmestrom durch den Peltier-Effekt W 
�q�ü�= Wärmerückstrom im Peltier-Element W 
�q��,A�	",��� Wärmeentwicklung in den Organsystemen beim mobilisierten 

Patienten 
W 
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�q��,P,��� Wärmeentwicklung in den Organsystemen bei geringer körperlicher  
Arbeit 

W 
�qi,k,P Wärmestrom über dreifache Kühladerfläche bei gesundem Menschen W 
�qi,k,.
��,���� abzuführender Wärmestrom von drei Kühladern W 
∆�qi,k,.
��,A	a zusätzlicher entzündungsbedingter Wärmestrom über dreifache 

Kühladerfläche 
W 

Δ�A,�#� Stoffwechseländerung Wmi 
�A,P,�#� basale Stoffwechselrate Wmi 
� Widerstand Ω 
�,k Strömungswiderstand der Kühlader N ∙ sm�   �kPa ∙ sl � 
�^ elektrischer Modulwiderstand des leitenden Materials im Peltier-

Element 
Ω 

�^,Q� elektrischer Modulwiderstand des leitenden Materials im Peltier-
Element nach FerroTec 

Ω 
�^,de  elektrischer Modulwiderstandskoeffizient für die Kaltseiten-

Temperatur nach FerroTec 
Ω ∙ K 

�^,df elektrischer Modulwiderstandskoeffizient für die Heißseiten-
Temperatur nach FerroTec 

Ω ∙ K 
�A,�CD Zugfestigkeit von PVC-Folie Nmm( 
���� Strömungswiderstand der Organe N ∙ sm�   �kPa ∙ sl � 
��C\ pulmonal-vaskulärer Widerstand des Lungenkreislaufs N ∙ sm�   �kPa ∙ sl � 
�\]^�,A	a maximaler Gerätewiderstand des RIME-74 Ω 
�
;� Resistance (Strömungswiderstand der Zuleitungsstrecke und 

Deformationswiederstand) 

N ∙ sm�   �kPa ∙ sl � 
�"1�	
 thermischer Widerstand des Lüfters KW 
��#�,���  Strömungswiderstand in den Gefäßen N ∙ sm�   �kPa ∙ sl � 
���\ totaler peripherer Widerstand des Körperkreislaufs N ∙ sm�   �kPa ∙ sl � 
��E� thermischer Widerstand der Wärmeleitpaste KW 
��k�� mittlere Wandrauigkeit des Endothelgewebes in der Aorta m 
�����  mittlere Wandrauigkeit der Gefäße m 
��C
� mittlere Wandrauigkeit des Endothelgewebes in den Hohlvenen m 
�I�� REYNOLDS’sche Zahl - 
�F� Vorhandensein und Art eines Reservoirs o / g / k* 
� Radius m 
�h spezifischer Koeffizient zur Berechnung des elektrischen 

Modulwiderstandes nach FerroTec 
Ω 
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�( spezifischer Koeffizient zur Berechnung des elektrischen 
Modulwiderstandes nach FerroTec 

ΩK 
�i spezifischer Koeffizient zur Berechnung des elektrischen 

Modulwiderstandes nach FerroTec 

ΩK( 
�% spezifischer Koeffizient zur Berechnung des elektrischen 

Modulwiderstandes nach FerroTec 

ΩKi 
��	
 Länge eines Lüfterflügelrades m 
�Q]k Radius entnommen aus der Arbeit von FIALA (Tabelle 47) m 
�����,�#�,�	"��	� Außenradien der Gewebeschichten des Extremitätenbereichs weiter 

außen gelegen (lateral) 
m 

�����,�#�,A��.	� Außenradien der Gewebeschichten des Extremitätenbereichs weiter 
innen gelegen (medial) 

m 
�^ SEEBECK-Koeffizient VK 
�^,Q� SEEBECK-Koeffizient nach FerroTec VK 
�^,de  SEEBECK-Koeffizientsparameter für die Kaltseiten-Temperatur nach 

FerroTec 
V 

�^,df SEEBECK-Koeffizientsparameter für die Heißseiten-Temperatur nach 
FerroTec 

V 
�� Schuhgröße - 
2⃗���

 Richtung der Druckausbreitung über die Druckkammern - 
2h spezifischer Koeffizient zur Berechnung des SEEBECK-Koeffizienten 

nach FerroTec 

VK 
2( spezifischer Koeffizient zur Berechnung des SEEBECK-Koeffizienten 

nach FerroTec 

VK( 
2i spezifischer Koeffizient zur Berechnung des SEEBECK-Koeffizienten 

nach FerroTec 

VKi 
2% spezifischer Koeffizient zur Berechnung des SEEBECK-Koeffizienten 

nach FerroTec 

VK% 
O Temperatur  °C oder K 
OP Ausgangstemperatur °C oder K 
O�� Bluttemperatur °C oder K 
O��,	 Temperatur des arteriellen Blutes °C oder K 
O��,1.�1 oberer Grenzwert der Bluttemperatur °C oder K 
O��,��z unterer Grenzwert der Bluttemperatur °C oder K 
O� Kaltseitentemperatur am Peltier-Element °C oder K 
O���"1 Temperatur an der Außenseite der Kleidung °C oder K 
O���� Anwendungstemperatur des Kühlsystems °C oder K 
O�.� Differenz zwischen Soll- und Isttemperatur unter Kühlader °C oder K 
O�
B Umgebungstemperatur °C oder K 
O�
B,b�� Umgebungstemperatur nach der Arbeit von SPECHT °C oder K 
O1 Heißseitentemperatur am Peltier-Element °C oder K 
O1�� Körperkerntemperatur vorgegeben im Hypothalamus °C oder K 
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∆O1�� Änderung der Körperkerntemperatur vorgegeben vom Hypothalamus K 
O9(j,.
 Temperatur des einströmenden Kühlmediums °C oder K 
O9(j,�;" Temperatur des ausströmenden Kühlmediums °C oder K 
ΔO.
�� Temperaturanstieg bei Entzündung K 
O,k real vorliegende Temperatur unterhalb der Sensormatte der Kühlader °C oder K 
OA�

 gemessene Temperatur der Sensormatte °C oder K 
O��� nachgeregelte Temperatur am Peltier-Element °C oder K 
ΔO\]^�,A	a maximal erreichbare Temperaturdifferenz mit dem RIME-74 K 
∆O
�
,�� Genauigkeit der Temperaturmessstrecke K 
O�>#? Körpertemperatur auf der Haut °C oder K 
O�>#?,.
�� Temperatur der Haut bei Entzündung °C oder K 
O�>#?,A mittlere Hauttemperatur °C oder K 
O
;��	�� Temperatur der Hautoberfläche °C oder K 
∆O��D Temperaturdifferenz zwischen Kalt- und Heißseite am Peltier-

Element 
K 

  Zeit s 
 ����¡¡¡¡¡¡¡ durchschnittliches Alter des Menschen s 
 ���� Anwendungsdauer der Kühlung s 
 1�	�.
� Dauer der Frakturheilung s (d) 
 1���,���

 Haltezeit/Überlappungszeit eines Druckimpulses beim Übergang zur 

nächsten Kammer im Kompressionssystem 
s 

 E+ stationäre Liegedauer s (d) 
 �S� Zeit der Lymphe zum Durchqueren eines Lymphgefäßes s 
 �	;
�,���.�� Pause am Ende einer Periode im Kompressionssystem s 
 �	;
�,���

 Pause zwischen den Druckimpulsen im Kompressionssystem s 
 ���.��,���

 Periode eines Druckimpulsdurchlaufs s 
 ���

 Anwendungsdauer der Kompression s 
 �;�
�,���

 Dauer eines Druckimpulses des Kompressionssystems s 
 ���	a Relaxationszeit zum vollständigen Entspannen des komprimierten 

Gewebes 
s 

 
z��� Zeit ab dem Auftreten einer Fraktur s 
 P Zeitpunkt bei Auftreten der Fraktur s 
 h¢ Zeit vom Kühlbeginn bis zum erstmaligen Erreichen der 

therapeutischen Kühltemperatur von 18 °C auf der Haut 
s 

 (P Zeit vom Kühlbeginn bis zum erstmaligen Erreichen der 
Kühltemperatur von 20 °C auf der Haut 

s 
£+,,. (digitale) Messspannung des i-ten Drucksensors V 
¤+, analoge Messspannung des Drucksensors V 
£�	
 Steuerspannung des Lüfters V 
£9kC Steuerspannung des hydraulischen Auslassventils V 
£9�C Steuerspannung des hydraulischen Einlassventils V 
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XX Symbolverzeichnis 

£9� Steuerspannung der Hydraulikpumpe V 
£1�;A� Pumpenspannung der Hydraulikpumpe V 
£,k,. (digitale) Messspannung des i-ten Temperatursensors V 
£�kC Steuerspannung des pneumatischen Auslassventils V 
£�� (digitale) Steuerspannung der Peltier-Elemente V 
¤�� analoge Messspannung der Temperatursensoren V 
£��C Steuerspannung des pneumatischen Einlassventils V 
¤�� analoge Steuerspannung der Peltier-Elemente V 
£�� (digitale) Steuerspannung der Pneumatikpumpe V 
¤�� analoge Steuerspannung der Pneumatikpumpe V 
£\]^�,A	a Maximalspannung des RIME-74 V 
£b,�	
 Versorgungsspannung des Lüfters V 
£b,9kC Versorgungsspannung des hydraulischen Auslassventils V 
£b,9�C Versorgungsspannung des hydraulischen Einlassventils V 
£b,9� Versorgungsspannung der Hydraulikpumpe V 
£b,9b Versorgungsspannung des Temperatursensors V 
£b,^D Versorgungsspannung des Mikrocontrollers und der Steuerelektronik V 
£b,�kC Versorgungsspannung des pneumatischen Auslassventils V 
£b,�� Versorgungsspannung der Peltier-Elemente V 
£b,��C Versorgungsspannung des pneumatischen Einlassventils V 
£b,�� Versorgungsspannung der Pneumatikpumpe V 
£b,�b Versorgungsspannung des Drucksensors V 
£��D Spannung über einem Peltier-Element V 
¤ Umfang m 
¥ Volumen m3 
¥k"� Vorhof-Volumen des Herzens m3 
¥�� Gesamtblutvolumen m3 
¥��,��� durchschnittliches Blutvolumen der Organe m3 
¥+, Volumen der Druckkammer m3 
¥9E§ Volumen der Halbleiterblöcke eines Peltier-Elements m3 
¥.
�� Schwellungsvolumen während des Anschwellens m3 
¥,k Volumen der Kühlader m3 
¥,�� Volumen einer Keramikplatte eines Peltier-Elements m3 
¥,, Volumen des Kühlkörpers m3 
¥���

 verdrängte Volumen durch den Druckimpuls m3 
¥���

,����,�#� verdrängtes Gesamtvolumen an Gewebe bei Eindrückprüfung m3 
¥\C Restvolumen des Herzens nach einem Schlag m3 
¥bC Schlagvolumen des Herzens m3 
¥
z��� Schwellungsvolumen m3 
¥C�
" Fassungsvermögen eines Ventrikels m3 
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Symbolverzeichnis XXI 

 

 

¥q  Volumenstrom mi
s  

¥q�� Blutvolumenstrom mi
s  

¥q+,,. Volumenstrom je Druckkammer mi
s  

¥q� effektive Filtrationsrate mi
s  

¥q�	
 Volumenabstrom der Luft am Lüfter mi
s  

¥q9^C Herzminutenvolumen mi
s  

¥q1�;A� Volumenstrom der Hydraulikpumpe mi
s  

¥q.
 Volumeneinstrom in die Pneumatikpumpe mi
s  

¥q,k,. Volumenstrom je Kühlader mi
s  

¥q�S�,��
,��
" Lymphzeitvolumen in Ruhe mi
s  

¥q�S�,��
,A	a maximal erreichbares Lymphzeitvolumen bei körperlicher 
Anstrengung 

mi
s  

¥q�;",. Volumenausstrom aus dem System mi
s  

¥q��;A� Volumenstrom der Pneumatikpumpe mi
s  

¥q���

 Volumenstrom durch den Druckimpuls mi
s  

¥q��
 Volumenstrom zum und vom Reservoir mi
s  

¥qnop,
��� Soll-Volumenstrom in der unteren Extremität mi
s  

¥qnop,���,b.A simulierte Volumenströme der Gefäße der unteren Extremität in Ruhe mi
s  

¥qnop,���,�1� theoretisch ermittelte Volumenströme der Gefäße der unteren 
Extremität in Ruhe 

mi
s  

¥��ca,���� Variationskoeffizient zu den Temperaturen und Kühlzeiten bei 
Messunsicherheitsbetrachtungen mit dem Kühlsystem 

% 
¥��ca,���

 Variationskoeffizient zu den Spannungswerten für die qualitative 

Druckmessung bei Messunsicherheitsbetrachtungen mit dem 
Kompressionssystem 

% 

¨ Geschwindigkeit ms  
¨�	
 Luftgeschwindigkeit durch den Lüfter ms  
¨©DC Nervenleitgeschwindigkeit ms  

https://doi.org/10.51202/9783186297174 - Generiert durch IP 216.73.216.36, am 21.01.2026, 03:37:59. © Urheberrechtlich geschützter Inhalt. Ohne gesonderte
Erlaubnis ist jede urheberrechtliche Nutzung untersagt, insbesondere die Nutzung des Inhalts im Zusammenhang mit, für oder in KI-Systemen, KI-Modellen oder Generativen Sprachmodellen.

https://doi.org/10.51202/9783186297174


XXII Symbolverzeichnis 

¨©DCP Ausgangsnervenleitgeschwindigkeit bei Standardtemperatur ms  
¨��C Pulswellengeschwindigkeit ms  
¨̅���,E." mittlere Strömungsgeschwindigkeit in den Gefäßen anhand von 

Literatur 

ms  
¨̅�#�,���,b.A simulierte mittlere Strömungsgeschwindigkeit in den Gefäßen ms  
ª�� Perfusionsrate mi

s  
ª��,P,�#� Basalwert der Blutperfusion mi

s  
«̅���� Mittewerte der Temperaturen und Kühlzeiten bei 

Messunsicherheitsbetrachtungen mit dem Kühlsystem 
°C oder s 

«̅���

 Mittelwerte der Spannungswerte für die qualitative Druckmessung 
bei Messunsicherheitsbetrachtungen mit dem Kompressionssystem 

V 
¬����,��� Faktor zur anteiligen Betrachtung der Druckfläche zum 

druckbeaufschlagten Bereich 
- 

   

Griechische Symbole 

∆ Änderung einer physikalischen Größe - 
Δ Schrittweite von Quantisierungsstufen der Temperatur K  
­
"	" Fehler 1. Art % 
®.
� Faktor für quadratische Querschnitte des Indenters als Anpassung an 

die Form der Druckkammern 
- 

®
"	" Fehler 2. Art % 
®′ auf Volumen gewichtetes Energieäquivalent der Blutperfusion WK  
®′P Energieäquivalenz der Haut in Ruhe WK  
°�� Wärmeausdehnungskoeffizient von Blut 1K 
±���� Emissionsgrad der menschlichen Haut - 
±��� Dehnung eines Gefäßes - 
²�� dynamische Viskosität von Blut mPa ∙ s 
²�� Wirkungsgrad des Peltier-Elements - 
³ Wärmeleitfähigkeit Wm ∙ K 
³ Wellenlänge m 
³	.� Wärmeleitfähigkeit der Luft Wm ∙ K 
³�� Wärmeleitfähigkeit von Blut Wm ∙ K 
´�� kinematische Viskosität von Blut m(

s  
´�#�  POISSONzahl für Gewebe -  
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Symbolverzeichnis XXIII 

 

 

µ� kolloidosmotischer Druck in der Kapillare Pa 
µ. kolloidosmotischer Druck im Interstitium Pa 
µ=��� kolloidosmotischer Druck im Inneren der Kapillaren bezogen auf das 

Interstitium 
Pa 

¶ Dichte kgmi 
¶�� Dichte von Blut kgmi 
¶QDQ Dichte des Wachstumsfaktors FCF kgmi 
¶C��Q Dichte des Wachstumsfaktors VEGF kgmi 
· Reflexionskoeffizient - 
· STEFAN-BOLTZMANN-Konstante Wm(K% 
·���  Wandspannung eines Gefäßes  
·a,���� Standardabweichungen der Temperaturen und Kühlzeiten bei 

Messunsicherheitsbetrachtungen mit dem Kühlsystem 
K oder s 

·a,���

 Standardabweichungen der Spannungswerte für die qualitative 
Druckmessung bei Messunsicherheitsbetrachtungen mit dem 
Kompressionssystem 

V 

¸ geometrischer Faktor bzgl. Polar- oder Kugelkoordinaten - 
   

Indices und Index-Zusätze 

body auf den menschlichen Körper bezogen  

bl Blut  

max Maximalwert  

min Minimalwert  

end Endwert  

0 unter Ruhebedingungen bzw. Asugangsbedingungen  

a außerhalb  

i innerhalb  

c bezogen auf die Kaltseite im Peltier-Element  

h bezogen auf die Heißseite im Peltier-Element  

   

auf Flächenleistungsdichte _ oder Wärmestrom �q  bezogen:  

meta auf den Stoffwechsel bezogen  

work auf die verrichtete mechanische Arbeit bezogen  

radi auf die Wärmestrahlung bezogen  

conv auf die Wärmekonvektion mit der Umgebungsluft bezogen  

cond auf die Wärmeleitung mit der Umgebung bezogen  

evap auf den Wärmestrom durch Verdunstung bezogen  

resp auf den Wärmestrom durch Atmung bezogen  
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XXIV Symbolverzeichnis 

auf spezifische Wärmekapazität 3, Wärmeleitfähigkeit ³ und Dichte ¶ bezogen:  

Al Aluminium  

Al2O3 Aluminiumoxid  

Bi2Te3 Bismuttellurid  

C3H8O2 Propylenglykol bzw. 1,2-Propandiol  

H2O Wasser  

PF PolyFlex  

PVC Polyvinylchlorid  

WLP Wärmeleitpaste  

    

bezogen auf Schuhgröße ��:  

male Männer  

female Frauen  

child Kinder  

    

auf verschiedene anatomische Bereiche bezogen:  lym auf die Lymphgefäße bezogen  

 Lyk Lymphkapillaren   Lyp Präkollektoren  

 Lyc Kollektoren  

 Lys Lymphsammelstämme  org auf die Organsysteme bezogen  

 Lung Lunge  

 Bra Gehirn   Cor Herzkoronarien  

 Gas Magen-Darm-Trakt  

 Liv Leber   Kid Nieren  

 Mus Muskeln  

 SkB Haut und Skelett  

 uEx untere Extremität  part örtlich auf die untere Extremität bezogen  

 thigh Oberschenkel  

 shank Unterschenkel bzw. Wade   foot Fuß  

tis auf die Gewebeschichten bezogen  

 bone Knochen  

 mus Muskeln  

 fat Fett  

 skin Haut  
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Symbolverzeichnis XXV 

 

 

ves auf die Blutgefäße bezogen  

 Aro Aorta  

 Arg große Arterien   Ara Arterienäste  

 Ari Arteriolen  

 Kap Kapillaren  

 Vni Venolen   Vna Venenäste  

 Vng große Venen  

 Vno Hohlvenen (Venae cavae)  

 

auf Volumenstrom in den Gefäßen ¥qnop,���,b.A oder in den Lymphsammelstämmen ¥q;�a,RS� bezogen: 

id1 bei Druckeinwirkung mit dreieckförmigen Impulsen mit 1 Hz  

id3 bei Druckeinwirkung mit dreieckförmigen Impulsen mit 1/3 Hz  

infl bei Entzündung  

ir1 bei Druckeinwirkung mit rechteckförmigen Impulsen mit 1 Hz  

ir3 bei Druckeinwirkung mit rechteckförmigen Impulsen mit 1/3 Hz 

it bei Druckeinwirkung mit therapeutischer Impulsabfolge  

it18 bei Druckeinwirkung mit therapeutischer Impulsabfolge und Kühlung auf 18,65 °C 

sqr bei Druckeinwirkung mit realem Konstantdruck  

sq18 bei Druckeinwirkung mit realem Konstantdruck und Kühlung auf 18,65 °C 

sqx bei Druckeinwirkung mit maximalem Konstantdruck (Anschlagpunkt) 

18 bei Kühlung auf 18,65 °C  

26 bei Kühlung auf 23,06 °C  

30 bei Kühlung auf 30,00 °C  

   

 

mit * o für ohne, g für Glas, k für Kunststoff. 

 

Bei den Symbolen sind normaler Weise die typischen Formelzeichen der physikalischen Größe 
verwendet. Um die Übersichtlichkeit zwischen Wärme und Volumenstrom sowie zwischen 

Druck und Prozentangabe zu wahren, wird in dieser Arbeit der Volumenstrom mit ¥q  angegeben 
und Prozentangaben mit yy. Typische Einheiten in anderer Darstellung als die SI-Einheiten 
sind teilweise in Klammern hinter der SI-Einheit zu finden. 

Die Indices sind steil dargestellt. Nur wenn ein Index stellvertretend für eine Menge von 
verschiedenen Indices steht, wird die Gruppe aller dieser Indices inklusive des Übergeordneten 
kursiv geschrieben. 
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XXVI Kurzfassung 

Kurzfassung 

Diese Arbeit befasst sich mit der Entwicklung eines Kühl-Kompressionssystems zum aktiven 
Schwellungsabbau bzw. zur präventiven Schwellungsverhinderung für die Anwendung an 
Sprunggelenkfrakturen. Durch Anwendung von lokaler Kältetherapie an Entzündungsherden 
wird die Geschwindigkeit des Stoffwechsels verlangsamt und die Schwellungsneigung damit 
verringert. Gleichzeitig bewirkt eine pulsierende Kompression auf das Gewebe den Abtransport 
bereits angesammelten Schwellungsvolumens durch einen verstärkten Volumenstrom in den 
Blutgefäßen und im Lymphsystem. Das in dieser Arbeit entwickelte System findet erstmals 
Anwendung unter einem Stützverband und berücksichtigt die lokalen physiologischen 
Reaktionen des Körpers auf eine Temperatur- und Druckänderung über entsprechende 
Sensoren. Regelalgorithmen sind in der Lage, vorgegebene Kühl- und Druckkurven angepasst 
an individuelle Patienten zu verfolgen. Das geschlossene Kühlsystem arbeitet mit Peltier-
Elementen als Wärmesenke und versorgt über einen Wärmetauscher und einen mit Wasser 
gefüllten hydraulischen Pumpkreislauf über Ventile gesteuert Kühladern zur lokalen 
Temperatursenkung an gemessenen Entzündungsherden. Die Kühladern sind dabei aus 3D-
gedrucktem flexiblem Filament mit mäanderförmigem Verlauf zur Anpassung an die Anatomie 
des Patienten gefertigt. Das Kompressionssystem arbeitet mit Umgebungsluft, die durch eine 
pneumatische Zuführungsstrecke durch Ventile in unterschiedliche Druckkammern aus PVC 
gelangt. Messungen am menschlichen Gewebe mit Hilfe von Photoplethysmographen zeigen 
die vorausgesagten gewünschten Effekte auf den Volumenstrom. Die Änderung der 
Einstellungen verschiedener Parameter der Funktionsmuster des Therapiegerätes erzeugen 
verschieden starke Auswirkungen auf den Therapieeffekt. Um unnötige Testreihen an Patienten 
zu vermeiden, kam es zur Entwicklung von Simulationsmodellen des in Hard- und Software 
erstellten Kühl-Kompressionssystems. Durch Erstellung von Modellen zur Nachbildung der zu 
beeinflussenden Physiologie des Menschen kann das gewünschte Verhalten der technischen 
Teilsysteme simuliert werden. Die Physiologie wird dabei vor allem auf das kardiovaskuläre 
System des Menschen nebst parallelen Lymphgefäßen bezogen, wobei eine Aufspaltung der 
Blutgefäße in Gefäßarten unterschiedlicher Größe und Lage in verschiedenen Gewebeschichten 
im Bereich der unteren Extremität im Fokus liegt. Dadurch ist es möglich, sowohl auf die 
Druckänderungen in den Gefäßen, als auch auf die Wärmeleitung zwischen den 
Gewebeschichten einzugehen. Die Simulationsergebnisse bestätigen ebenfalls den erwarteten 
therapeutischen Effekt. Eine Grundlage für die weiterführende Erarbeitung patien-
tenindividueller optimierter Kühl- und Druckkurven für das vorliegende Kühl-Kompressions-
systems ist damit geschaffen. 

https://doi.org/10.51202/9783186297174 - Generiert durch IP 216.73.216.36, am 21.01.2026, 03:37:59. © Urheberrechtlich geschützter Inhalt. Ohne gesonderte
Erlaubnis ist jede urheberrechtliche Nutzung untersagt, insbesondere die Nutzung des Inhalts im Zusammenhang mit, für oder in KI-Systemen, KI-Modellen oder Generativen Sprachmodellen.

https://doi.org/10.51202/9783186297174


Abstract XXVII 

 

 

Abstract 

This work is focused on the development of a cooling-compression-system for active swelling 
reduction and precautionary swelling prevention for use on ankle fractures. The application of 
local cold therapy to inflammatory areas decreases the rate of metabolism and thus reduces the 
tendency to swell. At the same time, a pulsating compression on the tissue causes the removal 
of already accumulated swelling volume by an increased volume flow in the blood vessels and 
the lymphatic system. The system developed in this work is used for the first time under a 
support bandage. It considers the local physiological reactions of the body to a temperature and 
pressure change via corresponding sensors. Control algorithms are able to follow given cooling 
and pressure curves adapted to individual patients. The closed cooling system works with 
Peltier elements as a heat sink. It supplies water via a heat exchanger and a hydraulic pump 
circuit controlled by valves to cooling tubes for local temperature reduction at measured 
inflammation areas. The cooling tubes are made of 3D printed flexible filament with a meander-
shaped route for adaptation to the anatomy of the patient. The compression system works with 
ambient air, which passes through a pneumatic feed section through valves into different 
pressure chambers made of PVC. Measurements on human tissue using photoplethysmographs 
show the predicted desired effects on the volume flow. Changing the parameter settings of the 
functional modals of the therapy device generates varied strong effects on the therapy effect. In 
order to avoid unnecessary series of tests on patients, simulation models of the cooling-
compression-system created in hardware and software were developed. By creating models to 
simulate the human physiology to be influenced, the desired behavior of the technical 
subsystems can be simulated. The physiology is mainly related to the cardiovascular system of 
the human together with parallel lymph vessels, whereby the focus is on separation of the blood 
vessels into vessel types of different size and location in different tissue layers in the area of the 
lower extremity. This makes it possible to respond both to the changes in pressure in the vessels, 
as well as on the heat conduction between the tissue layers. The simulation results also confirm 
the expected therapeutic effect. A basis for the further development of patient-specific 
optimized cooling and pressure curves for the present cooling-compression-system are thus 
created. 
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1   Einleitung 1 

 

 

1 Einleitung 

Die vorliegende Arbeit stammt aus dem Bereich der Medizintechnik. Daher sind vermehrt 
vorkommende medizinische Fachbegriffe im Glossar am Ende dieser Arbeit genauer erläutert. 

1.1 Problembeschreibung und Motivation 

Mit einer Inzidenz von etwa 1 ‰ zählen Frakturen im Bereich des oberen Sprunggelenks in der 
europäischen Bevölkerung zu den häufigsten Verletzungen, wobei 40 % als indirekte Traumen, 
wie Umknicken oder Stolpern, bei Sportausübung auftreten [OCH-01]. Liegt ein instabiler oder 
verschobener Bruch vor, muss eine operative Behandlung vorgenommen werden. Nach der 
Operation schließt sich eine zeitlich begrenzte Immobilisierung der betroffenen Frakturstelle 
an. 

Kurz nach dem Verletzungsvorgang kommt es bei Frakturen zur Ausbildung einer Schwellung 
des Haut-Weichteilmantels im Frakturbereich über ca. acht bis zwölf Stunden [FUL-09, RAM-
16]. Die Ursache liegt im erhöhten Einstrom von interstitieller Flüssigkeit durch die direkte 
Verletzung von Blutgefäßen und Weichgewebe sowie dem wundbedingten Einstrom von 
Proteinen [STÖ-97]. Sobald es zu dieser ausgeprägten Schwellung kommt, ist eine Operation 
der Fraktur nicht sofort möglich. Würde eine Operation in diesem Zustand stattfinden, kann es 
zum anschließenden Reißen des Nahtmaterials, zur Verschiebung der gerichteten Knochen und 
zur Entstehung von Wundverschlusskomplikationen und Osteomyelitis kommen. Dann ist ein 
erneuter chirurgischer Eingriff nötig [FUL-09]. Der Rückgang der Schwellung muss abgewartet 
werden, welcher erfahrungsgemäß ein bis zwei Wochen dauern kann [FUL-09]. Es kommt zu 
ökonomischen Nachteilen, wie erhöhten Behandlungskosten und längeren Arbeitsausfällen. 
Gleichzeitig entstehen Schmerzen durch zusätzlich erhöhten Druck der Schwellung auf die 
Nervenenden des Patienten [STÖ-97]. Der Schmerz kann Muskelspasmen hervorrufen, die oft 
zu einer verminderten Durchblutung führen. Eine Hypoxie und schlussendlich eine 
Zellzerstörung sind mögliche Resultate [HOW-90]. Im ungünstigsten Fall besteht die Gefahr, 
dass die betroffenen Knochen während dieser Wartezeit in einer falschen Position zueinander 
mit dem Zusammenwachsen beginnen. Der Arzt muss den Knochen bei der Operation erneut 
brechen, um die Knochenteile in der gewünschten Lage zueinander zu positionieren. Die 
Patienten sind nicht in der Lage, die Wartezeit außerhalb des Krankenhauses zu verbringen, 
sondern werden vollstationär behandelt. 

Um derartig auftretenden Krankheitsbildern ökonomisch und patientenorientiert zu begegnen, 
ist es notwendig, Schwellungen an Frakturen möglichst schnell abzubauen bzw. deren Ent-
stehung zu verhindern oder zu minimieren. Dadurch soll eine frühzeitige Operation erreicht 
werden. Zum Vorbeugen bzw. Behandeln einer solchen Gewebeschwellung gibt es verschie-
dene untersuchte Prinzipien [u. a. STÖ-97, SRÖ-95, GOA-89]. Die zwei vielversprechendsten 
Vorgehensweisen sind: 

• Verhindern einer Schwellungsbildung durch den Einfluss von lokaler Kältetherapie an 
der Hautoberfläche und 
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• Verringern einer ausgebildeten Schwellung durch gepulste Kompression auf subkutan 
gelegene Venen und Lymphgefäße. 

Eine Kombination beider Prinzipe zur parallelen Einwirkung auf das Gewebe ist denkbar. 

Beachtet werden muss, dass aufgrund physiologisch und anatomisch individueller Unterschiede 
der Patienten untereinander auch eine unterschiedlich starke Wirkung der beiden Prinzipe bei 
der Begegnung mit Frakturschwellungen erfolgt. Eine geregelte Anpassung der Stärke von 
Kältetherapie und Kompression erscheint angemessen. 

1.2 Zielstellung der Arbeit 

Die Zielstellung der vorliegenden Arbeit besteht in der Entwicklung und Validierung eines 
neuartigen technischen Gerätekonzepts, das bei einer Fraktur zur Verringerung der Abbauzeit 
der Schwellung bzw. zur Verhinderung eines Schwellungsaufbaus beiträgt. Die Umsetzung 
dafür soll durch eine extrakorporale ge- oder entkoppelte Anwendung von Kühlung und Kom-
pression auf Frakturschwellungen erfolgen. Eine Regelung zur Anpassung an den Patienten 
erscheint dabei notwendig. Um dieses Ziel zu erreichen, müssen verschiedene Teilschritte 
bewältigt werden: 

• Entwickeln eines regelbaren Kühlsystems, bestehend aus Sensoren zum Messen der 
Temperatur in Frakturnähe sowie aus Aktoren zum Erzeugen einer Wärmesenke und 
Transportieren von Wärme aus dem Bereich der Fraktur heraus. 

• Entwickeln eines regelbaren Drucksystems, bestehend aus Sensoren zum Messen der 
Schwellungszu- oder -abnahme in Frakturnähe und aus Aktoren zum Erzeugen eines 
angepassten, gepulsten Überdrucks von außen am Frakturgewebe. 

• Ableiten eines allgemeingültigen Modells über das Temperatur- und Druckverhalten im 
Menschen und besonders an der Frakturstelle anhand von medizinischem Hinter-
grundwissen zur menschlichen Physiologie, um bei zukünftigen Systemoptimierungen 
Berechnungen von Regelparametern basierend auf situations- und personenbezogenen 
Größen vornehmen zu können. 

In der vorliegenden Arbeit ist der Schwerpunkt wegen deren Häufigkeit auf die Extremi-
tätenfrakturen und dort speziell auf die Sprunggelenkfraktur (Klassifikation als ICD-10 S82.5, 
S82.6, S82.8) gerichtet. Abschließend werden die in der Arbeit gewonnenen Erkenntnisse für 
den Entwurf entsprechender Funktionsmuster und Simulationsmodelle in Richtlinienform 
übersichtlich dargestellt.  
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2 Medizinische Grundlagen 

Um eine geschwollene Frakturstelle extrakorporal durch ein medizintechnisches Gerät richtig 
behandeln zu können, ist es zunächst notwendig, die biologischen Vorgänge am verletzten 
Gewebe zu kennen und sich möglicher Komplikationen bei medizinischen Standardtherapien 
bewusst zu sein. Anschließend kann auf die Wirkung und die Parameter der beiden geplanten 
Behandlungsmethoden eingegangen werden. 

2.1 Frakturen und ihre Behandlung 

Eine Fraktur bzw. ein Knochenbruch ist eine Unterbrechung der Kontinuität eines Knochens 
durch eine von außen einwirkende direkte oder indirekte Belastung, die über die Elastizi-
tätsgrenze hinausgeht. Es kommt zur Bildung zweier oder mehrerer Bruchstücke (Fragmente) 
mit oder ohne Verschiebung (Dislokation) [GRI-13, NIE-09]. 

Jede Fraktur geht mit einem Trauma einher. Bei diesem handelt es sich um die akute Schä-
digung, Verletzung oder Verwundung lebenden Gewebes oder deren Funktion, die durch 
Gewalteinwirkung von außen entsteht [PSC-14]. Physikalisch gesehen handelt es sich bei 
Frakturtraumen um einen Vorgang, bei dem ein spontaner Energietransfer durch von außen 
einwirkende mechanische Energie eintritt und zu einem Knochenbruch führt. 

Der physiologische Heilungsprozess eines Knochenbruchs mit einem operativen Eingriff in der 
Traumatologie unter Bildung von Kallus wird als indirekte oder sekundäre Frakturheilung 
bezeichnet und verläuft in den in Tabelle 1 dargestellten, sich teilweise überlappenden, fünf 
Phasen. Dies entspricht dem Regelfall einer Knochenbruchheilung [MUT-99]. Handelt es sich 
um einen Knochenbruch ohne Zerstörung des Periost oder mit bestehendem Kontakt zwischen 
den Frakturenden, so setzt eine direkte oder primäre Frakturheilung ohne operativen Eingriff 
ein [MUT-99]. Da diese schneller und mit geringeren Schwellungsvolumina abläuft, soll auf 
sie nicht weiter eingegangen werden. Bei den Zeitangaben in Tabelle 1 handelt es sich um 
Durchschnittswerte, die sich auf einen unkomplizierten Heilungsverlauf beziehen. 

Zu den häufigsten Verletzungen in der Traumatologie gehören die Sprunggelenkfraktur (In-
nenknöchel: ICD-10 S82.5, Außenknöchel: ICD-10 S82.6, sonstiges: ICD-10 S82.8) mit 
67.968 Fällen (83 je 100.000 Einwohner) und die distale Radiusfraktur (ICD-10 S52.5) mit 
78.952 Fällen (97 je 100.000 Einwohner) bei einer Gesamtheit von 812.431 Fällen (994 je 
100.000 Einwohner) an Knochenbrüchen (ICD-10 S02, S12, S22, S32, S42, S52, S62, S72, 
S82, S92) in Deutschland im Jahr 2015 [GBE-17a]. Sie werden zu den Extremitätenfrakturen 
gezählt, die mit 80 % in Bezug auf die Gesamtheit aller Frakturen die größte Häufigkeit 
aufweisen [FUL-09]. Abbildung 1a und 1b verdeutlichen die genauen Angaben des Statis-
tischen Bundesamtes der in den Jahren von 2000 bis 2015 aufgetretenen, eingangs benannten 
Frakturen. Es wird dabei zwischen den stationären Liegedauern  E+ der Patienten unter drei und 
über drei Tagen unterschieden, wobei eine Tendenz zu kürzeren Zeiten  E+ über die Jahre zu 
erkennen ist. In der vorliegenden Arbeit wird als Krankheitsbild die geschlossene Sprung-
gelenkfraktur aufgrund der längeren durchschnittlichen Liegezeiten der Patienten ohne natür-
lichen Austritt der Ödemflüssigkeit betrachtet. 
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Tabelle 1: Ineinander übergehende Phasen der indirekten Knochenheilung [nach MUT-99, 
NIE-09, BRI-14, CLA-12, MED-18] 

Phase Zeitdauer Vorgänge Querschnittdarstellung 

1. Initiale 
Verletz-
ungs-
phase 

Zeitpunkt 
der Gewalt-
einwirkung 
bis zur Frak-
turentste-
hung 

Durchtrennung der Kortikalis, des Periostes und 
der Spongiosa, Ausbildung eines Hämatoms im 
Frakturspalt und dem angrenzenden Weichge-
webe 

 
2. Ent-
zün-
dungs-
phase 

zwei bis 
21 Tage 

sofortige Neubildung von Kapillaren, Ausbildung 
von Entzündungszellen, Einsetzen einer vermehr-
ten Blutversorgung, Blutstillung und Resorption 
des Hämatoms, Abgrenzung von Weichteilen 
durch einwachsende Fibroblasten  bindegewe-
biger Kallus, Beginn der Osteogenese  

3. Granu-
lations-
phase 

drei bis 
sechs         
Wochen 

Ausbildung von Granulationsgewebe (Fibroblas-
ten, Kollagen, Kapillaren)  weicher Kallus, 
Abbau toter Knochensubstanz, weiche Verbin-
dung der Bruchenden durch Bindegewebe und 
Knochen entsteht 

 
4. Phase 
der 
Kallus-
härtung 

drei bis 
vier Monate 

Aushärtung des Kallus durch Kalzium und Differ-
enzierung des Zwischengewebes zu Geflechtkno-
chen  knöcherner Kallus 

 
5. Phase 
des Um-
baus / 
Remo-
dellier-
ungs-
phase 

Monate oder 
ein bis 
zwei Jahre 

funktionelle Adaption und Umbau des Kallus zu 
Lamellenknochen, Rekonstruktion des medullären 
Gefäßsystems, Abbau von überschüssigem Kallus 

 

 

In der Unfall- und Wiederherstellungschirurgie werden Extremitätenfrakturen mit einem 
Steifverband zur Immobilisation behandelt. Präoperativ dient der Verband als vorläufige 
Ruhigstellung, um ein Verschieben der Knochenbruchstücke zueinander während des Zeit-
raums des An- und Abschwellens des Gewebes zu verhindern. Postoperativ wird er ebenfalls 
als stabilisierende Maßnahme verwendet, um ein durch die Operation räumlich gerichtetes 
Zusammenwachsen des Gewebes zu erreichen. Gleichzeitig soll das weitere Abschwellen 
begünstigt werden. Als Steifverband kommen Gipsbandagen, Bandagen aus Fiberglas (Fiber-
cast) oder Orthesen zum Einsatz. 

Die Dauer der Immobilisation ist dabei abhängig vom Alter des Patienten (steigt das Alter  ����, dann erhöht sich die Zeit  1�	�.
� bis zur vollständigen Heilung) und von der Fraktur-

lokalisation [NIE-09]. Beispielsweise können erst nach einer Zeit von etwa fünf bis zwölf 
Wochen die Knochen im Bereich des Sprunggelenks mit dem Körpergewicht des Patienten  
 

Spongiosa 

Hämatom 

Kortikalis 

Periost 

Fibroblast 

Binde- 

gewebe 

Granula- 

tions- 

gewebe 

Geflecht- 

knochen 

Lamellen- 
knochen 
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a) Sprunggelenkfraktur (ICD-10 S82.5, 
S82.6, S82.8), durchschnittliche 

Verweildauer in 2015: 7,9 d [SBA-17b, SBA-
17c, SBA-17d] 

b) Distale Radiusfraktur (ICD-10 S52.5), 
durchschnittliche Verweildauer in           

2015: 3,9 d [SBA-17e] 

Abbildung 1: Statistiken zur Anzahl an Frakturen bezogen auf die Frakturart, das Jahr und 
die Liegedauer  RÓ der Patienten in Deutschland 

 

wieder vollständig belastet werden [GRI-13, NIE-09]. Je nach gesunder Belastung, Vorhan-
densein paralleler tragender Knochen in heißer Redundanz und Durchblutung gelten für andere 
Knochen Zeiten von drei bis 14 Wochen [GRI-13]. In diesem Zeitraum findet bereits eine 
Mobilisation unter Teilbelastung z. B. mit Zuhilfenahme von Gehstützen statt. 

Durch den vor allem in der Entzündungsphase erhöhten Einstrom von interstitieller Flüssigkeit 
(Blutversorgung steigt bis zur zweiten Woche um das ca. sechsfache der Norm [MUT-99]), 
schwillt das Gewebe unter dem Steifverband weiter an. Übermäßige innere und äußere 
Blutungen können dabei zu einem hypovolämischen Schock führen [HAR-04]. Einhergehend 
kann es bei ungenügender Polsterung und räumlicher Einengung des schwellenden Gewebes 
zu Komplikationen kommen. Neben Druckgeschwüren und Druckschädigungen an Nerven 
besteht die Gefahr, dass partielle oder komplette Durchblutungsstörungen entstehen. Eine tiefe 
Venenthrombose und eine Lungenembolie sind mögliche Folgen. Wegen der verringerten 
Gewebedurchblutung kann es weiterhin zum Auftreten einer Ischämie, einer Hypoxie oder 
eines Kompartmentsyndroms kommen [HOW-90]. Letzteres muss meist durch Auftrennung 
der die Muskeln umschließenden Faszien zur Druckentlastung notfallmäßig chirurgisch 
behandelt werden. Zusätzlich ist die Ausbildung von Muskelatrophien durch die lange 
Immobilisation möglich. 

Um diesen Problemen zu begegnen, können bisher Orthesen durch ihre Verschlussmechanis-
men geöffnet und auf einen größeren Innendurchmesser nachgestellt werden. Bei Gipsban-
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dagen bringt man künstlich einen Spalt dorsal an. Schwillt das Gewebe weiter an, lässt sich so 
eine Raumvergrößerung durch Aufweiten des Gipses durch Dehnung nach außen erreichen. 
Unter Verwendung eines Spaltgipses kann die Gefahr eines Druckgeschwürs durch Weichteil-
ausdehnung auf 30 bis 60 % verringert werden. Ohne Spalt liegt sie bei 85 % [SAS-16]. 

Allgemein stützt man sich in der medizinischen Erstversorgung auf das sogenannte „PECH-
Prinzip“ (im Englischen „RICE-Prinzip“) [MIR-78]. Diese medizinische Mnemonik steht für 
Pause, Eis, „Compression“ und Hochlagern und versinnbildlicht alle für eine frische Fraktur 
notwendigen Handlungsmaßnahmen. Entsprechende Maßnahmen werden auch in der vorlie-
genden Arbeit aufgegriffen. 

2.2 Beeinflussung der Entzündungsreaktion 

Innerhalb von 6 bis 10 h [GRE-13, MÜL-02] nach dem trau-
matischen Erlebnis ist die akute Entzündung lokal um die 
Frakturstelle anhand von Akute-Phase-Proteinen nachweisbar. 
Der Schweregrad der Entzündung ist abhängig von der Art der 
Verletzung, dem Anteil an verletztem Gewebe und dem Ort. 
Eine traumatisch bedingte Entzündung ist immer durch einen 
lokalen Temperaturanstieg gekennzeichnet. Zur Veran-
schaulichung der lokalen Temperaturerhöhung um eine 
Frakturstelle unter Betrachtung der durchschnittlichen Tem-
peraturverteilung im übrigen Körper dient Abbildung 2. Im 
Verlauf einer Entzündungsreaktion kommt es zur Ausbildung 
einer Gewebeschwellung. Durch extrakorporal auf den Ent-
zündungsherd einwirkende Wärmesenken in der zweiten Phase 
der Knochenbruchheilung können verschiedene physiologi-
sche Mechanismen derart verändert werden, dass die Ent-
zündungsreaktion verringert bzw. verzögert abläuft. Eine 
Schwellung kann man dadurch verhindern oder sie bildet sich 
nur in abgeschwächter Form aus. 

2.2.1 Entzündungsreaktion 

Wird menschliches Gewebe geschädigt, kommt es zu einer Immunreaktion. Diese gehört zur 
Gruppe der vitalen Reaktionen und dient dazu, einen schädigenden Reiz zu beseitigen und 
Voraussetzungen für anschließende Reparaturvorgänge, auch Heilungsvorgänge genannt, zu 
schaffen. Die Entzündungsreaktion ist ein Ausdruck der Immunreaktion des Organismus. Sie 
stellt eine lokale Reaktion des biologischen Systems auf einen inneren oder äußeren Reiz dar, 
der die physiologischen Abläufe zu gefährden droht [PSC-14]. 

Die klassischen fünf Entzündungszeichen wurden nach CELSUS und GALEN definiert als Rötung 
(lat. rubor), Schwellung (lat. tumor), Schmerz (lat. dolor), Überwärmung (lat. calor) und 
eingeschränkte Funktion (lat. functio laesa) [RAT-71, MUR-09]. Der Ablauf von Entzün-
dungsreaktionen folgt einem festen Schema. Antikörper, speziell Immunglobuline, werden von 
spezifischen Leukozyten (B-Lymphozyten) gebildet und als Proteine (Histamine) über die 

Abbildung 2: 
Temperaturverteilung nach 
schematischen Isothermen 

im menschlichen Körper bei 
einer Umgebungstemperatur 
von 20 °C und einer Fraktur 

im rechten Unterschenkel 
[nach ASC-58] 

37 °C 

31 °C 

34 °C 

28 °C 
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Körperflüssigkeiten Blut und Lymphe angespült. Zuerst tritt eine wenige Minuten anhaltende 
lokale Durchblutungsminderung als Gegenreaktion auf eine mit der Verletzung einhergehende 
Adrenalinausschüttung auf [STÖ-97]. Nach dieser ursprünglichen Gefäßverengung kommt es 
zu einer Hyperämie, d. h. die Blutgefäße erweitern sich in den entsprechend betroffenen 
Bereichen und ein Blutüberangebot liegt vor [WIK-18d]. Das Gewebe schwillt an und rötet 
sich. Gleichzeitig wird die Permeabilität der Gefäßwände erhöht [EGG-05]. Die Antikörper 
gelangen durch Lücken in den Gefäßwänden zu den verletzten Zellen (Exsudation). Über 
Phagozytose werden Fremdkörper, die bei offenen Frakturen eindringen können, und 
abgestorbene körpereigene Zellen durch Fresszellen beseitigt und Mastzellen (Leukozyten) 
strömen zur Wundheilung ein. Der Schmerz in der verletzten Körperregion wird durch 
Ausschüttung von Schmerz-Botenstoffen und Zytokinen, die zur Zelldifferenzierung und zum 
Wachstum dienen, hervorgerufen [EGG-05]. Er soll dafür sorgen, dass der Organismus den 
entsprechenden Körperteil ruhig stellt und seine Energiereserven durch geringe Aktivität 
aufspart. Der Temperaturanstieg O.
�� des verletzten Gewebes entsteht durch vermehrte 
Stoffwechselaktivität. Er beträgt etwa 2 bis über 5 K [SUT-12]. Der Stoffwechsel zur 
Wundheilung weist einen erhöhten Sauerstoffbedarf auf. Es kommt zur verstärkten 
Durchblutung, um den Bedarf für die Wundheilung zu decken, und einhergehend zur 
gesteigerten Schwellung. Werden bei der Verletzung des Gewebes Blut- oder Lymphgefäße 
ebenfalls beschädigt, schwillt das umliegende Gewebe aufgrund der Einblutungen und des 
übermäßigen Lymphausstroms noch stärker an. Zusätzlich verursacht die Einblutung eine Be-
einträchtigung der Sauerstoff- und Nährstoffversorgung, was wiederum die Durchblutung 
steigert [SRÖ-95]. Durch die Schwellung wird der Druck auf die Nervenenden erhöht. Dies 
kann einen Schmerz bis hin zum Muskelspasmus bzw. hohem Muskeltonus verursachen. Diese 
Verkrampfung führt zur Verringerung des Bluteinstroms und dadurch zu Hypoxie und 
Zellzerstörung [STÖ-97]. 

Zur medizinischen Diagnose von Entzündungen kann man Entzündungsparameter hinzuziehen, 
wie etwa den CRP-Wert, dessen Abkürzung für „C-reaktives Protein“ steht. Es handelt sich 
dabei um einen unspezifischen, akuten Entzündungsparameter, der in der Leber gebildet wird 
und zu den Akute-Phase-Proteinen gehört. Liegt eine entzündliche Erkrankung vor, steigt die 
Blutkonzentration dieser Eiweiße mit einer Verzögerung von 6 bis 10 h über 72 h an. Der 

Normalwert im Blut bei gesunden Erwachsenen liegt bei Werten bis 10 
A�� . Werte zwischen 10 

und 50 
A��   zeigen eine leichte oder lokale Entzündung an, die bei Frakturen meist auftreten 

[GRE-03]. 

2.2.2 Lokale Kältetherapie 

Die Kältetherapie soll zum Verhindern einer Schwellungsausbildung durch Wärmeentzug des 
Gewebes eingesetzt werden. Andere Begrifflichkeiten für den therapeutischen Einsatz von 
Kälte sind Kryotherapie, wobei man hier von Anwendungstemperaturen unter 0 °C ausgeht 
[HOS-94, KER-98], und Hypothermie, die nach den ERC Guidelines von 2015 [ERC-15] in 
der Stärke ihrer therapeutischen Anwendung auf die Körperkerntemperatur des Patienten nach 
milder (35 bis 32 °C), moderater (32 bis 28 °C) und schwerer Hypothermie (< 28 °C) klassi-
fiziert wird. Generell ist zwischen lokalen Anwendungen und Kältebehandlungen des gesamten 
Körpers zu unterscheiden, wobei sich diese Arbeit nur auf lokale Anwendung im Bereich der 
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Frakturstelle und des Entzündungsherdes konzentriert. Ein Herabsetzen der Körperkern-
temperatur ist nicht anzustreben. Daher wird der Begriff „Hypothermie“ in dieser Arbeit nicht 
verwendet und sich auf den Begriff der „lokalen Kältetherapie“ beschränkt. Die entsprechenden 
Kühltemperaturen sind unabhängig von den Angaben aus den ERC Guidelines zu betrachten. 
Lediglich das Zusammenziehen der Blutgefäße in den lokal gekühlten Extremitätenbereichen 
und ein Verringern der Durchblutung der zugehörigen äußeren Körperregionen ist beabsichtigt. 

Physiologische Wirkung 

Die physiologische Wirkung von Kälte auf die Schwellungsausbildung an lebendem Gewebe 
gliedert sich in vier z. T. aufeinander aufbauende Reaktionen. 

Änderung der Gefäßdurchmesser 

Aufgrund der beginnenden Abkühlung kommt es nach einem anfänglichen, ca. 30 s andau-
ernden Temperaturanstieg durch Vasodilatation (Gefäßerweiterung) [KER-84] in einer Folge-
reaktion zu einer reaktiven Vasokonstriktion (Gefäßverengung), bedingt durch Freisetzung von 
Noradrenalin, um einen übermäßigen Wärmeverlust zu vermeiden [HOL-03]. Nach dem Gesetz 
von HAGEN-POISEUILLE verringert sich durch die Abnahme des Gefäßdurchmessers ���� auch 

der Blutvolumenstrom ¥q�� und der totale periphere Widerstand ���\ des Körpers erhöht sich 
[WÖL-10]. Durch den so erreichten Rückgang der Durchblutung, der je nach 
Anwendungstemperatur O���� und Anwendungsdauer  ���� etwa 30 bis 80 % der Ruhedurch-
blutung beträgt [THO-85, HOL-03], wird eine Schwellungs- und Ödemneigung verringert. Als 
Folgereaktion bei längerer Kälteeinwirkung schließt sich eine regelmäßige, kurzzeitig 
stattfindende Vasodilatation als Schutzreaktion vor einer Ischämie an (LEWIS-Reaktion bzw. 
HUNTING reaction)  [HUP-09, HOL-03, BRI-14]. Es kommt dabei zu einer zyklischen 
Temperaturschwankung von ca. 2 K [LEW-30]. Im Muskelgewebe läuft die Reaktion ähnlich 
ab. Zuerst setzt eine Vasodilatation für ca. 2 min ein, dann folgt eine Vasokonstriktion [PER-
50]. 

Reduktion der Stoffwechselaktivität nach der RGT-Regel (Reaktionsgeschwindigkeit-Tem-
peratur-Regel) 

Eine Temperaturerniedrigung um 10 K bewirkt eine Reduktion der Stoffwechselgeschwin-
digkeit um ca. 50 % [FAH-15]. Der Energieverbrauch an der Frakturstelle wird dadurch 
verringert. Diese Änderung bezeichnet man auch als QhP-Effekt. Die Änderung Δ�A,�#� des 

basalen Stoffwechsels �A,P,�#� ergibt sich dabei nach [WER-88]: 

 Δ�A,�#� = �A,P,�#� ∙ Ö2(d×d�)/hP , − 1Ù, (1) 

mit O aktuelle Temperatur;  OP Ausgangstemperatur. 
 

Das durch die beschädigten Blutgefäße verringerte Sauerstoff- und Nährstoffangebot an der 
Frakturstelle gleicht sich so teilweise aus, ohne eine vergrößerte Durchblutung herbeizuführen 
[SRÖ-95]. Dem Prozess der Schwellungsausbildung wird entgegengewirkt. Zusätzlich werden 
die Entzündungsmechanismen verzögert bzw. verringert, ebenso die Immunabwehr [BRI-14]. 
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Verringern der Nervenleitgeschwindigkeit und Erhöhen der Refraktärzeit 

Bei einer Temperaturerniedrigung der Hauttemperatur bis auf etwa 18 °C kommt es zu einer 

Verringerung der Nervenleitgeschwindigkeit um ca. 1,2 bis 2,4 
A
  je 1 K [ABR-66, DEJ-73]. 

Gleichzeitig wird auch die Refraktärzeit erhöht. Auf die verringerte Nervenleitgeschwindigkeit ¨©DC nach einer Temperaturreduktion um ∆O ausgehend von einer Nervenleitgeschwindigkeit ¨©DCP bei Standardtemperatur kann man nach [DEJ-73] schließen:  

 ¨©DC = ¨©DCPeÚÛ∆d  . (2) 

Der Parameter l= beträgt dabei 0,0419 K-1. Es kommt zu einer verminderten Ausschüttung von 
Schmerzmediatoren und Neurotransmittern [BRI-14, SRÖ-95] und die Schmerzschwelle wird 
signifikant erhöht [BEN-74]. Dies bewirkt einen anästhetischen Effekt sowie eine verringerte 
Entzündungsreaktion und Ödembildung [STÖ-97]. Die Schmerzreduktion führt außerdem zu 
einer Erhöhung des Wohlfühlgrades der Patienten [HOL-03]. 

Änderung der Skelettmuskelspannung 

Als Erstreaktion auf die Kälteeinwirkung kommt es zu einer Spannungserhöhung der 
quergestreiften Muskulatur [BRI-14]. Bei längerer Kühlung bis zum Unterschreiten einer 
Temperatur des Muskelgewebes von 31 °C [KRU-00] tritt als Folgereaktion der verringerten 
Reflexantwort im Nervensystem eine Abnahme des Muskeltonus bis hin zu einer Mus-
keldetonisierung auf [SRÖ-95]. Muskelverkrampfungen aufgrund von Frakturschmerzen wer-
den durch eine lokale Kälteanwendung in Verbindung mit Dehnungsübungen sogar verbessert 
abgebaut und die Muskeln dadurch in ihrer Flexibilität gesteigert im Vergleich zur Anwendung 
von Wärmeeinwirkung [CIO-85]. Durch die erhöhte Beweglichkeit erfolgt zudem ein 
schnellerer Abbau bestehender Schwellungen (siehe Abschnitt 2.3.2). 

Medizinische Studien 

Verschiedene medizinische Studien haben bereits die Wirkung lokaler Kältetherapie 
untersucht. Ein Auszug wichtiger Erkenntnisse wird im Folgenden dargestellt. 

HOCUTT et al. [HOC-82] beschreiben in ihrer Studie über Patienten mit Knöchelfrakturen, dass 
ein frühzeitiger Einsatz von Kältetherapie zur Beschleunigung des Heilungsprozesses beiträgt. 
Wird der Patient in weniger als 36 h nach der Frakturentstehung mit Kälte behandelt, ist eine 
Mobilisation bereits nach ca. 13,2 Tagen möglich. Bei Einsatz der Kältetherapie mehr als 36 h 
nach dem Verletzungszeitpunkt war die Mobilisation erst nach ca. 30,4 Tagen festzustellen. 

Dass Kältetherapie einen verminderten arteriellen Bluteinstrom in das verletzte Gewebe 
bewirkt, zeigt die Studie von BESTE et al. [BES-87, HOL-03]. Die Ruhedurchblutung, gemessen 
bei einem Staumanschettendruck von 30 mmHg (4,0 kPa) am Oberschenkel, hatte vor der 

Kälteanwendung einen Wert von 3,4 
A�A.
 auf 100 ml Gewebe bezogen. Nach der Kältean-

wendung sank der Wert auf 2,2 
A�A.
 auf 100 ml Gewebe bezogen. 

Die Studie von HO et al. [HOS-94] konnte ebenfalls mit einer Skelettszintigrafie an drei 
Zeitpunkten eine Herabsetzung der arteriellen Weichteilgewebsdurchblutung nach einer 
Kältebehandlung des Knies über 20 min mit einer Kühlbandage gefüllt mit Wasser der 
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Temperatur von 1 °C belegen. Die Hauttemperatur sank dabei auf einen Wert von ca. 13,5 °C. 
Zusätzlich erkannte man eine durchschnittliche Blutflussverringerung des arteriellen Blutes um 
38,4 % und der Gewebedurchblutung im Weichteilmantel um 25,8 % sowie eine Erniedrigung 
des Metabolismus im Knochen um 19,3 %. Die Ergebnisse zeigten sich unabhängig von Alter, 
Geschlecht, Knieumfang und Hauttemperatur nach Kühlende. 

Bezüglich des durch eine Hämatomschwellung entstehenden Drucks führten HUTZSCHEN-
REUTER et al. [HUT-86a] an der Bauchwand von Ratten Behandlungen mit Eisbeutelauflagen 
durch. Von einem anfänglich messbaren, interstitiellen Flüssigkeitsdruck durch das Hämatom 
von 1,5 bis 2  mmHg (0,20 bis 0,27 kPa) kommt es durch 4-malig durchgeführte Kältetherapie 
zu einem Druckabfall auf 0,75 mmHg (0,10 kPa). Gleichzeitig war ein Anstieg des 
Lymphdrucks und damit der Lymphtätigkeit durch Angiokontraktion verzeichnen (siehe 
Abschnitt 2.3.3), der nach den Autoren als nötige Voraussetzung für eine Sogwirkung zum 
Abtransport der überschüssigen Flüssigkeit interpretiert wird. 

FIALKA et al. [FIA-94] weisen ebenfalls auf eine Studie hin, bei der durch Behandlung mit Eis 
eine Reduktion des Schwellungsvolumens von 42 % auf 5 % erfolgte. Die Patienten wiesen 
dabei unterschiedliche Frakturen und den Einsatz von Gips als Steifverband auf. 

MCMASTER et al. [MCM-80] konnten eine deutlich geringere Ödementwicklung bei einstün-
diger Kältebehandlung mit 20 bis 30 °C in Tierexperimenten nachweisen. Auch bei SVANES 
[SVA-64a] war die Exsudationsbildung im Tierexperiment bei dreistündiger Kühlung mit Tem-
peraturen von 20 bis 22,5 °C stark verringert.  

Nach KRUMPOLD et al. [KRU-00] weist die Abkühlphase von menschlichem Gewebe ebenso 
wie die Aufwärmphase einen exponentiellen Verlauf auf. Das Verhalten ist jedoch stark vom 
Body-Mass-Index (BMI) und damit vom Verhältnis zwischen Körperoberfläche zu Körper-
gewicht abhängig. Schlanke Probanden sind leichter abzukühlen als Adipöse. In KRUMPOLDs 
Studie wurde im Schnitt nach einer Kühlung über 60 min mit einem Kühlpad eine Abkühlung 
des Hautgewebes von 32,6 °C auf 14,8 °C erreicht, während sich gleichzeitig die Temperatur 
des Muskelgewebes von 35,8 °C auf 27,8 °C verringert. 

Nach einer Quellenanalyse von SCHRÖDER und ANDERSON [SRÖ-95] lässt sich erkennen, dass 
unabhängig von Kühlzeiten zwischen 15 und 30 min, Kühlmethoden (Eisbeutel, Kältepack-
ungen), Kühlorten und Kühltemperaturen die Werte für die Temperaturabfälle der absoluten 
Hauttemperatur in vielen Studien recht eng beieinander liegen. Es ergaben sich Temperaturen 
zwischen 13 und 23 °C. 

JOHNSON et al. [JOH-79] sowie SWANSON et al. [SWA-91] untersuchten die Temperaturänder-
ung im Muskelgewebe. Dabei ergab sich ebenfalls unabhängig von der Kühlmethode (Eiswas-
ser mit 10 °C, Kühlpad mit -12 °C) und der Anwendungsdauer (30 min und 45 min) ein 
Temperaturabfall auf eine Muskeltemperatur von 20 bis 23 °C. 

Als zusätzliche Information muss man beachten, dass sich aufgrund unterschiedlicher 
Wärmeleitfähigkeiten der Gewebeschichten und unterschiedlicher Abstände zur extrakorpo-
ralen Wärmesenke durch die anatomische Lage ein schneller Temperaturabfall der Haut und 
des subkutanen Gewebes, aber ein langsamer Temperaturabfall des Muskelgewebes ergibt 
[THO-85, JOH-79, LAV-85]. Die genauen Gradienten sind dabei vom Körperfettanteil an-
hängig [SRÖ-95]. Etwa 20 bis 30 min nach dem Kühlbeginn bildet sich bei einer Kühltem-
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peratur von ca. 5 °C nach anfänglicher Senkung der Gewebetemperatur ein konstantes 
Temperaturplateau aus, das auch bei anhaltender Kühlung nicht unterschritten wird [THO-85, 
LAV-85]. In der Hautschicht beträgt es ca. 13,5 °C [HOS-94], in der tieferen Muskelschicht 
liegt es bei etwa 22,5 °C [JOH-79]. Nach dem Beenden der Kühlung kommt es zu einem 
schnellen Wiederanstieg der Hauttemperatur [SRÖ-95]. Die Temperatur der tieferen Gewebe-
schichten verbleibt für etwa 20 bis 30 min auf dem gesenkten Temperaturniveau [THO-85]. Bis 
zum Erreichen der Ausgangstemperatur vergehen danach noch mehrere Stunden [SRÖ-95]. 
Beim Extrem des kurzzeitigen Aufenthalts des kompletten Körpers für 2 bis 3 min in einer 
Kältekammer, einem zu Therapiezwecken isolierten Raum mit ca. -110 °C, hält die Wirkung 
der Hypothermie beispielsweise für etwa 3 h an [FRI-89]. 

Nach den Erkenntnissen von SVANES [SVA-64b] und ESCLAMADO et al. [ESC-90] wird die 
Entzündungsreaktion und die Wundheilung durch die lokale Kältetherapie nicht verhindert, 
jedoch verzögert. IRVING und NOAKES [IRV-85] sowie IKEMOTO et al. [IKE-88] kommen zu 
ähnlichen Erkenntnissen und ziehen zusätzlich den Schluss, dass die Temperaturerniedrigung 
zu einer geringeren Schädigung der Muskulatur sowie einer schnelleren Erholung führen. Die 
Untersuchungen erfolgten anhand verschiedener Konzentrationen körpereigener chemischer 
Stoffe. 

Nachteilig ist, dass eine zu starke Kälteeinwirkung Gewebe zerstören und dadurch 
Entzündungsreaktionen auslösen kann, die schließlich zu einer Ödemzunahme führen [BRI-
14]. Eine solche Schädigung des Gewebes bezeichnet man auch als Kälteverbrennung. Bereits 
im Jahr 1986 wurde festgestellt, dass eine direkte Eisapplikation von 8 min Behandlungsdauer 
einen verstärkten Rückfluss diffundierender Teilchen aus den Lymphgefäßen in das 
Interstitium aufgrund einer um 105 % erhöhten Permeabilität begünstigt [MEE-86, BRI-14]. Es 
kommt zu einer Schwellungszunahme nach dieser Zeit. Zusätzlich sind die Patienten aufgrund 
der gesenkten Schmerzschwelle verstärkt empfänglich für neuerliche Verletzungen, da 
Schmerzen nicht im normalen Maß bemerkt werden [MAU-01]. 

Medizinische Randbedingungen 

Die Wirkung der Kältetherapie ist von verschiedenen Faktoren abhängig, wie der Anwen-
dungsdauer  ���� und -temperatur O����, der Applikationsform und dem Tagesrhythmus des 
Patienten [HOL-03]. Um diesen und anderen Faktoren zu entsprechen, sind die Gewebeab-
kühlung und damit der Wärmeentzug in dieser Arbeit medizinisch durch fünf Parameter be-
stimmt. Diese werden im Folgenden anhand klinischer Studien genauer präzisiert. 

Anwendungstemperatur O���� 
Die Anwendungstemperatur O���� stellt je nach Kontext entweder die Temperaturdifferenz 
zwischen Kühlmedium und Körperoberfläche (in K) dar oder ist die feste Kühlmediums-
temperatur (in °C). Die Größenordnungen dieses Parameters unter Betrachtung verschiedener 
Kühlmedien bzw. -verfahren sind in Tabelle 2 zusammengefasst. 

Weniger extreme Temperatursenkungsmethoden, wie z. B. temperaturabsteigende Teilbäder 
oder kaltes Leitungswasser in einem wärmeentziehenden Wickel, haben sich bei der Verrin- 
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Tabelle 2: Medizinische Parameter in Abhängigkeit vom verwendeten Kühlmedium bzw.  
-verfahren („-“ steht für nicht vorhandene Quellenlage) 

Kältemedium bzw. 
Kühlverfahren 

O����  ���� L����	",���� 

temperaturabsteigende Bäder ca. 33 °C (indifferent) bis ca. 
23/24 °C (kühl) [BRI-14] 

- - 

Leitungswasser „brunnenkalt“, 
kalte Waschungen, wärme-
entziehende Kneipp-Wickel 

ca. 10 bis 12 °C [BRI-14] 10 min [MAU-01] - 

Leitungswasser versetzt mit 
Brucheis, Eiswhirlpool 

ca. 5 bis 11 °C (je nach Eisanteil) 
[BRI-14, HOC-82] 

12 bis 20 min 
[HOC-82] 

1-3/d [HOC-
82] 

Einmal-Kältepackungen auf 
Basis chemisch endothermer 
Reaktionen 

ca. 0 °C [BRI-14] - - 

Kühlpacks mit Zwischenlage 
als Haut-Schutz 

ca. 0 °C (durch Zwischenlage), 
sonst -10 bis -15 °C [BRI-14, 
HOC-82] 

30 bis 60 min [STÖ-
97], 15 bis 20 min 
[HOC-82, KOB-95, 
HOS-94] 

3-4/d [STÖ-
97], 1-3/d 
[HOC-82] 

Natureis in Würfel- oder 
Blockform zur „Eisabreibung“ 

ca. 0 °C (durch 
Schmelzwasserschicht), sonst -10 
bis -15 °C [BRI-14] 

- - 

Kältespray < 0 °C direkt auf der Haut [BRI-
14] 

- - 

Kältekammer, Kaltluft-/Kalt-
gasanwendungen 

> -175 °C [BRI-14, HOL-03] 2 bis 3 min [HOL-
03, KOB-95] 

- 

 

gerung der Entzündungsreaktion an posttraumatischen und postoperativen Schwellungen in der 
Akutphase besser bewährt als Eisanwendungen [BRI-14]. Dadurch kann ebenfalls eine Kälte-
verbrennung vermieden werden, denn bereits ab Gewebetemperaturen ≤ 15 °C kommt es durch 
eine Steigerung der Permeabilität der Lymphgefäße wegen einer kälteinduzierten Ischä-mie zur 
zusätzlich verstärkten Ödementwicklung [BER-11, MEE-86]. MATSEN et al. [MAT-75] 
verdeutlichen diesen Zusammenhang an einem Tierversuch, der zeigt, dass eine solche Kühlung 
≤ 15 °C über 24 h sowohl die Schwellung im tiefen Gewebe um den Knochen nicht abbauen 
kann, als auch gleichzeitig eine Schwellung des subkutanen Gewebes erzeugt. Abkühlungen 
auf Gewebetemperaturen über 15 °C zeigten diesen Effekt nicht auf [SRÖ-95]. 

Nach [DAH-96] muss die Hauttemperatur jedoch mindestens auf 20 °C gekühlt werden, um 
eine Verringerung des intraartikulären Blutes zu erreichen. Um eine Schmerzreduktion zu spü-
ren, sind Gewebetemperaturen zwischen 10 bis 15 °C notwendig [MEE-86]. In den Muskeln 
ist ein tonussenkender Effekt ab Temperaturen unter 31 bis 32 °C zu erwarten [HOL-03]. 
Jedoch kommt es ab Temperaturen unter 18 °C zu einer Abnahme der Leistungsfähigkeit der 
Muskeln [MAU-01]. 

Anwendungsdauer  ���� 
Nach [BRI-14] wird in der Kältetherapie zwischen Kurzzeitanwendungen von wenigen Sekun-
den bis zu einigen Minuten und Langzeitanwendungen ab mehr als ca. 7 bis 8 min unter-
schieden. Die zeitliche Grenze bildet dabei der Zeitpunkt der deutlichen Permeabilitätsstei-
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gerung der Lymphgefäße. Typische Angaben für die Anwendungsdauer  ���� bei unterschied-
lichen Kühlmedien bzw. -verfahren sind Tabelle 2 zu entnehmen.  

Eiskühlung darf nur als Kurzzeitanwendung erfolgen. Als Langzeitanwendung ist sie kontra-
indiziert bei traumatisch bedingten Schwellungen. Eine lang anhaltende, starke Kälteein-
wirkung kann zur Zerstörung von Gewebe führen und dadurch Entzündungsreaktionen verur-
sachen, was eine Zunahme der Schwellung bedingt [BRI-14]. Nur milde Kühlungen können für 
Langzeitanwendungen am Patienten benutzt werden. Bei Eiskühlung über mehr als 8 min 
kommt es weiterhin zum Austritt von Lymphe aus den Lymphgefäßen aufgrund der Erhöhung 
der Permeabilität [MEE-86]. Die Tierversuche in der Studie von [MAT-75] verdeutlichen diese 
Schwellungszunahme bei Kühltemperaturen von 5 bis 15 °C über eine längere Anwendung von 
6 h bis 24 h. Nach [MAU-01] vermeiden Kühlzyklen von je 10 min mit zwischenzeitlichen 
Pausen bei Abkühlungen um 10 bis 15 K mit Eiswasser-gekühlten Wickeln Verletzungen durch 
Unterkühlung und sind sehr effektiv. Jedoch ist  ���� auch vom jeweiligen Kühlverfahren 
abhängig. Lokale Kühlverfahren, wie die Anwendung von Kühlpacks, werden über längere 
Zeiträume eingesetzt im Gegensatz zu Ganzkörperkühlungen, wie der Kältekammer. Die länger 
einwirkenden Verfahren sind dabei effizienter, damit tiefere Gewebeschichten gekühlt werden 
und sich deren Schmerzschwelle erhöht [KOB-95]. Trotz der Bedenken bezüglich der erhöhten 
Permeabilität haben sich in der Medizin Eiskühlungen über 20 min bewährt. Von Eiskühlungen 
über 30 min wird aus Gründen des Auftretens von Nervenfunktionsstörungen bis hin zu 
irreversiblen Nervenschädigungen abgeraten [HOS-94, BER-11]. Da es bei Kühlungsbeginn 
aufgrund eines Wärmeausgleichs zu einer einsetzenden Vasodilatation im Muskelgewebe 
kommt [PER-50], bewirken Kühlvorgänge über kürzere Zeiträume, wie z. B. 3 min, eine in den 
ersten 30 s kurzzeitig stattfindende Hyperämie und damit einhergehend einen kurzzeitigen 
Temperaturanstieg [KER-84, OTT-79, TRN-79]. Ein Schwellungsabbau ist in diesem Fall nicht 
realisierbar bzw. es wird sogar teilweise die Hämatombildung begünstigt [KER-89]. 

Größe des Anwendungsgebietes ����� 
Eine langzeitige Anwendung von Kälte auf großen Hautoberflächen verringert den Blutfluss 
[DAH-96]. Jedoch sollte sich das Anwendungsgebiet nur auf typische betroffene Bereiche der 
Entzündungsherdausbreitung bei Sprunggelenkfrakturen beziehen, um den Patienten so wenig 
wie möglich zusätzlich zu belasten.  

Periodizität („Häufigkeit“) L����	",���� der Anwendung 

Wiederholte statt kontinuierliche Kühlung bewirkt ein Abkühlen des Muskelgewebes ohne 
Überbelastung des Hautgewebes. Die Haut kann sich zwischenzeitlich immer wieder erwär-
men, während die tiefer liegenden Muskeln durch einen zusätzlichen Wärmeentzug durch die 
Haut auf ihrer niedrigen Temperatur verbleiben [HOL-03, SRÖ-95]. Nach [FRI-88] bieten sich 
beispielsweise lokale Kältetherapien mit Kühlpacks im Einsatz von drei bis viermal pro Tag 
an. In [MCM-80] wird hingegen der sogenannte Rebound-Effekt angesprochen, der vier 
Stunden nach Abbruch der Kältebehandlung eine erneute Schwellungszunahme verdeutlicht. 
Eine länger anhaltende Kälteanwendung, auch bei nur relativ geringen Temperaturdifferenzen, 
wird empfohlen [SRÖ-95]. 
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Verlauf der Kühltemperaturänderung 
∆deÝÝÞ∆�eÝÝÞ  

Je nach Kühlmethode bzw. -verfahren wird kontinuierlich mit einer konstanten Temperatur 
gekühlt oder es ändert sich die Anwendungstemperatur O���� über die Anwendungszeit  ����. 
Bei Anwendung von kurzzeitigen Aufenthalten in Kältekammern besteht eine gleichbleibende 
Kühltemperatur. Temperaturabsteigende Bäder weisen einen negativen Gradienten auf, Kühl-
packs bedingt durch die Eigenerwärmung einen positiven Gradienten bis zum Erreichen der 
Körpertemperatur. 

2.3 Beeinflussung der Venen- und Lymphtätigkeit 

Schon 8 bis 12 h [FUL-09, RAM-16] nach dem 
Zeitpunkt des Traumas ist das Weichgewebe um 
die Frakturstelle vollständig angeschwollen. Das 
Schwellungsvolumen ist abhängig von der Art 
der Verletzung, dem Schweregrad und dem Ort. 
Abbildung 3 veranschaulicht durchschnittliche 
Ansammlungen von Ödemflüssigkeit bei Be-
trachtung verschiedener Frakturstellen im Kör-
per. Es bilden sich sogenannte Frakturödeme 
aus. Durch den Abtransport der Ödemflüssigkeit 
in Lymphgefäßen wird das Ödem in der zweiten 
und dritten Phase der Knochenbruchheilung 
abgebaut. Von außen auf die Lymphgefäße und 
die Venen einwirkende Muskelpumpen können 
diesen Prozess beschleunigen. Ist der Patient 
aufgrund von Schmerzen oder die Fraktur stabilisierenden Medien nicht in der Lage, seine 
Muskelpumpen aktiv zu betätigen, kann der Flüssigkeitstransport in den Gefäßen extrakorporal 
durch technisch erzeugte Kompression unterstützt werden. 

2.3.1 Ödembildung 

Die Blutgefäße, genauer die Kapillaren, dienen der Mikrozirkulation im Körper. Sie erfüllt die 
Funktion der Gewebeversorgung durch Flüssigkeits- und Stoffaustausch zwischen Blut und 
Gewebe. Eiweiß- und blutzellenfreie Flüssigkeit, vor allem Wasser und anorganische Ionen, 
wird im arteriellen Teil der Kapillaren in den Geweberaum gedrückt. Der hydrostatische Druck yB	
z	�� im Inneren der Kapillaren bezogen auf das Interstitium (Zellzwischenraum) nimmt ab. 
Gleichzeitig steigt der kolloidosmotische Druck µ=��� im Inneren der Kapillaren bezogen auf 
das Interstitium leicht an. Diesen Prozess der Mikrozirkulation bezeichnet man als Filtration. 
Wird ein Gleichgewicht zwischen beiden Drücken überschritten, setzt ein Rückfluss aus dem 
Gewebe in die Kapillaren ein, die sogenannte Resorption. Die Filtrationsgleichung nach 
STARLING postuliert diesen Zusammenhang [PAP-14, SIL-12]: 

 

Abbildung 3: Durchschnittliche 
Ansammlung von Ödemflüssigkeit an 

verschiedenen Frakturstellen im Körper 
[nach GRI-13] 

1 bis 4 l 

1 bis 2 l 

0,2 bis 1 l 

0,3 bis 0,7 l 

0,03 bis 0,3 l 
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¥q�  = c� ∙ y��� = c� ∙ ßyB	
z	�� − · ∙ µ=���à 

 = (�� ∙ g9(j) ∙ ß(y� − y.) − · ∙ (µ� − µ.)à. (3) 

Die effektive Filtrationsrate ¥q� berechnet sich dabei als Produkt von Filtrationskoeffizient c� 
und effektivem Filtrationsdruck y���. Letztgenannter ergibt sich aus dem hydrostatischen Druck y� in der Kapillare und y. im Interstitium, dem Reflexionskoeffizienten · sowie dem 
kolloidosmotischen Druck µ� in der Kapillare und µ. im Interstitium. Der Filtrationskoeffizient c� ist ein Produkt aus Filtrationsfläche �� und Wasserdurchlässigkeit g9(j. Die Resorption 
findet durch ein kurzzeitiges (< 1 min) Absinken von y��� unter Null statt. Man nimmt an, dass 
dies durch die Vasomotion, eine spontan oszillierende, präkapillare Vasokonstriktion mit 
Frequenzen von 1 bis 20 min-1, erreicht wird, die kurzzeitig y� absenkt, sodass yB	
z	�� kleiner 
als µ=��� ist [SIL-07]. 

Filtration und Resorption sind normalerweise nicht voll ausgeglichen, da sich etwa 1/10 der in 
das Interstitium diffundierten Flüssigkeit als Lymphe sammelt und nach Durchlaufen der 
Lymphgefäße wieder in die großen Venen fließt. Es handelt sich dabei um ein Volumen von 

etwa 2 bis 3 
�� [BRI-14, POL-08]. 

Auf Herzhöhe liegt ein mittlerer Kapillardruck yB	
z	�� von ca. 30 mmHg (4,0 kPa) vor. Der 
kolloidosmotische Druck µ=��� liegt auf Herzebene etwa bei 24 mmHg (3,2 kPa). Unterhalb der 
Herzebene addiert sich der hydrostatische Druck y1��� der Blutsäule zum Druck yB	
z	�� im 

Kapillarlumen. An den Füßen beträgt dieser zusätzliche hydrostatische Druck y1��� 

ca. 90 mmHg (12,0 kPa). Auch der interstitielle Druck steigt. Damit dennoch eine Resorption 
stattfinden kann, kommt es zu einem durch die Niere geregelten Wasserausstrom, der wiederum 
ein Ansteigen der Proteinkonzentration in der Kapillare bewirkt (µ� steigt), sowie zu einem 
durch die vermehrte Filtration bedingten Anstieg von y. [SIL-12]. 

Kommt es durch Störung der Mikrozirkulation zu einer krankhaften Ansammlung von Gewebs-
flüssigkeit, bilden sich Ödeme (ICD-10 R60) aus. Um am Sprunggelenk visuell sichtbar zu 
werden, muss das interstitielle Volumen um mindestens 200 ml zunehmen [PAP-14]. Das 
Blutplasmavolumen wird reduziert (Hypovolämie) und führt zu einer verminderten Perfusion 
an den Organen. Im schlimmsten Fall kann dies zu einem lebensbedrohlichen Schockzustand 
durch Sauerstoffunterversorgung und Stoffwechselversagen führen. In der Niere wird daher 
nach 30 bis 60 min ein Mechanismus in Gang gesetzt, der die Ausscheidung von Wasser und 
Salzen eindämmt. Daraufhin normalisiert sich das Plasmavolumen wieder. Durch diesen Me-
chanismus wird zwar das Überleben des Organismus gesichert, aber der Ödemabbau behindert 
[PAP-14]. 

Typische Änderungen von Hautumfängen durch Frakturschwellungen wurden in [STÖ-97] im 
Vergleich zur unbeschädigten Extremität ermittelt. Beim Sprunggelenk vergrößert sich der 
Umfang um 24,7 mm, im Mittelfuß um 16,7 mm und im Vorfuß um 13,3 mm. Die Druckzu-
nahmen sind dabei in Frakturnähe am höchsten und betragen unter normalen Umständen etwa 
1,3 kPa (10 mmHg) [SAS-16]. Ein diagnostisches Verfahren in der Medizin zur Vermessung 
des Volumens von Extremitätenödemen geschieht nach dem „4-cm-Scheibenmodell“ nach 
KUHNKE [BRI-14, KUH-78]. Durch Umfangsmessungen einzelner Bereiche mit einem 
Maßband mit integriertem Federzug für gleichbleibenden Anpressdruck an jedem Messpunkt, 
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anschließender Volumenermittlung und Vergleich mit der gesunden Extremität wird das 
Ödemvolumen bestimmt. 

2.3.2 Transportmechanismen 

Sammeln sich aufgrund der Zerstörung von Gewebe im Frakturbereich Blut, Lymphflüssigkeit 
und Proteine, schwillt die betroffene Extremität aufgrund des zusätzlichen Volumens an. 
Verschiedene Mechanismen ermöglichen einen Abtransport der Ödemflüssigkeit. 

Lymphgefäße 

Lymphkapillaren, die mit 50 µm Durchmesser kleinste anatomische Einheit der Lymphgefäße 
[BRI-14, FÖL-99], sind aus dachziegelartig überlappenden Endothelzellen aufgebaut. Über 
Mikrofibrillen sind diese Zellen mit dem interstitiellen Bindegewebe verbunden. Kommt es in 
Folge einer Flüssigkeitsansammlung im Gewebe zu einem Überdruck (y. und teilweise auch µ. 
steigen), öffnen sich die Spalten zwischen den Endothelzellen. Dadurch kann die 
Ödemflüssigkeit in die Lymphbahn gelangen und bildet Lymphflüssigkeit. Nach dem 
Ausgleich des Innendrucks mit der Umgebung schließen sich die Endothelzelllücken wieder. 
Die Lymphe gelangt aus den Lymphkapillaren in Richtung Herz gelegene, größere Lymph-
gefäße. 

Ähnlich den Venen besitzen die Lymphgefäße halbmondförmige Klappen, sogenannte Semi-
lunarklappen, im Abstand von ca. 1,5 bis 6 mm [MUE-79], die verhindern, dass Lymph-
flüssigkeit der Schwerkraft folgend nach unten zurückströmt. Der zwischen den Klappen 
befindliche Abschnitt im Bereich der als „Kollektoren“ bekannten Lymphgefäße, der als 
Lymphangion bezeichnet wird und einen Durchmesser von 150 bis 600 µm aufweist, kontra-
hiert in Intervallen und presst so die Lymphe von distal (herzfern) nach proximal (herznah) in 
den nächsten Abschnitt [SNE-71]. Die Kontraktionsfrequenz dieser Eigenmotorik basierend 
auf glatter Muskulatur beträgt in Ruhe etwa 8 bis 12 min-1 [FÖL-99]. 

Muskelpumpen 

Bei Muskelbewegungen, z. B. durch die Vorgänge des natürlichen Gehens oder Greifens, die 
unter Umständen den Fraktur- und Schwellungsbereich umfassen, kommt es zur Kontraktion 
der Skelettmuskulatur und zur Dehnung des jeweils antagonistischen Muskels. Inter- und 
intramuskuläre Venen werden durch diese Beanspruchung ausgepresst, die abführenden tiefen 
Leitvenen füllen sich mit Blut und durch intakte Venenklappen wird das Blut proximal, d. h. in 
Richtung Herz, abtransportiert [BRI-14]. Distal zur Position des verdickten, kontrahierten 
Muskels kommt es durch Dehnung der Faszien, der Weichteil-Komponenten des Binde-
gewebes, zur Lumenerweiterung der Venen. Durch den entstehenden Unterdruck wird Blut aus 
noch weiter distal gelegenen Gefäßabschnitten angesaugt und damit nach proximal bewegt. Die 
venöse Stauung verringert sich. Eine derartige Unterstützung des auf dem Druck durch 
Herzkontraktion bestehenden Blutkreislaufs durch Muskelbewegung bezeichnet man als 
Muskelpumpe. Der Muskelpumpmechanismus wirkt sich gleichermaßen auch auf das 
Lymphgefäßsystem aus und bewirkt eine aktive Beseitigung der Schwellung [BRI-14]. Die 
pulsierende Strömung in den Arterien arbeitet in ähnlicher Weise auf die benachbarten Venen, 
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jedoch ist ihr Effekt deutlich geringer [FAH-15]. Die unteren Extremitäten werden bezüglich 
der Muskelpumpen in folgende, in Beziehung stehende und voneinander abhängige Abschnitte 
unterteilt: Zehenpumpe, Fußsohlenpumpe, Sprunggelenkpumpe, Wadenmuskelpumpe, 
Kniegelenkpumpe, Oberschenkelmuskelpumpe und Saugpumpe unter dem Leistenband [BRI-
14]. In Bezug auf Sprunggelenkfrakturen liegt das Hauptaugenmerk vor allem auf den vier 
ersten Abschnitten. [LUD-66] verdeutlicht zusätzlich anhand von Messungen mit subkutan 
angebrachten Dehnmessstreifen, dass der Druck in den Muskeln der unteren Extremität von 
distal nach proximal abnimmt. Als Ursache ist der gleichmäßig abnehmende hydrostatische 
Druck y1��� angegeben. 

Die Fußsohlenpumpe stellt dabei eine Besonderheit dar. Sie wird nicht durch Muskelkontrak-
tion, Fuß-, Sprunggelenk- oder Zehenbewegung entleert, sondern durch eine Belastung der 
Venenbögen der Fußsohle mit der Gewichtskraft. Die Venen werden longitudinal gedehnt und 
dadurch entleert [GAR-90]. Dieser Zusammenhang lässt sich in einem quantitativen Beispiel 
verdeutlichen. Im Liegen nimmt nach [BRI-14] die durchschnittliche Strömungsgeschwindig-

keit in den Venen der Beine mit 7,5 bis 8 
�A
  den erwartungsgemäß höchsten Wert ein, da kein 

Schweredruck auf das Blut wirkt. Im Stehen sind die kurzen Fußmuskeln unter Spannung und 

unterstützen den venösen Rückstrom, wodurch immerhin noch ein Wert von ca. 2 
�A
  vorliegt. 

Hängen die Beine ohne Fußsohlenkontakt, beträgt die Strömungsgeschwindigkeit nur noch 

ca. 1,5 
�A
 . 

Zusätzlich zur Muskelbewegung konstringieren die großen Körpervenen durch Aktivierung 
sympathischer Nerven. Der venöse Rückstrom zum Herzen wird dadurch zusätzlich unterstützt 
[EIM-94]. 

Die natürliche Wirkung der Muskelpumpen und die Eigenmotorik der Lymphgefäße reicht 
jedoch unter bestimmten Randbedingungen allein nicht aus, um nichtresorbierbare Stoff-
wechselanteile und großmolekulare Teile aus dem Gewebe der Extremitäten zu entfernen. Beim 
Auftreten von Blutergüssen und anderen Schwellungen, wie es z. B. posttraumatisch üblich ist, 
sind Einschränkungen der Beweglichkeit vorhanden. Aktive therapeutische Eingriffe können 
hier ein Abschwellen unterstützen. 

2.3.3 Kompressionstherapie 

Die Kompressionstherapie dient der Verringerung einer bereits ausgebildeten Schwellung 
durch zeitlich getaktete, lokale Druckerhöhung. In der Entstauungstherapie ist nach [BRI-14] 
die Kompression eine aktive Maßnahme und deswegen von einem Verband, der eine passive 
Schutzfunktion aufweist, zu unterscheiden. 

Eine physiotherapeutisch übliche Methode zur Entstauung stellt die manuelle Lymphdrainage 
dar. Es handelt sich dabei um eine mit kreisenden Bewegungen ausgeführte manuelle Dehn- 
und Verschiebetechnik unter Druck- und Relaxationsphasen, die vor allem auf den zur 
Ödemstelle proximal liegenden Haut- und Unterhautbereich einwirken soll [BRI-14]. Die in 
diesen Bereichen verlaufenden Lymphgefäße sind dadurch zur vermehrten Kontraktion und 
Öffnung der Spalten zwischen den Endothelzellen anzuregen. Eine frühere Wundheilung wird 
ebenso herbeigeführt [BRI-14]. Zwischen den aktiven Phasen einer Entstauungstherapie ist 
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möglichst ein konstanter Druck auf den traumatisierten Bereich auszuüben, z. B. durch einen 
Steifverband oder eine Kompressionsbandage, um Bewegungen in unerwünschte Richtungen 
zu verhindern, aber gleichzeitig eine größtmögliche Nutzung der Muskelpumpen zu gewähr-
leisten. 

Physiologische Wirkung 

Die physiologische Wirkung von Kompression zum Abbau bestehender Ödemflüssigkeiten in 
lebendem Gewebe gliedert sich in vier z. T. aufeinander aufbauende Reaktionen. 

Vorgabe von Volumengrenzen 

Die Drucksteigerung von außen behindert durch Kompression des kutanen und subkutanen 
Gewebes den Flüssigkeitsstrom im Gewebe, verhindert einen starken Flüssigkeitssaustritt ins 
Interstitium und wirkt so einer Ödembildung entgegen [SRÖ-95]. 

Verringerung des Venen- und des Lymphgefäßdurchmessers 

Durch Kompression von außen werden aufgrund von Durchmesserverringerung die zusammen-
gehörenden, halbmondförmigen Segel einer Venenklappe stärker aufeinander zubewegt. Der 
venöse Rückstrom ist dadurch bei entzündungsbedingter Vasodilatation oder bei Varizen 
verringert. Ähnlich der natürlichen Fußsohlenpumpe lassen sich die Venenbögen durch Druck 
auf die Fußsohle longitudinal dehnen, um die Venen zu entleeren [STÖ-97]. Ebenso verbessert 
intermittierende Kompression, gekennzeichnet durch kurzzeitig stattfindende Druckimpulse, 
den proximal gerichteten Lymphfluss [MYE-93]. Der Ödemabbau wird dadurch beschleunigt. 

Aktivierung der Lymphangione 

Bereits [MIS-61] konnte physiologische Angiokontraktion bei Lymphgefäßen in In-vitro-Ge-
webepräparaten durch Verformungsreize mit Drucksteigerungen von 2 bis 25 cmH2O (0,2 bis 
2,5 kPa) hervorrufen. Mit steigendem Druck nahm dabei die Frequenz der Angiokontraktion 
von 10 min-1 auf bis zu 28 min-1 zu. Ein größerer Volumenstrom in den Lymphgefäßen ist die 
Folge. Durch [HUT-86b] wurde dies bei In-vivo-Versuchen auch über den Zeitraum der direk-
ten manuellen Einwirkung hinaus bestätigt. Zusätzlich werden Lymphgefäßabschnitte auf der 
Haut und in tieferen Gewebeschichten aktiviert, die sonst nicht genutzt oder nur wenig 
ausgelastet sind [BRI-14]. Der physiologische Abtransport von Ödemflüssigkeiten wird 
beschleunigt. Dabei verursacht nach [SAD-07] eine radiale Dehnung des Gewebes sowohl eine 
Frequenz- als auch eine Amplitudenzunahme der Kontraktionen, während longitudinale 
Dehnungen nur eine Vergrößerung der Amplitude der Kontraktion bewirken. 

Verschiebung von Flüssigkeiten zum Körperzentrum 

Manuelle Verschiebung von Ödemflüssigkeiten im Interstitium zum nächstgelegenen 
funktionstüchtigen Lymphgefäßabschnitt beschleunigt den Heilungsprozess [KNO-95] auf-
grund der Vergrößerung der Resorptionsfläche sowohl der Lymph- als auch der Blutgefäße. 
Durch den Abbau des Ödems kommt es zusätzlich zur Druckentlastung und dadurch bedingt 
zur Schmerzminderung [BRI-14]. 

 

 

https://doi.org/10.51202/9783186297174 - Generiert durch IP 216.73.216.36, am 21.01.2026, 03:37:59. © Urheberrechtlich geschützter Inhalt. Ohne gesonderte
Erlaubnis ist jede urheberrechtliche Nutzung untersagt, insbesondere die Nutzung des Inhalts im Zusammenhang mit, für oder in KI-Systemen, KI-Modellen oder Generativen Sprachmodellen.

https://doi.org/10.51202/9783186297174


2   Medizinische Grundlagen 19 

 

 

Zusätzlich: Überlagerung der Sensoren für Schmerzempfindungen 

Die sensorischen Neurone für die Schmerzempfindung sind sehr langsam leitende Fasern mit 

Erregungsleitungsgeschwindigkeiten von 1 bis 20 
A
  je nach Fasertyp [BRI-14]. Die Neurone 

für die Leitung von Vibrations-, Druck- und Zugempfinden weisen Geschwindigkeiten von 

60 
A
  auf und überlagern das Schmerzempfinden daher [BRI-14]. Dieser Zusammenhang ist als 

Gate-Control-Mechanismus oder Kontrollschrankentheorie nach MELZACK et al. [MEL-65] 
bekannt. Er verweist auf die Verschaltung vieler Neurone aus der Peripherie auf ein einzelnes 
Neuron im Hinterhorn des Rückenmarks, wodurch nur noch wenige Schmerzempfindungen in 
die Großhirnrinde und damit ins Bewusstsein gelangen. Um eine große Überlagerung des 
Schmerzreizes zu erzeugen, wird empfohlen, möglichst viele verschiedene Mechanorezeptoren 
unterschiedlicher Hautschichten mit sich verändernder Reizwirkung anzusprechen [BRI-14]. 

Medizinische Studien 

Um den Nutzen von Kompression auf den beschleunigten Schwellungsabbau aufzuzeigen, 
werden im Folgenden einige Studienergebnisse ausgewertet.  

Nach SCHRÖDER und ANDERSON [SRÖ-95] kommt es bei Kompression von 30 bis 40 mmHg 
(4,0 bis 5,3 kPa) zu einem Durchblutungsrückgang um 50 bis 60 % im subkutanen und um 25 
bis 40 % im Muskelgewebe. 

PRANDONI et al. [PRA-04] untersuchten das postthrombotische Syndrom, welches etwa die 
Hälfte aller Patienten ausbilden, die bereits eine tiefe Venenthrombose aufweisen. Sie stellten 
fest, dass durch eine langfristige Kompressionstherapie über zwei Jahre mit ebenfalls 30 bis 
40 mmHg (4,0 bis 5,3 kPa) am Sprunggelenk durch Kompressionssocken unterhalb des Knies 
die Inzidenz um etwa 50 % reduziert werden konnte. 

In der Studie nach PARTSCH und BLÄTTLER [PAR-00] erfolgt eine Einteilung von Patienten mit 
tiefer Venenthrombose in drei Experimentalgruppen, um die Wirksamkeit von Kompres-
sionstherapie in Kombination mit Laufeinheiten zu untersuchen. Gruppe A wurden unelastische 
Kompressionsbandagen zugeteilt, Gruppe B erhielt Kompressionsstrümpfe und Gruppe C 
wurde strikte Bettruhe verordnet. Zusätzlich erhielten alle im 24 h-Takt eine gleiche Dosis 
Dalteparin, welches zur Blockade von Blutgerinnselbildung und deren Wachstumshemmung 
dient [DCM-17]. Der subjektive Schmerzpegel als erstes Prüfkriterium nahm bei Gruppe A und 
B schon nach 2 d signifikant ab, bei Gruppe C erst nach 9 d. Der Schwellungsumfang am 
Sprunggelenk als zweites Prüfkriterium zeigte nach 9 d bei Gruppe A (- 1,13 cm) und noch 
deutlicher bei Gruppe B (- 1,63 cm) eine Verbesserung vergleichend zu Gruppe C (- 0,27 cm). 
Die Studie verdeutlicht die relative Wirksamkeit der Kompressionstherapie im Vergleich zur 
konservativen Ruhigstellung. 

Unter Verwendung von vier Druckstufen auf die untere Extremität, die an den jeweils von 
proximal nach distal gelegenen Bereichen meist größer wurden, ermittelten LAWRENCE und 
KAKKAR [LAW-80] die Blutflussgeschwindigkeit in den tiefen Venen sowie den Blutvolumen-
strom in den Wadenmuskeln und in den subkutanen Geweben. Die Ergebnisse sind im 

Vergleich zur Ruhe ohne Kompressionseinwirkung (1,9 
�A
 ) zu betrachten. Bei einer konstanten 

Druckanwendung auf Knöchel, Wade, Knie, unterer Oberschenkel und oberer Oberschenkel 
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von 18, 14, 8, 10 und 8 mmHg (2,4; 1,9; 1,1; 1,3 und 1,1 kPa) tritt eine signifikante Erhöhung 

der Geschwindigkeit in den tiefen Venen auf (3,5 
�A
 ) ohne Beeinflussung der anderen Ströme. 

Verwendet man hingegen eine Druckkombination von 30, 26, 14, 18 sowie 12 mmHg (4,0; 3,5; 

1,9; 2,4 und 1,6 kPa), sind die Geschwindigkeiten nicht signifikant höher (3,6 
�A
 ). Ähnliche 

Ergebnisse sind bei den Volumenströmen zu erkennen. In der Studie wird zusätzlich 
verdeutlicht, dass sich keine signifikanten Änderungen zwischen den Messungen bei 

ausschließlicher Kompression unterhalb des Knies (2,9 
�A
 ) zur Kompression an allen Be-

reichen der unteren Extremität (3,5 
�A
 ) ergaben.  

In der Studie von BOCHMANN et al. [BOC-05] greift man ein ähnliches Thema auf. Hier bezieht 
sich die Untersuchung allerdings nicht auf die durch Studien gesicherte Unterstützung der 
Venen beim Blutabtransport, sondern auf die Beeinflussung des arteriellen Blutflusses. Sechs 
Kompressionsmanschetten, die speziell auf die Anatomie der neun Probanden zugeschnitten 
waren, kommen dabei jeweils für 10 min zum Einsatz und weisen steigende Drücke von ca. 1,7 
bis 3,1 kPa (13 bis 23 mmHg) auf den Unterarm auf. Zusätzliche Messungen bei 6,7 kPa 
(50 mmHg) erfolgten anschließend. Die Ergebnisse verdeutlichen, dass es mit steigendem 
Druck bis zu 2,6 kPa (19,7 mmHg) zuerst eine annähernd lineare Zunahme des Volumenstroms 
in den Arterien gibt, der mit über diesen Druck hinausgehendem Anstieg wieder absinkt. Weist 

der Volumenstrom ohne Kompression einen Wert von 3,7 
A�A.
 auf 100 ml Gewebe bezogen auf, 

so erhöht er sich bis auf einen Maximalwert von 8,8 
A�A.
 auf 100 ml Gewebe bezogen. Die 

Einstellung des neuen Volumenstroms ist bereits nach 3 min abgeschlossen. Beendet man die 
Druckeinwirkung, stellt sich der ursprüngliche Volumenstrom bereits nach 1 min annähernd 
wieder ein. Der Unterarm lag auf Herzhöhe. Die Hauttemperatur blieb während der gesamten 
Messung konstant. Das Ergebnis wird als Autoregulationsprozess des Körpers auf den Abfall 
des transmuralen Druckgradienten nach dem Gesetz von YOUNG und LAPLACE zur 
Konstanthaltung der Durchblutung verstanden. Er ist unter der Bezeichnung BAYLISS-Effekt 
oder myogene Autoregulation bekannt. Es bieten sich anhand dieser Erkenntnisse 
Konstantdrücke über 2,6 kPa an, um eine künstlich erhöhte Durchblutung der Frakturstelle zu 
vermeiden. 

LUDBROOK führt in seiner Studie [LUD-66] an, dass in der Wade zwar der Großteil der Venen 
intramuskulär liegt und von den dort befindlichen Muskeln komplett entleert wird, aber auf die 
intermuskulär liegenden Venen geringere Drücke wirken. Daher wird bei einer Muskelkon-
traktion der Wade nur annähernd 60 % des venösen Blutes entleert. Im Oberschenkel ist das 
Verhältnis der Anzahl von intramuskulär und intermuskulär liegenden Venen umgekehrt. Nur 
ca. 20 % des venösen Blutes wird bei einer Kontraktion entleert. Bei rhythmischer Kontraktion 
der Muskeln nimmt die Volumenentleerung um ca. 5 % in der Wade zu und im Oberschenkel 
ab. Die Venae femorales, die großen Venen im Oberschenkel, wirken wie eine Art Kanal für 
das aus der Wade kommende Blut. Dies verdeutlicht, dass eine Kompression vor allem im Fuß- 
und Wadenbereich angebracht ist. 

Intermittierende Kompression kann kurz nach der Operation Schmerzen beim Patienten verur-
sachen, hauptsächlich wenn die Kompression in der Nähe der Operationsnarbe stattfindet 
[STÖ-97]. Entsprechend ist die Patientenakzeptanz z. T. eingeschränkt [BRI-14]. 
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Medizinische Randbedingungen 

Die Gewebekompression ist in dieser Arbeit medizinisch durch neun Parameter bestimmt. 
Diese werden im Folgenden anhand physiotherapeutischen Fachwissens genauer präzisiert. 

Konstanter Anwendungsdruck y=�

",���

 

Aus dem Bereich der medizinischen Kompressionsstrümpfe und -bandagen sind die in Tabelle 
3 dargestellten Kompressionsklassen mit ihren jeweiligen Anwendungsbereichen bekannt. Eine 
Beförderung des Blutes durch den Ventrikeldruck zurück zum Herzen ist nach [MYE-93] bei 
Anwendung jeder Kompressionsklasse möglich, da der Druck in den Venen groß genug ist, um 
den Druck einer aufgeblasenen Wadenmanschette oder einer Kompressionsbandage von 
13,3 kPa (100 mmHg) zu überwinden. 

Tabelle 3: Kompressionsklassen und ihre Anwendungsbereiche [BRI-14] 

Kompres-
sionsklasse 

y=�

",���

 Indikation 

CCL 1  

(leicht) 

18 bis 21 mmHg 

(2,4 bis 2,8 kPa) 

müde, schwere Beine; leichte Schwellungsneigung der Knöchel, Füße 
und Beine; Krampfadern ohne Ödem; beginnende Schwangerschaft 

CCL 2  

(mittel) 

23 bis 32 mmHg 

(3,1 bis 4,3 kPa) 

müde, schwere Beine; bis stark ausgeprägte Krampfadern; mäßige bis 
starke Schwangerschaftskrampfadern; nach venenchirurgischen Ein-
griffen; posttraumatische und postoperative Ödeme; chronisch venöse 
Insuffizienz; mäßige Ödemneigung 

CCL 3  

(kräftig) 

34 bis 46 mmHg 

(4,5 bis 6,1 kPa) 

stark ausgeprägte Krampfadern; schwere Ödemneigung; chronisch 
venöse Insuffizienz und ihre Folgezustände; postthrombotisches Syn-
drom; Lymphödeme 

CCL 4        
(sehr kräftig) 

≥ 49 mmHg 

(≥ 6,5 kPa) 

schweres postthrombotisches Syndrom; schwere Ödemneigung 

 

Als Vergleich dazu sind nach der Studie von [LUD-66] zur Beurteilung der direkt im Muskel 
erzeugten Drücke auf die umliegenden Gefäße in Tabelle 4 verschiedene Muskeln der unteren 
Extremität bei 22 bis 35 Jahre alten Männern mit jeweils untersuchten, durchschnittlichen 
Druckwerten yA;
�,.
"�	 aufgeführt. Zur Veranschaulichung ist die Lage der untersuchten Mus-

keln in Abbildung 4 verdeutlicht. Die Messung erfolgte durch mit Hilfe von Kathetern subkutan 
auf den Muskeln aufgebrachten Dehnmesstreifen. Der von distal nach proximal abnehmende 
Druck yA;
�,.
"�	 der Muskeln wird mit dem gleichermaßen abnehmenden hydrostatischen 

Druck y1��� erklärt. Dabei ist yA;
�,.
"�	 immer größer als y1���, um die Venen komplett 

stauchen zu können. 

Druck y�;�
�,���

 zum Zeitpunkt eines Kompressionsimpulses 

Nach [BRI-14] erfolgt die manuelle Lymphdrainage in Bereichen unterhalb der Grenze, ab der 
eine lokale Stoffwechselsteigerung hervorgerufen würde. Diese ist gekennzeichnet durch 
beginnenden Schmerz und Hautrötungen. Nach [KUH-75] wird der Wert von 30 mmHg 
(4,0 kPa) als optimal angegeben. Dieser Wert ist differenziert auf verschiedene Körperareale, 
individuelle Gewebespannungsverhältnisse und Vorhandensein von Ödemen zu betrachten. So 
erlauben [TIS-81] sogar Drücke von 50 bis 100 mmHg (6,7 bis 13,3 kPa). [BRI-14] geben 
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Tabelle 4: Durch Muskeln der unteren Extremität erzeugte 

intramuskuläre Drücke in unterschiedlichen Zustandsformen 

der Muskeln [LUD-66] 

 

Muskeln in 
verschiedenen 
Zuständen 

intramuskulärer Druck yA;
�,.
"�	 in mmHg (kPa) 

entspannt stehend in 
Ruhe 

maximale, isometrische 
Kontraktion 

kurzzeitig anhaltend 

Adductor longus 7 (0,93) 12 (1,60) 60 (8,00) 55 (7,33) 

Vastus lateralis 
(Quadriceps) 

9 (1,20) 16 (2,13) 140 (18,67) 115 (15,33) 

Gastrocnemius 
medial head 

9 (1,20) 22 (2,93) 230 (30,66) 215 (28,66) 

Soleus 15 (2,00) 48 (6,40) 250 (33,33) 250 (33,33) 

     

 

Drücke von 30 bis 96 mmHg (4,0 bis 12,8 kPa) an. Nach [MIS-61] ist es außerdem notwendig, 
bei niedrigeren Temperaturstufen stärkere Druckreize zur Pulsauslösung und Erhöhung der 
Pulsfrequenz anzuwenden als bei höheren Gewebetemperaturen, um die Lymphflüssigkeit noch 
bewegen zu können. 

Wiederum im Vergleich stellt [LUD-66] mit Tabelle 4 kurzzeitig auftretende Kontraktionsdrü-
cke in menschlichen Muskeln dar. Die Werte sind mit ca. 30 kPa im Bereich der Waden-
muskulatur deutlich höher als im Fall der manuellen Lymphdrainage. 

Anwendungsdauer  ���

 

Bei posttraumatischer Anwendung erstreckt sich die Behandlung in den ersten Stunden bzw. 
ersten beiden Tagen auf 10 bis 15 min. An den Folgetagen verlängert sich die Behandlung auf-
grund des ansteigenden Anwendungsgebietes ����

 auf mehr als 30 min. [BRI-14] 

Dauer  �;�
�,���

 eines Druckimpulses 

Die zeitliche Einwirkung eines einzelnen Griffs bei der manuellen Lymphdrainage liegt bei 
etwa 1 bis 2 s [BRI-14]. 

Anzahl s�;�
�,���

 der Druckimpulse an einer Stelle in einer Periode 

Direkt auf einem Lymphknoten wird die Bewegung fünfmal wiederholt, um eine erhöhte 
Durchflussrate zu erzeugen. Die Griffe im Bereich der Lymphkollektoren werden etwa zwei- 
bis dreimal in ihrem Ablauf wiederholt [BRI-14]. Dies ist nötig, da biologische Strukturen nur 
unzureichend auf einen einzelnen Reiz reagieren. Im Ödemgebiet dürfen die Griffanzahlen auch 
höher sein. 

 

 

Abbildung 4: Untersuchte 
Muskeln der unteren 

Extremität [nach WIK-18e] 

Adductor 

Vastus 

lateralis 

Gastro- 

cnemius 

Soleus 
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Pause  �	;
�,���

 zwischen den Druckimpulsen 

Die Pause zwischen den einzelnen Griffen beträgt ebenfalls 1 bis 2 s [BRI-14]. Es ergibt sich 
daher unter Betrachtung der Dauer  �;�
�,���

 der Druckimpulse eine Grifffrequenz von 

etwa 15 Griffen/min. Bei extremen Schwellungen verringert sich dieser Wert und die Pause  �	;
�,���

 erhöht sich [BRI-14]. Diese Zeiten haben sich aufgrund der in diesem Bereich 

liegenden Lymphangionkontraktion von 8 bis 12 min-1 [FÖL-99] sowie der Beschaffenheit des 
Gewebes, der Trägheit der interstitiellen Flüssigkeit und der Vermeidung von Scherkräften 
entwickelt [BRI-14]. 

Periodizität („Häufigkeit“) L����	",���

 der Anwendung 

Die manuelle Lymphdrainage an traumatisch bedingten Verletzungen sollte mindestens täglich 
erfolgen, wobei eine Anwendung zeitlich direkt vor der Mobilisation zu empfehlen ist, da sich 
durch die Entstauung das Bewegungsausmaß vergrößert [BRI-14]. 

Größe ����

 des Anwendungsgebietes 

Während der Akutphase des Traumas ist eine Behandlung lediglich an den proximal gelegenen 
Bereichen des Schadensgebietes möglich. Je besser die Wundheilung voranschreitet, umso 
mehr vergrößert sich die Behandlungsregion in den folgenden Anwendungen [BRI-14]. 

Bei der manuellen Lymphdrainage erfolgt zusätzlich zur Behandlung einer traumatisierten 
Extremität eine vorher stattfindende Stimulation der Lymphknoten in den zentralen Gebieten, 
wie z. B. der Umgebung der Lymphgefäßmündung in das venöse System (Bereich unter der 
oberen Schlüsselbeingrube), um den ungestörten Ablauf der distal zuströmenden Lymphflüs-
sigkeit zu begünstigen [BRI-14]. 

Verlauf der Druckänderung 
∆�áâãää∆�áâãää  

Entsprechend [LUD-66] und dem hydrostatischen Druck y1��� ist eine Anwendung von grö-

ßeren Drücken in stärker distal gelegenen Bereichen und abnehmenden Drücken nach proximal 
verlaufend sinnvoll. 

Richtung 2⃗���

 der Druckausbreitung 

Bei der manuellen Lymphdrainage wird zu Beginn jeder Behandlung erst eine Entstauung der 
proximal gelegenen Lymphgefäße vorgenommen, um diese zu entleeren. Danach erfolgt Schritt 
für Schritt eine Entstauung in immer stärker distal gelegenen Bereichen, während gleichzeitig 
durch peristaltische Druckeinwirkung ein Abtransport der Lymphe von distal nach proximal 
erfolgt. Nach dieser beginnenden Entleerung der Gefäße wird in der weiteren Behandlung 
immer von distal nach proximal peristaltisch eingewirkt, indem zuerst Druck auf den am 
meisten distal gelegenen Bereich ausgeübt wird. Erst wenn der entsprechende Solldruck über 
eine vorgegebene Zeit eingewirkt hat, darf auf den nächsten stärker proximal gelegenen Bereich 
übergegangen werden. Bei der manuellen Lymphdrainage erfolgt diese Druckeinwirkung mit 
in Richtung proximal gerichteten, streichenden Bewegungen auf einzelnen anatomischen 
Bereichen. Die kreisende Bewegung der Griffe dient dabei der Dehnung der Fasern und Gefäße 
in Quer- und Längsrichtung [BRI-14]. 
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2.4 Zusammenfassung 

Wird eine Schwellung frühzeitig behandelt, hat dies viele positive Effekte auf die Frakturhei-
lung und das Wohlbefinden [BRI-14]: 

• bessere Beweglichkeit durch geringere Gewebespannung und damit einhergehend 
eine größere Wirkung der Muskelpumpen; 

• größere Sicherheit der Bewegung durch geringere Irritation der Propriozeptoren auf-
grund von Druck der Schwellung auf selbige (vor allem bei den unteren Extremitäten 
wichtig); 

• früher einsetzende Sensitivität, wie sensorische und koordinative Fähigkeiten (insbe-
sondere bei oberen Extremitäten wichtig); 

• parallel verabreichte Medikamente von außen, z. B. Salbenverbände, entfalten eine 
bessere Wirkung;  

• bessere Beseitigung der traumatisch bedingten Wundbestandteile durch Makropha-
gentätigkeit; 

• Normalisierung der Lymphgefäßtätigkeit. 

Medizinische Therapien mit Kompression und Kälte haben das Ziel, den Körper dabei zu 
unterstützen, in dem von der Physiologie vorgegebenen Rhythmus einen Abtransport der 
Ödemflüssigkeit zu erreichen bzw. einen übermäßigen Einstrom im Frakturgebiet zu 
verhindern. Aus dem medizinischen Kontext erarbeitete Parameter sollen dabei helfen, eine 
technische Umsetzung der Therapien bestmöglich zu gestalten, um einen schnellen Schwel-
lungsabbau zu bewirken. |  
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3 Stand der Technik 

Vor allem im Bereich der Sportverletzungen gibt es derzeit einige Systeme, die nach den Prin-
zipen der Kühlung, der Kompression oder einer Kombination aus beiden eine Verringerung von 
Gewebeschwellungen herbeiführen. Diese werden nachfolgend vorgestellt und verglichen. Die 
Aufstellung bezieht sich dabei auf aktuell vorliegende Rechercheergebnisse und erhebt keinen 
Anspruch auf Vollständigkeit. Weitere Geräte sind im REHADAT-Hilfsmittelverzeichnis 
[IDW-17] aufgelistet. Die Preise gelten gemäß dem Stand der Quellen und dienen nur zur 
Abschätzung. 

Neben der Betrachtung der gerätetechnischen Umsetzung erfolgt eine Auflistung verschiedener 
Simulationsmodelle zur Nachbildung des Temperatur- und Druckverhaltens im menschlichen 
Körper. Sie verdeutlicht die Notwendigkeit einer eigenen Simulation der Physiologie. 

3.1 Kühlsysteme 

Der folgende Abschnitt präsentiert die auf dem Markt befindlichen Kühlsysteme mit ihren 
recherchierten Kühlparametern sowie Erkenntnisse aus mit diesen Geräten betriebenen medi-
zinischen Studien. 

Kühlsysteme auf dem Markt 

Extrakorporale, lokale Kühlsysteme für menschliches Gewebe kann man bisher in zwei Haupt-
kategorien unterscheiden. 

Zum einen gibt es Systeme mit passiver Kühlung. Es handelt sich dabei um Kühlpads, auch als 
„ice packs“ oder Kühlbandagen bekannt, die durch Lagerung im Kühlschrank auf eine niedrige 
Temperatur gebracht werden, sowie um Einmal-Kältepackungen auf Basis chemisch endo-
thermer Reaktionen oder um Eisspray. Sie sind zwar höchst mobil, einfach in der Handhabung 
und preisgünstig, aber es ist nicht möglich, mit ihnen die Kühltemperatur O���� zu regulieren, 
da sie sich über einen längeren Zeitraum  ���� durch die Körpertemperatur O
=.
 der Haut und 
die Umgebungstemperatur O�
B wieder erwärmen. Es muss ein regelmäßiger Wechsel der 
Kühlpads erfolgen und damit ist diese Methode aufwendig. Eine zügige Schmerzminderung 
wird durch diese Eisbehandlung erreicht. Jedoch sind maximale Kühlzeiten  ���� unter 8 min 
[BRI-14] bei Temperaturen O���� unter 15 °C einzuhalten, um einer Schwellung durch erhöhte 
Permeabilität der Lymphgefäße vorzubeugen. Diese Art der Kühlung ist auch nicht für die 
Anwendung unter Gips geeignet. Verwendet man einen Spaltgips, so verringert sich zwar durch 
Aufbringen der Kühlpads im Spalt lokal die Temperatur, jedoch erfolgt keine Kühlung des 
eigentlichen Entzündungsherds der Frakturstelle, da dieser unter dem Gips liegt. 

Zum anderen gibt es Systeme mit aktiver Kühlung. Hierbei unterscheidet man zwischen sol-
chen, bestehend aus mit Eiswasser befüllten Manschetten bzw. Kammern, und denen, die zur 
Kühlung von Wasser einen thermoelektrischen Wandler benutzen. In den Erstgenannten wird 
mit Eiswürfeln gekühltes Wasser aus einem isolierten Reservoir über ein Schlauchsystem in 
eine hydraulische Kühlkammer transportiert, die am betroffenen Körperteil befestigt ist. Je nach 
deren Komplexität erfolgt die Wasserfüllung der Kühlkammer über den Schweredruck durch 
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einen Höhenunterschied von Reservoir und Kammer oder zirkulierend durch eine Hy-
draulikpumpe. Die Systeme mit dem Schweredruck-Prinzip zählen in dieser Arbeit ebenfalls 
unter die aktiven Systeme, da eine annähernd konstante Kühltemperatur über einen längeren 

Zeitraum erhalten bleibt. Der Wärmeabstrom �q���� für ein strömendes Medium ist dabei ab-

hängig vom Volumenstrom ¥q1�;A� des Systems: 

�q���� = 39rj ∙ mq 9rj ∙ (O
=.
 − O����) = 39rj ∙ ¶9rj ∙ ¥q1�;A� ∙ (O
=.
 − O����), (4) 

mit 39rj spezifische Wärmekapazität des Wassers, mq 9rj Massenstrom des Wassers, ¶9rj Dichte von Wasser, O
=.
 Hauttemperatur, O���� Temperatur des Kühlmediums Wasser. 
 

Die meisten aktiven Systeme, deren Kühlkammern mit Eiswasser befüllt sind, verfügen über 

keine Temperaturregelung oder höchstens über manuell durch den Volumenstrom ¥q1�;A� ein-

stellbare Temperaturstufen. Einzig das Gerät T600 der Firma DeRoyal [DME-15] ermöglicht 
über entsprechende Sensorik die Messung der Systemtemperatur und vergleicht diese mit einem 

Sollwert. Bei zu starker Abweichung wird über den Volumenstrom ¥q1�;A� der Wärmeabstrom 

nachgeregelt. Die Gefahr einer Gewebeschädigung durch Unterkühlung minimiert sich 
dadurch. Als System zur Kühlung von destilliertem Wasser mit thermoelektrischen Wandlern 
kann das Thermal Therapy Device von ThermaZone [VIT-15] genannt werden. Durch dieses 

Prinzip ist eine Regelung der Kühltemperatur O���� ohne Veränderung von  ¥q1�;A� möglich. 

Die Regelabweichung ist dadurch kleiner und somit genauer. In beiden Systemarten wird die 
Kühlflüssigkeit Wasser über einen Zuleitungsschlauch in eine Kammer mit mäanderförmigen 
Schlauchverläufen zur Vergrößerung der wirksamen Oberfläche der Kühlung geleitet. Ein 
Ausleitungsschlauch führt das durch den Körper erwärmte Wasser zurück zum Reservoir und 
zur Wärmesenke. Mit aktiven Kühlsystemen ist es möglich, eine längere Kühlzeit aufrecht zu 
erhalten als mit passiven. Sie sind jedoch kostenintensiver und ein Nachfüllen mit Eiswasser ist 
z. T. nötig. Diese Systeme können ebenso nicht unter einem Stützverband einer Fraktur 
untergebracht werden. Ein wesentlicher Nachteil aller aufgeführten Geräte liegt außerdem in 
den großflächigen Kammern, die keine gezielte lokale Kälteapplikation am Entzündungsherd 
erlauben. 

Ausgewählte Beispiele passiver und aktiver Kühlsysteme sind in Tabelle 5 zum übersichtlichen 
Direktvergleich dargestellt. Finden sich in der Literatur keine Angaben zu den vorgegebenen 
Merkmalen, enthält das entsprechende Feld die Kennzeichnung „k. A.“ für „keine Angabe“. 
Kühlende Bäder, Waschungen und Wickel gelten nicht als technische Systeme. Kältekammern, 
Kaltluft- und Kaltgasanwendungen sind Systeme, die zur globalen Kälteeinwirkung auf den 
ganzen Körper genutzt werden und daher nicht für eine lokale Kältetherapie-Anwendung 
geeignet sind. 

Medizintechnische Studien 

In STÖCKLE et al. [STÖ-97] zeigt sich beim Vergleich zwischen einer Kühlung mit Kühlpads 
und einer mit dem Polar Care 500 ein Unterschied beim beschleunigten Schwellungsrückgang 
bei Fuß- oder Sprunggelenkfrakturen bereits nach weniger als 24 h (etwa 12 h). Bei  
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Anwendung des Polar Care 500 verringert sich die Schwellung bereits um 32 % im Gegensatz 
zum Kühlpad mit nur 10 %. Nach 24 h liegt der Abstand bei 34 % zu 20 %. Nach 96 h kann die 
Differenz sogar auf 25 % (70 % Polar Care 500 zu 45 % Kühlpad) ausgebaut werden. Ein um 
1,3 d verkürzter Aufenthalt im Krankenhaus der Patienten bei Anwendung des Polar Care 500 
ist die Folge (11 d zu 12,3 d). 

KHOSHNEVIS et al. [KHO-15] haben in einer Vergleichsstudie vier aktive Kühlsysteme in ihrer 
Wirkung auf den Blutfluss durch Vasokonstriktion an Knie und Sprunggelenk untersucht. Zum 
Einsatz kamen das Polar Care 300 (O���� von 3 °C,  ���� von 59,4 min), das Polar Care 500 
( ���� von 61,0 min), das T505 von DeRoyal ( ���� von 92,8 min) und das Ice man 1100 von 
DonJoy ( ���� von 55,3 min). Zur Bestimmung der Blutflussgeschwindigkeit in der Haut diente 
eine Laser-Doppler-Anemometrie. Zu erkennen ist, dass der Blutfluss in der Zeit der Kühlung 
um ca. 75 % sinkt. Auch über die nachfolgenden 90 min behält er seinen Wert bei. Die 
Hauttemperatur O
=.
 sinkt ebenfalls über die Kühlzeit  ���� mit dem Verlauf einer 
Exponentialfunktion ab. Nach Beendigung der Kühlung und exponentieller Erwärmung der 
Kühlkammer steigt O
=.
 jedoch unabhängig von dem weiterhin gesenkten Blutfluss über die 
ersten 15 bis 30 min exponentiell und danach linear an. Für das Gerät T505 liegt der Anstieg 
bei 5,5 °C in 20 min und beim Polar Care 500 bei 3,5 °C in 15 min. Es konnten keine sig-
nifikanten Unterschiede zwischen den einzelnen Geräten gefunden werden. 

In einer weiteren Vergleichsstudie von KHOSHNEVIS et al. [KHO-14a] wird deutlich, dass auch 
die Form der Kühlkammern eine Rolle spielt. Großflächige Kühlkammern auch ohne 
gleichbleibenden Kammerquerschnitt erscheinen dabei sinnvoller als Schlauchförmige mit da-
zwischen befindlichen thermischen Toträumen. Dies zeigt sich in den geringen Schwankungen 
der Temperaturgradienten über die große Kühlfläche. Trotz einer Möglichkeit der Temperatur-
regelung am Gerät erscheinen die Änderungen der Temperatur an den Kühlkammern nach 
Angaben in der Studie aber eher fraglich. 

3.2 Kompressionssysteme 

Wie bereits bei den Kühlsystemen soll auch hier eine Übersicht über auf dem Markt befindliche 
Geräte zur Kompression bei Frakturschwellungen gegeben werden. Anschließend stellen 
Ausschnitte medizintechnischer Studien die Wirksamkeit dieser Geräte in Bezug auf 
Gewebeschwellungen dar. 

Kompressionssysteme auf dem Markt 

Im Fall des Kompressionssystems sind ebenfalls eine passive und eine aktive Realisierungs-
möglichkeit bekannt. 

Passive Systeme, die entweder einen konstanten passiven Druck aufbringen oder ein manuelles 
Aufpumpen einer flexiblen, pneumatischen Bandage durch eine Handluftpumpe ermöglichen, 
stellen die einfachste Form dar. Konstante Drücke sind durch Kompressionsstrümpfe oder -
bandagen realisierbar, die aber schwer anzuziehen bzw. anzulegen sind. Entstehen bei diesem 
Prozess Falten im Stoff, kommt es zu Hautreizungen durch Ungleichheiten im Druck, was eine 
geringe Patientenakzeptanz bedingt [JAC-15]. Der benötigte Druck kann bei Kom-
pressionsstrümpfen durch die Wahl der richtigen Kompressionsklasse CCL entschieden wer-
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den. Die Druckeinstellung in selbst gewickelten Kompressionsbandagen hängt von der Er-
fahrung des Pflegepersonals ab. Mit der anderen Methode einer flexiblen, pneumatischen 
Bandage ist es weder möglich, einen genauen Druck einzustellen, noch eine Lymphdrainage 
durch Druckimpulse ohne erheblichen Aufwand nachzustellen. Passive Kompressionssysteme 
sind ungeeignet für die Anwendung unter einem Stützverband. 

Aktive Systeme arbeiten mit einer automatisierten Ansteuerung von Pneumatikpumpen zum 
Erzeugen von impulsartiger Kompression in Druckkammern. Die Bezeichnung dafür lautet 
intermittierende pneumatische Kompressionstherapie, kurz IPK, die auch als apparative inter-
mittierende Kompression (AIK) bekannt ist. Es wird zwischen der IPK-Fußsohlenpumpe und 
der IPK-Extremitätenpumpe unterschieden. IPK-Fußsohlenpumpe ist die Bezeichnung für 
einen intermittierenden Druck auf die Fußsohle, der die Fußsohlenpumpe maschinell durch 
longitudinale Dehnung und Entleerung der Venenbögen in der Fußsohle unterstützt und 
dadurch den Blutrückfluss verbessert [GAR-90]. Unter der Fußsohle befindet sich dafür eine 
einzelne Luftkammer in einer Fußmanschette, die über einen Verbindungsschlauch an die 
pneumatische Pumpe in der Steuereinheit angeschlossen wird. Die Manschette ist eng mit der 
Fußsohle verbunden und wenig elastisch. Verschiedene Manschettenformen ermöglichen eine 
große Flexibilität des Systemeinsatzes. Die Füllung der Kammer mit Luft erfolgt zyklisch, 
wodurch intermittierende Druckimpulse y�;�
�,���

 auf die Venenbögen appliziert werden, die 

von verschiedenen Ventilationswiderständen abhängig sind [POL-08]:  

y�;�
�,���

 = 1$+,-".
 ∙ ¥���

 + �
;� ∙ ¥q���

 + _�#�-�#� ∙ ¥æ����� + y=�

",���

, (5) 

mit $+,-".
 Compliance (Reziprokwert der elastischen Widerstände) von Druckkammer und Gewebe; ¥���

 

Volumenänderung durch den Druckimpuls; �
;� Resistance (Strömungswiderstand der Zuleitungsstrecke und 

Deformationswiederstand); _�#�-�#� Inertance (Trägheitswiderstand) von Gas und Gewebe; y=�

",���

 konstanter 

Ausgangsdruck. 
 

Dieser Ansatz ist auch als Bewegungsgleichung des respiratorischen Systems bekannt und lässt 
sich auf ein einfaches lineares bewegtes Feder-Masse-System zurückführen [HAB-01]. 

Die IPK-Extremitätenpumpe verfolgt hingegen den Ansatz, die Muskelpumpen zu unterstützen 
und eine manuelle Lymphdrainage technisch nachzustellen. Das Entstauen erfolgt dabei über 
eine Manschette, die aus mehreren sich überlappenden Luftkammern besteht und die man um 
eine betroffene Extremität legt. Zwei verschiedene sequenzielle Pumpvarianten sind bekannt. 
In der Variante „fortlaufend“ werden die Kammern zeitlich kurzzeitig überlappend von distal 
nach proximal mit Luft gefüllt und erzeugen dadurch einen peristaltischen Druckaufbau [DGP-
15]. Ist dabei die weiter proximal gelegene Kammer vollständig aufgepumpt, wird die 
vorhergehende Kammer wieder entleert. Hingegen in der Variante „aufbauend“ füllen sich die 
Kammern nacheinander mit Luft auf und behalten ihren Druck bei, bis die letzte Kammer 
gefüllt ist. Eine Druckwelle entsteht. Die Luft entweicht danach gleichzeitig aus allen Kammern 
und nach einer kurzen Pause beginnt der Zyklus erneut. Die benötigte Druckluft wird in einer 
Steuereinheit über einen Volumenstrom generiert und über mehrere ankoppelbare 
Druckschläuche in die Luftkammern geleitet. Den entsprechenden Druck y�;�
�,���

 kann man 

ebenfalls wie in Gl. (5) aus der Volumenzunahme und den Kammerparametern berechnen. In 
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einigen Systemen hat der Druck in den Kammern einen von distal nach proximal abnehmenden 
Druckgradienten. 

Die bisher bestehenden Systeme auf diesem Gebiet sind aber weder unter einem Stützverband 
anwendbar, noch unterstützen sie die Mobilität des Patienten, da eine ausschließliche Anwen-
dung in ruhender Position nötig ist. Zwischen den Druckimpulsen wirkt kein Konstantdruck 
auf das Gewebe. 

Tabelle 6 vergleicht verschiedene, auf dem Markt befindliche Drucksysteme miteinander. Zu-
sätzlich zu den bereits eingeführten Parametern aus Abschnitt 2.3.3 werden hier noch die Perio-
dizität  ���.��,���

 der Druckimpulse und die Anzahl s���

,+, der Druckkammern ausge-

wertet. Finden sich in der Literatur keine Angaben zu den vorgegebenen Merkmalen, enthält 
das entsprechende Feld die Kennzeichnung „k. A.“ für „keine Angabe“. 

Medizintechnische Studien 

Nachfolgend sind Eingangsgrößen und Erkenntnisse aus medizinischen Studien unter Anwen-
dung technischer Kompressionssysteme aufgeführt. Anhand dieses Wissens soll eine präzisere 
Auslegung der Grenzen des zu entwickelnden Systems in Kapitel 4 ermöglicht werden. Die 
wichtigsten Erkenntnisse dieser Studien sind im Folgenden dargestellt. 

Die Studie von ANDREWS et al. [AND-93] wendet das A-V Impulse System (y�;�
�,���

 von 

6,7; 16,7; 26,7 kPa (50; 125; 200 mmHg),  �;�
�,���

 von 1 oder 3 s, L���.��,���

 von 3 oder 

6 min-1,  ���

 von 5 min) an gesunden Probanden an. Es erfolgt eine Bestimmung der Gefäß-

durchmesser und Blutflussgeschwindigkeiten oberflächlicher femoraler und poplitealer Venen 
mit dem Acuson 128 Duplex-Scanner (Ultraschallgerät). Anhand der Ergebnisse lässt sich 

schlussfolgern, dass ein hoher Druck y�;�
�,���

 einen erhöhten Blutfluss ¥q�� ermöglicht 

(femoral: 9; 13; 15 
A�
 , popliteal: 11; 16; 18 

A�
 , mit ♀: ∆ = - 4 
A�
 ; ♂: ∆ = + 4 

A�
 ). Eine Erhöhung 

der Kompressionsdauer  �;�
�,���

 auf über 1 s weist hingegen keine signifikanten Aus-

wirkungen auf (14,8; 10,1 
A�
 ). Für die Frequenz L���.��,���

 ist der höhere Wert empfohlen, 

denn bei der größeren Frequenz L���.��,���

 wird trotz des geringeren transportierten Volumens ¥q�� in Bezug auf eine Kompressionsperiode, welches durch die halbierte Füllzeit der Venen mit 
Blut auftritt, mehr als die Hälfte des vormals in derselben Zeit transportierten Blutes bewegt. 
Unterschiede zwischen den Geschlechtern sind mit unterschiedlichen durchschnittlichen 
Fußgrößen und dadurch unterschiedlichem Volumen an venösem Blut erklärt. 

Durch die Ergebnisse aus der Studie von PARTSCH et al. [PAR-80] wird deutlich, dass eine 
„fortlaufende“ Druckwelle von distal nach proximal über die Extremität zum Abbau von 
Ödemen besser geeignet ist, als eine „aufbauende“ Kompression der ganzen Extremität. Für 
diesen Vergleich untersuchte man eine Patientin mit beiderseitig idiopathischem Ödem der 
Beine, bei der rechts ein Lymphapress-Gerät nach ZELIKOVSKY (Druckwellenmassage von 
distal nach proximal in überlappenden Manschetten, Kompressionsbandagen (CCL 2 oder 3) 
zwischen den Sitzungen) angebracht wurde und links ein Jobst-Apparat (intermittierende 
Kompression des gesamten Beins ohne Druckwelle, Kompressionsbandagen (CCL 2 oder 3) 
zwischen den Sitzungen) mit jeweils y�;�
�,���

 von 13,3 kPa (100 mmHg) bei  ���

 von 
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50 min. Zusätzlich wurden noch 62 weitere Patienten mit Lymphödem der oberen oder unteren 
Extremität mit dem Lymphapress-Gerät (y�;�
�,���

 bis  26,7 kPa (200 mmHg),  ���

 von 3 h) 

versehen. Für die Patientengruppe erfolgt die Bestimmung des Volumens nach dem Schei-
benmodell von KUHNKE [KUH-78]. Es stellt sich heraus, dass pro Sitzung etwa 4,61 % des 
Schwellungsvolumens abtransportiert wurden. Im direkten Vergleich der beiden Druck-
verfahren mit Bestimmung durch Isotopenlymphographie benötigt der JOBST-Apparat 50 min, 
um auf die gleichen Ergebnisse zu kommen, die das Lymphapress-Gerät nach 6 min erreicht. 
Weiterhin erkennt man, dass ein Schwellungsabbau mit einer gesteigerten Harnproduktion ein-
hergeht, um die abtransportierte Flüssigkeit abzubauen. 

In der Studie von STÖCKLE et al. [STÖ-97] ist ersichtlich, dass Kompression mit dem A-V 

Impulse System (y�;�
�,���

 von 17,3 kPa (130 mmHg),  �;�
�,���

 von 1 s,  ���.��,���

  20 s,  ���

 von 24 h) den Abbau von Schwellungen an Fuß- und Sprunggelenkfrakturen sogar noch 

stärker beschleunigt als Kühlung mit dem Polar Care 500. Nach 24 h ist die Schwellung bereits 
bei Umfangsmessungen um 44 % zurückgegangen und nach 96 h um 74 %. Der Patient kann 
im Schnitt nach 10,1 d sogar noch 0,9 d eher die Klinik verlassen als bei aktiver Kühlung. 

Die IPK wird ferner von der Deutschen Gesellschaft für Allgemeinmedizin und Familien-

medizin (DEGAM) bei posttraumatischen oder postoperativen Fuß- oder Unterschenkelödemen 
empfohlen [DGP-15]. Die hoch eingeschätzte, sehr gut fundiert nachgewiesene Wirksamkeit 
ist dabei nach dem AWMF-Leitlinien-Register mit dem höchsten Empfehlungsgrad A (EM-
GR A) eingestuft. 

3.3 Kühl-Kompressionssysteme 

Auch in diesem Abschnitt werden markttypische Vertreter von Systemen für gleichzeitige 
Kühlungs- und Kompressionsanwendungen sowie deren studienbelegte Wirkung vorgestellt.  

Kühl-Kompressionssysteme auf dem Markt 

Bei der systemischen Kombination aus Kühlen des Entzündungsherdes und Druck auf das ge-
schwollene Gewebe werden beide Therapieeffekte vereint. Auch hier gibt es wieder passive 
und aktive Ausführungen, wie sie in Tabelle 7 aufgeführt sind. 

Passive Systeme bestehen dabei immer aus einer Kombination aus Kühlpad und einer flexiblen 
pneumatischen Bandage, die durch eine Handluftpumpe mit gleichmäßigem, konstantem Druck 
beaufschlagt wird. Die Bandage kann man nicht unter einem Stützverband anbringen, sie 
stabilisiert aber selbstständig den Fuß und das Sprunggelenk. Der Druck und die Kühl-
temperatur sind nicht regelbar. Soll die Kühltherapie nach Erwärmen des Kühlpads erneut 
durchgeführt werden, ist ein kompletter Manschettenwechsel notwendig. Eine Stabilisierung 
wäre in diesem Fall nicht mehr gegeben. 

Die aktiven Kombinationsgeräte bestehen ebenfalls aus einer Steuereinheit mit integriertem, 
isoliertem Reservoir zum Befüllen mit Eis und Wasser. Das gekühlte Wasser zirkuliert durch 
ein Schlauchsystem in die Kühlkammer und führt die im Bereich der Kühlbandage vom Ge-
webe entstehende Wärme ab. Die gewünschte Anwendungstemperatur O���� lässt sich über die 

Anpassung des Volumenstroms ¥q1�;A� einstellen. Über die Steuereinheit kann man ebenfalls 
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den Druck y���

 für die Kompressionstherapie festlegen. Entweder wird dabei der Druck als 

konstant eingestellt oder es erfolgt eine intermittierende Druckbeaufschlagung. 

Tabelle 7: Merkmale des Kühl- und des Kompressionsvorgangs in Abhängigkeit vom 

verwendeten technischen Kühl-Kompressionssystem 

System Arctic Air Kälte-

Kompressionsbandage 

Cryo-2 Pumps and Cuffs Game Ready 

Herstellerfirma DARCO GmbH GIOCO Ltd CoolSystems Inc. 

Quelle [DIE-15] [GIO-17] [COO-17] 

Kältemedium 
bzw. 
Kühlverfahren 

im Kühlschrank gelagertes 
Kühlkissen wird in der 
Bandage eingebracht 

eisgekühltes Kühlwasser wird mit Pumpe durch Bandage 
transportiert 

Systemart passiv aktiv 

Kontinuierlich? nein (erneutes Herabkühlen oder Eiswürfel-Nachfüllen nötig) O���� Kühlschranktemperatur 
(ca. 0 bis 4 °C), steigend 
über  ���� 

5 bis 20 °C (drei wählbare 
Level) * 

1,7 bis 10 °C (eingestellt 
durch Volumenstrom) 

 ���� 30 bis 60 min 15 bis 30 min (vier wählbare 
Level) 

95 min (maximale 
Kühlung), 190 min 
(moderate Kühlung)  L����	",���� 3 bis 4 / d Pause: 15 bis 30 min k. A. 

����� = ����

 k. A. 35 cm Durchmesser k. A. 

∆O����∆ ����  
0,5 bis 3 °C/25 min k. A. k. A. 

Kompressions-
verfahren 

durch Handpumpe 
Kompression in 
Luftkammer einstellbar 

Kammer wird konstant oder 
intermittierend aufgepumpt 

Druckkammer wird 
intermittierend 
aufgepumpt y=�

",���

 

bzw.  y�;�
�,���

 

siehe Tabelle 3 (CCL 1 bis 
4) 

4,0 bis 9,3 kPa 

(30 bis 75 mmHg) 

k. A. 

 �;�
�,���

 - 10 s 2 bis 3 bzw. 4 bis 5 min 

 ���.��,���

 - 20 s (Pause) 1 min (Pause) 

 ���

 permanent 15 bis 30 min (vier wählbare 
Level) 

30 min 

L����	",���

 - Pause: 15 bis 30 min Pause: 30 oder 60 min 

∆y���

∆ ���

  
konstant k. A. k. A. 

s���

,+, 1 

Kosten 60 € 785 € k. A. 

* Volumenstrom der Hydraulikpumpe: 2 bis 7 l/min. 
 

Medizintechnische Studien 

Die Studie von SCHRÖDER und PÄSSLER [SRÖ-94] weist beim Vergleich der Schwellung über 
zwölf Wochen nach einer Knieoperation eine Verringerung bei der Anwendung eines Cryo 
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Cuffs (nach 6 d nur noch ca. 1,5 cm mehr Umfang des Knies) im Vergleich zur dreimal täg-
lichen Anwendung von Kühlpads und einer Kompressionsbandage bis über das Knie (nach 6 d 
noch ca. 2,8 cm mehr Umfang des Knies) auf. Zusätzlichen sind der subjektiv wahrgenommene 
Schmerz und die entsprechend hemmenden Medikamente deutlich reduziert sowie die 
Beweglichkeit (Beugungswinkel nach 6 d bei 85° im Vergleich zu 65°) signifikant schneller 
bei Anwendung des Cryo Cuffs hergestellt. 

Ähnliche Ergebnisse finden sich in der Studie von MORA et al. [MOR-02], die sich ebenfalls 
mit dem Cryo Cuff beschäftigt. Hier wird allerdings das Sprunggelenk untersucht und die An-
wendung erfolgt präoperativ. Die Patienten der Kontrollgruppe erhalten dabei lediglich einen 
Spaltgips. Die Umfangsabnahme des geschwollenen in Bezug auf das gesunde Gelenk ist sig-
nifikant höher bei Anlegen des Cryo Cuffs. Der Umfang des Gelenks war z. B. nach 3 d beim 
Cryo Cuff 1,2 cm geringer, im Vergleich dazu beim Spaltgips nur 0,5 cm. 

Nach TROWBRIDGE et al. [TRO-08] ergab eine vergleichende Temperaturmessung zwischen 
der Kühlung eines Knies mit dem Game Ready-System, dem Cryo Cuff aus Abschnitt 3.1 und 
einem Kühlpad deutliche Unterschiede in der gekühlten Gewebetemperatur und der Zeit der 
Temperaturbeibehaltung. Direkt nach der Kühlung wird beim Game Ready eine großflächige 
Temperaturverringerung auf 10 °C gemessen, nach 10 min stieg die Gewebetemperatur auf 
15 °C an, nach 30 min wurden am Knie noch 20,5 °C nachgewiesen. Das Cryo Cuff konnte 
direkt nach der Behandlung lediglich eine Gewebetemperatur von 20 °C erreichen, welche nach 
10 bzw. 30 min auf 23,3 bzw. 24,4 °C anstieg. Dabei war die Kühlung nur lokal am ventralen 
und den beiden lateralen Bereich des Knies ausgebildet. Das Kühlpad erzeugte eine 
Kühltemperatur von 12,2 °C, 18,9 °C und 24,4 °C zu den jeweiligen Zeitpunkten. Dabei bil-
deten sich Kühlspitzen im Bereich der Kniescheibe aus. Anhand dieser Studie wird deutlich, 
dass durch die Unterstützung der Kühlung mit Hilfe von Kompression eine schnellere, tiefere 
und länger anhaltende Kühlung möglich ist, als mit Systemen, die ausschließlich der Kühlung 
dienen. 

3.4 Simulationsmodelle menschlicher Physiologie 

Aus ökonomischen und ethischen Gründen ist es zunächst sinnvoll, das zu entwickelnde System 
zu simulieren, bevor erste Teststudien mit Probanden und Patienten durchgeführt werden. Um 
die Reaktion des Körpers auf das System zu ermitteln, sind Druck- und Temperaturverläufe im 
Körper nachzubilden. Nachfolgend werden einige hierfür bereits vorhandene Simula-
tionsmodelle der menschlichen Physiologie mit den Schwerpunkten einerseits der Thermo-
regulation des Menschen inklusive des Aufbaus wärmeleitender Gewebe bzw. Organsysteme 
und andererseits von Veränderungen der physiologischen Parameter in den Geweben durch 
Druckeinwirkung vorgestellt. 

Modelle des Aufbaus wärmeleitender Elemente 

Die ursprüngliche Versorgung des Körpers mit Wärme ergibt sich aufgrund exothermer Reak-
tionen in den Prozessen des Stoffwechsels und der Muskelarbeit. Um die Wärme aus dem 
Körperkern in alle distal gelegenen Bereiche zu befördern, sind Transportmechanismen nötig. 
Hier ist vor allem der konvektive Übergang aus an Gewebe vorbeiströmendem, erwärmtem, 
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arteriellem Blut hervorzuheben. Der lokale Wärmetransport gestaltet sich anschließend durch 
Wärmeleitung innerhalb oder zwischen unterschiedlichen Gewebeschichten. Verschiedene 
Modelle zur Nachahmung dieses Transports werden im Folgenden vorgestellt. 

Ein-Segment-Modelle 

Die Modelle aus der Kategorie der Ein-Segment-Modelle bestehen zumeist aus einem zylin-
drischen Schichtaufbau der unterschiedlichen Gewebearten des Körpers. Innen befindet sich 
der Kern oder Knochen (core oder bone), es schließen sich Muskelgewebe (muscle), Fett (fat) 
und Haut (skin) an. Teilweise umhüllt eine Kleidungsschicht (clothes) zusätzlich die Haut. 
Meist handelt es sich dabei, wie in der verallgemeinerten Abbildung 5 dargestellt, um eine 
Reihenschaltung dieser Elemente. Verbunden sind sie über Widerstände, die den Wärmewi-
derstand oder den Blutflusswiderstand verdeutlichen. Eine Versorgung der Elemente über 
widerstandsbehaftete Zuleitungen geschieht von einem Element des zentralen Blutflusses, der 
parallel in alle Schichten erfolgt. Je nach Modell sind dabei die Zuleitungswiderstände bei 
Muskel und Haut variabel wie bei STOLWIJK [STO-71]. Weitere typische Vertreter dieses Auf-
baus sind in GAGGE et al. [GAG-71], WYNDHAM und ATKINS [ATK-69] sowie KAWASHIMA 
und YAMAMOTO [übersetzt in HWA-77] beschrieben. 

Mehr-Segment-Modelle 

Die Mehr-Segment-Modelle erheben für sich den Anspruch, den Blutfluss im gesamten Körper 
des Menschen nachzubilden. Dabei wird der zu simulierende Körper auf eine zusammen-
gesetzte Struktur aus mehreren Ein-Segment-Modellen vereinfacht, die je nach Körperregion 
verschiedene Blutflusswiderstände und damit Körpertemperaturen aufweisen. Dieser Aufbau 
spiegelt sich in den Arbeiten von STOLWIJK [STO-71] (sechs Segmente), WISSLER [WIS-64] 
(16 Segmente), GORDON [GOR-76] (14 Segmente) und FIALA [FIA-98] (15 Segmente) und ist 
in einer verallgemeinerten Form Abbildung 6 zu entnehmen. Bei [FIA-98] werden dabei zu-
sätzlich die einzelnen Segmente unterschieden in Zylinderform oder Kugelform.  
 

 

 
 

Abbildung 5: Verallgemeinertes Ein-Segment-Modell des 
Wärme- bzw. Bluttransports in den Gewebeschichten des 

menschlichen Körpers 

Abbildung 6: Verallgemeinertes 
Mehr-Segment-Modell des 

Wärme- bzw. Bluttransports in 
mehreren Segmenten mit 

Arterien (rot) und Venen (blau) 
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Abbildung 7: Modell des 
Wärmetransports mit 
Organdurchblutung  

[nach BRE-00] 

warme Speisen EssensaufnahmeNahrung

Stoffwechselwärme

Muskelarbeit

Hautstoffwechsel Haut

Muskel

Körperkern

Urin

Atem

Schweiß

Hautatmung

 

 … Symbol für Wärmespeicher 

Abbildung 8: Modell der vereinfachten Entstehungsorte und Wege 
von Wärme im Körper [nach MAT-14] 

 

Modellierung der Organdurchblutung 

Die Durchblutung und damit die Verteilung der Wärme im Körper kann nicht nur an den 
Schichten, sondern muss auch an den Organen des Körpers betrachtet werden. Die Arbeit von 
BRENGELMANN [BRE-00] liefert dafür ein Beispiel. Hier wird eine Parallelschaltung von sieben 
verschiedenen Organen und Organgruppen vorgenommen, um die Wärmeverteilung anhand 
unterschiedlichster Strömungswiderstände zu verdeutlichen. Abbildung 7 stellt den groben 
Aufbau dar. 

Modelle zu Quellen und Wegen von Wärme 

Ein Modell von MATEJÁK et al. [MAT-14] beschreibt Wärmequellen, wie Körperkern, Stoff-
wechsel in verschiedenen Gewebeschichten, warme Speisen und abgegebene Stoffwechsel-
endprodukte, neben dem Verlauf der Wärme über den Blutfluss in verschiedenen Geweben. 
Eine symbolische Darstellung ist in Abbildung 8 zu finden.  

Modellierung der menschlichen Thermoregulation 

Nicht nur der Blut- und damit auch der Wärmestrom im Körper tragen zur Thermoregulation 
des Menschen bei, sondern auch die regulatorischen Verbindungen zur Umwelt. Die klassische 
Gleichung der Wärmebalance (engl. heat balance equation) [MEL-10] zur Berechnung der 
Bilanz _b zwischen verschiedenen Flächenleistungsdichten spiegelt diesen Zusammenhang 
wider:  

 _b = _A�"	 ± _z��= ± _�	�. ± _��
B ± _��
� − _�B	� − _��
�. (6) 
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Die Flächenleistungsdichte _ stellt dabei immer den Wärmestrom �q  bezogen auf die betroffene 
Körperoberfläche dar. Entsprechend wird in den Modellen zwischen folgenden Wärme-
regulationsmechanismen unterschieden: 

• Produktion von Stoffwechselwärme �qA�"	; 

• Wärmestrom �qz��= durch verrichtete mechanische Arbeit (z. B. auch Muskelzittern); 

• Wärmestrahlung �q�	�.; 
• Wärmekonvektion �q��
B mit der Umgebungsluft; 

• Wärmeleitung �q��
� mit der Umgebung; 

• Wärmestrom �q�B	� durch Verdunstung (z. B. durch Schwitzen); 

• Wärmestrom �q��
� durch Atmung. 

Zusätzliche Regulationsmechanismen sind: 

• Vasomotorik bestehend aus Vasokonstriktion und Vasodilation zur Veränderung des 

Blutstroms ¥q�� in den betroffenen Blutgefäßen; 

• Vergrößerung der Wärmeisolation nach außen durch Kleidungsschichten. 

Als Sensoren dienen periphere und zentrale Wärme- und Kälterezeptoren, die ihre Informa-
tionen an den Hypothalamus im Gehirn senden. Die Wärmeregulationsmechanismen sorgen 
entsprechend der Abweichung der Ist-Temperatur von der vorgegebenen Soll-Temperatur O1�� 

des Körperkerns zur benötigten Anpassung der Körperfunktionen. Derartige verschiedene 
Regelkreise finden sich in den Arbeiten von HAVENITH [HAV-01], STOLWIJK [STO-80], 
HUCKABA et al. [HUC-71], HAMMEL [HAM-68] und FIALA [FIA-98]. Dabei kommen jeweils 
nur einige der Regulationsmechanismen zur Anwendung, aber nie alle in einer Arbeit. 

Modelle der Druckeinwirkung 

Im Körper selbst wird die Druckeinwirkung auf Flüssigkeitsansammlungen im passiven Zu-
stand, d. h. ohne Muskelbetätigung, betrachtet. 

Modelle des kardiovaskulären Systems 

Die bedeutendsten Vertreter der mathematischen Darstellung des kardiovaskulären Systems mit 
seinen Druckvorgängen sind GUYTON et al. [GUY-72]. Deren sehr umfangreiches Modell 
umfasst Druckverteilungen ausgelöst durch Organe, wie Herz, Muskeln, Niere, Kapillaren, 
Gewebe und Lunge, aber auch Einflüsse durch Elektrolyte, Erythrozyten, Zellplasma, Auf-
nahme von Getränken, Hormone, wie Aldosteron, Angiotensin oder antidiuretische Vertreter, 
und ähnliches. Die Verbindung aller beteiligten Komponenten über die Dynamiken der Zirku-
lation bildet den Schwerpunkt.  

Eine andere Simulation des kardiovaskulären Systems ergibt sich durch den Aufbau eines 
geschlossenen Kreislaufs bestehend aus Körperkreislauf und Lungenkreislauf mit zwischen-
geschalteter linker und rechter Herzhälfte. Die Arbeit von MATEJÁK et al. [MAT-14] 
verdeutlicht diese Simulation einer hydraulischen Betrachtung des kardiovaskulären Systems, 
wobei im Körperkreislauf die Aufteilung in drei verschiedene Organsysteme vorgenommen 
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wird. Als Elemente der Druckregulation dienen in Reihe geschaltete Arterien und Venen. 
Abbildung 9 verdeutlicht den Aufbau anhand eines hydraulischen Schaltplans. 

Rechtsherz Linksherz

Venen Arterien

Atrium

große 
Venen

Muskeln

Nieren

Andere

Pulmonalarterien PulmonalvenenLunge

 

Abbildung 9: Modell der vereinfachten Druckausbreitung und -beeinflussung im 

kardiovaskulären System [nach MAT-14] 

3.5 Zusammenfassung 

Bezüglich des Problems der schnellstmöglichen Verringerung bzw. Verhinderung von Frak-
turschwellungen sind auf dem Markt bereits sowohl aktive als auch passive Systeme zur Küh-
lung, zur Kompression und zur Kombination beider Effekte vorhanden. Bisher arbeiten diese 
Geräte nach vorgegebenen Steuerparametern. Das Thermal Therapy Device stellt dabei das 
einzige Gerät mit geschlossenem Kreislauf aus der Gesamtheit der aktiven Kühlsysteme dar. 
Das Lympha Wave ist aufgrund seiner fortlaufenden Druckausbreitung nach [PAR-80] bei den 
Kompressionssystemen am besten geeignet. Beide vorteilhafte Aspekte treten jedoch in keinem 
kombinierten System auf. 

Anhand des dargestellten Stands der Technik lassen sich folgende Bereiche herausarbeiten, die 
mit den bisherigen Systemen nicht abgedeckt sind: 

• Sensorik zum Erkennen von Entzündungsherden; 

• Sensorik zum Erkennen von Schwellungszu- und -abnahmen; 

• Ansteuerung einzelner Kühlbereiche mit unterschiedlichen Temperaturen; 

• Kühlung mit geregelter, patientenangepasster Temperatur; 

• Nachregelung des konstanten Drucks bei Schwellungszu- und -abnahmen; 

• Kompressionseinwirkung mit geregelten, patientenangepassten Druckimpulsen; 

• bessere Patientenakzeptanz durch Abtrennung zwischen Patienten-Manschette und 
Gerät; 

• Anwendung unter dem Stützverband. 
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Die Simulationsmodelle der Physiologie umfassen bisher Untersuchungen zur Wärmevertei-
lung über verschiedene Gewebeschichten in verschiedenen Körperregionen sowie den Wär-
metransport über das kardiovaskuläre System des Menschen. Unabhängig vom Blutfluss be-
schäftigen sich andere Studien mit den Orten von Wärmeeinspeisung und möglichen Wärme-
senken. Getrennt davon existieren Modelle zur Betrachtung der Druckverteilung im kardio-
vaskulären System ohne Druckeinwirkung von außen. Ein kombiniertes Modell aus der Ge-
samtheit dieser Aspekte ist jedoch nicht vorhanden. 

Aus den Rechercheergebnissen über die Simulationsmodelle der Physiologie lassen sich fol-
gende Schwerpunkte erkennen, die bisher aufgrund der fehlenden Kopplung in einer Gesamt-
simulation nicht behandelt wurden: 

• Modell der gekoppelten Simulation aus Druck und Temperaturverteilung bezogen auf 
die Physiologie des Menschen; 

• Betrachtungen des Druckabfalls bei Aufspaltung der Gefäßtypen in kleinere Gefäße; 

• Wirkung der Muskelpumpen auf den Druck in den Blutgefäßen; 

• Simulation von Entzündungsherden in Bezug auf die Temperaturverteilung im Körper 
durch die Blutzirkulation;   

• Nachbildung der Druckveränderung an Frakturstellen; 

• Simulation von Lymphgefäßen; 

• lokale Betrachtung eines Körperteils, z. B. einer unteren Extremität; 

• Betrachtung der Simulation des Herzes in seiner Funktion als pulsatile Pumpe. 

Anhand dieser Betrachtung leitet sich im nachfolgenden Kapitel die Präzisierung der Aufgaben-
stellung ab.  
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4 Präzisierung der Aufgabenstellung 

Das Hauptziel dieser Arbeit besteht darin, an einer Sprunggelenkfraktur die Zeit bis zum 
Schwellungsabbau gerätegestützt zu verringern bzw. den Aufbau einer Schwellung zu ver-
hindern. In diesem Kapitel geht es deshalb zunächst darum, abgeleitet aus den Ergebnissen 
theoretischer Untersuchungen, das Konzept zur Umsetzung eines zu entwickelnden Geräts 
bezüglich der Schwellungsreduktion mit Hilfe von Druck- und Temperaturbeeinflussung zu 
entwerfen. Der Neuheitsgrad der Umsetzung bei Vergleich mit dem Stand der Technik wird 
dabei betont. Zusätzlich erfolgt eine Festlegung der Parametergrenzen für Forderungen sowie 
die Angabe von Wünschen. Die Beschreibung der Reihenfolge der für die Entwicklung not-
wendigen Arbeitsschritte rundet dieses Kapitel ab. 

4.1 Konzeptvorstellung 

Anhand der in Kapitel 2 und 3 ersichtlichen medizinischen Studien und Randbedingungen ist 
es für eine optimale Anpassung an den Patienten sinnvoll, eine kombinierte, geregelte Kühlung 
und Kompression in einem medizintechnischen Gerät umzusetzen. Im Anschluss an diese 
Arbeit ist eine Sensitivitätsanalyse zur Erkennung stark beeinflussender Parameter durchzu-
führen. Dafür ist es erforderlich, ein Simulationsmodell des menschlichen Körpers in Bezug 
auf Temperatur- und Druckverteilung zu erarbeiten. 

Das in dieser Arbeit entwickelte Konzept zum Verringern bzw. Verhindern von Fraktur-
schwellungen beruht auf einer Reihe von Festlegungen. 

Allgemein: 

• Kühlung und Kompression werden in einem gemeinsamen System integriert; 

• Druckkammern und Kühlkammern sind angepasst an die Frakturart bzw. -lokalität; 

• Druckkammern und Kühlkammern integrieren sich zur größtmöglichen Patienten-
mobilität in einer leicht anzubringenden Manschette. 

Kühlsystem: 

• Lokalisieren von Entzündungsherden im Bereich des Stabilisierungsmediums; 

• gezielte Kühlung durch unabhängig ansteuerbare Wärmesenken im Frakturbereich; 

• Ablauf von geregelten angepassten Kühlkurven zur ausreichenden Kühlung ohne 
Unterkühlung. 

Kompressionssystem: 

• Druckkammern zur Erzeugung eines Konstantdrucks von außen zur Stabilisierung der 
Fraktur; 

• Erkennen von Schwellungszu- und -abnahmen durch Druckmessung in den Konstant-
druckkammern; 
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• gezielte Regelung zur Anpassung des kammerinternen Drucks an den Schwellungszu-
stand in den unabhängig ansteuerbaren Druckkammern zur Vermeidung von Druckge-
schwüren; 

• Ablauf von physiotherapeutisch erarbeiteten, fortlaufenden Druckimpulsen mit gerich-
teter Ansteuerung der Druckkammern zur technischen Nachbildung einer manuellen 
Lymphdrainage. 

Simulation: 

• Modellerstellung der physiologischen Zusammenhänge von Temperatur und Druck im 
menschlichen Körper und speziell an der unteren Extremität; 

• Simulation von Entzündungsherden und der Wirkung von äußerer Kühlung auf diese; 

• Simulation von Schwellungsvolumina und der Wirkung von äußerem Druck auf diese; 

• Modellerstellung des gerätetechnischen Kühlsystems; 

• Modellerstellung des gerätetechnischen Kompressionssystems. 

Diese Festlegungen stellen in einer ersten Darstellung den Neuheitsgehalt des Systems in dieser 
Arbeit dar. In jedem Kapitel sind zu Beginn detailliertere Beschreibungen zu neuartigen 
Simulationsmodellierungen und gerätetechnischen Verbesserungen aufgezeigt. 

4.2 Anforderungsliste 

Bezüglich der Geräteentwicklung ergeben sich verschiedene Forderungen und Wünsche an das 
System. Die Forderungen stellen dabei die quantitativen Vorgaben dar, die Wünsche die 
qualitativen. 

Forderungen 

Die Auswahl der Forderungen unterteilt sich in allgemeine (Tabelle 8), sowie solche bezüglich 
des Kühlsystems (Tabelle 9) und des Kompressionssystems (Tabelle 10). Zur Verdeutlichung 
der entsprechenden Parameter und deren Grenzen wird sich an den Bezeichnungen und 
Erkenntnissen aus den Kapiteln 2 und 3 orientiert. Zur Veranschaulichung einiger Parameter 
aus Tabelle 10 dient Abbildung 10. 

Tabelle 8: Allgemeine Forderungen an das System 

F-Nr. Bezeichnung Norm 

FG01 Biokompatibilität durch Verträglichkeit am Gewebekontakt DIN EN ISO 10993 [DIN-10] 

FG02 Korrosionsbeständigkeit gegenüber den Kühl- und Druckmedien DIN EN ISO 8044 [DIN-15] 

FG03 Einhaltung ungefährlicher Strom- und Spannungsgrenzwerte bzw. 
sichere Einhausung des Systems  

DIN EN 50191 [DIN-11] 
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Tabelle 9: Forderungen an das Kühlsystem 

F-Nr. Bezeichnung Parameter Wert und Einheit 

FC01 Anwendungstemperatur O���� 16 bis 20 °C, optimal 18 °C auf der Haut 

FC02 Anwendungsdauer  ���� 8 bis 30 min 

FC03 Fläche des 
Anwendungsgebietes 

����� je Kühlkammer ca. (80 x 80) mm2 (anatomisch 
angepasst) 

FC04 Periodizität („Häufigkeit“) der 
Anwendung 

L����	",���� 4 bis 48/d 

 

FC05 Verlauf der Kühltem-
peraturänderung 

∆O����∆ ����  
nach vorgegebenen, zu erarbeitenden 
Kurvenverläufen unter Berücksichtigung von 
Grenztemperaturen der Körperwärme 

FC06 Anzahl Kühlkammern s����,,k ≥ 3 (lokale Anordnung) 

FC07 Anzahl Temperatursensoren s����,
�

 ≥ 3 ∙ s����,,k (lokale Anordnung zum Erkennen 

des Entzündungsherdes) 

FC08 Genauigkeit Temperaturmess-
strecke 

∆O
�
,�� ≤ ± 1 K 

FC09 Systemart - aktiv durch Nachregelung des Systems 

 
 
 

 

Abbildung 10: Grafische Darstellung von zeitlich überlappenden Druckimpulsverläufen an 

verschiedenen Druckkammern des Kompressionssystems 

 

Eine Periode  ���.��,���

 bei Einwirkung der Druckimpulse umfasst dabei in Abbildung 10 den 

Zeitraum vom Beginn der Pulse in der ersten Druckkammer bis zum Wiedereinsetzen dieser 
Pulse anhand der Parameter aus Tabelle 10: 

 ���.��,���

 = Ö �;�
�,���

 +  �	;
�,���

Ù ∙ s�;�
�,���

 +  1���,���

 +  �	;
�,���.�� 

= 1L���.��,���

. (7) 
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Tabelle 10: Forderungen an das Kompressionssystem 

F-Nr. Bezeichnung Parameter Wert und Einheit 

FP01 Anwendungsdruck y=�

",���

 3,1 bis 6,1 kPa* (23 bis 46 mmHg) (CCL2 bis 
CCL3) 

FP02 Druck beim Kompressions-
impuls 

y�;�
�,���

 10,7 bis 26,7 kPa* (80 bis 200 mmHg) 

FP03 Anwendungsdauer  ���

 präoperativ: 15 min, postoperativ: 30 bis 60 min, 
Nachregelung des Drucks aller 5 min möglich 

FP04 Dauer eines Druckimpulses  �;�
�,���

 1 bis 3 s 

FP05 Anzahl Druckimpulse an einer 
Stelle in einer Periode 

s�;�
�,���

 1 bis 5 (ohne Impuls der Länge  1���,���

) 

FP06 Pause zwischen den Druck-
impulsen 

 �	;
�,���

 0,5 bis 10 s 

FP07 Haltezeit/Überlappungszeit 
eines Druckimpulses beim 
Übergang zur nächsten Kammer 

 1���,���

 Ö �;�
�,���

 +  �	;
�,���

Ù ∙ Ös�;�
�,���

 + 1Ù 

(fortlaufend) 

FP08 Pause am Ende einer Periode  �	;
�,���.�� 0,5 s bis 6 min 

FP09 Periodizität („Häufigkeit“) der 
Anwendung 

L����	",���

 präoperativ: 24 bis 3/d, postoperativ: 48 bis 5/d  

FP10 Fläche des Anwendungsgebietes ����

 je Druckkammer ca. (100 x 150) mm2 
(anatomisch angepasst) 

FP11 Verlauf der Druckänderung ∆y���

∆2���

  
fortlaufend, angepasst an Druckverläufe der 
lokalen Muskeln (von distal nach proximal sinken y=�

",���

 und y�;�
�,���

) 

FP12 Richtung der Druckausbreitung 2⃗���

 Beginn der Behandlung: proximal → distal, 
danach distal → proximal 

FP13 Anzahl der beginnenden Durch-
läufe „proximal → distal“ 

s���

,�� = s���

,+, mit Hinzunehmen von je einer mehr 

distal gelegenen Kammer pro Durchlauf 

FP14 Anzahl Druckkammern s���

,+, ≥ 3 (lokale Anordnung, überlappend) 

FP15 Anzahl Sensoren s���

,
�

 = s���

,+, (ein Sensor pro Kammer zum Er-

kennen von Schwellungszu- oder -abnahme) 

FP16 Systemart - aktiv durch Nachregelung des Systems 

*bezogen auf Hauttemperatur (sinkt O����, dann steigt y���

) und Körperregion (von distal nach proximal nimmt y���

 ab). 

 

Wünsche 

Da die Wünsche an das System allgemeiner sind, werden diese ohne Unterteilung der System-
bestandteile in Tabelle 11 dargestellt. Es erfolgt eine Wichtung nach hoher (3), mittlerer (2) 
und geringer Bedeutung (1). 
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Tabelle 11: Wünsche an Kühl- und Kompressionssystem 

W-Nr. Bezeichnung Beschreibung Wichtung 

W01 Lautstärke innerhalb der gesetzlichen Norm DIN EN 15251 für 
Stationen und in Schlafräumen von Krankenhäusern nach 
Einhausung (maximal 30 dB) [DIN-12] 

3 

W02 Wiederverwendbarkeit mehrmaliger Einsatz des Gerätes an verschiedenen Patienten 3 

W03 Patientenmobilität kleines leichtes Gerät zum Transport oder Möglichkeit des 
rückstandsfreien Trennens vom System 

2 

W04 Kostenminimierung Wirtschaftlichkeit beachten 2 

W05 Leistungsminimierung geringer Stromverbrauch des Geräts bei möglichst kleiner 
Spannung 

1 

 

4.3 Arbeitsschritte 

Um das vorgestellte Konzept umzusetzen, ist in Kapitel 5 zuerst ein Lösungsansatz zu erar-
beiten. Er muss die Funktionsstruktur von Energie-, Stoff- und Signalfluss umfassen. Zur 
Realisierung dieser Funktionen ist darauf aufbauend eine Wirkstruktur festzulegen. Sie unter-
teilt sich in dieser Arbeit in die Teile der Hardwareseite und der simulationsseitigen Modell-
ebenen. 

Liegen die umzusetzenden Strukturen fest, schließt sich die Modellierung der Physiologie des 
Menschen in Kapitel 6 an. Dabei ruht erstmalig das Hauptaugenmerk auf den Veränderungen 
von Druck und Temperatur in einer verletzten unteren Extremität, da dies in der Literatur bisher 
noch nicht hinreichend beschrieben ist. Zusätzlich wird die Beeinflussung des simulierten 
Körpers durch äußere Einwirkung von Kälte und Druck auf die Frakturstelle untersucht. Die 
Validierung dieses Modells erfolgt anhand von aus der Medizin bekannten Messwerten und 
Kurvenverläufen aus Experimenten und Untersuchungen. 

Um nachfolgend gerätetechnische Simulationsmodelle zu erarbeiten, ist es notwendig, vorab 
den groben Aufbau des Kühlsystems (in Kapitel 7) und des Kompressionssystems (in Kapitel 8) 
zu konzipieren. Dadurch können entscheidende materialspezifische Parameter bestimmt 
werden. Gleichzeitig entstehen Funktionsmuster, anhand derer man erste Tests der erstellten 
Hard- und Software an gesunden Probanden durchführen kann, um Schlussfolgerungen für die 
Funktionalität des Systems abzuleiten. 

Es schließt sich die Bewertung des Gesamtsystems in Kapitel 9 an. Darin werden zusätzliche 
Systemkomponenten vorgestellt, um den Gesamtaufbau abzurunden. 

Kapitel 10 umfasst abschließend Richtlinien zum Gestalten und Dimensionieren eines geräte-
technischen Kühl-Kompressionssystems. 

Die Zusammenfassung der Ergebnisse und ein Ausblick verschaffen in Kapitel 11 die Mög-
lichkeit, den erarbeiteten Stand zu präsentieren und Vorschläge für weiterführende Arbeiten zu 
geben. 
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4.4 Zusammenfassung 

Bezogen auf das Konzept der Umsetzung des geplanten neuartigen Kühl-Kompressionssystems 
werden Forderungen in Parametergrenzen und gewichtete Wünsche festgelegt. Anhand dieser 
ist es möglich, einen Lösungsansatz herzuleiten. Das weitere Vorgehen zur Entwicklung des 
angestrebten Geräts erschließt sich aus den aufgezeigten Arbeitsschritten.   
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5 Entwicklung eines Lösungsansatzes 

In diesem Kapitel soll anhand der abstrahierten Problemformulierung aus Kapitel 3 und der 
präzisierten Aufgabenstellung aus Kapitel 4 zuerst ein funktioneller Zusammenhang erschlos-
sen werden, um danach einen prinzipiellen Lösungsansatz zu erarbeiten. 

Veröffentlichungen zum vorliegenden Kapitel finden sich in den Quellen [PAE-15a, PAE-15b, 
PAE-16a]. 

5.1 Funktionsstruktur 

Die lösungsneutrale Darstellung des Energie-, Stoff- und Signalflusses im Zusammenspiel des 
geplanten Systems mit dem Frakturgewebe ist Abbildung 11 zu entnehmen. 

Das Hauptaugenmerk für die Entwicklung des Gerätes liegt auf den Blöcken G, B, C, H, J und 
K für das Kühlsystem sowie E, I, N und O für das Kompressionssystem. Aufeinander 
abgestimmt werden müssen dabei in Block G die Art der Kälteerzeugung, in Block H und I 
Aktoren zum Transport von Kühl- und Kompressionsmedium, in Block B, C und E die Mate-
rialparameter, wie Wärmeleitfähigkeit ³9(j des Fluids und Dehnbarkeit g+, des Einkop-
pelsystems für den Druck, in Block K und O Messgrößen am Patienten, wie Ist-Entzündungs-
temperatur O�>#?,.
��, Ort des Entzündungsherdes, Ist-Schwellungsdruck y
z��� und Ort der 

Druckvergrößerung durch die Schwellung, sowie in Block J und N die Einwirkung von 
Störgrößen, wie der Umgebungstemperatur O�
B und Druckeinwirkungen von außen oder durch 
Muskeln. 

Softwaretechnisch erfolgt eine Anpassung des Systems an den individuellen Patienten in den 
Blöcken M und Q. Anhand der Forderungen und Wünsche aus Abschnitt 4.2 können Grenzwer-
te für die Systemparameter in den Blöcken L und P festgelegt werden. Zusätzliche Informa-
tionen S��	�.
�� speist das medizinische Personal durch manuelle Eingaben über z. B. den 
Zeitpunkt der Frakturentstehung, den Startzeitpunkt der Therapie, den Zeitpunkt der Operation 
oder die Art der Fraktur sowie Angaben über Gewebedicken und deren Kompressibilität anhand 
des BMI ein. Man erhält in Form von Scoo,curve1 und Scoo,curve2 sowie Scom,curve die gewünschten, 
optimierten und physiologisch angepassten Kühl- und Druckkurven. 

Durch Zusammenschluss von Hard- und Software in Block B, C und E kann eine erste 
therapeutische Maßnahme für den krankhaften Gewebezustand in den Blöcken D und F erreicht 
werden. Durch permanente Rückkopplung in Block A ist eine situationsbedingte Anpassung 
der Kurvenverläufe an den aktuellen Gewebezustand möglich. Es ergibt sich ein Regelkreislauf. 

Insgesamt soll als Gesamtfunktion durch die Einwirkung von Kühlung und Kompression auf 
das Gewebe ein Beschleunigen des Abbaus der Schwellung bzw. ein Verhindern des Schwel-
lungsaufbaus stattfinden. Spätere Simulationen werden zeigen, dass eine solche Zeitverkürzung 
theoretisch möglich ist. 
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Abbildung 11: Funktionsstruktur bestehend aus Energie-, Stoff- und Signalfluss für die 
Entwicklung eines Kühl-Kompressionssystems mit dem Ziel des beschleunigten 

Schwellungsabbaus bzw. der Verhinderung des Schwellungsaufbaus 
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5.2 Hardwareseitige prinzipielle Wirkstruktur 

Für die Art der Einkopplung eines Drucks auf das menschliche Gewebe wird sich für die 
Geräteentwicklung an den Umsetzungen im Stand der Technik orientiert. Eine Druckkammer 
mit angeschlossener pneumatischer Pumpe ist die vorzuziehende Lösungsstrategie. Die Aus-
wahl für die Umsetzung der Wärmesenke umfasst eine weit größere Variantenvielfalt. Ent-
sprechend ist die Art der Wärmesenke zuerst festzulegen, bevor die grobe Struktur der Hard-
ware erarbeitet werden kann.  

5.2.1 Auswahl des Wärmesenke-Prinzips 

Anhand einer umfangreichen Varianten-
diskussion wurden Peltier-Elemente als 
für das zu entwickelnde geschlossene 
System geeignete Wärmesenken aus-
gewählt. Peltier-Elemente sind elektro-
thermische Wandler und beruhen auf 
dem PELTIER-Effekt, welcher besagt, 
dass beim Anlegen elektrischer Span-
nung an zwei miteinander verbundenen 
Materialien unterschiedlicher Dotierung 
eine Änderung des Wärmetransports an 
deren Grenzfläche durch die unterschiedlich gerichtete Bewegung der Ladungsträger auftritt. 
Die vereinfachte schematische Darstellung des Aufbaus in Abbildung 12 veranschaulicht 
diesen Zusammenhang. Die untere Keramikplatte (meist Al2O3) erwärmt sich aufgrund der 
kinetischen Energie der Ladungsträger, die obere kühlt sich wegen mangelnder Ladungsträger 
ab. Durch eine Reihenschaltung vieler n- und p-dotierter Halbleiterpaare (meist Bi2Te3) zwi-
schen den Keramikplatten wird der Effekt vergrößert. 

Peltier-Elemente weisen im Gegensatz zu anderen Kühlverfahren viele Vorteile im Anwen-
dungsbereich der Medizintechnik auf, wie beispielsweise eine kompakte, platzsparende Bau-
weise, Geräuschlosigkeit, Wartungs- und Vibrationsfreiheit aufgrund fehlender beweglicher 
Teile, geringe Betriebsspannungen, Freiheit von giftigen Kühlmitteln und die Möglichkeit, die 
gewünschte Temperatur genau einzuregeln. Ein Nachteil besteht in dem geringeren Wir-
kungsgrad ²�� von ca. 0,1 des CARNOT-Wirkungsgrades [WIK-18g]. 

5.2.2 Bestandteile des Systems 

Im Ergebnis dieses Vergleichs wird als umsetzbares Konzept eine Aufteilung des Kühl-Kom-
pressionssystems in drei Bestandteile angesehen. Es handelt sich um die frakturnahe Kühl-
Kompressions-Manschette, die Gerätekonsole mit integriertem Mikrocontroller und den Sys-
temadapter zur schnellen Verbindung der beiden erstgenannten Teilsysteme. Bei der Umset-
zung erfolgt eine grobe Orientierung am Stand der Technik. Das technische Prinzip ist in 
Abbildung 13 dargestellt. Alle drei Komponenten werden nachfolgend genauer erläutert.  

Abbildung 12: Schematischer Aufbau eines 
Peltier-Elements 
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Abbildung 13: Prinzipielle Struktur des Kühl-Kompressionssystems bestehend aus den 
Teilbereichen Kühl-Kompressions-Manschette, Systemadapter und Gerätekonsole 

 

 
(a) (b) (c) (d) (e) 

Abbildung 14: Reihenfolge des Aufbringens der Lagen der Kühl-Kompressions-Manschette 
a) Sprunggelenkfraktur mit Entzündungsherd, b) Temperatursensormatte, c) hydraulische 

Kühlkammern, d) pneumatische Druckkammern, e) Stabilisierungsverband [PAE-15b] 
 

Kühl-Kompressions-Manschette 

Die Kühl-Kompressions-Manschette dient als lokale Wärmesenke und Druckquelle auf die 
Frakturstelle und das umliegende Gewebe im direkten Patientenkontakt. Sie ist schichtweise 
aufgebaut, von innen nach außen beginnend mit einer Temperatursensormatte und einem hy-
draulischen Kühlkammersystem, bestehend aus mäanderförmigen Kühladern, gefolgt vom 
pneumatischen Druckkammersystem. Außen muss sich zur Stabilisierung und als Realisierung 
einer Ausdehnungsgrenze für die Druckkammern zum Aufbringen eines Gegendrucks ein 
Stabilisierungsmedium anschließen, z. B. ein Gipsverband oder eine Orthese. Innen kann unter 
Umständen eine dünne Stoffbandage angebracht werden, um das Wohlbefinden des Patienten 
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zu erhöhen. Der Schichtaufbau wird in Abbildung 14 verdeutlicht. Eine Trennung der 
Manschette von der Gerätekonsole ist notwendig, um auf verschiedene Schuhgrößen bei 
gleicher Hardware zu reagieren und dem Patienten eine große Mobilität auch ohne Anschluss 
der Gerätekonsole oder Abnehmen der Bandage zu ermöglichen. Gleichzeitig kann so die 
Manschette nach der Anwendung entweder desinfiziert oder als Wegwerfartikel gestaltet 
werden. 

Gerätekonsole 

Die Gerätekonsole beinhaltet die kostenintensiveren, wiederverwendbaren Hardwarekompo-
nenten. Das Herzstück der Regelung bildet dabei der Mikrocontroller. Er steuert angepasst an 
die individuellen Parameter des Patienten die pneumatische und hydraulische Pumpe, die 
Wärmesenke und die Ventile anhand der einprogrammierten, optimierten Kühl- und Druck-
kurven. Die Temperaturzustände an der Frakturstelle werden dabei durch die Temperatursen-
soren in der untersten Schicht der Kühl-Kompressions-Manschette erkannt. Die Drucksensoren 
befinden sich dagegen bereits in der Gerätekonsole. Sie können die An- und Abschwellung des 
Frakturgewebes erkennen. Eine Anpassung des Systems an den Patienten, beispielsweise durch 
einen Not-Aus-Taster oder ein integriertes Display, ist außerdem möglich. 

Systemadapter 

Zur Anwendung in der medizinischen Praxis ist eine schnelle und sichere Verbindung zwischen 
Gerätekonsole und Kühl-Kompressions-Manschette erforderlich. Dabei muss ein leckagefreier, 
spritzwassergeschützter, dichter Verschluss mehrerer Druckluft- und Kühlwasserzuführungen 
sowie eine sichere elektrische Weiterleitung der Sensorsignale gewährleistet werden. Zudem 
erleichtert ein kraftoptimierter Verbindungsmechanismus dem medizinischen Personal die 
Arbeit. 

5.3 Simulationstechnische Modellebenen 

Für die Realisierung einer Anpassung an den individuellen Patienten ist es notwendig, sich 
eingehend mit der Physiologie des menschlichen Körpers auseinanderzusetzen, um optimierte 
Kühl- und Druckkurven zu ermitteln. Damit die Patienten keinen Schaden erleiden, soll dafür 
eine angepasste Simulation einzelner Körperteile erfolgen. Zur Veranschaulichung des Modells 
dient Abbildung 15. Hier sind die körpereigenen Bereiche in schwarz, die temperaturbezogenen 
Elemente in rot und die Kompressionsbestandteile in blau dargestellt. 

Die Erstellung des physiologischen Simulationsmodells soll anhand medizinischer und 
biologischer Studien sowie mathematischer Modelle physiologischer Vorgänge erfolgen. Man 
erkennt an der Modellierung der Physiologie eine Kombination aus den Darstellungseigen-
schaften der verschiedenen, in Abschnitt 3.4 vorgestellten Modellierungsmöglichkeiten. Das 
dargestellte Mehr-Segment-Modell besteht aus dem näher zu betrachtenden Ein-Segment-
Modell „gesunde Extremität“, welches hier im Bild auch in der Version „verletzte Extremität“ 
parallel dargestellt ist, sowie aus dem „Rumpf“ als Modell der Organdurchblutung. Zur 
Modellierung der Ursachen und Wege von Wärme wird sich auf die Wärmeeinspeisung 
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Abbildung 15: Schematische Darstellung des Grundaufbaus der Simulation bestehend aus 

körpereigenen Bereichen (schwarz), temperaturbezogenen Elementen (rot) und 

kompressionsbezogenen Elementen (blau) 

 

durch Stoffwechsel im Bereich der inneren Organe und auf die Wärmeleitung und -konvektion 
im Bereich der Extremitäten beschränkt. Das Modell ist in Bezug auf die Mechanismen der 
menschlichen Thermoregulation bewusst einfach gehalten, da beim Patienten im ruhenden 
Zustand nicht mit einer übermäßigen Wärmeabfuhr beispielsweise durch Schweißproduktion 
gerechnet wird. Um auf die Druckzusammenhänge im System einzugehen, erfolgt die Erstel-
lung eines geschlossenen Kreislaufs des kardiovaskulären Systems mit linkem und rechtem 
Herzventrikel als Pumpenantrieb sowie der Aufspaltung in verschiedene Blutgefäßtypen, um 
auf das körpereigene Druckgefälle einzugehen. Das Modell der Physiologie soll anhand 
medizinischer Studien zum Temperatur- und Druckverhalten im Körper validiert werden. 

Die Schnittstellen zwischen dem physiologischen Modell und den von außen anzukoppelnden 
Modellen des Kühl- und des Kompressionssystems sollen die Ermittlung optimierter Kühl- und 
Druckkurven durch Beeinflussung maschinenseitig einfließender Parameter ermöglichen. Um 
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die dafür nötigen technischen Funktionsmuster ebenfalls zu simulieren, sind vorab einige 
Randbedingungen bezüglich einer umsetzbaren Fertigung dieser Teilsysteme zu ermitteln. 

5.4 Zusammenfassung 

Die Kopplung beider Therapiesysteme in einem Gerät soll eine zeitlich schnelle Verringerung 
von Frakturschwellungen erreichen. Um dies nachzuweisen, erfolgt eine ausführliche Simu-
lation der menschlichen Physiologie, an die man Modelle des Therapiegeräts anschließt. Die 
beiden Teile des Therapiegeräts selbst werden dafür als Funktionsmuster entwickelt. 
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6 Modelle der Physiologie 

Im konzipierten Kühl-Kompressionssystem ist eine Regelung zur Anpassung an den indivi-
duellen Patienten umzusetzen. Trotz der Tatsache, dass jeder Mensch anders ist, sei es bezogen 
auf Alter, Größe, Gewicht oder die Schlafphasen, soll ein größtmögliches Wohlbefinden bei 
gleichzeitig bestmöglichem Schwellungsabbau erreicht werden. Ziel ist es, sowohl eine 
optimierte Kühl- als auch eine Druckkurve angepasst an die physiologischen Besonderheiten 
des Menschen zu entwickeln. Medizinisches Expertenwissen mit einer großen Vielzahl an 
Einflussparametern bei sehr komplexem, nichtlinearem Verhalten biologischer Prozesse im 
Körper muss bei der Konzipierung der Reglung beachtet werden. Aus diesem Grund ist ein 
Teilmodell der Physiologie zur Simulation des Temperatur- und Druckverhaltens im mensch-
lichen Körper mit Fokus auf einer unteren Extremität erforderlich. In der Simulation kann man 
so die optimierten Kurven ermitteln und später als parameterbezogene Funktionen in die 
Hardware integrieren, um Rechenzeit einzusparen. Weiterhin ist es möglich, Probleme z. B. bei 
Einschwingvorgängen ohne realen Patientenkontakt zu erkennen und so möglichst ohne 
Patientenschädigung erste Systemtests vorzunehmen. 

Im Gegensatz zu bisherigen Modellen zur menschlichen Physiologie, wie beispielsweise [BRU-
08, FIA-98, MAT-14], wird im vorliegenden Modell keine Trennung oder alleinige 
Betrachtung von Hydraulik und Thermodynamik in unabhängige Teilmodelle vorgenommen. 
Das Zusammenspiel von Druck- und Temperaturänderung über die Verteilung des Blutstroms 
auf verschiedene Gefäße steht im Fokus. Daneben erfolgt erstmalig eine Differenzierung in die 
einzelnen Gefäßtypen eines Gefäßstranges des Körpers. In dieser Arbeit wird dabei auf die 
Gefäße in der unteren Extremität eingegangen. Weiterhin tritt als Neuheit eine Betrachtung der 
Lymphbahnen im Zusammenhang mit dem kardiovaskulären System auf. Zusätzlich erfolgt 
eine Betrachtung der Veränderung durch Entzündungsherde in der unteren Extremität im 
Kontrast zu normalen Körpertemperaturen und Druckverhältnissen auf das Gewebe. Der 
Zusammenhang bei der Entstehung von Schwellungsvolumen findet ebenfalls Beachtung. Das 
vorliegende Modell erhebt nicht den Anspruch der physiologischen Vollständigkeit, sondern 
stellt ein vereinfachtes Modell zur Nachbildung der für den Anwendungsfall relevanten Gesetz-
mäßigkeiten dar. 

Zum vorliegenden Kapitel bereits veröffentlichte Ergebnisse finden sich in den Quellen [PAE-
16b, PAE-17a, PAE-17b]. 

6.1 Klinische Umgebung 

Als globale Umgebungstemperatur O�
B liegen ca. 24 °C vor, die gemäß DIN EN 15251 nach 
Kategorie I für Räume mit empfindlichen und anfälligen Personen mit besonderen Bedürf-
nissen bestehen [DIN-12]. Es werden geschlossene Räume angenommen. Der Umgebungs-
luftdruck y�
B wird im Bereich der Meereshöhe angenommen und beträgt 101,325 kPa. Diese 
Bedingungen gelten ebenfalls für die Modelle der Kühlung und Kompression aus Kapitel 7 und 
8. 
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6.2 Modellerstellung des genormten Körpers 

Zur Informationsgewinnung für die Entwicklung von Modellen der Physiologie dienen 
medizinische und biologische Studien sowie mathematische Modelle physiologischer Vor-
gänge. Das in der Simulationsumgebung SimulationX Version 3.8 Professional Edition der 
Firma ESI ITI GmbH vorliegende Modell ist in Abbildung 16 zu erkennen. Im Nachfolgenden 
werden die einzelnen Modellbereiche vorgestellt. 

6.2.1 Festlegung eines genormten Mensch-Extremitäten-Modells 

Zur vergleichbaren Modellierung der menschlichen Anatomie erfolgt eine Orientierung an der 
Norm DIN 33402-2 über die Ergonomie bzw. Körpermaße des Menschen anhand anthropo-
metrischer Vermessungen [DIN-07]. Allgemeine Angaben bezüglich dieses „Norm-Menschen“ 
sind Tabelle 12 zu entnehmen. Es werden die Angaben jeweils des 50. Perzentils einer männ-
lichen Person in der Altersspanne von 18 bis 65 Jahren verwendet. Zusätzliche Informationen 
zu normierten Größen sind mit Quellenangaben versehen. 

Tabelle 12: Parameter des Norm-Menschen 

m����   

in kg 

5����      

in m 

 ����¡¡¡¡¡¡¡     

in a 

yy�	"        
in % 

�����     

in m2 

¥q9^C in l ∙ min×h 

u�	
	�    
in W 

O1��       
in °C 

¥��,��
        

in l 

79,0 1,75 41,5 14,0 1,95 4,5 bis 7 84,4 37,00 4,5 

[DIN-07] [FIA-99] Gl. (8) [FAH-
15] 

Gl. (9) [FIA-99] [SIL-12] 

mit m���� Körpermasse; 5���� Körpergröße;  ����¡¡¡¡¡¡¡ Durchschnittsalter; yy�	" Körperfettanteil; ����� Körper-

oberfläche;  ¥q9^C Herzminutenvolumen; u�	
	� Grundumsatz; O1�� Körperkerntemperatur vorgegeben vom Hypo-

thalamus; ¥��,��
 Gesamtblutvolumen. 

 

Die Körperoberfläche ����� kann nach der DUBOIS-Gleichung [DUB-16] bestimmt werden: 

 ����� = 0,007184 m( ∙ ì5����cm íP,î(� ∙ �m����kg �P,%(�. (8) 

Zur Ermittlung des Grundumsatzes u�	
	�, d. h. der basalen Stoffwechselrate, lässt sich die 
HARRIS-BENEDICT-Gleichung für Männer [nach HAR-18] verwendet: 

u�	
	� = �278,42 + 57,36 1kg ∙ m���� + 2093 1m ∙ 5���� − 28,47 1a ∙  ����¡¡¡¡¡¡¡� ∙ 186,4 W. (9) 

In Bezug auf die anatomischen Parameter der Organsysteme und speziell dabei des Systems 
„untere Extremität“ werden weiterhin folgende Festlegungen getroffen: 

• Modellierungen, die Bezug zu entsprechenden Organsystemen aufweisen, sind durch 
den zugehörigen Index org gekennzeichnet. Es gibt Lung (Lunge), Bra (Gehirn), Cor 

(Herzkoronarien), Gas (Magen-Darm-Trakt), Liv (Leber), Kid (Nieren), Mus (Mus-
keln), SkB (Haut und Skelett) und uEx (untere Extremität). 

• Modellierungen, die Bezug auf den örtlichen Bereich der Betrachtung von physio-
logischen Verhältnissen in der unteren Extremität aufweisen, sind durch den zugehör-

https://doi.org/10.51202/9783186297174 - Generiert durch IP 216.73.216.36, am 21.01.2026, 03:37:59. © Urheberrechtlich geschützter Inhalt. Ohne gesonderte
Erlaubnis ist jede urheberrechtliche Nutzung untersagt, insbesondere die Nutzung des Inhalts im Zusammenhang mit, für oder in KI-Systemen, KI-Modellen oder Generativen Sprachmodellen.

https://doi.org/10.51202/9783186297174


6   Modelle der Physiologie 55 

 

 

igen Index part gekennzeichnet. Es gibt thigh (Oberschenkel), shank (Unterschenkel 
bzw. Wade) und foot (Fuß). 

• Modellierungen, die Bezug zu den Temperaturverteilungen in den Gewebeschichten 
aufweisen, sind durch den zugehörigen Index tis gekennzeichnet. Es gibt bone (Kno-
chen), musc (Muskel), fat (Fett) und skin (Haut). 

• Modellierungen, die Bezug zu den Druckverhältnissen der Blutgefäße aufweisen, sind 
durch den zugehörigen Index ves gekennzeichnet. Es gibt Aro (Aorta), Arg (große 
Arterien), Ara (Arterienäste), Ari (Arteriolen), Kap (Kapillaren), Vni (Venolen), Vna 
(Venenäste), Vng (große Venen) und Vnc (Venae cavae). 

• Modellierungen, die Bezug zu den Druckverhältnissen der Lymphgefäße aufweisen, 
sind durch den zugehörigen Index lym gekennzeichnet. Es gibt Lyk (Lymphkapillaren), 
Lyp (Präkollektoren), Lyc (Kollektoren) und Lys (Lymphsammelstämme). 

• Die Masse mnop beträgt ca. 20 % von m���� [WIK-17]. Zur Vereinfachung ist daher 

bei Betrachtung des Organsystems „untere Extremität“ und der zugehörigen Lymph-
gefäße in Bezug auf etwa gleich verteilte Gewebeansammlungen in anderen Extremi-
täten, im Kopf usw. mit einem Anteil von yynop von 20 % zu arbeiten, wenn nicht 
anders angegeben. 

• Als Frakturart wird eine Sprunggelenkfraktur, d. h. eine Lokalisierung im Fußbereich, 
angenommen. 

Um zu verdeutlichen, dass für einen übergeordneten Begriff mehrere passende Unterbezeich-
nungen gewählt werden können, sind die zugehörigen Indices kursiv geschrieben. Die Indices 
betreffend sind immer so viele Angaben wie nötig je Parameter vorgenommen. Fehlen Angaben 
zur spezifischen Festlegung der oben aufgeführten allgemeinen Indices, sind die Parameter 
allgemein für alle Unterarten der fehlenden allgemeinen Indices zu verstehen.  

6.2.2 Modellierung des kardiovaskulären Systems 

Das entwickelte Modell des kardiovaskulären Systems besteht aus dem Körperkreislauf, der bei 
der linken Herzhälfte (linkes Ventrikel und linkes Atrium) beginnt und bis zur rechten 
Herzhälfte (rechtes Ventrikel und rechtes Atrium) verläuft, und dem Lungenkreislauf, der sich 
von rechtem zu linkem Herz erstreckt. Die Kreisläufe sind in Reihe geschaltet. Die Organe des 
Körperkreislaufs können mit parallel geschalteten Widerständen verglichen werden. Den 
entscheidenden Simulationsbereich in dieser Arbeit stellt jedoch ein menschliches Bein mit 
Fuß, auch als Organsystem „untere Extremität“ bezeichnet, dar. Es ist detaillierter aufgesplittet. 
Die übrigen Organe und Extremitäten sind abstrahiert. Der Versuch einer derartig systemisch 
vollständigen Modellierung wird unternommen, da bei Beeinflussung der unteren Extremität 
durch Druck und Temperatur auch von einer Reaktion auf die anderen Organsysteme 
auszugehen ist und eine Rückkopplung von diesen realistisch erscheint. Beispielsweise betrifft 
dies den Volumenstrom. Die Simulationsergebnisse sind durch diese ganzheitliche Modellier-
ung für die Praxis relevanter. 

Die einzelnen anatomischen Bestandteile des kardiovaskulären Systems werden physikalisch 
für das Simulationsmodell im Nachfolgenden aufbereitet. Abbildung 16 verdeutlicht dafür den 
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Aufbau des kardiovaskulären Systems in der grafischen Oberfläche von SimulationX. Zu 
beachten ist, dass die linke Herzhälfte im Bild rechts zu finden ist, die rechte Herzhälfte 
entsprechend links, wie es in physiologischen Modellen mit Perspektive der Betrachtung des 
Patienten von vorn üblich ist. 

 

 

Abbildung 16: Modell der betrachteten Physiologie des Menschen [PAE-17a] 

Blut 

Blut ist das zentrale hydraulische Medium im physiologischen Simulationsmodell und muss für 
die durchzuführende Simulation eigens definiert werden. Es handelt sich bei diesem Stoff um 
eine Suspension von Blutzellen in einer wässrigen Lösung nieder- und hochmolekularer Stoffe, 
dem sogenannten Blutplasma. 

Das Medium Blut ist eine nicht-NEWTON‘sche Flüssigkeit, genauer gesagt gehört es zu der 
Gruppe der BINGHAM-Fluide [POL-08]. Für die Fließeigenschaften lässt sich daher nur eine 
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scheinbare Viskosität oder „Scheinviskosität“ ²�� angeben, deren Orientierungswert bei 3,5 bis 
4,5 mPa·s liegt [POL-08]. Die Blutviskosität hängt unter anderem vom Hämatokritwert, der 
Erythrozytenverformbarkeit (FÅHRAEUS-LINDQVIST-Effekt) und -aggregation, der Blutplasma-
viskosität, der Temperatur und der Strömungsgeschwindigkeit des Blutes ab [POL-08, FAH-
15]. Je höher der Hämatokritwert und je geringer die Strömungsgeschwindigkeit ist, desto 
stärker nimmt der Viskositätswert zu. Für die Simulation werden zur Veinfachung in diesem 
Modell folgende Annahmen getroffen: 

• Blut stellt ein NEWTON’sches Fluid dar, da nur bei kleinen Fließgeschwindigkeiten ¥q�� 
und kleinen Gefäßdurchmessern 7��� Unterschiede bestehen. 

• Die dynamische Viskosität ²�� wird konstant auf einen Wert von 4,0 mPa·s [POL-08] 

festgelegt und die kinematische Viskosität ´�� auf 3,8·10-6 
Ar


  bei O1�� [NIC-11].  

• Der Hämatokritwert yy1=" beträgt in einem gesunden Körper etwa 45 % [POL-08]. 

• Blut ist inkompressibel, weshalb die Dichte ¶�� als konstant angenommen wird. 

Die kritische REYNOLDS’sche Zahl �I�� liegt bei 1100 [POL-08]. Unter diesem Wert ist die 
Strömung bei gesunden Personen als laminar anzunehmen. Bei geringen Strömungsgeschwin-
digkeiten und bei kleinen Gefäßradien im Organismus ist dies erfüllt. 

Die Dichte ¶�� von Blut ist in [FIA-98] mit 1069 
=�Añ angegeben, kann aber abhängig vom 

Feststoffgehalt schwanken. 

Für die spezifische Wärmekapazität 3�� gilt abhängig vom Hämatokritwert nach [BLA-00]: 

 3�� = 4146,7 − 13,1 ∙ yy1=", (10) 

mit 3�� in 
�=�∙,, yy1=" in %. 

 

Die aufgrund fehlender Informationen als konstant angenommene Wärmeleitfähigkeit ³�� für 

das gesamte Blutgemisch beträgt 0,492 ± 0,009 �A∙, [HOL-09]. 

Der Wärmeausdehnungskoeffizient °�� wird anhand der Ergebnisse aus [HIN-85] festgelegt. 
Der Studie [HIN-85] ist dabei der in Abbildung 101 in Anhang A.1 dargestellte Graphenverlauf 
entnommen und dem Verlauf die Gleichung angenähert, die eine ausreichend genaue, lineare 
Abhängigkeit des Wärmeausdehnungskoeffizienten °�� zur Bluttemperatur O�� angibt: 

 °�� = (0,0666 ∙ (O�� − 273,15K) + 1,648 K) ∙ 10×%
1 K( , (11) 

mit Angabe von  O�� in °C. 
 

Der Kompressionsmodul c�� beträgt 2,0 ∙109 Pa [GHI-16]. 

Als Grenzwerte für die Temperatur werden O��,��z und O��,1.�1 mit - 40 °C und 42 °C festgelegt. O��,1.�1 stellt dabei den Temperaturwert dar, ab dem eine Denaturierung von Proteinen einsetzt. 

Die Druckgrenzwerte y��,��z und y��,1.�1 sind mit 0 Pa und 140 MPa festgesetzt. Ab dem Wert y��,1.�1 tritt nach [YAM-02] die Hämolyse von Blut auf. 
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Herz 

Für den Doppel-Hohlmuskel Herz erfolgt eine 
Unterteilung in linke und rechte Herzhälfte. Beide 
Herzteile werden als hydraulische Hubkol-
benpumpe dargestellt (Abbildung 17), die einen 

Volumenstrom ¥q9^C, das sogenannte Herzminu-

tenvolumen, von 4,5 bis 7 
�A.
 aufweisen [FAH-15, 

POL-08]. Dieser verläuft nichtlinear mit einer 
Herzfrequenz L9Q von 70 min-1 und einem jewei-
ligen Schlagvolumen ¥bC von 50 bis 70 ml [POL-
08], wenn sich der Patient in Ruhe befindet. Das 
Fassungsvermögen ¥C�
" je Ventrikel beträgt etwa 
120 bis 140 ml [POL-08]. Nach jedem Herzschlag 
verbleibt ein Restvolumen ¥\C von ca. 45 bis 
70 ml im Ventrikel [THE-05]. Ein üblicher 
Verlauf des über die Zeit ausgetriebenen Blutvo-
lumens im linken Ventrikel ist [THE-05, FAH-15] nachempfunden und in Abbildung 18 zu 
sehen. Der Graphenverlauf wurde qualitativ für beide Pumpen übernommen und jeweils ent-
sprechend der im Modell gewünschten Werten von L9Q und ¥bC skaliert. 

 

Systole Diastole  

I II  III IV  

g. offen g. geschlossen Arterienklappen 

g. geschlossen g. offen AV-Klappen 
 

 

 

     ¥bC 

 

     ¥\C 

 

Abbildung 18: Zeitliche Zuordnung des Blutvolumens im linken Ventrikel des Herzens zu den 
Aktionsphasen des Herzens (I Anspannungsphase, II Austreibungsphase, 

III Entspannungsphase, IV Füllungsphase) [nach THE-05, FAH-15] 

Zur Simulation des Plungerzylinders der Hubkolbenpumpe wird der Kolbendurchmesser mit 
dem Maximaldurchmesser 79�	�" des Herzens von 10 cm gleichgesetzt [POL-08]. Der zuge-
hörige Kolbenhub ergibt sich idealisiert anhand der Berechnung des aktuellen Zylinder-
volumens entsprechend des Blutvolumens im Ventrikel. 
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Herzhälfte, bestehend aus Herzklappen, 

Atrium und Ventrikel 

 Ventrikel 
Atrium 

Arterien-

klappe 

AV-

Klappe 

Venen-

Zugang 

https://doi.org/10.51202/9783186297174 - Generiert durch IP 216.73.216.36, am 21.01.2026, 03:37:59. © Urheberrechtlich geschützter Inhalt. Ohne gesonderte
Erlaubnis ist jede urheberrechtliche Nutzung untersagt, insbesondere die Nutzung des Inhalts im Zusammenhang mit, für oder in KI-Systemen, KI-Modellen oder Generativen Sprachmodellen.

https://doi.org/10.51202/9783186297174


6   Modelle der Physiologie 59 

 

 

Die Modellierung des rechten und linken Vorhofs (Atrium) erfolgt durch Volumen-Elemente. 
Das Vorhof-Volumen ¥k"� wird nach [LAN-06] berechnet:  

 ¥k"� = �22 ± 6 mlm(� ∙ ����� ≈ 43 ml. (12) 

Die vier Herzklappen werden durch Rückschlagventile mit dem Durchmesser der ankop-
pelnden Gefäße nachgebildet. 

Um später den Einfluss der hydrostatischen Drücke in den Blutgefäßen zu ermitteln, dient die 
rechte Herzhälfte als Bezugsdruck. Das Simulationsmodell erhält dafür im Bereich des rechten 
Atriums eine Konstantdruckquelle mit einem Wert von 0 kPa und stellt dort die hydrostatische 
Indifferenzebene, die laut [FIS-14] etwa auf der Höhe des Zwerchfells liegen soll. 

Aorta und Hohlvenen (Venae cavae) 

Die großen Blutbahnen zwischen Herz und Bein werden vereinfacht durch eine Rohrleitung 
dargestellt. Entsprechende Parameter sind in Tabelle 15 enthalten. 

Als mittlere Wandrauigkeit ��k�� und ��C
� des Endothelgewebes in der Aorta und den 
Hohlvenen wird ein Wert von 4,43 µm für einen gesunden Patienten angenommen [nach WES-
13]. 

An der Aorta tritt zusätzlich der sogenannte Windkesseleffekt auf. Durch den großen Elastin-
Anteil der Aortawand ist es möglich, den pulsierenden Blutstrom, der aus dem Herzen kommt, 
anfänglich ähnlich eines vorgeschalteten Kondensators zu glätten und eine annähernd 
kontinuierliche Strömung zu erzeugen. Dies geschieht, indem sich die Gefäßwand in der Zeit 
der Systole ausdehnt und dadurch Blut speichert und in der Diastole durch ein Entspannen der 
Gefäßwände das Blut in das kardiovaskuläre System abströmt.  

Zur Berücksichtigung der elastischen Eigenschaften der großen Blutgefäße kann das Kom-
pressionsmodul c��� zur Übertragung des linearen Elastizitätsmoduls auf Blutgefäße nach 
Gl. (13) verwendet werden [POL-08]. Die daraus zu berechnende Compliance $��� kenn-
zeichnet die Volumendehnbarkeit des Gefäßes: 

c��� = dy"Ad¥��� ∙ ¥��� = dy"Ad����d���� ∙ d����
∙ ���� ≈ dy"A2 ∙ π ∙ ���� ∙ d���� ∙ π ∙ ����( 

= 1$��� ∙ ¥���, 
(13) 

mit ¥��� Volumen im Gefäß; ���� durchströmte Fläche eines Gefäßes; ���� Radius des Gefäßes; y"A transmuraler 
Druck. 
 

Der Kehrwert der Compliance $��� ist ein Maß für die Steifigkeit der Gefäße und beträgt auf 

der gesamten arteriellen Strombahn etwa 1 
AA9�A�  bzw. 133,3 

�	A� [THE-05]. Der transmurale 

Druck y"A wird dabei als Differenz aus dem Druck y���,. des Blutes im Gefäß mit dem Druck y���,	 durch das Gewebe außerhalb des Gefäßes ermittelt: 
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 y"A = y���,. − y���,	. (14) 

Als Parameter für die Belastung der Gefäßwand kann die Wandspannung ·��� für ideale 
Zylinder nach der YOUNG-LAPLACE-Gleichung, wie in Gl. (15) angegeben, benutzt werden. Sie 
beschreibt, wie groß die Kraft ist, die die Gefäßwand aufbringen muss, um dem transmuralen 
Druck y"A standzuhalten:  

 ·��� = y"A ∙ ����7�,���, (15) 

mit 7�,��� Wanddicke des Gefäßes. 

 

Anhand des HOOKE’schen Gesetzes ergibt sich bei kleinen Änderungen d���� im Blutgefäß der 
Elastizitätsmodul F���: 

 F��� = ·���±��� = dy"Ad���� ∙ ����(
7�,���, (16) 

mit ±��� Dehnung des Gefäßes. 
 

Die Druck-Volumen-Beziehung folgt dabei nicht dem HOOKE’schen Gesetz, sondern der 
Dehnungswiderstand der Gefäßwände nimmt mit ansteigender Füllung zu. Durch Einsetzen der 
nach der Wellengleichung Gl. (17) berechenbaren Pulswellengeschwindigkeit ¨��C [POL-08] 
und des Kompressionsmoduls c��� bezogen auf ein ideal zylindrisches Gefäß in den in Gl. (16) 
dargestellten Elastizitätsmoduls F��� der Gefäße [FAH-15] erhält man Gl. (18). Mit ihrer Hilfe 
kann anhand bekannter Werte der Pulswellengeschwindigkeit ¨��C auf den Elastizitätsmodul F��� der Gefäße geschlussfolgert werden: 

 ¨��C = ôc���¶�� , (17) 

 F��� = ¨��C( ∙ 2 ∙ ���� ∙ ¶��7�,��� . (18) 

Da sich die Pulswellen aufgrund der Glättung durch die Kapillaren nur arterienseitig ausbilden, 
können ebenfalls nur diese Elastizitätsmodule nach der ermittelten Gleichung berechnet 
werden. Die Hohlvenen sowie die übrigen venenseitig gelegenen Gefäße werden bei Druck 
stärker gedehnt, d. h. sie werden als Speicherelemente betrachtet und besitzen einen geringeren 
Elastizitätsmodul [FIS-14]. Dieser beträgt unter Ermangelung weiterer Angaben für alle 

Venengefäße ca. 5·104 
©Ar [CAR-12]. Die Angaben zu den einzelnen Elastizitätsmodulen sind 

in Tabelle 15 zu finden. 

Lungenkreislauf  

Da der Lungenkreislauf in Reihe zu allen anderen Teilkreisläufen des Körperkreislaufs ge-

schalten ist, verläuft durch ihn über die Zeit von L9Q×h eine Menge von 100 % des im Körper 

zirkulierenden Blutvolumenstroms ¥q��. In körperlicher Ruhe umfasst das Volumen ¥��,Rn?� der 
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Lungengefäße ca. 18 % des Gesamtblutes ¥�� [POL-08], was einem Wert von 810 ml ent-
spricht. 

Der Lungenkreislauf wird vereinfacht als steife Rohrleitung simuliert. Durch Anpassen des 
Rohrvolumens nach der modifizierten Volumengleichung des Zylinders in Gl. (19) kann der 
Wert ¥��,Rn?� eingestellt werden. Das Verhältnis von Durchmesser 7Rn?� und Länge 5Rn?� ist 

dabei genauer zu betrachten: 

 ¥��,Rn?� = π4 ∙ 7Rn?�( ∙ 5Rn?�. (19) 

Der pulmonal-vaskuläre Widerstand ��C\ des Lungenkreislaufs beträgt etwa nur 10 % des 
totalen peripheren Widerstandes ���\, d. h. des Gesamtwiderstandes des Körperkreislaufs 
[MEW-06]. Letztgenannter wird nach Gl. (22) berechnet. Es ergibt sich ein Wert ��C\ von 

ca. 15,0 =�	∙
� . Nach dem Gesetz von HAGEN-POISEUILLE  ist der Volumenstrom ¥q��,Rn?� einer 

laminaren stationären Strömung eines homogenen NEWTON’schen Fluids durch ein Rohr als 
Quotient aus Druckdifferenz ∆y1�	�",�.�1" des rechten Ventrikels und Strömungswiderstand ��C\ zu verstehen, wobei die Flüssigkeit in diesem Fall das Blut ist und der Lungenkreislauf 
das Rohr darstellt: 

 ¥q��,Rn?� = ∆y1�	�",�.�1"��C\ = π ∙ ∆y1�	�",�.�1" ∙ �Rn?�%
8 ∙ ²�� ∙ 5Rn?� . (20) 

Durch Extrahieren des Berechnungsansatzes für ��C\ aus Gl. (20), Umstellen und Einsetzen in 
Gl. (19) lässt sich der Durchmesser der simulierten Rohrleitung angeben: 

 7Rn?� = ô¥��,Rn?� ∙ ²�� ∙ 512π( ∙ ��C\
6 . (21) 

Die Länge 5Rn?� ergibt sich durch Einsetzen von Gl. (21) in Gl. (19). 

Analog zur Anpassung der Parameter des Rohrdurchmessers 7Rn?� und der Rohrlänge 5Rn?�  

des Lungenkreislaufs werden alle anderen Rohrmodelle dimensioniert, bei denen allein der 
vaskuläre oder lymphatische Widerstand bekannt ist. 

Die Lunge selbst wird von den Bronchialarterien mit sauerstoffreichem Blut versorgt, die Teil 
des Körperkreislaufs sind. 

Körperkreislauf 

Der Körperkreislauf spaltet sich in viele verschiedene, parallel zueinander angeordnete 
Gefäßverbände zur Sauerstoffversorgung von Organen bzw. Organsysteme auf. Die in dieser 
Arbeit betrachteten größeren Gefäßverbände dienen der Blutversorgung des Gehirns, des 
Herzens über die Koronargefäße, des Magen-Darm-Traktes mit nachgeschalteter Leber 
(Pfortadersystem), der Nieren, der Muskeln und der Haut nebst Skelett. Deren Simulation 
erfolgt ebenfalls als steife Rohrleitungen. Parallel dazu ist das in dieser Arbeit genauer zu 
betrachtende Organsystem einer „unteren Extremität“ platziert, welches im nachfolgenden 
Teilabschnitt genauer untersucht und aufgespalten wird. Die strömungstechnische Anordnung 
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der Organe und Organsysteme mit vorgeschalteter Aorta und nachgeschalteten Hohlvenen ist 
Abbildung 19 zu entnehmen. 

 

Abbildung 19: Verbindung der Elemente im Körperkreislauf (exkl. untere Extremität uEx) 

 

Tabelle 13 verdeutlicht die Aufteilung der prozentualen Anteile yyCq ��� vom Herzminutenvolu-

men ¥q9^C sowie die zugehörigen Blutvolumina ¥��,��� unter Ruhebedingungen. Die Zahlen-

werte gelten jeweils für den Zustand der Ruhedurchblutung. Die Angaben aus der Spalte 
„untere Extremität“ werden entsprechend den Festlegungen aus Abschnitt 6.2.1 mit yynop aus 
den ursprünglichen Werten zu Muskeln sowie Haut und Skelett berechnet, da die untere 
Extremität eine Teilmenge dieser Gewebearten darstellt. Die ursprünglichen Zahlenwerte zu 
Muskeln sowie Haut und Skelett sind zur Veranschaulichung in Klammern dargestellt. 

Der totale periphere Widerstand ���\ stellt den Strömungswiderstand im gesamten Körper-
kreislauf dar und ergibt sich als Summe aller einzelnen Gefäßwiderstände. Er wird analog nach 
dem OHM’schen Gesetz unter Einsatz der Differenz zwischen dem mittleren aortalen Druck y	,P von 95 mmHg (12,7 kPa) und dem zentralen Venendruck yB,P von 3 mmHg (0,4 kPa) auf 

Herzhöhe berechnet [FIS-14, FAH-15]:  

 ���\ = y	,P − yB,P¥q9^C ≈ 150,2 kPa ∙ sl = 18,8 mmHg ∙ minl , (22) 

mit ¥q9^C von 4,9 
�A.
. 

 

Der Wert für ���\ in der medizinischen Einheit entspricht den Angaben in [SIL-12]. 
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Tabelle 13: Angaben zu den Organsystemen des Körperkreislaufs (zur Modellierung der 
„unteren Extremität“ abgeleitete Werte sind mit dem Symbol „≈“ gekennzeichnet) 

Organ Gehirn Herzko-
ronarien 

Magen-
Darm-
Trakt 

Leber Nieren Mus-
keln 

Haut, 
Skelett 

untere 
Extre-
mität 

Quelle 

Abkür-
zung statt 
Index org 

Bra Cor Gas Liv Kid Mus SkB uEx  

yyõq���     

in % 

15 5 23 7 20 ≈ 16 

(20) 

≈ 8 (10) ≈ 6 [FAH-
15] 

¥��,���     

in l 

0,03 0,03 0,7 ** 0,12 0,64 

(0,8) 

1,2 

(1,5) 

≈ 0,46 * [SNE-
71] ≈ 0,35 ≈ 0,35 ����       

in  
^�	∙
�  

1000,4 3001,1 652,4 2143,6 750,3 937,8 1875,7 2500,9 KIRCH-
HOFF’ 
sche 
Gesetze 

mit yyõq���  prozentuale Durchblutung der Organe; ¥��,���durchschnittliches Blutvolumen der Organe; ���� 

Strömungswiderstand der Organe; * (≈ 0,136 ∙ ¥��) [nach NYL-47]; ** Magen-Darm-Trakt und Leber sind nicht 
direkt parallel geschaltet, sondern das Blut durchläuft einen komplexen Weg, um durch die Leber geleitet zu 
werden. Die Parallelschaltung dient der Vereinfachung des Systems. 
 

Analog zur Elektrotechnik gelten im Blutkreislauf ebenfalls die KIRCHHOFF’schen Gesetze. In 
Zusammenhang mit dem OHM’schen Gesetz ergeben sich gleiche Vorschriften für die 
Berechnung der Widerstände ���� bei serieller und paralleler Anordnung. Anhand Abbildung 

19 werden sie einzeln berechnet und sind Tabelle 13 zu entnehmen. Die Berechnung des 
Rohrdurchmessers 7��� und der Rohrlänge 5��� ergeben sich wie beim Lungenkreislauf nach 

den Gln. (19) und (21).  

Organsystem „untere Extremität“ 

Nach DIN 33402-2 beträgt die Gesäß-Beinlänge 5nop des männlichen 50. Perzentils 1,045 m 
[DIN-07]. Angelehnt an die Mehr-Segment-Modelle soll die untere Extremität durch zylin-
drische Körper-Elemente dargestellt werden. Es erfolgt eine Unterteilung in die Bereiche (In-
dex: part) Oberschenkel (thigh), Unterschenkel (shank) und Fuß (foot). Analog zu den Ein-
Segment-Modellen werden die zylindrischen Körper-Elemente aus Schichten von (Hohl-)Zy-
lindern der physiologisch bedingten Gewebetypen (Index: tis) Knochen (bone), Muskel (musc), 
Fett (fat) und Haut (skin) (von innen nach außen) aufgebaut. Tabelle 14 enthält wichtige 
anatomische Parameter der aus Gewebe bestehenden Bereiche. Sie sind verschiedenen Quellen 
entnommen oder an diese angelehnt. Die Radien �����,�#� in Tabelle 14  berechnen sich wie 

folgt:  

 �����,�#� = �Q]k,����,�#��Q]k,����,�>#? ∙ ¤����2π , (23) 

mit �����,�#� Außenradien der Gewebeschichten des Extremitätenbereichs; �Q]k,����,�#� Außenradien der 

Gewebeschichten des Extremitätenbereichs nach Fiala [FIA-99]; ¤���� Umfang des Extremitätenbereichs. 
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Tabelle 14: Anatomische Größenordnungen der Teilbereiche der unteren Extremität 

part Oberschenkel (thigh) Unterschenkel (shank) Fuß (foot) Quelle 

5����  

in m 

0,585 (= 5nop − 5�ö�?>) 0,46 (Schienbeinhöhe) 0,265 [nach 
DIN-07] 

¤���� 

in m 

0,57 0,375 0,212 ÷≈ π ∙ (i ∙ !�"ø [nach 
DIN-07] 

tis bone musc fat skin bone musc fat skin bone musc fat skin  �����,�#� 

in cm 

3,6 7,9 8,7 9,1 2,4 5,2 5,8 6,0 1,9 2,4 3,1 3,4 Gl. (23) 

mit 5���� Länge des Extremitätenbereichs; ¤���� Umfang des Extremitätenbereichs; �����,�#� Außenradien der 

Gewebeschichten des Extremitätenbereichs; !�" Fußbreite nach DIN 33402-2 [DIN-07]. 
 

Dabei werden thigh und shank beide dem leg aus Tabelle 47 in Anhang A.2 zugeordnet. Die 
Radien �����,�#� sind immer in Bezug zur rotationssymmetrischen Achse der Extremität 

angegeben. Mit ihrer Hilfe kann auf die Dicke der einzelnen Gewebeschichten geschlussfolgert 
werden. Sie sind als durchschnittliche Werte zu sehen, da die Gewebedicke mit Alter, 
Geschlecht, Körperbereich, individuellem anatomischem Bau und Flüssigkeitsgehalt variiert 
[PAI-08]. 

Bei der Betrachtung des Organsystems „untere Extremität“ (Index: uEx) erfolgt eine 
Aufspaltung der Blutgefäße in unterschiedliche Blutgefäßtypen (Index: ves) und Umgebungen 
unterschiedlichen Gewebetyps (Index: tis). Diese Betrachtung ermöglicht es zum einen, anhand 
des verschiedenen anatomischen Aufbaus und der Anzahl der Gefäße auf die Druck-
unterschiede einzugehen. Zum anderen lässt sich die Aufteilung der Durchblutungsmenge in 
die Gewebetypen zur besseren Schlussfolgerung auf die Wärmeverteilung und -leitung nutzen. 

Zur Minimierung der Simula-
tionszeit und übersichtlichen Mo-
dellierung werden für die Auf-
spaltung gleich aufgebauter Ge-
fäßstränge vor und die Bündelung 
derselben nach den Kapillaren 
Vervielfacher-Glieder der Da-
tenbank der Hydraulik-Leitungen 
von SimulationX verwendet. 
Gleichzeitig erfolgt zur besseren 
Simulation der Wärmeübegänge 
in Abschnitt 6.4 ein Aufsplitten 
der Gefäße in Bereiche 
unterschiedlicher umliegender 
Gewebetypen, nämlich Muskel, 
Fett und Haut (Abbildung 20). 
Die Anzahl s����,���,�#� der in den 

jeweiligen Bereichen der unteren 
Extremität befindlichen Gefäße 

Abbildung 20: Strukturierung der Gewebetypen Muskel, 
Fett und Haut 

Aufspaltung von 

Arterienästen in 

Arteriolen 

Aufspaltung 

von Arteriolen 

in Kapillaren 

Arteriolen in 

verschiedenen 

Gewebeschichten 

Muskel-

gewebe 

Haut-

gewebe 

Fett-

gewebe 
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gleichen zylindrischen Aufbaus werden anhand der Gesamtheit aller im Körper befindlichen 
Gefäße gleichen Typs s��� aus Tabelle 15 berechnet. Durch Ermittlung der prozentualen 
Angabe der Durchblutung yy��,����,�#� einer bestimmten Gewebeart in einem bestimmten 

Körperteil (Fuß oder Bein) der auf ein Gewebevolumen ¥����,�#� bezogenen Perfusionsrate ª��,����,�#� kann die Zuordnung der Anzahl s����,�#�,��� in die verschiedenen Gewebearten 

erfolgen. Die Perfusionsrate ª��,����,�#� berechnet sich dabei wie folgt:  

 ª��,����,�#� = ¥q��,����,�#�¥����,�#� , (24) 

mit ¥q��,����,�#� Volumenstrom im jeweiligen Bereich und Gewebe; ¥����,�#� durchschnittliches Gewebevolumen im 

jeweiligen Bereich und Gewebe. 
 

Die prozentualen Anteile yyCq ùúû der Durchblutung der unteren Extremität vom Herzminuten-

volumen ¥q9^C müssen für die Betrachtung ebenfalls einbezogen werden. Die Werte für die 
einzelnen Parameter entnimmt man dafür Tabelle 13, Tabelle 14, Tabelle 15 sowie Tabelle 47 
aus Anhang A.2. Die Berechnung erfolgt anhand der Gln. (25), (26) und (27). Um dabei die 
Aufspaltung durch die Vervielfacher-Glieder in SimulationX zu berücksichtigen, muss durch 
die Anzahl s�#�,���,���a der proximal im Körper befindlichen Gefäße der gleichen Gewe-

beschicht dividiert werden. Eine Rundung der Anzahl s����,�#�,��� erfolgt auf die nächsthöhere 

ganze Zahl: 

 ¥����,�#� = π ∙ Ö�����,�#�,�	"��	�( − �����,�#�,A��.	�(Ù ∙ 5���, (25) 

mit ¥����,�#� durchschnittliches Gewebevolumen im jeweiligen Bereich; �����,�#�,�	"��	� Außenradien der Gewebe-

schichten des Extremitätenbereichs weiter außen gelegen (lateral); �����,�#�,A��.	� Außenradien der Gewebe-

schichten des Extremitätenbereichs weiter innen gelegen (medial); 5��� Länge der Gefäße. 
 yy��,����,�#� = 

¥q��,����,�#�¥����,�#� ∙ ¥����,�#� ∙ 100 %
ª��,����,�n�T ∙ ¥����,�n�T + ª��,����,��� ∙ ¥����,��� + ª��,����,�>#? ∙ ¥����,�>#? 

= ª��,����,�#� ∙ ¥����,�#� ∙ 100 %∑ ª��,����,�#� ∙ ¥����,�#��>#?�n�T , 
(26) 

mit  yy��,����,�#� prozentualer Anteil der Durchblutung im jeweiligen Bereich und Gewebe.  

 

 s����,�#�,��� = s��� ∙ yyõq ùúû100 % ∙ yy��,����,�#�100 %∏ s�#�,���,���a@��/õ?����a , (27) 

mit s����,�#�,��� Anzahl der im Bereich und Gewebe befindlichen Gefäße gleichen Typs; s��� Anzahl einer 

Gefäßart, yyõq ùúû  prozentuale Durchblutung der unteren Extremität; s�#�,���,���a Anzahl der proximal im Körper 

befindlichen Gefäße gleicher Gewebeschicht. 
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Tabelle 15: Eigenschaften der einzelnen Gefäßtypen eines Gefäßstrangs (zur Modellierung 
abgeleitete bzw. geschätzte Werte sind mit dem Symbol „≈“ gekennzeichnet) 
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Bezüglich der Einordnung der Gefäßtypen ves zu bestimmten Bereichen part gilt folgende 
Festlegung: 

• Arg und Vng gehören zu thigh, 

• Ara und Vna gehören zu shank, 

• Ari, Kap und Vni gehören zu foot. 

Die Gefäße Aro und Vnc befinden sich im Thorax und werden der unteren Extremität nicht 
zugeordnet.  

Für die mittlere Wandrauigkeit ����� wird für die größeren arterien- und venenseitigen 
Blutgefäße wie bei Aorta und Hohlvenen der Wert von 4,43 µm unter Betrachtung eines ge-
sunden Patienten angenommen [nach WES-13]. Im Vergleich dazu beträgt bei einem Patienten 
mit arteriosklerotischen Plaques der Wert bereits 8,97 µm. Für Kapillaren, Arteriolen und 
Venolen gilt nach [BUT-10] der Wert ����� von 1,25 nm.  

Der Einfluss des Schweredrucks des Blutes in Bezug auf die Herzhöhe spielt durch die 
Betrachtung der Höhendifferenz, die sich aus den einzelnen Werten 5��� ergibt, in der 
Simulation eine Rolle.  

Im venösen Teilkreislauf werden zusätzlich die Venenklappen als Rückschlagventile ohne Fe-
der modelliert, da Venenklappen ohne Vorspannung zusammenfallen. Sie verhindern einen 
Rückfluss des Blutes in den unterhalb des Herzens liegenden Venen. Der Abstand zwischen 
aufeinanderfolgenden Venenklappen beträgt in kleinen Venen wenige Zentimeter, in großen 
hingegen bis zu 20 cm [FAL-12]. Zwischen den einzelnen Venenklappen liegen in geringem 
Maß dehnbare Venenabschnitte. Diese füllen sich mit Blut und speichern es, bis beim nächsten 
Herzschlag ein Teil dieses Volumens über die proximal liegende Venenklappe ausgetrieben 
wird. 

Lymphgefäße, Lymphe, Semilunarklappen der Lymphgefäße 

Nach [KLE-02] sind Lymphgefäße von den Gewebeschichten ähnlich den Venolen aufgebaut, 
bewegen die Lymphe auf gleiche Art, jedoch langsamer. Das Modell des lymphatischen Zweigs 
setzt sich daher ebenfalls aus Rohrwiderständen zusammen. Dabei sind die peripheren 
Lymphkapillaren nicht dicker als ein Haar, also ca. 0,05 mm [FÖL-99]. Erst in den großen 
Sammelstämmen werden Durchmesser von 2 bis 3 mm erreicht [MUE-79]. Die Durchmesser 7�S� der Gefäße der dazwischen liegenden Ebenen der Präkollektoren und der Kollektoren sind 

Tabelle 16 zu entnehmen. Aufgrund der Ähnlichkeit zu den Venolen werden über das gesamte 
lymphatische System gleiche Wanddicken und Längen 5�S� für gleiche anatomische Abschnitte 

angenommen. Die Lymphgefäße verlaufen relativ geradlinig und sind durch Äste miteinander 
verbunden. Dazwischen bilden sich Knotenpunkte, sogenannte Anastomosen [FÖL-00]. Zum 
modelltechnischen Umgang der Lymphgefäße in dieser Arbeit ist es jedoch notwendig, von 
einer Verästelung der Gefäße mit von proximal nach distal geringer werdendem Durchmesser 
auszugehen. Um dafür die Anzahl s�#�,�S� der jeweiligen lymphatischen Gefäßart in Muskel- 

und Hautschicht zu approximieren, müssen verschiedene Parameter betrachtet werden. Das 

Lymphzeitvolumen ¥q�S�,��
,��
" beträgt nach Rückresorption von mindestens 50 % des vorher 

in der Primärlymphmenge befindlichen Wassers 2 bis 3 l/d in Ruhe [BRI-14]. Anders als im 
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venösen System erfolgt der größte Abtransport in den Extremitäten über die außen liegenden 
Gewebeschichten mit Anteilen yy�>#?,�S� von 80 bis 90 %, in den tiefer liegenden Schichten 

dagegen nur mit py�n�T,�S� von 10 bis 20 % [HER-03]. Folgende erstellte Gleichung 

verdeutlicht den Zusammenhang in dieser Arbeit: 

¥q�S�,��
,��
" ∙ yynop100 % = Ö¥q�>#?,�S� + ¥q�n�T,�S�Ù ∙ yynop100 % 

         = �¥q�S�,��
,��
" ∙ yy�>#?,�S�100 % + ¥q�S�,��
,��
" ∙ yy�n�T,�S�100 % � ∙ yynop100 % 

         = d¥�S�,��
,��
"d  ∙ yynop100 % 

= π4 ∙ 7�S�( ∙ 5�S� ∙ ÷s�>#?,�S� ∙ yy�>#?,�S�100 % + s�n�T,�S� ∙ yy�n�T,�S�100 % ø
 �S� ∙ yynop100 %. 

(28) 

Unter Betrachtung einer durchschnittlichen Fließgeschwindigkeit ¨�S� von 5 bis 10 
�AA.
              

in Ruhe [BRI-14] ist durch Einsetzen des Geschwindigkeitszusammenhangs in den Wert       �S� = 5�S�/¨�S� eine Berechnung der Anzahlen s�#�,�S� der Lymphgefäße in einer 

Gewebeschicht möglich. Die mittleren Ergebnisse sind Tabelle 16 zu entnehmen. 

Tabelle 16: Eigenschaften der einzelnen Gefäßtypen eines lymphatischen Zweigs 

Lymphgefäße, 
lym 

Lymph-
kapillaren 

Lyk Präkol-
lektoren 

Lyp Kollek-
toren 

Lyc Lymph-
sammel-
stamm 

Lys Quelle 

7�S� in m 5·10-5 1,5·10-4 6·10-4 3·10-3 [FÖL-99, 
MUE-79, 
BRI-14] s�#�,�S� skin 2000 223 14 1 nach 
Gl. (28) musc 354 39 2 

mit 7�S� Durchmesser der Lymphgefäße; s�#�,�S� Anzahl der Lymphgefäße in einer Gewebeschicht. 

 

Analog zu den Venenklappen werden die Semilunarklappen der Lymphgefäße als Rück-
schlagventile ohne Feder dargestellt. Ihr realer Abstand ist mit wenigen Millimetern bis zu 1 cm 
jedoch wesentlich kleiner [MUE-79]. Das Lymphgefäßsystem transportiert die Lymphe in den 
venösen Blutkreislauf [FÖL-00]. So findet die Einkopplung der Lymphsammelstämme am 
Ende der Hohlvenen statt. Aufgrund unzureichender Angaben zum hydraulischen Medium 
Lymphe und zur Vereinfachung der Simulation wird stellvertretend ebenfalls das Medium Blut 
als Flüssigkeit angenommen. 

Im Gegensatz zum venösen System, in dem der Transport des Bluts durch den Druck aus der 
linken Herzhälfte sozusagen „passiv“ erfolgt, besitzt das Lymphgefäßsystem eine Eigenmoto-
rik durch Kontraktion der Lymphangione und transportiert daher „aktiv“ die Lymphflüssigkeit 
in den Rumpf [BRI-14]. Die durchschnittliche Kontraktionsfrequenz LRST dieser Eigenmotorik 

basiert auf der Arbeit glatter Muskulatur. Zur Modellierung des entsprechenden 
Lymphzeitvolumens werden Hubkolben-Elemente in den Bereichen der Kollektoren ange-
schlossen (Abbildung 21), in denen normalerweise die Kontraktion vorkommt [BRI-14]. 
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Abbildung 21: Lymphkollektoren mit Angiokontraktion aus Hubkolben-Elementen 

Dabei reagiert das Lymphangion auf vermehrt einströmende Lymphe mit einer häufigeren und 
stärkeren Kontraktion ähnlich dem FRANK-STARLING-Mechanismus am Herzen [FÖL-00]. Das 
gepulste Lymphzeitvolumen ergibt sich dabei anhand des intralymphatischen Drucks ynop,�#�,RST nach den Gln. (29) und (30) und wurde nach den Angaben in Tabelle 17 approxi-

miert: 

¥qnop,�#�,RST = Ö0,2493 ∙ ynop,�#�,RSTi + 0,0955 ∙ ynop,�#�,RST( − 0,1648
∙ ynop,�#�,RST + 0,368Ù ∙ yy�#�,�S�100 % ∙ 2þsÖ2 ∙ π ∙ LRST ∙  Ù, (29) 

 LRST = 2,9922 ∙ ynop,�#�,RST( − 0,5690 ∙ ynop,�#�,RST + 7,2194, (30) 

mit ¥qnop,�#�,RST Volumenstrom in den Kollektoren im Gewebe; ynop,�#�,RST intralymphatischer Druck; yy�#�,�S� 

Anteilen der Lymphe in verschiedenen Gewebeschichten; LRST durchschnittliche Kontraktionsfrequenz; Angaben 

von ¥qnop,�#�,RST in 
��, von ynop,�#�,RST in kPa und von L��3 in min−1. 

 

Tabelle 17 verdeutlich außerdem, dass das bei körperlicher Anstrengung maximal erreichbare 

Lymphzeitvolumen ¥q�S�,��
,A	a von 20 bis 25 l/d [HER-10], die sogenannte maximale 

Transportkapazität, mit den approximierten Werten angelehnt an Gl. (28) erreicht wird. Über-
schreitet man die maximale Transportkapazität, kommt es zur Ödembildung [HER-10]. Die 
Elastizitätsmodule der Lymphgefäße werden entsprechend druckveränderlich empirisch ange-

passt, um den Volumenstrom ¥q�S�,��
,A	a bei größeren Drücken zu gewährleisten. 
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Tabelle 17: Parameteränderungen in den Kollektoren durch Kontraktion der Lymphangione 

Zustand Erschlaffung Durchschnitt 
(Ruhezustand) 

Kontraktion körperliche 
Anstrengung 

Quelle 

ynop,�#�,RST             

in mmHg /kPa 

3 / 0,40 7 / 0,93 8,5 / 1,13 20 / 2,67 [HER-10] 

¥qnop,�>#?,RST in l/d 0,283 0,425 0,567 4,533 Gl. (29)* 

¥qnop,�n�T,RST in l/d 0,05 0,075 0,1 0,8 

LRST in min-1 8 10 = LRST,��
" 12 30 [FÖL-99, BRI-14, 
HER-10] ¨nop,RST                 

in cm/min 

5 7,5 10 80 [HER-03] 

mit ynop,�#�,RST intralymphatischer Druck; ¥qnop,�>#?,RST und ¥qnop,�n�T,RST Volumenstrom der Lymphe in Haut- und 

Muskelgewebe; LRST durchschnittliche Kontraktionsfrequenz; ¨nop,RST Fließgeschwindigkeit der Lymphflüs-

sigkeit, * Durchschnitt nach Gl. (29) und andere Werte approximiert an gleichem Gefäßvolumen bei unterschied-
licher Fließgeschwindigkeit ¨nop,RST. 

 

Zur Umsetzung in der Simulation koppeln die Lymphgefäße unterhalb des rechten Atriums in 
das kardiovaskuläre System wieder ein. Physiologisch wird die Lymphflüssigkeit durch 
Unterdruck in das venöse Blut gesaugt [BRI-14]. 

6.2.3 Validierung des kardiovaskulären Modells 

Um eine Validierung vom erarbeiteten Simulationsmodell des kardiovaskulären Systems des 
Menschen vorzunehmen, werden Vergleiche mit Literaturangaben zum Stand medizinischen 
Fachwissens durchgeführt. 

Druckausbildung im linken Ventrikel 

Zur Veranschaulichung des simulierten Druckverlaufs im linken Ventrikel dient Abbildung 22. 
Gleichzeitig ist die im Plungerzylinder vorgegebene Blutvolumenkurve aus Abbildung 18 
dargestellt. Der Druck im linken Ventrikel bildet sich im Zeitbereich der Systole aus und 
verringert sich in der Diastole wieder. Ein Vergleich mit der in der Literatur [SIL-12, FAH-15, 
POL-08] vorgegebenen, physiologischen Soll-Kurve des Drucks verdeutlicht einen Pha-
senversatz der simulierten Druckkurve um ca. 0,075 s. Eine Erklärung dafür liegt in der 
Tatsache, dass in dem simulierten Hubkolben der Druck dann ansteigt, wenn der Volumen-
ausstoß beginnt. Im Herz hingegen äußert sich die einsetzende Kontraktion bereits als Druck-
erhöhung in der Anspannungsphase, da die Herzklappe noch geschlossen ist. Erst wenn der 
Systemdruck des nachgeschalteten Kreislaufs erreicht ist und der totale periphere Widerstand ���\ überwunden werden kann, öffnet sich die Klappe [POL-08]. Der typische Maximaldruck, 
der nach [SIL-12, FAH-15, POL-08] zwischen 14,7 kPa (110 mmHg) und 17,3 kPa 
(130 mmHg) liegt, wird in der Simulation mit einem Wert von 16,9 kPa (127 mmHg) einge-
halten. Dies lässt auf die richtige Größenordnung des nachgeschalteten Widerstandes ���\ des 
Körperkreislaufs schließen. Die Länge des Druckimpulses beträgt 0,36 s und liegt damit im  
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Art.-klap.        

AV-Klap.        

 

Abbildung 22: Vergleich zwischen simulierten und der Literatur [SIL-12, FAH-15, POL-08] 
entnommenen Druckwerten (I Anspannungsphase, II Austreibungsphase, III Entspan-

nungsphase, IV Füllungsphase), Angaben zu den Herzklappen als Schaltzeitpunkte 

Bereich des physiologischen Wertes von ca. 0,3 bis 0,45 s [POL-08, FAH-15]. Zusätzlich ist 
die bei der Herzfrequenz L9Q eingehaltene Periodendauer von 0,86 s deutlich zu erkennen. Trotz 
des Phasenversatzes ist die simulierte Kurve für den linksseitigen Ventrikeldruck für die 
Nachstellung der Druckquelle im kardiovaskulären System sehr gut nutzbar. 

Druckausbildung in der Aorta 

Wie auch bei den physiologischen Druckkurven in der Aorta aus der Literatur [SIL-12, POL-
08] zu entnehmen ist, sinkt in der Simulation nach Abbildung 22 im Bereich der Füllungsphase 
des Herzens der Aortendruck ab, weil kein neues Blut nachströmt. Erst wenn der Druck im 
Ventrikel wieder ansteigt und Blut in die Aorta ausströmt, erhöht sich auch deren Wert auf den 
Maximalwert im Ventrikel. Dies ist auch in der Simulation erkennbar. In der Physiologie wird 
die Erhöhung des Aortendrucks durch die Überschreitung desselben durch den Ventrikeldruck 
und das damit einhergehende Öffnen der Arterienklappe beeinflusst [FAH-15]. Im Modell ist 
ein solcher Zusammenhang ebenfalls erkennbar. Steigt der Ventrikeldruck an, sind zunächst 
beide Klappen geschlossen. Erst nach Überschreiten des Aortendrucks öffnet sich die 
Arterienklappe und der Aortendruck erhöht sich ebenfalls mit gleichen Werten. Nach 
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Überschreiten des Maximums sinkt der Ventrikeldruck aufgrund der Erschlaffung des 
Herzmuskels. Das Blut strömt jedoch wegen der Trägheit noch für eine Weile weiter in die 
Aorta, weshalb der Aortendruck langsamer abnimmt als der Ventrikeldruck. Dabei kann der 
linke Ventrikel während der Austreibungsphase nur einen Teil des Schlagvolumens gegen den 
Widerstand ���\ des Körperkreislaufs fördern [POL-08]. Das restliche Volumen dehnt durch 
den Windkessel-Effekt die Aorta und herznahe Arterien. Infolge dieses Effektes kommt es zur 
Glättung der Druckkurve aus dem Ventrikel, wobei eine bestimmte Pulsation verbleibt. Sobald 
der Ventrikeldruck wieder unter den Aortendruck fällt, schließt sich die Herzklappe und der 
Aortendruck sinkt kurzfristig ab (Inzisur). Dies geschieht zum Teil auch bedingt durch einen 
Rückfluss des Volumens von der Aorta in den Ventrikel. Im Modell ist dieser Zusammenhang 
nicht derart deutlich zu erkennen, da ein Rückfluss durch das idealisierte Rückschlagventil stark 
verringert wird und so ein langsamerer Abfall des Aortendrucks vorliegt. 

Aufgrund der Ausdehnung der elastischen Aorta und von Reflexionen an Quer-
schnittsänderungen und Verzweigungen der Blutbahn bildet sich durch Superposition der 
orthogonalen Druckwelle neben dem Hauptmaximum der Druckkurve ein Nebenmaximum 
(dikrotischer Peak) durch die retrograde Pulswelle aus [COU-12]. Dies ist im simulierten 
Verlauf durch eine leichte Verringerung des negativen Anstieges der Aortendruckkurve in 
einem Abstand von 0,43 s nach dem globalen Maximum zu erkennen. Nach den Literatur-
angaben beträgt der Abstand ca. 0,1 bis 0,12 s bei einem lokalen Anstieg auf ca. 12,0 bis 
14,0 kPa (90 bis 110 mmHg) [FAH-15, POL-08]. In der Simulation folgt der Verlauf dem der 
Literatur mit der Ausnahme des Fehlens der Inzisur. In den nachfolgenden Gefäßabschnitten 
ist die Überlagerung mit der retrograden Welle jedoch deutlich ausgeprägt, wie sich später in 
diesem Kapitel zeigt. 

Der Druck y@�� in bzw. naher der Aorta wird häufig zur Messung des Blutdruckes verwendet. 
Typische Werte liegen dabei für den systolischen (maximalen) Druck je nach Lebensalter bei 
13,3 bis 21,3 kPa (100 bis 160 mmHg) und für den diastolischen (minimalen) Druck bei 8,0 bis 
12,0 kPa (60 bis 90 mmHg) [SIL-12]. Abbildung 22 verdeutlicht, dass zwar der systolische 
Druck mit 16,7 kPa (125 mmHg) in diesen Bereich fällt, der diastolische mit 7,1 kPa 
(53 mmHg) jedoch um ca. 0,9 kPa (7 mmHg) unterhalb dieses Wertes liegt, weil der simulierte 
Aortendruck stärker abfällt als in der Literatur vorgegeben. Auf diesen Fakt wird im Laufe der 
Validierung später noch Bezug genommen. Der Verlauf des Aortendrucks ist trotz dieser 
geringen Abweichung dennoch für die Simulation des kardiovaskulären Systems geeignet. 

Herzklappenfunktion 

Die Herzklappen öffnen und schließen sich immer passiv als Reaktion auf eine Druckdifferenz. 
Wie bereits in Abbildung 18 nach [FAH-15] dargestellt, öffnen und schließen die Klappen je 
nach Aktionsphase des Herzens. Abbildung 22 verdeutlicht die Klappenfunktionen angepasst 
an den Verlauf von Druck und Volumen im linken Ventrikel und zeigt eine deutliche zeitliche 
Übereinstimmung mit Abbildung 18. Dabei öffnet sich die Arterienklappe zum Zeitpunkt des 
Volumenausstroms und schließt zum Ende des Volumenausstroms (Austreibungsphase). Die 
simulierte AV-Klappe öffnet um ca. 0,05 s versetzt, sobald ein Volumeneinstrom in den 
Ventrikel stattfindet, und schließt bei vollständiger Ventrikelfüllung (Füllungsphase). Nach 
[FIS-14] beträgt bei einer Herzfrequenz L9Q von 70 min-1 die Austreibungsphase 0,2 bis 0,3 s 
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und die Füllungsphase 0,5 s. Die in der Simulation erreichten Werte von 0,29 s bei geöffneter 
Arterienklappe und 0,51 s bei offener AV-Klappe entsprechen diesen Literaturangaben. 

Druckausbildung im linken Atrium 

Wenn der Blutauswurf im Ventrikel beginnt, wird die simulierte AV-Klappe blockiert und der 
Druck im Atrium steigt über die Austreibungs- und die Entspannungsphase des Herzzyklus 
kontinuierlich an. Sobald der Ventrikeldruck den Druck im Atrium unterschritten hat, öffnet 
sich um die Zeit der Entspannungsphase verzögert zu Beginn der Füllungsphase die AV-Klappe 
und der Ventrikel wird mit Blut gefüllt [FAH-15]. Dies ist deutlich in Abbildung 22 zu 
erkennen. Die Druckspitzen zwischen der physiologischen Kurve und dem simulierten Modell 
treten dabei zeitgleich auf und unterscheiden sich lediglich im Wert des Maximums von 2,0 bis 
2,3 kPa (15 bis 17 mmHg) aus der Literatur [FAH-15, POL-08] und 1,5 kPa (11 mmHg) im 
Modell um ca. 30 %. Da das Atrium allerdings nicht wie der Ventrikel als pumpendes Element 
modelliert wurde, sondern lediglich ein Volumen darstellt, gibt es keine Kontraktion der Atrien, 
wie es in der der Literatur entnommenen Soll-Kurve mit einem lokalen Maximum am Ende der 
Füllungsphase von ca. 1,6 kPa (12 mmHg) zu erkennen ist [FAH-15]. Ebenso sinkt die Kurve 
in der Füllungsphase auf Werte um 0 kPa ab, da der zentrale Venendruck yB,P auf Herzhöhe 

von ca. 0,4 kPa (3 mmHg) dieser vorgeschalteten Kammer fehlt [FAH-15]. Währenddessen 
folgt die Druckkurve des linken Ventrikels dem Verhalten des Drucks im Atrium, wie es in der 
Physiologie ebenfalls der Fall ist. 

Herzminutenvolumen 

Das Herzminutenvolumen ¥q9^C beträgt nach [POL-08, SIL-12, FAH-15] 4,5 bis 7 
�A.
. Die 

trotz des Windkesseleffekts physiologisch verbleibende Diskontinuität der Volumenförderung 
bewirkt eine Pulswelle. Daher erfolgt zum Validieren dieses Wertes ein Vergleich mit dem 

Mittelwert des Volumenstroms in der Aorta. Dieser beträgt 5,1 
�A.
 und ist damit als zutreffend 

einzuschätzen. 

Mittlerer Volumenstrom in den Gefäßen der unteren Extremität 

Bedingt durch die Verästelung der Gefäße von der Aorta bis hin zu den Kapillaren kommt es 
zur Verringerung der Gefäßdurchmesser. Gleichzeitig erhöht sich die Gesamtquerschnittsfläche �ges,¨I2 aufgrund der großen Anzahl an Kapillaren [HUP-15, POL-08]. Der Volumenstrom 

nimmt zu den Kapillaren hin ab und steigt danach zu den Hohlvenen hin wieder an. Mit Hilfe 
des Nenners aus Gl. (26) und der Anzahl der proximal liegenden Gefäße s�#�,���,���a lässt sich 

für jede Kombination aus Gefäßtyp ves und Gewebeschicht tis der zugehörige Volumenstrom 
ermitteln. Um eine grobe Einschätzung zu geben, kann der Volumenstrom in der unteren 

Extremität betrachtet werden. Man erhält einen Volumenstrom ¥qnop,
��� von 6,3·10×i �
, der 

unter den Vorgaben zum Herzminutenvolumen ¥q9^C aus Tabelle 12 sowie der prozentualen 
Durchblutung yyõq ùúû der unteren Extremität realistisch ist. Die Simulation ergibt einen 

mittleren Volumenstrom ¥qnop,@�� in den großen Arterien von 5,1·10×i �
. Am anderen Ende des 

Gefäßstranges der unteren Extremität tritt ein mittlerer Volumenstrom ¥qnop,õ?� in den großen 
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Venen von 4,9·10×i �
 und ein mittlerer Lymphfluss ¥qnop,RS� im Lymphsammelstamm von 

5,5·10×� �
 auf. Der Volumeneinstrom entspricht annähernd dem Volumenausstrom: 

 ¥qnop,@�� ≈ ¥qnop,õ?� + ¥qnop,RS�. (31) 

Nach [SIL-12] verbleibt bei stehender Position des Menschen aufgrund von Gefäßaus-
dehnungen ein Volumen von ca. 0,4 l Blut in den elastischen Venen, weshalb diese auch als 
Kapazitätsgefäße bezeichnet werden. Schnelle Änderungen der Blutmenge wirken sich auch 
nach [POL-08] zu 99 % im Volumen der Venen aus. Ein verzögerter Anstieg der 
Volumenstromkurve durch am Anfang stattfindendes leichtes Ausdehnen der Venengefäße 
beim Einschwingen des Systems ist die Folge im Simulationsmodell. Es ist anzunehmen, dass 
sich bei längeren Simulationszeiten, als den in diesem Abschnitt durchgehend verwendeten 
1800 s, die Bilanzen vollständig ausgleichen. 

Weitere Volumenströme in anderen Gefäßarten sind in Tabelle 18 verglichen. Es liegen Ab-

weichungen zu den theoretischen Volumenströmen ¥qnop,���,�1� vor. Diese treten vor allem im 

Bereich des Hautgewebes auf. Die Veränderungen der Größenordnungen angepasst an die 
Gefäßarten sind jedoch deutlich zu erkennen. Anhand dieser Ergebnisse ist die Modellierung 
in ihrer abstrahierten Form als annehmbar zu bewerten. 

Tabelle 18: Vergleich von Volumenströmen in Gefäßtypen zwischen theoretischen Werten und 
mittleren simulierten Werten 

ves tis Arg Ara Ari Kap Vni Vna Vng 

theoretischer* 
Volumen-
strom ¥qnop,���,�1�   

in l/s 

musc 4,9·10-3 3,9·10-5 1,5·10-9 4,8·10-11 4,7·10-10 4,5·10-5 4,9·10-3 

fat - 3,9·10-5 1,2·10-9 3,9·10-11 4,4·10-10 4,5·10-5 - 

skin - 3,9·10-5 1,2·10-10 4,0·10-12 4,0·10-11 4,5·10-5 - 

gemittelter 
simulierter 
Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A   

in l/s 

musc 5,1·10-3 4,3·10-5 2,0·10-9 2,5·10-11 6,4·10-10 4,8·10-5 4,9·10-3 

fat - - 2,1·10-9 2,7·10-11 6,7·10-10 - - 

skin - 8,4·10-5 3,3·10-10 4,2·10-12 1,1·10-10 9,6·10-5 - 

Abweichung 
in l/s 

musc 0,2·10-3 1,1·10-5 0,5·10-9 2,3·10-11 1,7·10-10 0,3·10-5 0 

fat  - 0,9·10-9 1,2·10-11 2,3·10-10 -  

skin  4,5·10-5 2,1·10-10 0,2·10-12 7,0·10-11 5,1·10-5  

* ermittelt bei ¥q9^C von 4,9 l/min anhand der Anzahl s����,�#�,��� der im Bereich und Gewebe befindlichen Gefäße 

gleichen Typs. 

Volumenstromstärke in der Aortenwurzel und in den Kapillaren 

In der Austreibungsphase erreichen die Drücke im linken Ventrikel und in der Aorta ein 
Maximum. Der größte Teil des Schlagvolumens ¥bC von 70 ml wird schnell ausgeworfen und 
die Volumenstromstärke in der Aortenwurzel steigt auf ein Maximum an [SIL-12]. Dies ist im 
simulierten Verlauf ebenso zu beobachten, jedoch verläuft der Anstieg nach der Klappen-
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öffnung sehr abrupt. Dies könnte an dem idealisierten Kolbenhub im Simulationsmodell und 
an den idealisierten Herzklappen liegen. In der Physiologie verläuft der Druckpuls der 
Herzmuskeln nicht derart abrupt ab, sondern baut sich allmählich auf. Dies ist auch am Anstieg 
der Druckpulse in Abbildung 22 zu erkennen. Sinkt der Kammerdruck, tritt immer weniger 
Volumen pro Zeit aus, bis sich schließlich die Arterienklappe wieder schließt. Davor kommt es 
zu einem geringen Blutrückfluss aus der Aorta in Richtung Herz aufgrund des kleineren Drucks 
im linken Ventrikel. Abbildung 23 verdeutlicht auch diesen Rückfluss vor dem Klappen-

verschluss, allerdings beträgt er hier nur maximal -17,5 
A�
  und nicht ca. -50 

A�
  [SIL-12] 

(negative Werte aufgrund der Richtung). Die Ursache dafür wird in nicht ideal abdichtenden 
Herzklappen und deren Elastizität gesehen. Die zeitlichen Positionsangaben zu den Aorten-
klappen als Punktlinien sind für das simulierte Modell zu verstehen. 

 

Abbildung 23: Vergleich zwischen simulierter und der Literatur [SIL-12] entnommener 
Volumenstromstärke in der Aortenwurzel im Zusammenhang mit dem Druck in der Aorta  

 

Abbildung 24: Simulierte Volumenstromstärke in einer Kapillare im Zusammenhang mit dem 
Druck in der Aorta  
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Im Vergleich dazu stellt Abbildung 24 die deutlich verringerte Volumenstromstärke in einer 
Kapillare dar, die sich aufgrund der hohen Anzahl an Kapillaren ergibt. Man erkennt die 
Glättung der Stromstärke auf eine Welle mit Nebenmaximum. Es ist ein zeitlicher Versatz von 
etwa 0,4 s zwischen Herzschlagbeginn und Peak-Wirkung in der entfernten Kapillare im Fuß 
zu erkennen. Geht man von einer Gesamtlänge von 1,398 m zwischen Herz und Kapillare (siehe 
Tabelle 15) bei verschiedenen Strömungsgeschwindigkeiten (siehe Tabelle 21) aus, so braucht 
es 20,64 Schläge des Herzens, bis das aus dem Ventrikel stammende Blut in den Kapillaren des 
Fußes eintrifft. Der theoretische Versatz durch die ungerade Schlaganzahl beträgt ca. 0,5 s. 
Unterschiede sind durch die vereinfachte Modellierung zu erklären. 

Hydrostatische Drücke im aufrecht stehenden Menschen 

Für die Auswertung der simulierten Blutdruckwerte y���,b.A ist es notwendig, hydrostatische 

Drücke aufgrund der durch die Gravitation nach unten drückenden Blutsäulen beim aufrecht 
stehenden Menschen zu berücksichtigen. Diese Werte müssen von den Druckschwankungen in 
den Gefäßrohren abgezogen werden, um die durch die Pumpwirkung der linken Herzhälfte und 
die Saugwirkung der rechten Herzhälfte hervorgerufenen Druckschwankungen zu messen. 
Dafür werden die hydrostatischen Drücke y���,b.A,1��
" in Ruhe ohne Herzschlag jeweils vor 

und nach einem Gefäßrohr gemessen, wie es in Tabelle 19 dargestellt ist. Deren Mittelwert y̅���,b.A,1��
" kann im dynamischen System von der Druckschwankung abgezogen werden. 

Man erkennt deutlich die Übereinstimmung zwischen Literaturangaben (soweit vorhanden) und 
simulierten Werten. Um die rechte Herzhälfte als Bezugsdruck zu nutzen, wird an dieser Stelle 
die Bedeutung der Konstantdruckquelle mit einem Wert von 0 kPa im Bereich des rechten 
Atriums verdeutlicht. 

Tabelle 19: Vergleich hydrostatischer Druckwerte bezogen auf den Gefäßbereich zwischen 
Literaturangaben und simulierten Werten 

ves Herz Aro, Vnc Arg, Vng Ara, Vna Ari, Vni Kap 

simulierter Druck y���,b.A,1��
" um das 

Gefäß in kPa (mmHg) 

-0,5 (-4) 2,5 (19) 7,3 (56) 11,3 (85) 11,5 (87) 11,5 
(87) 

gemittelter simulierter 
Druck y̅���,b.A,1��
" im 

Gefäß in kPa (mmHg) 

- 1,0 (7,5) 5,0 (37,5) 9,399 
(70,5) 

11,466 (86) 11,5 (87) 

Druck y̅���,E.",1��
" im 

Gefäß in kPa (mmHg), 
aus [BRI-14, FIS-14, 
FAH-15] 

-0,4 (-3) 1,3 (10) - - - 11,1 bis 
12,0 (83 
bis 90) 

Abweichung in kPa 
(mmHg) 

- 0,3 (2,5) - - - 0 

 

 

Mittlerer Blutdruck und Blutdruckamplitude in den Gefäßen 

Der Druck in den Gefäßen der unteren Extremität weist als Quelle die linke Herzhälfte auf. Je 
weiter die Gefäße von der linken Herzhälfte entfernt sind, desto geringer wird nach dem zweiten 
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KIRCHHOFF’schen Gesetz (Maschensatz) der Druck auf das zu fördernde Blut in Bezug auf den 
Druck vor der rechten Herzhälfte. Den mittleren Blutdruck y̅���,E." erhält man dabei anhand von 

Angaben aus der Literatur zu den Grenzen der Amplitude der Blutdruckschwankung. Für 
Gefäße vom Typ der Arterien ergibt sich die Berechnung dabei folgendermaßen [HUP-15]:  

 y̅���,E." = y���,E.",�.	
" + 13 ∙ Öy���,E.",
�
" − y���,E.",�.	
"Ù, (32) 

  mit y���,E.",
�
" systolischer (maximaler) Druck; y���,E.",�.	
" diastolischer (minimaler) Druck. 

 

Für Kapillaren und Venen wird das arithmetische Mittel verwendet. In Gefäßsystemen typische 
Größen für die Druckwerte finden sich in Tabelle 20. Zu Beginn besteht, gemäß der 
Betrachtung zur Druckausbildung im linken Ventrikel, ein sehr großer Ausschlag von bis zu 
16,7 kPa (125 mmHg) in der Aorta. Wie es auch in der Physiologie aufgrund der sinkenden 
Elastizität beim fließenden Übergang von der Aorta zu den Arterien typisch ist [FAH-15, HUP-
15, SIL-12], steigt der Maximalwert bis zu den Arterienästen um 0,7 kPa (5 mmHg) leicht an. 
Der dikrotische Peak durch die retrograde Pulswelle bildet sich deutlich heraus. Dieser 
erkennbare Druckpuls des Herzens erfährt im Bereich der Arteriolen einen starken Druckabfall 
um 6,0 kPa (45 mmHg) sowie eine Glättung des Druckpulses auf geringere 
Amplitudendifferenzen zwischen systolischem und diastolischem Druck hin zu den Kapillaren. 
Die Ursache hierfür liegt in einer verstärkten Widerstandszunahme ∆���� durch die Abnahme 
der Gefäßdurchmesser ∆7��� angelehnt an das Gesetz von HAGEN-POISEUILLE:  

 ∆���� = y���¥q��� = 8 ∙ ²�� ∙ 5���
π ∙ ÷∆7���2 ø%. 

(33) 

Trotz der Parallelverzweigung von etwa 26000 Arteriolen aus einem Arterienast kann die 
Widerstandszunahme nicht kompensiert werden. Die Bezeichnung der Arteriolen lautet daher 
auch „Widerstandsgefäße“ [POL-08]. Ihr Anteil am Gesamtwiderstand ���\ beträgt etwa 47 
bis 50 % [HUP-15, SIL-12]. Die Kapillaren stellen ca. 27 % des Gesamtwiderstandes ���\ dar 
[SIL-12]. 

Die Venen sind Vertreter des Niederdrucksystems und hauptsächlich hydrostatischen Gesetz-
mäßigkeiten unterworfen. Der venöse Rückstrom zur rechten Herzhälfte wird durch die Wir-
kung des Restdrucks vom Herzen, den Venenklappen, Muskelpumpen und Arterien-Venen-
Kopplungen der unteren Extremität sowie durch eine Sogwirkung durch den sogenannten 
Ventilebenenmechanismus des Herzens und den inspiratorischen Unterdruck im Thorax er-
zeugt [POL-08]. Die letztgenannten Sogwirkungen äußern sich in erneuter Pulsation des 
Drucks [POL-08]. Sie wurden nicht zusätzlich im Simulationsmodell eingebaut. Für die Be-
trachtung in dieser Arbeit reicht der Sog aus, der durch die Zylinderbewegung der rechten 
Herzhälfte entsteht. 

Um die Drücke über den einzelnen Gefäßtypen zu veranschaulichen, wird in Abbildung 25 
entsprechend des Gefäßtyps ein Ausschnitt aus der Simulation des Druckverhaltens im Modell 
abgebildet. Vergleicht man die Formen der Druckausbildung, beispielsweise die Ausbildung 
des dikrotischen Peaks, mit Darstellungen in der Literatur [POL-08, FAH-15, SIL-12, HUP-
15], wird schnell deutlich, dass das Aussehen der simulierten Druckpulse denen in der Literatur 
sehr genau entspricht. Eine deutlichere Veranschaulichung findet sich auch im nächsten 
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Abschnitt. Zum Vergleich zwischen den Literaturangaben und dem Simulationsmodell sind in 
Tabelle 20 ebenfalls absolute Abweichungen dargestellt. Zum einen erscheint die Abweichung 
der Mittelwerte der Kapillaren relativ groß. Dabei ist jedoch zu beachten, dass die gemittelten 
Werte aus der Literatur anhand der extremen systolischen und diastolischen Drücke berechnet 
wurden und daher selbst Abweichungen vom tatsächlichen physiologischen Wert aufweisen 
können. Trotzdem liegen die simulierten Werte innerhalb des vorgegebenen Bereichs der 
Literatur. Zum anderen sind die simulierten Ausschläge der Druckamplituden in den großen 
Arterien und den Arterienästen größer als in der Literatur angegeben. Dies lässt sich darauf 
zurückführen, dass die Literaturangaben zu den Druckausschlägen von der Lage im Körper her 
nicht spezifiziert wurden. Es ist bekannt, dass die Ausschläge der Druckpulse in den Beinen 
größer ausfallen als in den Armen [PÄS-09]. Daher ist anzunehmen, dass die Literaturangaben 
sich vor allem auf Druckausbildungen in den Armen beziehen, wie man sie bevorzugt in der 
herkömmlichen Blutdruckmessung verwendet. 

Tabelle 20: Vergleich von Druckwerten in Gefäßtypen zwischen Literaturangaben und 
mittleren simulierten Werten 

ves Aro Arg Ara Ari Kap Vni Vna Vng Vnc 

mittlerer Blutdruck y̅���,E." mit Ampli-

tude in kPa (mmHg), 
aus [SIL-12, FAH-
15, POL-08, HUP-
15, BRI-14, FIS-14], 
Arterien nach Gl. 
(32), sonst gemittelt 

12,4 
mit 8,0 
bis 
21,3 
(93,3 
mit 60 
bis 
160) 

12,4 
mit 8,0 
bis 
21,3 
(93,3 
mit 60 
bis 
160) 

8,4 mit 
5,3 bis 
14,7 

(63,3 
mit 40 
bis 
110)  

6,4 mit 
4,0 bis 
11,3 

(48,3 
mit 30 
bis 85) 

4,6 mit 
0,7 bis 
8,7 (35 
mit 5 
bis 65) 

1,7 mit 
0,7 bis 
2,7   

(12,5 
mit 5 
bis 20) 

1,3 mit 
0,7 bis 
2,0 

(10 
mit 5 
bis 15) 

1,2 mit 
0,4 bis 
2,0 

(9 mit 
3 bis 
15) 

0,7 mit 
0 bis 
1,5 

(5,5 
mit 0 
bis 11) 

simulierter mittlerer 
Blutdruck y̅���,b.A 

mit Amplitude                
in kPa (mmHg) 

11,9 
mit 7,3 
bis 
16,7 

(89 
mit 53 
bis 
125) 

10,9 
mit 5,3 
bis 
17,3 
(82 
mit 40 
bis 
130) 

10,0 
mit 4,7 
bis 
16,7 

(75 
mit 35 
bis 
125) 

5,7 mit 
2,7 bis 
10,7 

(43 
mit 20 
bis 80) 

1,7 mit 
0,7 bis 
3,3 

(13 
mit 5 
bis 25) 

0,9 mit 
-0,3 
bis 2,7 

(6,5 
mit -2 
bis 20) 

0,4 mit 
-0,4 
bis 1,6 

(2,6 
mit -3 
bis 12) 

0,5 mit 
0 bis 
1,1 

(3,8 
mit 0 
bis 8) 

0,6 

(4,4) 

Abweichung vom 
mittleren Wert           
in kPa (mmHg) 

-0,6   
(-4,3) 

-1,5   
(-11,3) 

+1,6 
(11,7) 

-0,7     
(-5,3) 

-2,9     
(-22) 

-0,8     
(-6) 

-1,0     
(-7,4) 

-0,7     
(-5,2) 

-0,1     
(-1,1) 

Abweichung von 
Amplitudenbereich 
in kPa (mmHg) 

-0,9     
(-7) 

-2,7     
(-20) 

-0,7 
und 
+2,0   
(-5 
und 
+15) 

0 0 -0,9     
(-7) 

-1,0     
(-8) 

-0,4     
(-3) 

0 

 

Die Abweichungen zwischen Simulation und Literatur werden daher als zumutbar angesehen. 
Zusätzlich sind in den kleineren venösen Gefäßen Schwankungen bis in den negativen 
Druckbereich erkennbar. Dieses Vorkommen wird mit dem Schweredruck erklärt, dessen 
Wirkung auf den Pumpdruck des Herzens durch die Venenklappen begrenzt ist.  
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Abbildung 25: Profildarstellung des Parameters Gefäßdruck über verschiedene, sich 
aneinanderreihende Gefäße simuliert 

 

Form des herznahen und herzfernen Druckpulses 

Die Höhe des Druckpulses, d. h. der Druckamplitude, nimmt zur distal gelegenen Peripherie 
hin zu [FIS-14]. Durch die Überlagerung von Druckpulswelle und an den Gefäßwänden re- 
flektierten Wellen addieren sich deren Druckamplituden. Es kommt zu einer Überhöhung der 
Blutdruckwelle. Zusätzlich tritt durch zweimalige Reflexion der Druckpulswelle an den Ge-
fäßwänden und der Aortenklappe eine dikrote Welle auf, die der ersten zeitlich versetzt und 
schwächer nachfolgt. 

In Abbildung 25 und Abbildung 26 erkennt man den Anstieg der Amplitude beim Übergang 
vom Gefäßtyp Aro zu Arg. Die dikrote Welle ist in Arg ebenfalls deutlich zu sehen und gleicht 
sich einer abgeschwächten Form der regulären Druckpulswelle an, je weiter das Gefäß vom 
Herzen entfernt ist. Dies geht sogar so weit, dass man in den Venenbereichen nahezu keinen 
Unterschied mehr zwischen regulärer und dikroter Welle erkennt bzw. auch bereits auf 
Rückpulsationen vom Herzen geschlossen werden kann. Wie bereits bei der Betrachtung des  
 

 

Abbildung 26: Vergleich von simulierten und Soll-Werten aus [FIS-14, HUP-15, POL-08, 
SIL-12, FAH-15] der Druckpulswelle in Aorta und peripheren Arterien  
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Aortendrucks und der Blutdruckamplituden angemerkt, fällt der Druck in der Simulation am 
Ende eines Pulses stärker ab als in der Literatur beschrieben. Dies hängt mit dem verzögerten 
Anstieg des Drucks im linken Ventrikel zusammen, der erst mit Austritt des Schwellungs-
volumens seinen Wert erhöht und sich nicht schon vorher durch die Anspannung der Herzmus-
keln anhebt. Ein größerer Druckabfall durch einelängere gegebene Zeitspanne für diesen 
Vorgang geht damit einher. In den großen Arterien beträgt die Differenz im Vergleich zur 
dargestellten, der Literatur entnommenen Verlaufsform etwa 4,0 kPa (30 mmHg). 

Mittlere Strömungsgeschwindigkeit in den Gefäßen 

Die Strömungsgeschwindigkeit in den Gefäßen ist ebenfalls von den Gefäßtypen abhängig, 
bedingt durch deren Anzahl, Durchmesser und Elastizitäten. Im arteriellen Bereich verringert 
sich die Geschwindigkeit ¨��� aufgrund zunehmender Gesamtquerschnittsfläche ���
,���:  

 ∆ �̈�� = ¥q���∆���
,��� = y������� ∙ ∆���
,���. (34) 

Nach dem Passieren der Kapillaren bei kleinsten Werten von �̈�� zur Realisierung eines 
Stoffaustausches mit dem Interstitium steigt die Geschwindigkeit im venösen Bereich wieder 
an. Allerdings werden nicht mehr die anfänglichen Geschwindigkeiten aufgrund von 
Elastizitäten, hydrostatischem Druck und der Querschnittsfläche erreicht. Typische Werte aus 
der Literatur sind in Tabelle 21 mit den simulierten Werten verglichen. Für die Simulation 
wurde dabei eine gesonderte Betrachtung der Strömungsgeschwindigkeiten in den Gefäßen des  

Tabelle 21: Vergleich von Geschwindigkeitswerten in Gefäßtypen zwischen Literaturangaben 
und mittleren simulierten Werten 

ves Aro Arg Ara Ari Kap Vni Vna Vng Vnc 

mittlere Strömungsge-
schwindigkeit ¨̅���,E."   
in m/s, aus [SIL-12, 
POL-08, HUP-15] 

2·10-1 7·10-2 
bis 1,8 
·10-1 

(4,4 
bis 5)    
·10-2 

2,1 
·10-3 
bis 1,5 
·10-2 

(1,8 
bis 10)  
·10-4 

2,1 
·10-4 
bis 
1·10-2 

2,1 
·10-2 

2,8 
·10-2 

(4,4 
bis 6) 
·10-2 

simulierte mittlere 
Strömungsge-
schwindigkeit ¨̅�n�T,���,b.A mit 

Amplitude in m/s 

1,8      
(-5,2 
bis 
9,1) 
·10-1 

4,6      
(-8,0 
bis 
22,9) 
·10-1 

5,6      
(-12,4 
bis 
30,4) 
·10-2 

2,8 
(1,2 
bis 
4,6) 
·10-2 

5,7 
(2,6 
bis 
9,7) 
·10-4 

5,6 
(2,5 
bis 
9,9) 
·10-3 

1,1      
(-0,4 
bis 
3,1) 
·10-2 

1,1      
(-0,6 
bis 
2,7) 
·10-2 

5,0 
(4,3 
bis 
5,9) 
·10-2 

simulierte mittlere 
Strömungsge-
schwindigkeit ¨̅�>#?,���,b.A mit 

Amplitude in m/s 

- - 4,2 
(1,4 
bis 
6,9) 
·10-2 

1,8 
(0,9 
bis 
2,9) 
·10-2 

3,7 
(1,8 
bis 
6,2) 
·10-4 

3,6 
(1,4 
bis 
6,5) 
·10-3 

8,5      
(-0,4 
bis 
16,9) 
·10-2 

- - 

Abweichung zwischen ¨̅���,E." und ¨̅�n�T,���,b.A in m/s 

2·10-2 2,8 
·10-1 

6·10-3 1,3 
·10-2 

0 0 1·10-2 1,7 
·10-2 

0 

Abweichung zwischen ¨̅���,E." und ¨̅�>#?,���,b.A in m/s 

- - 2·10-3 3·10-3 0 0 6,4 
·10-2 

- - 
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Muskelbereiches und des Hautbereiches vorgenommen, da eine Abspaltung in den Hautbereich 
erst bei distaler gelegenen Gefäßabschnitten stattfindet. Anhand der Größenordnungen wird 
deutlich, dass Simulation und Literaturangaben gut übereinstimmen. Wie man [POL-08] 
entnehmen kann, treten vor allem im arteriellen Bereich auch negative Strömungsgeschwin-
digkeiten auf, da der Strömungspuls zu kurzzeitigen Rückströmen führen kann. Dies gelang es 
ebenfalls zu simulieren. 

Form des herznahen und herzfernen Strompulses 

Die Amplitude des Strompulses, eine Darstellungsgröße für die Strömungsgeschwindigkeit des 
Blutes, nimmt zur Peripherie hin ab [FIS-14]. Der Eintritt des Blutes in die Aorta erfolgt in der 
Austreibungsphase. Ein kurzer negativer Fluss in der Entspannungsphase deutet auf den 
geringen Blutrückfluss aus der Aorta zurück in den linken Ventrikel hin [POL-08]. In 
herzferneren Bereichen ist der Strompuls aufgrund des Windkessel-Effektes und der Über-
lagerung der dikroten Welle stärker geglättet. Ebenso nimmt der Betrag der maximalen, aber 
auch der minimalen Strömungsgeschwindigkeit ab. In Abbildung 27 erkennt man ähnliche 
Verläufe zwischen simulierten und Soll-Werten. Ein stärkeres Überschwingen durch Re-
flexionen des Pulses an Gefäßwänden usw. führt in der Simulation zur Ausbildung je einer 
zweiten größeren negativen Halbwelle.  

 

Abbildung 27: Vergleich von simulierten und Soll-Werten aus [FIS-14, HUP-15, POL-08] der 
Strompulswelle in Aorta und Arterienästen  

 

Mittlerer Volumenstrom in Lymphkollektoren und Lymphsammelstamm 

Ein Vergleich zu den Volumenströmen ¥qnop,�>#?,RST und ¥qnop,�n�T,RST mit Werten von 0,43 
��  

(4,9·10-6 
�
) und 0,08 

�� (8,7·10-7 
�
) nach Tabelle 17 ergab bei den simulierten Volumenströmen 

Werte von 0,31 
�� (3,6·10-6 

�
) und 0,01 
�� (1,4·10-7 

�
). Die Abweichungen zu den Soll-Werten 

erscheinen zunächst recht groß mit 28 % und 88 %. In den Lymphsammelstämmen fließt die 
Lymphe aus der unteren Extremität jedoch zusammen und bildet einen simulierten mittlerer 

Lymphfluss ¥qnop,RS� von 6,0·10×� �
. Dies entspricht einem Volumenstrom von 0,52 �� und 
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erreicht damit unter Betrachtung von yynop einen Gesamtvolumenstrom im Körper von 

ca. 2,58 
��, was den Angaben des Körpers im ruhenden Zustand in der Literatur [BRI-14] 

entspricht. 

Druckverhältnisse in den Lymphgefäßen 

In den Druckverläufen der Lymphgefäße tritt neben den Pulsen des Herzens die niederfrequente 
Pulsation der Lymphangione auf. Die Druckwellen vom Herz sind dabei in den sehr schmalen 
Lymphgefäßen stark reflektiert und verursachen viele überlagerte Wellen. Abbildung 28 
verdeutlicht diesen Zusammenhang anhand des Verlaufs des Druckes ynop,�n�T,RST der 

Lymphkollektoren in der Muskelschicht. Gemittelt ergibt sich hier ein Druck von ca. 0,80 kPa 
(6,0 mmHg), was dem Soll-Druck im Ruhezustand aus Tabelle 17 mit 0,93 kPa (7 mmHg) etwa 
entspricht. Deutlich zu erkennen ist die Frequenz LRST,��
" der Lymphangione von 10 min-1. 

 

Abbildung 28: Simulierter Verlauf des Drucks ynop,�n�T,RST in den Kollektoren der 
Lymphgefäße im Muskelbereich   

 

Volumenströme in Organsystemen 

Für die Volumenströme ¥q��� in den Organsystemen ist es ebenfalls möglich, einen Vergleich 

zwischen theoretisch ermittelten und simulierten Werten vorzunehmen. Die Ergebnisse finden  
sich in Tabelle 22. Da nur Abweichungen ≤ 40 % auftreten und die Verhältnisse der 
Größenordnungen zueinander gewahrt bleiben, ist die Simulation auch in dieser Hinsicht als 

geeignet zu bewerten. Die Volumenströme ¥q��� sind wichtig für die Betrachtung der Wärme-

einspeisung in Abschnitt 6.4. 

Tabelle 22: Vergleich von Volumenströmen in Organsystemen zwischen theoretischen Werten 
und mittleren simulierten Werten 

org Bra Cor Gas Liv Kid Mus SkB 

theoretischer* Volumenstrom ¥q���,�1� in l/s 

0,0123 0,0049 0,0188 0,0057 0,0163 0,0131 0,0065 

gemittelter simulierter 

Volumenstrom ¥q���,b.A in l/s 

0,0102 0,0050 0,0163 0,0076 0,0137 0,0135 0,0091 

Abweichung zwischen ¥q���,�1� und ¥q���,b.A in l/s 

0,002 0,0001 0,0025 0,0019 0,0026 0,0004 0,0026 

* ermittelt bei ¥q9^C von 4,9 l/min anhand der prozentualen Durchblutung yyõq���  der Organe. 

4,5

5,5

6,5

7,5

0 2 4 6 8 10 12 14 16

D
ru

ck
 i

n
 m

m
H

g

Zeit in s

https://doi.org/10.51202/9783186297174 - Generiert durch IP 216.73.216.36, am 21.01.2026, 03:37:59. © Urheberrechtlich geschützter Inhalt. Ohne gesonderte
Erlaubnis ist jede urheberrechtliche Nutzung untersagt, insbesondere die Nutzung des Inhalts im Zusammenhang mit, für oder in KI-Systemen, KI-Modellen oder Generativen Sprachmodellen.

https://doi.org/10.51202/9783186297174


6   Modelle der Physiologie 83 

 

 

6.2.4 Bewertung des Physiologie-Modells des genormten Körpers 

Bewertend für das in Abschnitt 6.2 beschriebene Modell der Physiologie des gesunden Körpers 
mit Fokus auf eine untere Extremität lässt sich zeigen, dass es mit den allgemeinen Elementen 
der Hydraulik in der Software SimulationX möglich ist, durch Abstraktion der Elemente, wie 
beispielsweise der Blutgefäße als Rohrleitungen, aber auch durch genaue Literaturrecherchen 
und mathematisch-physikalische Zusammenhänge ein Modell zu erstellen, das der Wirklichkeit 
eines genormten Menschen sehr nahe kommt. Es wird als geeignete Grundlage für die sich 
anschließenden Erweiterungen im Modell zur Betrachtung von Temperatur- und Druckeinwir-
kung erachtet. 

6.3 Schwellungsverlauf an der Sprunggelenkfraktur 

Durch den Austritt von Blut und Lymphflüssigkeit sowie durch Anreicherung von einge-
schwemmten Proteinen erfolgt eine Gewebeschwellung im Frakturbereich. Zur mathemati-
schen Nachbildung des zeitlichen Verlaufs dieser Schwellungsausprägung in diesem Abschnitt 
muss medizinisches Wissen hinzugezogen werden. Die Kenntnisse über den Schwel-
lungsverlauf erlauben später Vorhersagen über die Verringerung der Ausbildungszeit der 
Schwellung. 

Abzuführende Schwellungsmenge 

Typische Schwellungsvolumina am Bein sind nach [GRI-13] aus Abbildung 3 zu entnehmen. 
In dieser Arbeit wird mit einem maximal auftretenden Volumen ¥
z���,A	a am Unterschenkel 

von 1000 ml gearbeitet. 

Schwellung in Bezug auf Gefäßneubildung 

Kommt es zur Frakturentstehung, ist das Gewebe nach 12 h [RAM-16] auf sein maximal auf-
tretendes Volumen ¥
z���,A	a angeschwollen. Da man zahlreiche Vorgänge, insbesondere 

Wachstums- und Abklingvorgänge, in der Biomathematik durch eine Exponentialfunktion 
beschreibt [SPE-18], soll dies auch hier zur Ermittlung des Austrittsvolumens ¥.
�� von 
Ödemflüssigkeit angewendet werden:  

 ¥.
�� = �1 − e×P,�∙�ä�ãÞÞi�PP
 �, (35) 

mit  
z��� Zeitdifferenz ab dem Auftreten der Fraktur in s; ¥.
�� Schwellungsvolumen allein durch Anschwellen in 
l. 
 

Gleichzeitig finden sofortige Wachstumsprozesse neuer Kapillaren statt, die sogenannte 
Angiogenese. Erst mit Ende der zweiten Phase der Knochenbruchheilung, welche bis zu 14 d 
[NIE-09, BRI-14] dauern kann, sind die vormals bestehenden, zerstörten Blutgefäße durch 
Neugebildete ersetzt. Dieser Prozess ist sehr komplex und wird durch viele z. T. auch sehr 
individuelle Faktoren, wie Stress, beeinflusst [GER-15]. Verschiedene angiogenetische 
Wachstumsfaktoren, wie der Fibroblast Growth Factor (FCF) und der Vascular Endothelial 
Growth Factor (VEGF), aktivieren diverse Zellen, die zur Gefäßbildung beitragen. Sie können 
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daher als Indikatoren für diesen Prozess genutzt werden [CAR-03]. Die Studie von STREET et 
al. [STR-02] untersucht die Zunahme beider Faktoren an einer Fraktur unter normalen 
Umgebungsbedingungen. Um mit diesen Indikatoren später auf die Angiogenese schluss-
folgern zu können, ist deren Dichte ¶QDQ bzw. ¶C��Q im Frakturbereich in dieser Arbeit mit 
folgender Gleichung angenähert:  

 ¶QDQ/C��Q = �1 − e×P,P�∙�ä�ãÞÞi�PP
 � ∙ ¶QDQ/C��Q,A	a, (36) 

mit  
z��� Zeitdifferenz ab dem Auftreten der Fraktur in s; ¶QDQ/C��Q,A	a maximale Dichte des Wachstumsfaktors 

FCF bzw. VEGF; ¶QDQ/C��Q und  ¶QDQ/C��Q,A	a in 
��A� (bzw. zumindest gleicher Einheit). 

 

Aufbauend darauf ist zeitgleich und proportional zur Gefäßneubildung ein Abtransport des 
Schwellungsvolumens möglich. Der Verlauf ¥
z��� des Volumens bestehend aus sich auf-
bauendem Schwellungsvolumen ¥.
�� und der Schwellungsabtransport erfolgt entsprechend mit 
einer inversen Exponentialfunktion, die ein Maximalvolumen ¥
z���,A	a von 1000 ml berück-

sichtigt und nach 14 d komplett abgebaut ist. Die Gleichung wird bezüglich der Randbeding-
ungen anhand mathematischer Regeln erstellt: 

¥
z��� = �¥.
�� − 0,00313600s ∙ � �1 − e×P,P�∙�ä�ãÞÞi�PP
 �
�ä�ãÞÞ

��
d 
z���� ∙ 1,11 ∙ e×P,PP¢∙�ä�ãÞÞi�PP
 , (37) 

mit ¥
z��� und ¥.
�� in l;  
z��� Zeitdifferenz ab dem Auftreten der Fraktur in s;  P Zeitpunkt beim Auftreten der 
Fraktur. 
 

Der Verlauf der Größe des Schwellungsvolumens ¥
z��� sowie des Volumenstroms im Bereich 
der Schwellung sind Abbildung 29 zu entnehmen. Damit entspricht nach einer Plausi-
bilitätsprüfung der Kurvenverlauf in guter Näherung dem Schwellungsverlauf des Haut-
Weichteilmantels, der in der Studie von CLAES et al. [CLA-12] an Ratten mit Frakturen 
erforscht wurde. 

 

Abbildung 29: Volumen im Schwellungsbereich und zugehöriger Volumenstrom bei Abbau 
innerhalb von 14 d 
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6.4 Thermoregulation und Temperatureinfluss 

Für die Betrachtung der Temperaturverteilung im Menschen sind vor allem die Gewebeschich-
ten und ihre Wärmeleitfähigkeiten entscheidend, um eine lokale Kältetherapie einwirken zu 
lassen. Weist der Mensch eine Fraktur auf, erfolgt zusätzlich zu den normalen Wärmeeinspei-
sungen die Erwärmung der Frakturstelle aufgrund eines verstärkten Stoffwechsels. Eine 
entsprechende Unterteilung in gesunde Thermomodellierung und Betrachtung bei Frakturent-
stehung dominieren den Abschnitt. 

6.4.1 Thermomodellierung des gesunden Körpers 

Die Grundlage der Thermoregulation im Menschen bildet die Bio-Wärme-Gleichung nach 
PENNES, auch bekannt unter dem Namen „bioheat equation“. Sie dient der Darstellung der 
Wärmeausbreitung im homogenen, ideal unbegrenzten, zylinderförmigen Gewebe im mensch-
lichen Körper [PEN-48]: 

 ³�#� ì∂(O�#�∂��#�( + �̧�#�
∂O�#�∂��#� í + �A,P,�#� + ¶��ª��,P,�#�3��ÖO��,	 − O�#�Ù = ¶�#�3�#� ∂O�#�∂  , (38) 

                 

 

 

 
                   

 

 Wärmeleitung Stoff-
wechsel 

Perfusion Wärmespeicher 
durch das 
Gewebe 

 

mit ³�#� Wärmeleitfähigkeit des Gewebes; O�#� Temperatur des Gewebes; ��#� Radius der Gewebeschicht; ¸ 
geometrischer Faktor (1 für Polarkoordinaten, 2 für Kugelkoordinaten) [FIA-98]; �A,P,�#� Stoffwechselrate in 

thermisch neutralem Zustand; ¶�� Dichte von Blut; ª��,P,�#� Basalwert der Blutperfusion; 3�� spezifische 

Wärmekapazität von Blut; O��,	 Temperatur des arteriellen Blutes; ¶�#� Dichte des Gewebes; 3�#� spezifische 

Wärmekapazität des Gewebes;   Zeit. 

 

Die angepassten Gewebekonstanten für Wärme-
leitfähigkeit ³�#�, Dichte ¶�#� und spezifische 
Wärmekapazität 3�#� sind Tabelle 47 in An-
hang A.2 zu entnehmen. Die Größen der Basal-
werte von Blutperfusion ª��,P,�#� und Stoffwech-

selrate �A,P,�#� in thermisch neutralem Zustand 

sind ebenfalls dort zu finden. Ausgehend von 
dieser Gleichung werden einzelne, für diese 
Arbeit ausschlaggebende Aspekte der Thermore-
gulation näher betrachtet. 

Die Modellierung in SimulationX soll anhand von 
Wärmestromeinleitungen und Vorgaben thermi-
scher Zustandsgrößen an verschiedenen Stellen im 
kardiovaskulären System erfolgen. Wärme-
leitungs-Elemente zwischen den verschiedenen 
Gewebeschichten ergänzen das System. Beispiel-

Element der 

Wärme-

einleitung 

Abbildung 30: Modellabschnitt der 
Organsysteme mit Wärmezufuhr über 

Elemente der Einleitung  
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haft ist ein solcher thermischer Zusammenhang für die Gewebe im Bereich der Organsysteme 
in Abbildung 30 und im Bereich der Arteriolen in Abbildung 31 dargestellt. 

Zur Nachbildung der Thermoregulation ist eine umfangreiche Betrachtung von Wärmequellen 
und -senken sowie Wärmeübergängen durchzuführen. 

 

Abbildung 31: Modellabschnitt der Wärmeleitung zwischen den Gewebeschichten im Bereich 
der Arteriolen  

 

Abzuführende Wärmeströme bezogen auf die Kühladern 

Zur Verhinderung eines in seiner Größe eskalierenden Modells und den Grenzen der 
verfügbaren Rechentechnik erfolgt eine Abschätzung des nach Forderung FC03 tatsächlich nur 

je Kühladerfläche ����� bei einem gesunden Menschen auftretenden Wärmestromes �q,k,P im 

anhand der Vorgabe aus Abschnitt 6.2.1 festgelegten Sprunggelenkbereich. Eine Kühlader steht 
dabei für eine lokal anzusteuernde Wärmesenke an der Haut des Patienten. Möchte man die 
Wärme über den gesamten Körper ermitteln, sei auf Anhang A.3 verwiesen. 

Mit Hilfe des FOURIER‘schen Gesetzes kann der Wärmestrom �q,k,P unter der Annahme, dass 

der Wärmedurchgangskoeffizient g1;A	
 eines unbekleideten Menschen bei direkter Lage der 

Kühlader auf der Haut etwa 10 
�Ar∙, beträgt [SPE-05], bestimmt werden. Bei einer Umge-

bungstemperatur O�
B von 24 °C  und einer mittleren Hauttemperatur O�>#?,A von 34,4 °C [FIA-

98] gilt: 

 �qKA,0 = g1;A	
 ∙ ����� ∙ ÖO2gþs,m − O�
BÙ = 0,6656 W ≈ 0,7 W. (39) 

Anhand der Empfehlungen in Abschnitt 7.1.1 bezüglich der Verwendung von drei Kühladern 

wird mit einem Wärmestrom �qi,k,P (= 3 ∙ �q,k,P) gearbeitet. 

 

 

Element der 

freien 

Konvektion 

Arteriolen 

Wärme-

kapazität 

Muskel-

gewebe 

Fett-

gewebe 
Haut-

gewebe 

Knochen-

gewebe 

Wärme-

leitung 
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Wärmeentstehung und -einspeisung im Körper 

Mit Hilfe der Anteile yy}q ~�,�,��� der Organsysteme an der Wärmebildung (Thermogenese), wie 

sie Tabelle 23 zu entnehmen sind, kann auf die anteilige Wärmeentwicklung �q��,P,��� in den 

jeweiligen Organsystemen eines gesunden Menschen bei geringer körperlicher Arbeit am 

Wärmestrom �qi,k,P geschlossen werden. Die Angaben zur unteren Extremität werden dabei 

wieder entsprechend der Festlegung aus Abschnitt 6.2.1 mit yynop aus den ursprünglichen 
Angaben in Klammern berechnet und von den org-Anteilen Mus sowie Rest abgezogen. 

Tabelle 23: Anteile der Organsysteme an der Wärmebildung im Körper und entsprechende 
Wärmeströme für die Versorgung des Sprunggelenks (zur Modellierung abgeleitete bzw. 

geschätzte Werte sind mit dem Symbol „≈“ gekennzeichnet) 

Organ Gehirn Brust- und 
Bauch-
eingeweide 

Muskeln, 
Haut 

Rest (z. B. 
Skelett) 

untere 
Extremität 

Quelle 

Abkürzung        
statt Index org 

Bra Guts Mus Rest uEx  

yy}q ~�,�,���  in % 16 56 ≈ 14,4 (18) ≈ 8 (10) ≈ 5,6 [SIL-12] 

�q��,P,��� in W 0,34 1,12 0,29 (0,36) 0,16 (0,20) 0,11  

mit yy}q ~�,�,���  Anteile der Organsysteme an der Wärmebildung; �q��,P,��� Wärmeentwicklung in den Organ-

systemen bezogen auf �qi,k,P. 

 

Entsprechend der Angaben zu �q��,P,��� kommt es zum Einleiten der Wärmeströme in Be-

reichen zugehöriger Organsysteme im Simulationsmodell (Abbildung 30). Guts, Mus und Rest 
sind dabei Magen-Darm-Trakt (Gas), Muskeln (Mus) und Haut mit Skelett (SkB) zugeordnet, 
uEx wird parallel im Bereich der großen Arterien (Arg) und der großen Venen (Vng) ins System 
geführt, da in diesem Bereich der größte Muskelanteil der unteren Extremität liegt. Die Wärme 
kann sich so durch die Arterien über die Extremität und durch die Venen in Richtung Abdomen 
verteilen. Für die Wärmebetrachtung im gesamten Körper sei wiederum auf Anhang A.3 
verwiesen. 

Wärmeleitung in und zwischen den Gewebeschichten 

Der Wärmetransport im Körpermodell erfolgt durch das Blut in den Gefäßen von Bereichen 
der Thermogenese hin zu den Kapillaren in der unteren Extremität und zurück. Mittels 
erzwungener Konvektion werden die gefäßnahen Gewebeschichten intern erwärmt. Zwischen 
den unterschiedlichen Gewebeschichten setzt Wärmeleitung ein. Zugehörige Wärmeleitfähig-
keiten ³����,�#� und spezifische Wärmekapazitäten 3����,�#� sind nach [FIA-98, FIA-99] Tabelle 

47 in Anhang A.2 zu entnehmen. Im Modell erfolgt die Umsetzung der Wärmeleitfähigkeit mit 
Elementen des Wärmeübergangs zwischen zwei Feststoffen in der Form von Hohlzylindern mit 
den Radien �����,�#� entsprechend Tabelle 14. Das Fettgewebe mit seiner geringen spezifischen 

Wärmeleitfähigkeit ³��� von 0,16 
�A∙, [FIA-99] stellt dabei eine natürliche Isolationsbarriere 

zur Vermeidung von Wärmeverlusten dar. 
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Wärmeübergang zur Umgebung 

Als Übergang zur Umgebung schließt sich eine einfache Wärmeleitungsschicht an, wie es in 
Abbildung 31 dargestellt ist. Eine künstliche Isolationsbarriere kann durch Kleidung geschaffen 
werden. 

Da anhand der Vorgabe aus Abschnitt 6.2.1 der Sprunggelenkbereich betrachtet werden soll, 
findet die Modellierung der Wärmeleitung und der Kontakt zur Umgebung nur im Bereich der 
Arteriolen (Ari) und Venolen (Vni) statt. 

Gefäßdurchmesser aufgrund von Vasokonstriktion und Vasodilatation 

Analog zum OHM‘schen Gesetz der Elektrotechnik verhält sich der Volumenstrom ¥q�� um-
gekehrt proportional zum Strömungswiderstand ��#�,��� in den Gefäßen. Angepasst an sich 

verändernde Randbedingungen, wie z. B. die Umgebungstemperatur und körperinterne Prozes-
se, kann der Organismus durch Veränderung des Strömungswiderstandes ��#�,���, z. B. durch 

Erweiterung oder Verengung des Gefäßdurchmessers 7�#�,��� (Vasodilatation oder Vaso-

konstriktion), eine Veränderung des Volumenstroms ¥q��  hervorrufen. Andere Mechanismen 
zur Thermoregulation, wie Schwitzen oder Muskelzittern, werden in dieser Arbeit nicht 
betrachtet, da sie im untersuchten Temperaturbereich bezogen auf die Frakturstelle eine 
geringere Rolle spielen. 

Vasokonstriktion und -dilatation wirken ausschließlich im Bereich der Arteriolen (Ari) der 
Haut, die als Widerstandsgefäße arbeiten [POL-08, FIA-98]. Daher soll die Änderung des 
Gefäßdurchmessers 7�>#?,@�# in die Simulation mit einfließen. Ausgehend von der Gleichung 

zur Berechnung des Volumenstroms ¥q��,�>#? der Durchblutung nach STOLWIJK [STO-71] wird 

die von FIALA et al. [PZE-09] angepasste Gleichung verwendet, die eine Angabe über das 
sogenannte auf das Volumen gewichtete Energieäquivalent ®′ der Blutperfusionsrate 
vornimmt:  

 ®′ = ®′P + ���,���� ∙ 451 + ��
,���� ∙ $2 ∙ e×(Ó�/¢P) ∙ 2Öd
��
×d
��
,�Ù/hP, (40) 

mit ®′ in 
�, . 

 

Das Energieäquivalent ®′ gibt den geänderten Energieverbrauch pro Kelvin Temperatur-
änderung in einem bestimmten Volumen an. Wie bereits in Gl. (1) kommt auch hier der QhP-

Effekt zum Tragen. Der Volumenstrom ¥q��,�>#? und das Energieäquivalent ®′ stehen dabei in 

folgendem Zusammenhang [FIA-98]:  

 ®� = ¶�� ∙ 3�� ∙ ¥q��,�>#?. (41) 

Nach Gl. (24) lässt sich damit der Zusammenhang in Gl. (42) ableiten, der sich so auch im 
Gleichungsteil der Perfusion aus Gl. (38) wiederfindet:  

 �®′�¥�>#? = ¶�� ∙ 3�� ∙ �¥q��,�>#?�¥�>#? = ¶�� ∙ 3�� ∙ ª��,�>#?. (42) 
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Der Parameter ®′P aus Gl. (40) steht dabei für den Wert der Energieäquivalenz der Haut in Ruhe 
und kann mit der Perfusionsrate ª��,P,����,�#� aus Tabelle 47 in Anhang A.2 mit Hilfe von Gl. 

(42) berechnet werden. Der Parameter O�>#?,P stellt die Hauttemperatur unter Ruhe und im 

Gegensatz O�>#? den aktuellen Wert während des Entzündungsverlaufs an der gleichen Stelle 
dar. 

Die Wichtungskoeffizienten ���,���� und ��
,���� für die Vasodilatation und die Vasokonstrik-

tion sind dabei konstant und ebenfalls Tabelle 47 in Anhang A.2 zu entnehmen. Die Parameter 45 und $2 für die Vasodilatation und die Vasokonstriktion optimierte FIALA über Jahre hinweg 
anhand von Regression und Korrelation. Die zum Stand der Arbeit aktuellsten Be-
rechnungsstandards sind [PZE-09]:  

45 = 16 ∙ � �sℎ �1,92 ∙ O�>#? − O�>#?,P1 K − 2,53� + 1� ∙ O�>#? − O�>#?,P1 K  

+30 ∙ � �sℎ �3,51 ∙ ∆O1��1 K − 1,48� + 1� ∙ ∆O1��1 K , (43) 

$2 = 35 ∙ � �sℎ �0,29 ∙ O�>#? − O�>#?,P1 K + 1,11� − 1� ∙ O�>#? − O�>#?,P1 K − 7,7 ∙ ∆O1��1 K  

+3 ∙ O�>#? − O�>#?,P1 K ∙ ∂ÖO2gþs − O2gþs,0Ù∂  ∙ 1 sK , (44) 

mit 45 in 
�, ; $2 ohne Einheit; ∆O1�� Änderung der Körperkerntemperatur vorgegeben vom Hypothalamus. 

 

Da es beim Entstehen einer Fraktur selten zur Fieberentwicklung kommt und im klinischen 
Bereich nicht mit einem plötzlichen Abfall der Umgebungstemperatur O�
B, wie in [HAR-66] 
untersucht, zu rechnen ist, ändert sich der Temperatursollwert im hypothalamischen 
Wärmeregulationszentrum nicht, weshalb ∆O1�� den Wert 0 K belegt. Unter denselben 

Betrachtungen geht auch ∂(O�>#? − O�>#?,P) ∂ ⁄  gegen Null [FIA-98]. Im Fall eines Hauttem-

peraturanstiegs ÖO�>#? − O�>#?,P > 0Ù erhält der Koeffizient $2 den Wert Null. Im Gegensatz 

dazu belegt 45 Null, wenn die Hauttemperatur fällt ÖO�>#? − O�>#?,P < 0Ù. 

Unter Betrachtung der Blutgefäße nach dem Gesetz von HAGEN-POISEUILLE und Gl. (41) 
berechnet sich der über die Zeit der Kühlung oder Erwärmung verändernde Gefäßdurchmesser 7�>#?,@�#,��A� wie folgt:  

 7�>#?,@�#,��A� = 2 ∙ ô 8 ∙ ²�� ∙ 5@�# ∙ ®′ ∙ L�π ∙ ¶�� ∙ 3�� ∙ y@��¡¡¡¡¡ ∙ s@�#
4 . (45) 

Der Faktor L� dient dabei der Anpassung an den Ausgangsdurchmesser bei einer Temperatur O�>#?,P ohne äußere Beeinflussung. 

Neben der temperaturbedingten Anpassung des Gefäßdurchmessers tritt, wie bereits in Ab-
schnitt 2.2.2 beschrieben, zusätzlich im Bereich der Akren ein weiterer Effekt auf, die 
sogenannte LEWIS-Reaktion bzw. HUNTING reaction. Bei Hauttemperaturen unter 15 °C setzt 
bei einigen Menschen nach ca. 5 bis 10 min eine periodische Vasodilatation ein [FAH-15]. Dies 
führt zu sich wiederholenden kurzzeitigen Durchblutungssteigerungen und beugt Kälteschäden 
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des Gewebes vor. Da nach Forderung FC01 die minimale Hauttemperatur nur 16 °C betragen 
darf, wird dieser Effekt im Simulationsmodell jedoch nicht umgesetzt. 

6.4.2 Thermomodellierung der Sprunggelenkfraktur mit 
Entzündungsherd 

Ist menschliches Gewebe verletzt, kommt es zu einem lokalen Temperaturanstieg im Wund-
bereich. 

Wärmestrom des Entzündungsherdes 

Der Temperaturanstieg O.
�� bei Entzündungen wird durch einen gesteigerten Stoffwechsel 
aufgrund der Phagozytose verursacht. Er beträgt etwa 2 bis über 5 K [SUT-12]. Wendet man in 
Gl. (39) diesen Temperaturanstieg statt der Differenz aus mittleren Hauttemperatur O�>#?,A und 

Umgebungstemperatur O�
B an, ergibt sich ein zusätzlicher entzündungsbedingter maximaler 

Wärmestrom ∆�q,k,.
��,A	a von 0,32 W. Bei drei Kühladern erhält man für den dreifachen 

Wärmestrom ∆�qi,k,.
��,A	a einen Wert von 0,96 W. 

Wärmeeinspeisung an der Sprunggelenkfraktur 

Aufgrund der Vorgabe aus Abschnitt 6.2.1 zur Betrachtung einer Sprunggelenkfraktur erfolgt 
die Einspeisung des Wärmestroms über zusätzliche Elemente der Einleitung direkt vor Ort im 
Bereich der Arteriolen (Ari) und Venolen (Vni). 

6.4.3 Simulationen mit dem Thermomodell 

Dieser Abschnitt veranschaulicht die Temperaturverteilung über die einzelnen Schichten im 
Bereich der Arteriolen. Trotz der Möglichkeit von gekoppelten Simulationssystemen aus 
Hydraulik und Thermodynamik in SimulationX, wie es auch in Abschnitt 7.5.3 umgesetzt wird, 

erreicht die Einspeisung der Wärmeströme �q��,P,��� im kardiovaskulären System aber auch das 

Abgreifen der Temperaturverteilungen an der Extremität die Grenzen der Rechentechnik bzw. 
der Simulationsumgebung. Daher erfolgt eine Vereinfachung des Modells zur Betrachtung der 
Wärmeleitung zwischen den Gewebeschichten im Bereich der Arteriolen.  

Temperaturverteilung über die Gewebeschichten bei einer gesunden Extremität 

Zur Vereinfachung der Simulation findet ausschließlich eine Betrachtung der Wärmeleitung 
statt, sodass die Verbindungen zu den hydraulischen Elementen des kardiovaskulären Systems 
zu lösen sind. Die Einspeisung des Wärmestroms erfolgt vereinfacht jeweils zu einem Drittel 
jedoch weiterhin in der Mitte jeder Gewebeschicht (Abbildung 32). Zentral im Inneren des 
Knochengewebes werden zwei verschiedene Temperaturen miteinander verglichen, zum einen 
die vom Hypothalamus vorgegebene Kerntemperatur O1��, zum anderen die in Abbildung 2 aus 

Abschnitt 2.2 angegebene Kerntemperatur der unteren Extremität mit einem Wert von 31 °C 
und einem zusätzlichen Aufschlag von 2 K, um der Differenz der Umgebungstemperatur 
zwischen den in Abbildung 2 vorgegebenen 20 °C und der in dieser Arbeit vorliegenden 
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Temperatur O�
B von 24 °C gerecht zu werden. Wie bei der gleichmäßigen Einspeisung eines 
Wärmestroms über die großen Organsysteme in das Blut und die Verteilung in die 
Gewebeschichten erwartet, ist die Verteilung der Wärme so ebenfalls ausreichend realisierbar. 

Unter Betrachtung der Mantelfläche des als Zylinder nachgebildeten Bereichs der unteren 
Extremität auf Höhe der Arteriolen mit den Radien �����,�#� ergeben sich die Gewebetem-

peraturen aus Tabelle 24. Der Wärmestrom �q����,z��� beträgt in diesem Fall 1,57 W nach 

Gl. (39) unter Einbeziehung der zugehörigen äußeren Mantelfläche berechnet mit den 
Parametern aus Tabelle 14. Die Ergebnisse erscheinen plausibel, wenn man von einer 
durchschnittlichen Hauttemperatur O�>#?,A von 34,4 °C [FIA-98] ausgeht, aber bedenkt, dass 

die Ergebnisse im dem Körperzentrum fernen Fußbereich liegen. Diesbezüglich können die 
zusätzlich eingeführten Werte O
;��	�� durch die Infrarot-Aufnahmen an einer gesunden 
Extremität nach Abbildung 49b1 und 49b2 aus Abschnitt 7.1.5 bestätigt werden. Steigende 
Temperaturen hin zum Knochen sind, wie schon in Abbildung 2 gezeigt, Voraussetzung in der 
gesunden Thermoregulation. Die Simulation mit der Knochentemperatur von 33 °C erscheint 
plausibler für die Extremität. Die Vereinfachungen der ursprünglich angedachten Modellierung 
sind ausreichend geeignet für die Simulation. 

 

Abbildung 32: Vereinfachtes Modell der Wärmeleitung zwischen den Gewebeschichten bei 
freier Konvektion mit der Umgebung 

 

Tabelle 24: Temperaturverteilung im gesunden Arteriolenbereich bei verschiedenen 
Ausgangstemperaturen für „bone“ 

tis bzw. Ort bone musc fat skin surface env 

Temperatur in °C 37,00 37,08 35,94 34,18 33,88 24,00 

33,00 35,35 34,55 33,06 32,79 24,00 

mit surface Hautoberfläche; env Umgebung; übrige Bereiche (tis) sind jeweils in der Gewebemitte gemessen. 
 

Temperaturanstieg an einer Frakturstelle im Fußbereich 

Beim Auftreten der Fraktur erhöht sich der Gesamtwärmestrom �q����,.
�� auf 2,32 W nach 

Gl. (39) unter Einbeziehung der zugehörigen äußeren Mantelfläche berechnet mit den 
Parametern aus Tabelle 14 bei Betrachtung eines Temperaturanstiegs von O�>#?,A um O.
��,A	a. 

Die Gewebetemperaturen zur entsprechenden Simulation sind Tabelle 25 zu entnehmen. Auch 

Muskel-

gewebe 

Fett-

gewebe 
Haut-

gewebe 

Knochen-

gewebe 

Element der freien Konvektion Element der Wärmeeinleitung 

Element der 

thermischen 

Vorgabe 
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diese Ergebnisse bestätigen sich anhand von Infrarot-Aufnahmen, jedoch diesmal an einer 
verletzten Extremität in Abbildung 49a1 und 49a2 aus Abschnitt 7.1.5. Die Temperatur-
differenz der Oberflächentemperatur der Haut (surface) bei einer Fraktur zur Simulation bei 
einer gesunden Extremität beträgt 3,28 K bzw. 3,32 K und liegt damit im von [SUT-12] 
vorgegebenen Bereich von 2 bis über 5 K. Aufgrund der erwarteten verstärkten Durchblutung 
im Frakturbereich erscheint in diesem Fall die Knochentemperatur von 37 °C realistischer. 

Tabelle 25: Temperaturverteilung im Arteriolenbereich bei Fraktur bei verschiedenen 
Ausgangstemperaturen für „bone“ 

tis bzw. Ort bone musc fat skin surface env 

Temperatur in °C 37,00 40,84 39,71 37,55 37,16 24,00 

33,00 39,15 38,38 36,48 36,11 24,00 

mit surface Hautoberfläche; env Umgebung; übrige Bereiche (tis) sind jeweils in der Gewebemitte gemessen. 
 

Änderung des Gefäßradius in Abhängigkeit von der Temperatur 

Letztlich sind die Temperaturverteilungen über die Gewebe in dieser Arbeit nur in der 
Hautschicht im Bereich der Arteriolen von Bedeutung für die Frakturschwellung, da die 
Arteriolen als Stellgefäße eine Änderung des Gefäßdurchmessers 7�>#?,@�#,��A� bewirken. Zur 

bildlichen Vorstellung der Durchmesseränderung dient Abbildung 33. Als Hauttemperatur O�>#?,P unter Ruhe kommt der Wert 33,06 °C aus Tabelle 24 zum Einsatz. Für die Berechnung 

nach Gl. (45) kommt als durchschnittlicher Druck y@��¡¡¡¡¡ in den Arteriolen der Wert 5,7 kPa aus 
Tabelle 20 zum Einsatz. Der Verlauf der Kurve scheint beim qualitativen Vergleich mit 
Ergebnissen aus der Arbeit von FIALA [FIA-98] geeignet. Es wird deutlich, dass man mit Hilfe 
von Therapiegeräten versuchen sollte, die Hauttemperatur vor allem unterhalb des Wertes von O�>#?,P zu halten. 

 

Abbildung 33: Änderung des Durchmessers der Arteriolen bei Temperaturänderung in der 
Hautschicht 

 

Volumenstromverringerung durch Verkleinerung des Gefäßradius bei Abkühlung 

In dieser Simulation mit O�>#?,P von 33,06 °C und dem Wärmestrom �q����,z��� wird derart 

gekühlt, dass O�>#? Werte von 30 °C und von 23,06 °C annimmt. In Tabelle 26 erfolgt ein 
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Vergleich der simulierten Volumenströme mit dem Volumenstrom ¥qnop,���,b.A aus Tabelle 18. 

Zu erkennen ist, dass sich der Volumenstrom im Hautgewebe wie erwartet verringert. Der 
Zustrom in den großen Arterien verringert sich dabei stärker als der Abstrom in den großen 
Venen. Ein geringerer Volumeneinstrom in die verletzte Extremität deutet auf die Tendenz hin, 
bei einer vorliegenden Fraktur eine Schwellung mit kleinerem Volumen auszubilden. Anhand 
von Gl. (1) müsste sich bei Kühlung auf 30 °C eine Verringerung des Stoffwechsels um 
ca. 19 % ergeben. Bei der Herabsetzung um 10 K würde sich sogar eine Halbierung des 
Stoffwechsels einstellen. Die Ergebnisse der Vergleiche der Volumenströme deuten eine Ten-
denz mit 10,0 % und 34,5 % in diese Richtung an, jedoch kann der Stoffwechsel nicht allein 
am Volumenstrom gemessen werden. Die Studie von HO et al. [HOS-94] aus Abschnitt 2.2.2 
weist mit einer arteriellen Blutflussverringerung von 38,4 % bei 13,5 °C Hauttemperatur 
ebenfalls geringere Werte als nach Gl. (1) erwartet auf. Nach KHOSHNEVIS et al. [KHO-14b] ist 
ebenfalls erst bei einer Kühlung der Haut auf etwa 9 °C eine Senkung des Volumenstroms um 
50 % diagnostizierbar. Die Simulationsergebnisse werden daher als geeignet eingestuft. 

Tabelle 26: Gemittelte simulierte Volumenströme in Gefäßtypen beim Kühlen der 
Hauttemperatur O�>#? auf 30 °C und auf 23,06 °C 

 ves 

tis 

Arg Ara Ari Kap Vni Vna Vng 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,iP
bei Kühlen 
auf 30 °C      
in l/s 

musc 4,9·10-3 4,3·10-5 2,0·10-9 2,5·10-11 6,5·10-10 4,9·10-5 4,9·10-3 

fat - - 2,1·10-9 2,7·10-11 6,8·10-10 - - 

skin - 7,7·10-5 3,1·10-10 3,8·10-12 9,9·10-11 8,8·10-5 - 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,(i
bei Kühlen 
auf 23,06 °C      
in l/s 

musc 4,6·10-3 4,3·10-5 2,0·10-9 2,6·10-11 6,5·10-10 5,0·10-5 4,6·10-3 

fat - - 2,2·10-9 2,7·10-11 7,0·10-10 - - 

skin - 5,6·10-5 2,3·10-10 2,8·10-12 7,2·10-11 6,5·10-5 - 

Abweichung 
von ¥qnop,���,b.A,iP
zu ¥qnop,���,b.A 

in l/s 

musc -0,2·10-3 
(-3,9 %) 

0 0 0 +0,1   
·10-10 
(+1,6 %) 

+0,1·10-5 
(+2,1 %) 

0 

fat - - 0 0 0,1·10-10 
(+1,5 %) 

- - 

skin - -0,7·10-5 
(-8,3 %) 

-0,2·10-10 
(-6,0 %) 

-0,4·10-12 
(-9,5 %) 

-1,1·10-11 
(-10,0 %) 

-0,8·10-5 
(-8,3 %) 

- 

Abweichung 
von ¥qnop,���,b.A,(i
zu ¥qnop,���,b.A 

in l/s 

musc -0,5·10-3 
(-9,8 %) 

0 0 +0,1   
·10-11 
(+4,0 %) 

+0,1   
·10-10 
(+1,6 %) 

+0,2·10-5 
(+4,2 %) 

-0,3·10-3 
(-6,1 %) 

fat - - +0,1·10-9 
(+4,8 %) 

0 0,3·10-10 
(+4,5 %) 

- - 

skin - -2,8·10-5 
(-33,3 %) 

-1,0·10-10 
(-30,3 %) 

-1,4·10-12 
(-33,3 %) 

-3,8·10-11 
(-34,5 %) 

-3,1·10-5 
(-32,3 %) 

- 

mit ¥qnop,���,b.A,iP simulierter Volumenstrom der Gefäße der unteren Extremität bei Kühlung auf 30 °C; ¥qnop,���,b.A,(� simulierter Volumenstrom der Gefäße der unteren Extremität bei Kühlung auf 23,06 °C. 
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Volumenstromerhöhung durch Vergrößerung des Gefäßradius bei Entzündung 

Unter Festlegung der Ausgangstemperatur O�>#?,P von 33,06 °C und des Wärmestroms �q����,.
�� 
soll die Veränderung der Durchblutung bei Entstehung einer Fraktur untersucht werden. Der 
Wert für O�>#? beträgt daher 37,55 °C entsprechend Tabelle 25. Tabelle 27 verdeutlicht die 

Veränderung des Volumenstroms im Vergleich zum Volumenstrom ¥qnop,���,b.A aus Tabelle 

18. Es kommt zu einer Erhöhung der Durchblutung vor allem im Bereich der Arterienäste und 
Arteriolen im Hautbereich und zu einem leichten Absinken im Muskelbereich der Arterienäste. 
Unter der von [POL-08, FIA-98] getroffenen Aussage einer Vasodilatation allein im Bereich 
der Arteriolen der Haut kann dadurch ein oberflächennaher Entzündungsherd erklärt werden. 
Insgesamt erhöht sich der Volumenstrom durch die untere Extremität, was die verstärkte 
Durchblutung durch vermehrten Stoffwechsel aus Abschnitt 2.2.1 bestätigt. Der Volumen-
einstrom erhöht sich dabei prozentual mehr als der Volumenausstrom, was die Funktion der 
Venen als Speichergefäße unterstreicht. Eine Ansammlung von Schwellungsvolumen durch 
den größeren Volumeneinstrom ist denkbar. Bezüglich des Lymphabstroms ergeben sich keine 
Veränderungen. Anhand von Gl. (1) aus Abschnitt 2.2.2 müsste sich die Stoffwechselrate bei 
der vorliegenden Temperaturerhöhung von 5 K etwa um 41 % erhöhen. In den vorliegenden 
Simulationsergebnissen sind außerhalb des Bereichs der Arteriolen Volumenstromerhöhungen 
bis 18 % erreicht worden. Leider liegen keine genaueren medizinischen Grundlagen zur 
Validierung der Vasodilatation vor. Möglicherweise deuten die Ergebnisse auf eine zusätzliche 
Vasodilatation in den tieferen Gewebeschichten bei Frakturentzündungen hin, die allein mit der 
Simulation der Durchmesseränderung der Gefäße in der Hautschicht nicht nachbildbar sind. 

Tabelle 27: Gemittelte simulierte Volumenströme in Gefäßtypen beim Erwärmen der 
Hauttemperatur O�>#? durch eine Frakturentzündung auf 37,55 °C 

 ves 

tis 

Arg Ara Ari Kap Vni Vna Vng 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,.
�� 
bei Erwär-
mung auf 
37,55 °C in l/s 

musc 5,3·10-3 4,2·10-5 2,0·10-9 2,5·10-11 6,4·10-10 4,8·10-5 5,0·10-3 

fat - - 2,1·10-9 2,6·10-11 6,8·10-10 - - 

skin - 9,9·10-5 3,7·10-10 4,4·10-12 1,1·10-10 10,0·10-5 - 

Abweichung 

zu ¥qnop,���,b.A 

in l/s 

musc +0,2·10-3 
(+3,9 %) 

-0,1·10-5 
(-2,3 %) 

0 0 0 0 +0,1·10-3 
(+2,0 %) 

fat - - 0 -0,1·10-11 
(-3,7 %) 

+0,1   
·10-10 
(+1,5 %) 

- - 

skin - +1,5·10-5 
(17,9 %) 

+0,4·10-9 
(12,1 %) 

+0,2   
·10-12 
(+4,8 %) 

0 +0,4·10-5 
(+4,2 %) 

- 

mit ¥qnop,���,b.A,.
�� simulierter Volumenstrom der Gefäße der unteren Extremität bei Entzündung. 
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6.4.4 Bewertung des Modells von Thermoregulation und 
Temperatureinfluss 

Die Nachbildung der Änderung benötigter Durchblutung für einen temperaturabhängigen 
Stoffwechsel erfolgte in Abschnitt 6.4. Die für die Erweiterung des Modells der Physiologie 
erarbeiteten Zusammenhänge mussten aufgrund der Grenzen von Rechentechnik und Simula-
tionsumgebung vereinfacht werden. Dennoch ließ sich die Temperaturverteilung bei unter-
schiedlicher Kerntemperatur aufgrund verschieden starker Durchblutung über die Gewebe-
schichten mit plausiblen Ergebnissen modellieren. Entsprechende Änderungen der Arteriolen-
durchmesser im Hautgewebe erzeugen eine Anpassung des Volumenstroms. Aufgrund der zu 
medizinischen Studien ähnlichen Ergebnisse gilt der temperaturbasierte Modellansatz als 
geeignet für die weitere Simulation. Weiterführende medizinische Untersuchungen zur mög-
lichen Vasodilatation in tiefer liegenden Gewebeschichten bei Frakturen sind nötig, um auf 
einen erhöhten Stoffwechsel in diesen Schichten schließen zu können. Diese Betrachtung ist in 
der vorliegenden Arbeit nicht vorgenommen worden. 

6.5 Gewebemodellierung und Druckeinfluss 

Durch Einwirken einer Kompression von außen auf die verschiedenen Gewebeschichten im 
menschlichen Körper mit ihren unterschiedlichen Gewebesteifigkeiten ist eine Veränderung 
des Blutflusses im kardiovaskulären System möglich. Dadurch kann beispielsweise der Abbau 
einer Ansammlung von Ödemflüssigkeit im Frakturbereich erreicht werden. Der Abschnitt 
umfasst die Betrachtung einer Druckeinwirkung am gesunden Körper. 

6.5.1 Gewebemodellierung des gesunden Körpers 

Die Modellierung des Wirkens der Muskelpumpen bzw. der äußeren Druckeinwirkung auf die 
Gefäße erfolgt über die Änderung der Gefäßdurchmesser. In Kombination mit den Rück-

schlagventilen im Kreislauf wird dadurch ein veränderter Volumenstrom ¥q�� hervorgerufen. 
Wie stark die Kompression der Gefäße in den unterschiedlichen Gewebeschichten ist, ermittelt 
sich über Feder-Masse-Schwinger. Der schematische Aufbau in SimulationX ist Abbildung 34 
zu entnehmen. 

 

Abbildung 34: Modell der Einwirkung des Drucks über die auf eine Fläche vorgegebene Kraft 
auf die Gewebeschichten  

 

Muskelgewebe Fettgewebe Hautgewebe Knochen 

Masse-

Element 

Feder-

Element 
Anschlag-

Element 

Kraftein- 

wirkung 

https://doi.org/10.51202/9783186297174 - Generiert durch IP 216.73.216.36, am 21.01.2026, 03:37:59. © Urheberrechtlich geschützter Inhalt. Ohne gesonderte
Erlaubnis ist jede urheberrechtliche Nutzung untersagt, insbesondere die Nutzung des Inhalts im Zusammenhang mit, für oder in KI-Systemen, KI-Modellen oder Generativen Sprachmodellen.

https://doi.org/10.51202/9783186297174


96 6   Modelle der Physiologie 

Zur Nachbildung dieser natürlichen Einwirkung auf die Gefäße müssen Vorbetrachtungen zu 
physiologischen Parametern vorgenommen werden. 

Gewebesteifigkeit 

Die Verformung der menschlichen Hautoberfläche bei Einwirken einer äußeren Kraft weist 
einen nichtlinearen Zusammenhang auf. Angelehnt an die Studie von PAILLER-MATTEI et al. 
[PAI-08] bietet sich für dieses Phänomen eine verfeinerte Betrachtung von drei in Reihe 
geschalteten Gewebearten an, nämlich der Haut, der Unterhaut (z. B. Fett) und des subkutanen 
Gewebes (z. B. Muskeln). Die Schichten werden dabei als rein elastische Bestandteile ohne 
viskösen Anteil angesehen. Nach [PAI-08] können die Elastizitätsmodule der Gewebsschichten 
auf dem Unterarm von ca. 30-jährigen kaukasischen Männern mit 35 kPa für F�>#?, 2 kPa für F��� und 80 kPa für F�n�T angenommen werden. Aufgrund mangelnder Studien werden diese 

Werte ebenfalls auf die Gewebeschichten der unteren Extremität bezogen. Da die Ermittlung 
der Gleichungen in [PAI-08] anhand der mechanischen Eindrückprüfung mit einem zur 
Gewebedicke maximal halb so großen Indenter (Prüfkopf) erfolgte, ist eine Verwendung der 
Gleichungen für die vorliegende Arbeit nicht möglich. Die Gewebesteifigkeiten g����,�#� der 

einzelnen Schichten werden daher vereinfacht durch den Druck eines Indenters in einer FEM-
Simulation in ANSYS Mechanical nachgestellt. Die Gewebeschichten bilden einen elastischen, 
in radialer Richtung nicht fixierten Halbraum und besitzen jeweils die Dicke !����,�#� anhand 

der Radien aus Tabelle 14:  

!����,�#� = �����,�#� − �����,�#�,A��.	�, (46) 

mit �����,�#�,A��.	� Radius des weiter medial (innen) gelegenen Gewebes. 

 

Der Indenter besitzt die Form eines halben, symmetrischen, abgeplatteten Rotationsellipsoid, 
um eine vereinfachte kreisförmige Druckkammer mit einem angenommenen maximalen 
Kammervolumen ¥+,,A	a von 400 ml bei Anwendung am Patienten für den Fall der gleich-

mäßigen Ausdehnung der Druckkammer zu beiden Seiten (Haut und Stützsystem) zu model-
lieren. Es tritt Haftreibung zwischen Indenter und Gewebeschicht auf. Die POISSONzahl ´�#� 
beträgt dabei für Haut und Muskel ca. 0,49 und für Fett ca. 0,499 [MCE-66]. Eine bildliche 
Vorstellung des Modells erhält man anhand von Abbildung 35. Die Modellierung der 
Gewebeschichten erfolgt einzeln, um gegenseitige Beeinflussung auszuschließen.  Aufbauend 
auf den Ergebnissen aus Abbildung 36 können in der Modellierung die Feder-Elemente mit 
passenden Steifigkeiten nach Polynomen zweiter Ordnung versehen werden. Die Federstei-
figkeiten g����,�#� sind dabei nur jeweils auf einen bestimmten Bereich der Eindrücktiefe ℎ���

,����,�#� bis zum Erreichen eines Anschlagpunktes ℎ
"��,����,�#�, der die Eindrücktiefe am 

Ende des jeweiligen Graphen darstellt, beschränkt. Ein komplettes Quetschen der Gewebe-
schichten ist physiologisch und ebenfalls in der FEM-Simulation nicht realisierbar. Im 
Simulationsmodell wird daher parallel zu den Feder-Elementen mit Anschlag-Elementen des 
Bewegungsumfangs von 0 m bis ℎ
"��,����,�#� gearbeitet. Eine Validierung der Polynome aus 

Abbildung 36 anhand der Gleichung nach POPOV [POP-15] bezüglich des HERTZ‘schen 
Kontaktes zur Berechnung der Steifigkeit des Kontaktes bei einer an die Oberfläche eines 
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elastischen Halbraums angreifenden Kraft durch einen eindrückenden starren Indenters in 
Bezug auf die Verschiebung ergab vergleichbare Ergebnisse: 

g�#� = 2 ∙ F�#�1 − ´�#�( ∙ ®.
� ∙ ô����

π , (47) 

mit ®.
� = 1,012 für quadratische Querschnitte des Indenters als Anpassung an die Form der Druckkammern. 
 

Die Ergebnisse aus Abbildung 36 gelten daher als geeignet für die Simulation. 

 

 

Abbildung 35: FEM-Simulation der Eindrückprüfung in y-Richtung einer 3 mm dicken 
Hautschicht im Fuß mit einem elliptischen Indenter bei gleichmäßiger Ausbreitung des 
Hautgewebes in x-Richtung (rotationssymmetrische Darstellung an y-Achse; Legende: 

räumliche Verschiebung in m) 

 

Abbildung 36: Federsteifigkeit verschiedener Gewebeschichten bei Eindrückprüfung mit 
einem elliptischen Indenter anhand einer FEM-Simulation (Darstellung zur 

Veranschaulichung der Größenverhältnisse) 
 

Verdrängte Gewebemasse 

Die durch Kompression bewegte Gewebemasse m����,�#� wird mit Hilfe des Volumens ver-

schiedener, verdrängter Hautschichten ermittelt: 
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m����,�#� = m����,�>#? + m����,��� + m����,�n�T = � ¶�#� ∙ ¥���

,����,�#�
�n�T

�#���>#?
. (48) 

Die jeweiligen Gewebedichten ¶�#� betragen dabei als Dichte ¶�>#? für die Haut etwa 1,00 
��Añ, 

als Dichte ¶��� für das Fettgewebe 0,95 
��Añ [GLI-07] und für das Muskelgewebe als Dichte 

¶�n�T von 1,05 
��Añ [GLI-07]. Das verdrängte Gesamtvolumen ¥���

,����,�#� wird vereinfacht 

als Kontaktfläche ����

 von 150 cm2 (nach Forderung FP10) mit Bezug auf die Eindrücktiefe ℎ���

,����,�#� des Feder-Elements der jeweiligen als Feder-Element modellierten 

Gewebeschicht angesehen, wodurch sich die Gewebemasse m����,�#� berechnen lässt:  

m����,�#� = ¶�#� ∙ ¥���

,����,�#� ∙ 0,75 = ¶�#� ∙ ����

 ∙ ℎ���

,����,�#� ∙ 0,75.   (49) 

Ein konstanter Multiplikator der Größe 0,75 wird dabei vereinfacht in die Gleichung eingebaut, 
um dem leicht konvexen Ausdehnen einer Druckkammer gerecht zu werden. 

Gequetschter Gefäßdurchmesser 

Die Muskelpumpen und die Lymphdrainage tragen zur aktiven Entleerung der Gefäße durch 
Druckeinwirkung bei. In diesem Modell wird auf die Wirkung in der unteren Extremität ein-
gegangen. Um die Modellierung zu vereinfachen, geht man von einem gleichmäßigen Druck 
auf alle Blutgefäße einer Gewebeschicht aus. Das durch den Druck und die räumliche Ver-
schiebung in der jeweiligen Gewebeschicht verdrängte Volumen ¥���

,����,�#� in Bezug auf das 

zugehörige Gewebevolumen ¥����,�#� aus Gl. (25) stellt den Prozentsatz dar, um den sich die 

Durchmesser 7����,�#�,��� der Blutgefäße zum neuen gequetschten Durchmesser 7����,�#�,���,
:;��< verringern:  

7����,�#�,���,
:;��< = ì1 − ¥���

,����,�#� ∙ 0,75 ∙ ¬����,���¥����,�#� í ∙ 7����,�#�,��� 

= yy�,����,�#�,���100 % ∙ 7����,�#�,���, (50) 

mit yy�,����,�#�,��� prozentualer Durchmesser der Blutgefäße bei Druckeinwirkung. 

 

In den Bereichen thigh und shank ist diese Berechnung möglich, da ����

 kleiner als ��ö#�ö 

bzw. ��ö�?> ist. Der Multiplikator ¬����,��� beträgt in diesen Fällen 1. Im Bereich foot ergeben 

sich die Gefäßlängen 5��� allerdings nicht anhand von 5���� aus Tabelle 14, sondern anhand der 

Vorgaben aus Tabelle 15. Entsprechend ist ein Wert ¬����,��� als Anteil an der Druckfläche ����

 anzugeben:  

¬����,��� = 5��� ∙ ¤��������

 . (51) 

Durch diese Änderung wird nach dem Gesetz von HAGEN-POISEUILLE eine Änderung des 

Druckabfalls über den Gefäßen erreicht. Der Volumenstrom ¥q��,����,�#�,��� erhöht sich. 
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Saugwirkung beim Druckabfall 

Nach [BRI-14] treten durch Dehnung und Stauchung der die Gefäße umgebenden Faszien 
sowohl bei der Wirkung von Muskelpumpen als auch bei Anwendung von Kompressions-
therapie nicht nur eine Druck-, sondern auch eine Saugwirkung ähnlich wie bei der Respiration 
in der Lunge auf [POL-08]. Einen solchen hysteresebehafteten Verlauf betonen TSCHAKOVSKY 
und SHERIFF [TSC-04] in ihrer Arbeit ebenfalls. Die erwartete Saugwirkung kann in der Arbeit 
von POLLACK und WOOD [POL-49] nachvollzogen werden. Durch die Einwirkung der 
Muskelpumpen sinkt der venöse Druck von 11,3 kPa (85 mmHg) auf 6,0 kPa (45 mmHg) bzw. 
bei längerer Einwirkung sogar auf 2,9 kPa (15 mmHg) ab. Unter Betrachtung der YOUNG-
LAPLACE-Gleichung in Gl. (15) bei konstanter Wandspannung ·��� und Wanddicke 7�,��� stellt sich bezüglich dieses veränderten transmuralen Drucks y"A eine Veränderung des 

Gefäßradius ���� über das zu definierende Verhältnis yy"A,�,^� her. Es erfolgt eine Festlegung 

auf den Wert 283 %, auf den der in die Breite gesaugte Radius ���� zu erhöhen ist. Der Wert 
ergibt sich bezüglich des Verhältnisses aus dem Druck ohne Einfluss (11,3 kPa) und einem 
mittleren Wert bei Muskelpumpenwirkung (ca. 4,0 kPa). Bei der Kompressionstherapie ist 
dieser Effekt kleiner, da die Therapiegeräte nicht derart direkt an den Faszien angreifen können, 
wie die mit den Faszien verwachsenen Muskeln. In dieser Arbeit wird für die Anwendung des 
Kompressionssystems daher mit einem Sicherheitsfaktor von 2 gearbeitet, sodass das 
Verhältnis yy"A,�,,b einen Wert von 141,5 % erhält. Der ausgedehnte Gefäßdurchmesser 7����,�#�,���,
;�= berechnet sich daher wie folgt:  

7����,�#�,���,
;�= = yy"A,�,,b100 % ∙ 7����,�#�,��� = 1,415 ∙ 7����,�#�,���. (52) 

Eine Differenzierung des Wertes yy"A,�,,b bezüglich verschiedener äußerer Anwendungs-

drücke ist aufgrund fehlender physiologischer Untersuchungen nicht möglich. 

Nach [POL-49] liegt der Wirkzeitraum für diese Dehnung nach dem Beenden der Einwirkung 
eines äußeren Drucks im Schnitt zwischen 15 bis 30 s. In dieser Arbeit beträgt er 20 s. Der 
Druck in den Venen ist in dieser Zeit geringer als im Ruhezustand [TSC-04]. 

6.5.2 Simulationen mit dem Druckmodell 

Die Simulationsergebnisse, die sich aus den Anpassungen des Physiologie-Modells in 
Abschnitt 6.5.1 ergeben, sind in diesem Abschnitt veranschaulicht. 

Eindrücktiefen in Gewebeschichten bei verschiedenen Drücken beim gesunden Körper 

Geht man von einer Fläche ����

 der Druckeinwirkung von 150 cm2 sowie von einem maxi-

malen Volumen ¥+,,A	a der Druckkammer von 400 ml aus, kann man bei verschiedenen 

Drücken y=�

",���

 bzw. y�;�
�,���

 auf die Eindrücktiefen ℎ���

,����,�#� schlussfolgern. In 

Tabelle 28 ist eine Übersicht verschiedener Eindrücktiefen ℎ���

,����,�#� bei verschiedenen 

Werten y���

 angegeben. Da die Gewebeschichten der Haut und des Fettgewebes aufgrund der 

geringen Dicke !����,�>#? und der kleinen Federsteifigkeiten g����,��� bereits bei den 

Konstantdrücken vollständig bis zum Anschlagspunkt ℎ
"��,����,�#� gequetscht werden, sind sie 
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nicht aufgeführt. Zusätzlich hinterlegt Tabelle 28 Angaben über die prozentuale Verringerung 
des Gefäßdurchmessers nach Gl. (50). Anhand dieser Ergebnisse gibt es für die verschiedenen 
Bereiche der unteren Extremität offensichtlich jeweils maximale Drücke y���

,A	a, bei deren 

Überschreitung keine weitere Wirkung auf die Gewebeschichten verzeichnet werden kann. 
Entsprechende weiterführende Untersuchungen müssen sich in Probandenstudien anschließen, 
die in dieser Arbeit aber nicht stattfinden konnten. Anmerkend sei erwähnt, dass für die 
Betrachtung im Bereich foot keine Dehnung der Gefäßdurchmesser 7����,�#�,��� durch die 

Faszien mit yy"A,�,,b in der Simulation vorgenommen wird, da die vorausgehenden, prozentu-

alen Verringerungen yy�,����,�#�,��� der Gefäßdurchmesser zu klein erscheinen, um einen Effekt 

in den Faszien hervorrufen zu können. 

Tabelle 28: Eindrücktiefen bei verschiedenen äußeren Drücken im Muskelgewebe (musc) und 
prozentual verbleibende Gefäßdurchmesser 

ypress in kPa ℎ���

,����,�#� in mm yyd,y�� , þ2,¨I2 in % 

thigh shank foot thigh shank foot 

3 6,3 6,1 2,2 92,6 89,1 99,5 

5 9,1 8,5 2,8 89,4 85,1 99,4 

10 12,9 12,0 3,0 85,2 79,3 99,3 

15 16,7 14,0 3,0 81,0 76,1 99,3 

20 19,3 14,0 3,0 78,3 76,1 99,3 

25 19,5 14,0 3,0 78,1 76,1 99,3 

 

Zeitliches Quetschen der Gewebeschichten beim gesunden Körper 

Aufgrund der verschiedenen Federsteifigkeiten g����,�#� erfolgt das Quetschen der Gewebe-

schichten zeitlich versetzt. Abbildung 37 verdeutlich einen typischen Ablauf am Oberschenkel 
(thigh) bei einer konstanten Druckeinwirkung y���

 von 10 kPa. Die Unstetigkeitsstellen, die 

im Verlauf der Schichten Haut und Muskel zu erkennen sind, ergeben sich aufgrund des 
Erreichens der Anschlagpunkte ℎ
"��,����,�#� der anderen Schichten. 

 

Abbildung 37: Simuliertes zeitlich versetztes Eindrücken der verschiedenen Gewebeschichten 
im Oberschenkel bei einem äußeren Druck von 10 kPa 
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Volumenstromverringerung unter konstantem Druck beim gesunden Körper 

Zur Darstellung der Veränderung des Volumenstroms ¥qnop,���,b.A aus Tabelle 18 geht man von 

einem maximalen Zusammenquetschen ℎ���

,����,�#� der Gewebeschichten bis zu den 

jeweiligen Anschlagpunkten der Tiefe ℎ
"��,����,�#� aus. In Tabelle 29 ist erkennbar, dass durch 

das Verringern der Gefäßdurchmesser, wie zu erwarten, ein geringerer Volumenstrom ¥qnop,���,b.A,
:a in den Gefäßen der unteren Extremität auftritt. Im Vergleich nehmen die Werte 

der Durchblutungen der Organsysteme aus Tabelle 22 um je (0,5 bis 2)·10-4 
�
 zu. Gleichzeitig 

kommt es zu einer geringen Erhöhung des Volumenstroms im Muskel- und Fettgewebe der 
Kapillaren. Der Vorteil des Konstantdrucks besteht daher in einer Verringerung des zusätzlich 
in den Wundbereich einströmenden Blutes und einem vermehrten Abtransport des Blutes aus 
den weiter innen liegenden Kapillaren. 

Tabelle 29: Gemittelte simulierte Volumenströme in Gefäßtypen beim Quetschen bis zum 
Anschlagpunkt ℎ����,����,�#� unter Konstantdruck 

 ves 

tis 

Arg Ara Ari Kap Vni Vna Vng 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,
:a 

bei maxima-
lem Quet-
schen in l/s 

musc 3,6·10-3 2,9·10-5 1,7·10-9 3,2·10-11 5,5·10-10 3,2·10-5 3,5·10-3 

fat - - 1,6·10-9 3,1·10-11 6,3·10-10 - - 

skin - 2,0·10-5 1,2·10-10 1,5·10-12 1,0·10-11 2,4·10-5 - 

Abweichung 

zu ¥qnop,���,b.A 

in l/s 

musc -1,5·10-3 
(-29,4 %) 

-1,4·10-5 

(-32,6 %) 
-0,3·10-9 

(-15,0 %) 
0,7·10-11 

(28,0 %) 
-0,9·10-10 

(-14,1 %) 
-1,6·10-5 

(-33,3 %) 
-1,5·10-3 

(-30,6 %) 

fat - - -0,5·10-9 

(-23,8 %) 
0,4·10-11 
(14,8 %) 

-0,4·10-10 

(-6,0 %) 
- - 

skin - -6,4·10-5 

(-76,2 %) 
-2,1·10-10 

(-63,6 %) 
-2,7·10-12 

(-64,3 %) 
-1,0·10-10 

(-90,9 %) 
-7,2·10-5 

(-75,0 %) 
- 

mit ¥qnop,���,b.A,
:a simulierter Volumenstrom der Gefäße der unteren Extremität bei Druckeinwirkung mit 

maximalem Konstantdruck (Anschlagpunkt). 
 

Volumenstromerhöhung unter Druckpulseinwirkung beim gesunden Körper 

Eine Anpassung der Gefäßdurchmesser mit Hilfe eines Signalgenerators für dreieck- oder 
rechteckförmige Funktionen erzeugt ein Schwanken der Durchmesser zwischen ihrem voll-
ständig bis zum Anschlagpunkt ℎ
"��,����,�#� komprimierten und ihrem maximal durch Saug-

wirkung gestreckten Zustand. Als Frequenzen kommen 1 Hz und 1/3 Hz zur Anwendung. Die 
Ergebnisse in Tabelle 30 verdeutlichen einen Anstieg des Volumenstroms in Bezug auf den 

Volumenstrom ¥qnop,���,b.A ohne Beeinflussung durch äußeren Druck aus Tabelle 18. Dabei ist 

erkennbar, dass vor allem im Bereich des Hautgewebes eine Vergrößerung des Volumenstroms 
auftritt. Die Werte erreichen dabei etwa das 1,5-fache des ursprünglichen Wertes ¥qnop,
=.
,���,b.A. Es fällt auf, dass bei kleineren Frequenzen von 1/3 Hz kleinere Unterschiede 

zwischen den Pulsformen „Dreieck“ und „Rechteck“ auftreten als bei größeren Frequenzen von 
1 Hz. Welche der Pulsformen oder Frequenzen besser für den Volumenabtransport erscheint, 
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lässt sich aufgrund der bestehenden wechselseitigen Abhängigkeit nicht pauschalisieren. 
Untersuchungen mit sinusförmigen Funktionen ergeben ähnliche Änderungsbereiche. 

Tabelle 30: Gemittelte simulierte Volumenströme in Gefäßtypen beim Quetschen unter 
Druckpulseinwirkung mit Hilfe eines Signalgenerators 

 ves 

tis 

Arg Ara Ari Kap Vni Vna Vng 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,.�i 

bei dreieck-
förmigen 
Pulsen       
(1/3 Hz) in l/s 

musc 5,8·10-3 4,3·10-5 2,0·10-9 2,5·10-11 6,4·10-10 4,8·10-5 5,4·10-3 

fat - - 2,1·10-9 2,6·10-11 6,7·10-10 - - 

skin - 11,6·10-5 4,6·10-10 5,8·10-12 1,5·10-10 13,3·10-5 - 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,.�i    

bei rechteck-
förmigen 
Pulsen       
(1/3 Hz) in l/s 

musc 5,8·10-3 3,8·10-5 1,9·10-9 2,4·10-11 6,1·10-10 4,8·10-5 5,3·10-3 

fat - - 2,1·10-9 2,6·10-11 6,6·10-10 - - 

skin - 12,9·10-5 5,1·10-10 6,4·10-12 1,6·10-10 14,8·10-5 - 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,.�h
bei dreieck-
förmigen 
Pulsen (1 Hz)   
in l/s 

musc 7,7·10-3 6,0·10-5 2,4·10-9 3,0·10-11 7,8·10-10 4,9·10-5 4,6·10-3 

fat - - 2,0·10-9 2,5·10-11 6,3·10-10 - - 

skin - 11,1·10-5 4,4·10-10 5,5·10-12 1,4·10-10 12,4·10-5 - 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,.�h
bei rechteck-
förmigen 
Pulsen (1 Hz)   
in l/s 

musc 6,9·10-3 4,9·10-5 1,9·10-9 2,4·10-11 6,0·10-10 4,7·10-5 5,6·10-3 

fat - - 2,0·10-9 2,5·10-11 6,4·10-10 - - 

skin - 12,7·10-5 4,9·10-10 6,1·10-12 1,6·10-10 14,1·10-5 - 

Abweichung 
von ¥qnop,���,b.A,.�i
zu ¥qnop,���,b.A  

in l/s 

musc +0,7·10-3 
(13,7 %) 

0 0 0 0 0 +0,5·10-3 

(10,2 %) 

fat - - 0 -0,1·10-11 

(-3,7 %) 
0 - - 

skin - +3,2·10-5 

(38,1 %) 
+1,3   
·10-10 

(39,4 %) 

+1,6   
·10-12 

(38,1 %) 

+0,4   
·10-10 

(36,4 %) 

+3,7·10-5 

(38,5 %) 
- 

mit ¥qnop,���,b.A,.�h simulierter Volumenstrom der Gefäße der unteren Extremität bei Druckeinwirkung mit drei-

eckförmigen Impulsen mit 1 Hz; ¥qnop,���,b.A,.�i simulierter Volumenstrom der Gefäße der unteren Extremität bei 

Druckeinwirkung mit dreieckförmigen Impulsen mit 1/3 Hz; ¥qnop,���,b.A,.�h simulierter Volumenstrom der Gefäße 

der unteren Extremität bei Druckeinwirkung mit rechteckförmigen Impulsen mit 1 Hz; ¥qnop,���,b.A,.�i simulierter 

Volumenstrom der Gefäße der unteren Extremität bei Druckeinwirkung mit rechteckförmigen Impulsen mit 
1/3 Hz. 
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Pulswellenform unter generierter Druckpulseinwirkung beim gesunden Körper 

Simuliert man eine dreieckförmige Druckeinwirkung mit einer Frequenz von 1/3 Hz, so 
ergeben sich die in Abbildung 38 und Abbildung 39 dargestellten Pulskurven in den Arterien- 
und Venenästen. Die Kompression beginnt ab der Zeit von 20 s. Beim Vergleich mit den 
Ergebnissen in der Arbeit von TSCHAKOVSKY und SHERIFF [TSC-04] zur Untersuchung des 
Verhaltes des arteriellen und venösen Volumenstroms bei Muskelan- und -entspannung des 
Unterarms bei 1/3 Hz zeigen sich deutliche Parallelen des Verlaufs der Volumenstromkurven.  

 

Abbildung 38: Simulierte Pulswellenform in der Muskelschicht der Arterien- und Venenäste 
(musc,Ara; musc,Vna) bei Einsetzen einer Druckpulseinwirkung mit dreieckförmigen Pulsen 

bei 1/3 Hz ab einem Zeitpunkt von 20 s nach einer Phase ohne Druckeinfluss 

 

Abbildung 39: Simulierte Pulswellenform in der Hautschicht der Arterien- und Venenäste 
(skin,Ara; skin,Vna) bei Einsetzen einer Druckpulseinwirkung mit dreieckförmigen Pulsen bei 
1/3 Hz ab einem Zeitpunkt von 20 s nach einer Phase ohne Druckeinfluss (Vna transparent) 

 

Abbildung 40: Simulierte Pulswellenform in der Hautschicht der Arteriolen (skin,Ari) bei 
Einsetzen einer Druckpulseinwirkung mit dreieckförmigen Pulsen bei 1/3 Hz ab einem 

Zeitpunkt von 20 s nach einer Phase ohne Druckeinfluss 
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Beispielsweise ist die Erhöhung des durchschnittlichen venösen Stroms gut nachvollziehbar. 
Am deutlichsten erkennt man die Plausibilität des Simulationssystems in Bezug auf die 
Messung anhand des Volumenstroms im Hautgewebe der Arteriolen (Abbildung 40). Wie in 
[TSC-04] treten zuerst zwei Peaks des Volumenstroms gefolgt von einem Abfall unter den 
Volumenstrom bei Betrachtung unter äußerer Einwirkung auf. Das Simulationssystem 
erscheint vergleichbar mit realen Vorgängen im kardiovaskulären System bei Druckeinwir-
kung.  

Lymphgefäße pumpen verstärkt durch größeren Druck beim gesunden Körper 

Durch den Anstieg des Drucks von außen pumpen die Lymphkollektoren nach Gl. (30) mit der 
Frequenz LRST schneller als im Ruhezustand. Bei einer maximalen Eindrücktiefe bis ℎ
"��,����,�#� ergibt sich ein gemittelter simulierter Volumenstrom ¥q;�a,RS�,
:a in den Lymph-

sammelstämmen von 2,46 �� (2,8·10×� �
). Wirkt ein dreieckförmiger Druckimpuls mit einer 

Frequenz von 1/3 Hz ein, erhält der Volumenstrom ¥q;�a,RS�,.�i den Wert 0,90 
�� (1,0·10-5 

�
). Ein 

größerer Abtransport mit dem Lymphgefäßsystem bei einwirkendem äußerem Druck als unter 

Ruhe mit ¥qnop,RS� von 0,52 �� aus Abschnitt 6.2.3 kann damit bestätigt werden. 

6.5.3 Bewertung des Modells von Gewebemodellierung und Druckeinfluss 

Die Erweiterung des Modells der Physiologie in Bezug auf das Verhalten bei äußerer 
Druckeinwirkung und Schwellungsaufkommen an der Frakturstelle ist in Abschnitt 6.5 dar-
gestellt. Es kann gezeigt werden, dass bei äußerer Druckeinwirkung eine Verringerung des 
Volumenstroms in den Gefäßen der unteren Extremität auftritt. Druckpulse ermöglichen mit 
Hilfe der Rückschlagventile und der Saugwirkung der Faszien wiederum eine Erhöhung des 
Volumenstroms. Der druckbasierte Modellzusatz ist geeignet für die weitere Simulation. 

6.6 Zusammenfassung 

Anhand der Ergebnisse der Validierung des Simulationsmodells wird deutlich, dass es möglich 
ist, das kardiovaskuläre System mit guter Annäherung mit seinen Gefäßarten und 
Gewebeschichten nachzubilden. Entsprechend kann man auch die Funktionsweise der 
Lymphgefäße nachvollziehen. Der Abtransport von Ödemflüssigkeit über das Lymphsystem 
und das Blutgefäßsystem kann dadurch sehr genau nachgebildet werden. Das Modell der 
Physiologie ist auf die Betrachtung von Temperaturverteilungen und Druckbeeinflussungen 
von außen erweitert. Auf dieser Grundlage können theoretisch erarbeitete Therapiegeräte ohne 
Patientenkontakt im Simulationsmodell getestet werden, wie beispielsweise durch äußere 
Kompressionsgeräte für die Änderung der Gefäßradien über Druck- und Saugwirkung. Für die 
Einwirkung einer Kältetherapie benötigt man eine Verbindung mit der äußeren Gewebeschicht. 
Die Vorstellung der entsprechenden Therapiegeräte sowie ihrer Simulationsmodelle und deren 
Wirkung auf das Modell der Physiologie schließen sich im Nachfolgenden an.  
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7 Kühlung in technischer Realisierung und Modell 

Das Kühlsystem soll durch gezielte lokale Kältetherapie die Geschwindigkeit der Stoffwech-
selvorgänge im Körper herabsetzen, um die Entstehung von Schwellungen zu verhindern.  

Um dafür mit Hilfe eines Simulations-Modells in nachfolgenden Arbeiten eine optimierte 
Kühlkurve entwickeln zu können, ist es notwendig, einige Komponenten des technischen 
Aufbaus vorab festzulegen, damit entsprechende materialspezifische und physikalische Rand-
bedingungen vorliegen. Zur besseren Strukturierung erfolgt dabei eine Unterteilung in den 
Bereich des hydraulischen Kühlsystems und den der Wärmesenke. Der schematische Aufbau 
sowie Fotos des Systems sind Abbildung 41, Abbildung 42 und Abbildung 43 zu entnehmen. 
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mit UHP Steuerspannung der Hydraulikpumpe; UPE Steuerspannung der Peltier-Elemente; Ufan Steuerspannung 

des Lüfters; UHEV Steuerspannung des hydraulischen Einlassventils; UHAV Steuerspannung des hydraulischen 

Auslassventils; US,HP Versorgungsspannung der Hydraulikpumpe; US,PE Versorgungsspannung der Peltier-

Elemente; US,fan Versorgungsspannung des Lüfters; US,HEV Versorgungsspannung des hydraulischen Einlassventils; 

US,HAV Versorgungsspannung des hydraulischen Auslassventils; US,HS Versorgungsspannung des Temperatursen-

sors; US,MC Versorgungsspannung des Mikrocontrollers und der Steuerelektronik; UKA,i Messspannung des 

Temperatursensors; ¥q hpump Volumenstrom der Hydraulikpumpe; ¥q KA,i Volumenstrom je Kühlader; ¥q res Volumen-

strom zum und vom Reservoir; ¥q fan Volumenabstrom der Luft am Lüfter; �q infl Wärmestrom vom Entzün-

dungsherd; �q H2O Wärmestrom zwischen Wärmetauscher und Kaltseite des Peltier-Elements; �q hot Wärmestrom 

zwischen Kaltseite des Peltier-Elements und Kühlkörperoberfläche. 

Abbildung 41: Schematischer Aufbau des Kühlsystems bei Betrachtung einer Kühlader 
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Abbildung 42: Funktionsmuster des Kühlsystems [nach PAE-17b] 

 

Abbildung 43: Kühlader mit Temperatursensormatte 

 

Die Neuheiten des Kühlsystems im Vergleich zum Stand der Technik liegen in der Möglichkeit, 
die Kühladern ohne Quetschen unter dem Steifverband anzubringen und nicht wie bisher nur 
im Spalt des Gipses. Dafür kommt ein 3D-Druck von flexiblen Kunststoffen zum Einsatz. 
Gleichzeitig erhält das Kühlmedium durch die einstellbare Temperatur der Wärmesenke eine 
physiologisch abgestimmte Kühlkurve und kann so im Gegensatz zum Einsatz von Kühlpads 
langfristig eine konstante oder variable Temperatur halten. Mit Hilfe der Verwendung mehrerer 
Kühladern ist ein lokales Kühlen in den Bereichen nahe den Entzündungsherden möglich. 

Erkannt werden die Entzündungsherde durch eine speziell an sie angepasste Temperatursen-
sormatte. Bei früheren Forschungen auf dem Gebiet der Detektion von Entzündungsherden mit 
Infrarotbildern wurden mit Temperaturänderungen einzelne entzündete Körper- oder 
Hautbereiche während der Therapie identifiziert [SUN-05] oder verschiedene Krankheits-
symptome diagnostiziert [RIN-12, SIV-12]. Eine Temperatursensormatte für den Langzeit-
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gebrauch am Patienten ist auf diese Weise jedoch noch nicht entstanden. Um eine solche 
Sensormatte zum Erkennen und gezielten Behandeln des Entzündungsherdes an Frakturen 
richtig zu dimensionieren, ist es aber nötig, die zugehörige räumliche Verteilung der 
Entzündung zu betrachten. Dies wurde in der vorliegenden Arbeit erstmals durchgeführt. Die 
Messergebnisse verdeutlichen die Beeinflussung des menschlichen Gewebes durch Einwirkung 
von Kältetherapie. 

Mit Hilfe der Überführung des entwickelten Kühlsystems in ein Simulationsmodell können 
Einflüsse von äußerer Kühlung auf das in Kapitel 6 entworfene detaillierte Physiologie-Modell 
untersucht werden. 

Zum vorliegenden Kapitel bereits veröffentlichte Ergebnisse finden sich in den Quellen [PAE-
14, PAE-15b, PAE-17b, PAE-17c].  

7.1 Aufbau des hydraulischen Kühlsystems 

Das Kühlsystem setzt sich aus verschiedenen Einzelkomponenten zusammen, die im Nach-
folgenden erläutert werden. Grob lässt sich folgende Unterteilung vornehmen: Eine Wärme-
senke trägt zur Abkühlung eines Kühlmediums bei. Das Kühlmedium wird durch eine Kühl-
strecke hin zu frakturnahen Kühladern transportiert und dort dem Körper durch den Tempera-
turunterschied zum Kühlmedium Wärme entzogen. Um auf lokale Entzündungsherde reagieren 
zu können, erfolgt der Einsatz flächig verteilter Temperatursensoren zur Messung der 
Hauttemperatur. 

7.1.1 Kühladern 

Die Kühladern dienen dem lokalen, flächigen Wärmeaustausch zwischen dem durch den 
Entzündungsprozess erwärmten Hautgewebe und dem durch eine Wärmesenke gekühlten 
Kühlmedium. 

Konzeption der Kühladern  

Als Kühladern finden keine im Querschnitt ideal kreisförmigen hydraulischen Schläuche 
Anwendung, sondern es wird eine Form angestrebt, die auf einer Seite angelehnt an die 
sogenannten Schlauchfolien gestaltet ist. Eine ebene Auflagefläche in Richtung der Haut ist das 
Resultat. Der Vorteil besteht in der dadurch formbedingt in dieser Richtung ausgebildeten 
größeren Kontaktoberfläche. Zusätzlich kann durch die Wahl einer Schicht mit hoher Elastizität 
eine bessere geometrische Anpassung an die menschliche Anatomie erreicht werden. Dadurch 
verbessert sich die Wärmekonvektion erheblich. 

Material der Kühladern 

Die Kühladern werden in einem CAD-Format konstruiert und 3D-gedruckt. Durch den 3D-
Druck ist es möglich, mäanderförmige Kühladern angepasst an die individuelle Anatomie des 
Menschen zu entwickeln. Ein gerichteter Fluss über eine große Fläche ohne die Gefahr von 
thermischen Toträumen wie in [KHO-14b] ist das Ergebnis. Als Druckfilament dient das 
PolyFlex der Firma polymaker. Die Besonderheit dieses Materials besteht in seiner beständig 
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hohen Flexibilität trotz des Erkaltens nach dem Druck [POL-17]. Die Dicke der hautnahen Folie 
beträgt nach dem Druck nur 0,4 mm, um die relativ kleine Wärmeleitfähigkeit ³�Q von 

ca. 0,25 
�A∙, auszugleichen. Eine ausreichende Wärmeleitung zwischen dem Entzündungsherd 

und dem strömenden Kühlmedium ist die Folge. Diese Schicht ist außerdem fertigungsbedingt 
wasserundurchlässig. Um einen Strömungskanal zu schaffen, wird die Gegenseite der Kühlader 
konvex gewölbt und in der Wanddicke leicht vergrößert. Diese Wanddicke kommt ebenfalls 
zum Einsatz, um möglichst wasserundurchlässige Schichten zu gestalten. Beim Druck muss die 
Nozzle des 3D-Druckers in diesen Breiten mit der Einstellung „line width“ um 0,05 mm 
überlappend arbeiten und erzeugt so dichtere Schichten. Zusätzlich beträgt die Nozzel-
Heiztemperatur 230 °C, statt wie üblich 210 °C, damit ein besseres Verschmelzen der Schichten 
stattfindet. Derzeit ist es mit den noch bestehenden Beschränkungen der Drucktemperatur und 
den Verfahrwegen der Nozzle nicht möglich, ein komplettes Verschmelzen der oberen 
konvexen Schichten zu erreichen. Daher verschließt man die Kühladermatte von außen mit 
einer dünnen Klarlackschicht. PolyFlex ist gegenüber dem ausgewählten Kühlmedium 
korrosionsbeständig (Forderung FG02). 

Quetschverhinderung 

Zur Verhinderung des ungewollten Zusam-
menquetschens der Kühladern durch das 
außen befindliche Druckkammersystem ist es 
notwendig, Abstandshalter oder Verstei-
fungen im Kühladersystem vorzusehen. Diese 
müssen auch unter Impulsdrücken von 
26,7 kPa nach Forderung FP02 die Ader offen 
halten und dürfen gleichzeitig den Strom des 
Kühlmediums möglichst nicht verringern. 
Hier bietet sich ebenfalls die Ausnutzung der 
Möglichkeiten des 3D-Drucks an. Während 
die Folie in Richtung Haut mit 0,4 mm sehr 
dünn gehalten wird, erfolgt eine 
Vergrößerung der Foliendicke auf der zur 
Druckkammer gerichteten Seite. Ideal eignet 
sich als Kammerform ein Halbkreis, da man 
von gleichmäßig einwirkenden Drücken auf 
das Kühlsystem ausgeht. Bedingt durch die gewünschte Vermeidung des Erzeugens von 
Stützstrukturen im 3D-Druckprozess, die beim Auftreten von zu großen Überhängen verwendet 
werden müssen, ist allerdings eine andere Form zu wählen. Eine im Querschnitt stumpfwinklig 
zulaufende Geometrie ist das Resultat. Fertigungsbedingt durch das Zusammenschrumpfen des 
gedruckten Filaments mit sich verringerndem Winkel der gedruckten Geometrie zur 
Grundfläche muss mit unterschiedlichen Wanddicken gearbeitet werden, die von 0,9 bis 
1,1 mm variieren. Eine sehr gute Druckfestigkeit in Bezug auf die einwirkenden Drücke von 
53,4 kPa bei Betrachtung mit einem Sicherheitsfaktor von 2 ergibt sich dennoch, wie es der in 
Abbildung 44 dargestellten FEM-Modulation zu entnehmen ist. Die Form des Strömungskanals 
bleibt erhalten und kann ihre Funktion erfüllen. 

0 0,036 0,072 0,107 0,143 0,179 

Verschiebung der gewölbten Kühlader in mm 

10 mm 

Abbildung 44: Test der Kühlader auf 
Druckfestigkeit mittels einer FEM-

Modulation bei fixiertem Untergrund 
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Gestaltung, Lage und Anzahl der Kühladern 

Als Muster wurde eine Kühlader zur Kühlung der Bereiche unterhalb des Außenknöchels 
(Malleolus lateralis) und in gespiegelter Form des Innenknöchels (Malleolus medialis) ent-
wickelt, wie es Gespräche mit medizinischen und physiotherapeutischen Fachkräften [JAC-15, 
RAM-16] empfahlen (Abbildung 45a und 45b). Einige Wände der Kühlader nutzen dabei 
nebeneinander liegende Aderstränge, um thermische Toträume so klein wie möglich zu halten 
und die Flexibilität des Systems nicht zu verringern. Die effektive Kühlfläche ����� beträgt 
etwa 65 cm2 und erfüllt damit die Forderung FC03. Die Aderlänge liegt bei 90 cm. Das 
Gesamtvolumen ¥,k der Kühlader beträgt ca. 23 cm3. 

Zusätzlich bietet sich bei einer nachfolgenden Entwicklung eine dritte Kühlader im Bereich des 
Vorfußes an [JAC-15, RAM-16] (Forderung FC06). 

 

 

a) Kühladermuster b) Kühlader positioniert unterhalb des 
   Außenknöchels 

Abbildung 45: Kühlader aus 3D-gedrucktem PolyFlex 
 

Dichtheitsnachweis 

Um eine vollständige Dichtheit zu gewährleisten, werden die gewölbte Oberseite der Ader und 
die auf der Unterseite befindlichen Hohlräume für die Temperatursensoren mit einem Klarlack 
behandelt. Unter einem Druck von 50 kPa ist die Kühlader dicht. Die Untersuchung des 

Strömungswiderstandes �,k ergab einen Wert von 13,7 ∙ 10î 
=�	∙
� , was als gut gilt, da die 

Knickstellen der Leitung und die unterschiedlichen Abstände des Querschnitts (ca. 7 mm und 
5 mm) berücksichtigt werden müssen. Im Vergleich dazu weist ein Schlauch mit einem 

Durchmesser von 7 mm bei einer adäquaten Länge einen Wert von 2,2 ∙ 10î 
=�	∙
�  auf. Als 

Schnittstelle zwischen Kühladern und Schläuchen findet ein Luer-Adapter mit Gewindean-
schluss Anwendung. 
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7.1.2 Kühlmedium 

Als Kühlmedium wird Wasser aufgrund der geringen Kosten und hohen Verfügbarkeit ver-

wendet. Es weist eine vergleichbare spezifische Wärmekapazität 39(j von 4,18 
=�=�∙, bei 20 °C 

[WIK-18a] zu ebenfalls in Betracht gezogenen Kühlgelen mit dem Hauptbestandteil Propy-

lenglykol bzw. 1,2-Propandiol [KID-17] bei 3Di9¢j( von 2,5 bis 4,2 
=�=�∙, je nach Wasserzusatz 

[WIK-18b] auf. Kühlgele lassen sich jedoch aufgrund ihrer hohen Viskosität nur schwer in 
einem auf Konvektion ausgerichteten Wärmetauscher bewegen. Ein auf Wärmeleitung 
basierendes System ist mit Kühlgelen ebenfalls nicht umsetzbar, da ihre Wärmeleitfähigkeit ³Di9¢j( von 0,2 

�A∙, [BAS-08] im Vergleich zu Wasser mit ³9(j von 0,6 
�A∙, bei 20 °C [WIK-

18a] bedeutend geringer ist. Es würde daher nur zu einer lokalen Kühlung kommen, wenn man 
beispielsweise die Wärmesenke direkt auf einer unbeweglichen Kühlkammer mit Kühlgel 
aufbringt. Zum Verhindern von Algenbildung im Kühladersystem können Zusätze wie Chlor 
oder Algizide dem Wasser beigemischt werden. 

7.1.3 Hydraulische Zuleitungsstrecke 

Als hydraulische Zuleitungsstrecke wird der Bereich zwischen der Wärmesenke und den 
Kühladern bezeichnet. Er besteht aus einem Wärmetauscher, der über Wärmeleitpaste unmit-
telbar an die Wärmesenke gekoppelt ist, und ummantelten Kühlschläuchen. 

Wärmetauscher 

Ein Wärmetauscher aus Aluminium mit einem Kanal, der aus zehn parallelen, mäanderförmig 
ineinander übergehenden Windungen des Durchmessers 7�� von 4 mm besteht, wird vom 
Kühlmedium durchflossen. Er hat die Abmessungen (100 x 100 x 12) mm3 und ist damit in der 
Lage, vier der in Abschnitt 7.2.1 ausgewählten Elemente der Wärmesenke als Quadranten 
geordnet aufzunehmen. Das Material Aluminium bietet eine hohe Wärmeleitfähigkeit ³k� von 

235 
�A∙, und eine geringe spezifische Wärmekapazität 3k� von 897 

�=�∙, [WIK-18c], wodurch 

ein schneller Wärmeaustausch zwischen Kühlmedium und Wärmesenke gewährleistet wird. 
Luer-Anschlüsse ermöglichen das Befestigen von Schläuchen an Ein- und Auslass. Eine 
Isolierung aus Styropor um den Komplex aus Wärmesenke und Wärmetauscher verhindert eine 
zu große Abwärme. 

Wärmeleitpaste 

Wärmeleitplaste zwischen dem Wärmetauscher und der Wärmesenke bewirkt eine verbesserte 
Wärmeübertragung durch Vermeidung von Luftspalten, die aufgrund von Oberflächenrauheit 
entstehen. 

Kühlschläuche 

Zum Verringern der Wärmeverluste auf dem Weg von der Wärmesenke zu den Kühladern 
werden die Kühlschläuche mit Dämmstoffen aus Polyethylen-Schaum ummantelt. 
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Reservoir 

Bei einem geschlossenen, vollständig mit dem Kühlmedium gefüllten Kühlkreislauf kann kein 
Druckausgleich mit der Umgebung stattfinden, wodurch es zu Leistungseinschränkungen der 
Pumpe kommt. Durch mit der Abkühlung verbundene Dichteminderung des Kühlmediums und 
einhergehende Volumenverringerung kommt es zur Ausbildung eines Unterdrucks im 
Kühlschlauch, was Sauerstoffeinschlüsse zur Folge hat. Die schlechtere Wärmeleitfähigkeit des 
Sauerstoffs vermindert die Kühlleistung. Dieses Problem wird durch serielles Einbringen eines 
kleinen, offenen Reservoirs in einem der Gerätekonsole nahen Kühlschlauch kompensiert. 
Durch Verschluss des Reservoirs mit einem Styropor-Stöpsel kann weiterhin ein Druckaus-
gleich stattfinden, jedoch ist eine thermische Isolierung berücksichtigt. 

7.1.4 Elektronikkomponenten zur Steuerung des hydraulischen Kreislaufs 

Zu den Elektronikkomponenten zählen die Elemente zum Transport und der Vorgabe der 
Fließrichtung des Kühlmediums. 

Schaltung 

Die zentrale Steuereinheit stellt der Mikrocontroller ATmega328P-AU dar. Über ein I2C-Bus-
system erfolgt die Übertragung zur Ansteuerung von hydraulischer Pumpe und Ventilen über 
eine Motorcontroller-Platine. Die Spannungen aus der Temperatursensormatte werden 
ebenfalls in den Mikrocontroller eingespeist. 

Hydraulikpumpe 

Als Hydraulikpumpe kommt für das Funktionsmuster eine Zentrifugalpumpe zum Einsatz. Bei 
der thermodynamischen Wärmeleitung für Fluidströme gilt unter Einbeziehung der 
volumenbezogenen Wärmekapazität [SET-04]:  

 �qi,k,.
��,���� = ¥q1�;A� ∙ ¶9(j ∙ 39(j ∙ ÖO9(j,�;" − O9(j,.
Ù, (53) 

mit �qi,k,.
��,���� abzuführender Wärmestrom von drei Kühladern; ¥q hpump Volumenstrom Hydraulikpumpe; ¶9(j 

Dichte von Wasser; 39(j spezifische Wärmekapazität von Wasser; O9(j,�;" Temperatur des ausströmenden 

Kühlmediums; O9(j,.
 Temperatur des einströmenden Kühlmediums. 

 

Anhand von Gl. (39) und Gl. (53) berechnet sich der notwendige Volumenstrom ¥q1�;A� der 

Hydraulikpumpe bei Kühlung auf O���� auf der Haut:  

 ¥q1�;A� = g1;A	
 ∙ 3 ∙ ����� ∙ ÷ÖO�>#?,A + ΔO.
��Ù − O����ø¶9(j ∙ 39(j ∙ ÖO9(j,�;" − O9(j,.
Ù , (54) 

mit Wärmedurchgangskoeffizient g1;A	
 = 10 
�Ar∙, eines unbekleideten Menschen [SPE-05]. 

 

Geht man davon aus, dass parallel drei der entwickelten Kühladermatten betrieben werden 
sollen und es im worst case-Fall zum Anstieg der mittleren Hauttemperatur O�>#?,A von 34,4 °C 

[FIA-98] um einen maximalen Entzündungsanstieg ΔO.
�� von 5 K [SUT-12] auf eine 
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Maximaltemperatur O�>#?,.
�� der Haut von 39,4 °C kommt, so muss der geforderte Volu-

menstrom ¥q1�;A� einen Wert  
�,¢(∙hP��Ö�wr�,Ý�v×�wr�,��Ù Añ∙,
  in Abhängigkeit von der Temperatur-

differenz aus ein- und ausströmendem Kühlmedium aufweisen. Für eine geringe Temperatur-

differenz von z. B. 0,25 K ergibt sich für ¥q1�;A� ein Wert von 0,24 
�A.
. Dieser wird mit der 

Hydraulikpumpe mit dem maximal möglichen Volumenstrom bei einem Wert von 1,33 
�A.
 

abgedeckt. Unter Beachtung des Strömungswiderstandes �,k ist ein Förderdruck y1�;A� von 

53,84 Pa notwendig. Auch diese Bedingung ist erfüllt.  

Hydraulische Ventile 

Um dem Prinzip der Modularisierung entgegenzukommen, werden 3/2-Wegeventile, die sich 
auf Ventilinseln befinden und dadurch einen minimalen Raumbedarf durch erhebliche 
Einsparung an Verbindungsschläuchen und Kabeln aufweisen, eingesetzt. Jedes Ventil hat 
einen Arbeitsanschluss, durch den die Kühladern mit Wasser versorgt werden. Ein Umschalten 
erfolgt bei 12 V. Durch die Ventile ist es möglich, Kühladern je nach unter ihnen befindlichen 
Entzündungsherden mit dem Kühlmedium zu durchströmen oder durch Verschluss der 
Kühlader eine unnötige Kältebelastung des Patienten zu verhindern. 

7.1.5 Temperatursensormatte 

Um die Kältetherapie gezielt einzusetzen, muss die lokale Verteilung der Entzündung an der 
Frakturstelle bekannt sein. Zur zeitdiskreten, flächigen Messung dieser Verteilung ist eine 
Möglichkeit zu schaffen, die Hauttemperatur ohne Eingriff in den menschlichen Organismus 
unter einem Steifverband zu bestimmen. Herkömmliche Temperaturmessverfahren, wie z. B. 
der Einsatz von Infrarotkameras, sind nicht nutzbar, da beispielsweise der Gipsverband durch 
seine schlechte Wärmeleitfähigkeit die Entzündungsmessung verhindert. Weiterhin muss man 
beachten, dass die Sensormatten im worst case-Fall als Wegwerfartikel gehandhabt werden 
müssen. 

Bisher entwickelte, flächige Matten mit matrixartiger Temperatursensoranordnung zur 
kontinuierlichen Messung der Körpertemperatur weisen eine geringe Ortsauflösung bei 
Abständen von 10 bis 20 cm zwischen den Sensoren auf. Sie finden ihren Einsatz im Bereich 
der Schlafforschung [LOO-01, TAM-93]. 

Auswahl des Temperatursensors 

Die Auswahl des Temperatursensors erfolgte anhand einer umfangreichen Variantendiskussion 
[BAR-13]. Das Ergebnis ist ein heißleitender SMD-Thermistor mit einer Toleranz von ± 1 % 
bei 25 °C [VIS-09], der eine punktförmige Messung bei sehr kleinen Gehäuseabmessungen 
ermöglicht und bei Anwendungen in der Medizintechnik üblich ist. Die Genauigkeit der 
Erkennung von Temperaturunterschieden wird durch die Toleranz des Temperatursensors 
eingeschränkt, die ± 0,39 K beträgt. Über einen Multiplexer können die Daten von sechzehn 
analogen Eingängen mit Sensoranschluss ausgewertet werden. Es ergibt sich ein maximaler 
Gesamtfehler von ca. ± 0,84 K bei Betrachtung aller Messstreckentoleranzen. Damit ist die 
Forderung FC08 erfüllt. 

https://doi.org/10.51202/9783186297174 - Generiert durch IP 216.73.216.36, am 21.01.2026, 03:37:59. © Urheberrechtlich geschützter Inhalt. Ohne gesonderte
Erlaubnis ist jede urheberrechtliche Nutzung untersagt, insbesondere die Nutzung des Inhalts im Zusammenhang mit, für oder in KI-Systemen, KI-Modellen oder Generativen Sprachmodellen.

https://doi.org/10.51202/9783186297174


7   Kühlung in technischer Realisierung und Modell 113 

 

 

Einfluss von hauterwärmender Salbe 

Zum Sensortest zur Erkennung von Hauterwärmung müssen Temperaturanstiege gezielt durch 
sportliche Betätigung oder Aufbringen von Salbe, die zur lokalen Gewebeerwärmung dient, 
herbeigeführten werden. Für die passiv erzeugte Hauterwärmung dient eine Muschelkon-
zentrat-Salbe zur erhöhten wärmenden Hautdurchblutung. Diese wurde in einem Bereich von 
(1 x 1) cm2 auf der Hautoberfläche aufgebracht. Eine deutliche Rötung der Haut ist erkennbar. 
Anhand von Temperaturmessungen mit einer Sensoranordnung von (4 x 4) Sensoren vor und 
nach Salbenauftrag sind Hauterwärmungen bis zu 2 K bereits optisch gut aufgelöst zu erkennen, 
wie es in Abbildung 46 zu sehen ist. Die Sensoren erscheinen geeignet, um Entzündungsherde 
aufzudecken.  

 

Abbildung 46: Temperaturen auf der Hautoberfläche bei Raumtemperatur von 20 °C; links: 
vor Auftrag der Hauterwärmungssalbe, rechts: nach Auftrag der Hauterwärmungssalbe 

[nach PAE-14] 
 

Auswahl des Trägermaterials 

Die Temperatursensoren und ihre Zuleitungen befinden sich auf der hautabgewandten Seite 
einer flexiblen Leiterplatte der Dicke 70 µm auf einem Träger aus Polyimid. Sie ist einseitig 
kupferkaschiert, strukturiert und mit Lotstopplack beschichtet. Dieses Grundmaterial wurde 
wegen seiner hohen Schutzwirkung unter fluidischer Belastung und seines guten Ionenschutzes 
gewählt [FRI-18]. Es ermöglicht die Biokompatibilität der Sensormatte zum menschlichen 
Gewebe (Forderung FG01), ist leicht und flexibel. Auf der bestückten, hautabgewandten Seite 
lässt sich durch eine entsprechende Versiegelung der Leiterzüge, z. B. mit Parylene C nach 
Vorbehandlung der Polyimid-Oberfläche mit einer Plasmabeschichtung [HAS-10], das 
Eindringen von Feuchtigkeit und das nach Austreten von Kupferionen und anderen toxischen 
Bestandteilen verhindern [FRI-18]. Wird die Leiterplatte in einem der Anatomie angepassten 
Design erstellt, ist eine gute Anpassung an die Höhenunterschiede der menschlichen Haut 
erreichbar. Vorteilhaft ist die schnelle und sichere Bestückung und Kontaktierung der Sensoren 
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auf der Leiterplatte, die in Standardverfahren der Aufbau- und Verbindungstechnik erfolgen 
kann. 

Die Thermistoren müssen die Körpertemperatur des untersuchten Gewebes durch die Polyimid-
Schicht der flexiblen Leiterplatte hindurch messen. Um den Messfehler, der sich durch die 
Wärmeleitfähigkeit des Polymers und die Toleranz der Sensoren ergibt, zu ermitteln, setzt man 
ein Heiz-Kühl-Gerät zum Temperieren ein. Dieses Gerät weist im Bereich von - 20 °C bis 
120 °C eine Temperaturstabilität von < 0,1 K auf [REI-11]. Es wurden Messungen bei 
konstanten Umgebungstemperaturen von 23,0 °C und 19,5 °C durchgeführt. Die Einstellung 
der Temperatur des Heiz-Kühl-Geräts erfolgt im Bereich von 0 °C bis 52 °C in Schritten von 
2 K. Die gemessene Temperatur mittelt sich über zwölf Temperatursensoren eines 
Funktionsmusters einer flexiblen Polyimid-Leiterplatte. Es ergibt sich ein Verlauf, wie er in 
Abbildung 47 dargestellt ist. Die unterschiedlichen Umgebungstemperaturen scheinen keinen 
signifikanten Einfluss auf den Verlauf der Messkurve zu haben. Es ist zu erkennen, dass die 
Messkurve im Bereich von etwa 7,5 °C mit der Solltemperatur übereinstimmt, bei steigender 
Temperatur aber stärker werdende Abweichungen zur Sollkurve aufweist. Die gemessenen 
Werte sind dabei aufgrund von Verlusten durch Konvektion mit der Umgebungsluft 
durchgehend kleiner als die am Heiz-Kühl-Gerät eingestellten Temperaturen. Die annähernd 
linear verlaufende Messkurve im medizinisch relevanten Bereich von ca. 14 °C bis 42 °C lässt 
sich wie folgt mathematisch nachbilden:  

 OA�

 = 0,92 ∙ O,k + 0,33. (55) 

Durch Umstellen nach O,k kann man nun von der gemessenen Temperatur der Sensormatte OA�

 auf die wirkliche Hauttemperatur schließen. 

 

Abbildung 47: Darstellung des Einflusses der Polyimid-Trägerschicht der flexiblen Leiter-
platte und der Toleranz der Temperatursensoren auf die Temperaturmessung in Bezug auf 

eine eingestellte Temperatur der Heiz-Kühl-Platte (trotz  unterschiedlicher Umgebungstem-
peraturen von 23,0 °C und 19,5 °C ist der Verlauf des Sensorwertes gleich) 

 

Einfluss der Umgebungstemperatur auf den Sensorabstand 

Gleichzeitig zur möglichst genauen Messung der Hauttemperatur sollen die Sensorwerte nicht 
durch die Kühladern der zweiten Lage der Kühl-Kompressions-Manschette beeinflusst werden. 
Entsprechend ist der Einfluss des Abstandes zwischen einer Wärmequelle bzw. -senke auf die 
Sensorwerte der SMD-Thermistoren zu ermitteln. Die Ergebnisse sind in Abbildung 48 darge-
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stellt. Zu erkennen ist, dass sich die Messwerte unabhängig von der mit dem Heiz-Kühl-Gerät 
eingestellten Temperatur etwa im Abstand von 2,5 cm dem Wert der Umgebungstemperatur 
angeglichen haben. Schlussfolgernd sollte man beim Design von Kühladern und Sensormatte 
auf einen Abstand von ca. 2,5 cm achten oder im Mikrocontroller an die Kühltemperatur der 
Kühladern und den Abstand der Sensoren angepasste Zuordnungstabellen hinterlegen, um auf 
die reale Hauttemperatur schließen zu können. Weiterhin muss beachtet werden, dass schon bei 
kleinsten Abständen zwischen Sensor und Wärmequelle bzw. -senke eine starke Temperatur-
differenz auftritt. Entsprechend gut ist die Kontaktierung zwischen Sensormatte und Haut 
umzusetzen. 

 

Abbildung 48:  Temperaturmessung mit einzelnen Temperatursensoren der flexiblen Leiter-
platte bei Veränderung des Abstandes zwischen den Sensoren und der Heiz-Kühl-Platte 

(HKP) bei unterschiedlichen voreingestellten Temperaturen (beide Elemente sind horizontal 
angeordnet, Umgebungstemperatur 19,7 °C)  

 

Abstand zweier Sensoren untereinander 

Um den minimal notwendigen Abstand zweier Sensoren untereinander zu ermitteln, ist es 
hilfreich, den Gradienten der Temperaturverteilung an Frakturstellen zu betrachten. Dies 
geschieht durch Auswertung von Aufnahmen mit einer Infrarot-Kamera vom Typ VarioCAM 
in der Software IRIBIS 3.0 professional. Die Kamera weist eine Temperaturauflösung von 
< 0,05 K zwischen 0 und 100 °C im Spektralbereich von Wellenlängen zwischen 7,5 und 14 µm 
auf [INF-14]. Die Auswertung wird anhand der Fraktur mit dem größten Temperaturgradienten 
aus der Gesamtheit aller Infrarot-Aufnahmen an Sprunggelenkfrakturen dargestellt. In 
Abbildung 49a1 und 49a2 sind Aufnahmen einer Pronations-Eversions-Fraktur IV. Stadium 
(PE IV) gemäß der Klassifikation nach LAUGE-HANSEN am linken Fuß am dritten 
postoperativen Tag aus zwei verschiedenen Perspektiven zu sehen. Der CRP-Wert des 

Patienten betrug am zweiten postoperativen Tag 19,6 
A�� . Vergleichend dazu sind in Abbildung 

49b1 und 49b2 Aufnahmen des gesunden rechten Fußes desselben Patienten in der gleichen 
Farbskala mit der Bezeichnung „Weiß / Schwarz / VarioCAM“ dargestellt. Ein weißes 
Fadenkreuz verdeutlicht das Pixel mit der maximalen Temperatur in der jeweiligen Abbildung. 
Die Aufnahmen erfolgten bei einer Raumtemperatur von 25,0 °C. Da die untersuchten 
Patienten nicht durch die Infrarot-Aufnahmen in ihrem Heilungsprozess oder in irgendeiner 
Weise beeinträchtigt waren, wurden alle Standards ethischen Verhaltens der Forschung einge-
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halten. Die Aufzeichnungen geschahen nur mit Genehmigung des Patienten. Das Datenmaterial 
liegt verschlüsselt vor. 

  

 

a1) Verletzter linker Fuß medial 

(max. Temperatur: 37,00°C) 
a2) Verletzter linker Fuß lateral 

(max. Temperatur: 36,05°C) 

  

b1) Gesunder rechter Fuß medial 

(max. Temperatur: 33,76°C) 
b2) Gesunder rechter Fuß lateral 

(max. Temperatur: 34,73°C) 

Abbildung 49:  Infrarot-Aufnahmen beider Füße eines Patienten mit einer linksseitigen 
PE IV-Fraktur [nach PAE-17c] 

Zur Auswertung des am stärksten ausgeprägten Temperaturprofils auf der Innenseite des 
verletzten Fußes werden ausgehend vom Pixel mit der maximalen Temperatur Geraden mit den 
Bezeichnungen L1 bis L12 im Uhrzeigersinn um je 30° versetzt angeordnet. Abbildung 50 
verdeutlicht diese Anordnung auf einer Farbstufen-Darstellung mit dem Farbabstand von 
0,25 K. Da die Region of Interest (ROI) sich ausschließlich auf der Hautoberfläche nahe der 
Frakturstelle befindet, sind alle Temperaturen unterhalb von 32 °C eingeschwärzt. Es ergibt 
sich auf den Geraden ein Oberflächentemperaturprofil beginnend auf der x-Achse vom Pixel 0 
mit der maximalen Temperatur. Ab Pixel 165 wird die Auswertung abgebrochen, da spätestens 
ab Pixel 160 keine Veränderungen der Temperatur mehr auftreten. Die stärksten 
Temperaturabfälle erfolgen immer dann, wenn die Gerade aus den Pixeln, die zur 
Hautoberfläche gehören, austritt und in den Bereich mit den Pixeln der Umgebungstemperatur 
gelangt.  
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Abbildung 50:  Farbliche Abstufung der linksseitigen PE IV-Fraktur medial [nach PAE-17c] 

Da nach [SUT-12] ein Erkennen von Temperaturunterschieden bei Entzündungen erst ab 2 K 
nutzbringend ist, werden die Temperaturkurven mit Quantisierungsstufen mit einer Schritt- 
weite von Δ = 1 K quantisiert. So kann man eine genauere Information erhalten, weil einzelne 
Quantisierungsstufen jeweils für zwei Längenmessungen über die Temperaturdifferenz von 2 K 
vorgenommen werden können (nächsthöhere Quantisierungsstufe und betrachtete Stufe, sowie 
nächstniedrigere Quantisierungsstufe und betrachtete Stufe). Dabei erfolgt die Zuordnung der 
Quantisierungsstufen wie folgt [WIK-18j]: 

 �(O
;��	��) = sgn(O
;��	��) ∙ ∆ ∙ �|O
;��	��|∆ �, (56) 

mit O
;��	�� Oberflächentemperatur. 
 

Bei den Infrarot-Aufnahmen handelt es sich um die Abbildung dreidimensionaler Körper auf 
zweidimensionalen Darstellungen. Eine Auswertung der räumlichen Temperaturverteilung ist 
daher auch nur auf annähernd planaren Bereichen der Haut sinnvoll, weil so ein konstanter 
realer räumlicher Abstand zwischen aufeinanderfolgenden Pixeln auf dem zu untersuchenden 
Gewebe gewährleistet ist. Da die Geraden L1 sowie L10 bis L12 auf stark zur Projektionsebene 
senkrecht abfallenden Hautbereichen verlaufen, werden sie in der Auswertung nicht betrachtet. 
Der quantisierte Temperaturverlauf der Geraden L2 bis L9 ist in Abbildung 51 dargestellt. 

Zur Auswertung der quantisierten Kurvenverläufe werden folgende Festlegungen getroffen: 

 Kurzzeitige Temperaturschwankungen, die eine Länge von 5 px nicht überschreiten, 
sind zu vernachlässigen. 
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 Um den nicht planaren Verlauf der Hautoberfläche in der Nähe des Fußrandes in der 
Projektion zu berücksichtigen, erfolgt die Auswertung nur bis zu einem Abstand von 
10 px zum Rand des ROI. Durch diese Festlegung nicht vollständig eingekürzte 
wertkontinuierliche Kennlinienverläufe werden vernachlässigt. 

 

Abbildung 51:  Darstellung der quantisierten Oberflächentemperatur mit  = 1 c des ver-
letzten linken Fußes medial auf Geraden beginnend vom Pixel mit der maximalen Temperatur 

[nach PAE-17c] 

Betrachtet man die Geraden L2 bis L9, lässt sich der kürzeste wertkontinuierliche Kennli-
nienverlauf über einen Temperaturgradienten von 2 K auf der Geraden L4 über den Bereich 
von 34 °C und 35 °C mit einer Länge von 23 px finden. Der größte wertkontinuierliche Kenn-
linienverlauf über 2 K mit einer Länge von 134 px wird auf der Geraden L8 über den Bereich 
von 36 °C und 37 °C erreicht. Durchschnittlich liegen die wertkontinuierlichen Kennlinien-
verläufe über 2 K bei Längen von 60 px.  

Mit Hilfe der Informationen aus den Temperaturverläufen soll auf den Sensorabstand 
geschlossen werden. Dafür ist eine Umrechnung von px in mm notwendig, die man durch einen 
Vergleich mit der Fußlänge des Patienten erreicht. Der Patient weist Schuhgröße ��A	�� ≈ 44 
auf, was gemäß Pariser Stich nach Gl. (57) einer realen Fußlänge 5���" von ca. 27,8 cm 
entspricht [WIK-18l]:  

 �� ≈ (5���" + 1,5) ∙ 1,5, (57) 

mit 5���" in cm. 
 

Eine auf diese Fußlänge projizierte Gerade mit einer Pixelanzahl von ca. 258 px lässt auf einen 

Umrechnungsfaktor von ca. 1,078 
AA�a  schließen. Ein minimal notwendiger Abstand zweier 

Temperatursensoren beträgt ausgehend von einem minimalen wertkontinuierlichen 
Kennlinienverlauf von 23 px daher 24,794 mm, also rund 25 mm. Wird von einer räumlich zur 
Schuhgröße gleichverteilten Entzündung bei ����A	�� ≈ 39 und ���1.�� ≈ 30 ausgegangen, 
lassen sich proportional zu ��A	�� ≈ 44 minimal notwendige Abstände von 22 mm und 17 mm 
annehmen. 

Anordnung und Schirmung der Temperatursensoren 

Die tatsächlich vorgenommene Anordnung der Temperatursensoren im in dieser Arbeit 
entwickelten Muster ist Abbildung 52 zu entnehmen. Forderung FC07 erfüllend kommen 
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sechzehn Sensoren zum Einsatz. Es wird sich an den minimal notwendigen Abständen und an 
für die Auswertung interessanten Punkten orientiert. Die Sensormatte liegt dabei direkt auf der 
Unterseite der Kühlmatte, um den Spalt zwischen Haut und Kühlmedium so klein wie möglich 
zu halten. Die Sensoren selbst sind in räumlichen Aussparungen der Kühlmatte angebracht und 
von 1 mm dickem PolyFlex-Kunststoff sowie Styropor zur thermischen Dichtung umhaust. Mit 
minimalen Abständen von 3 mm zum Kühlmedium ist dadurch eine unbeeinflusste Ermittlung 
der Hauttemperatur möglich. 

 

Abbildung 52:  Anordnung der Temperatursensoren und Leiterbahnen in Bezug auf den 
Kühladerverlauf 

 

7.2 Aufbau der Wärmesenke aus Peltier-Elementen 

Zum Abkühlen des Kühlmediums ist eine Wärmesenke für den Entzug von Abwärme im 
System erforderlich. In der vorliegenden Arbeit wurden dafür Peltier-Elemente bzw. TEC (engl. 
thermoelectric cooler) verwendet. 

7.2.1 Auswahl eines geeigneten Peltier-Elements 

Zur Auswahl eines geeigneten Peltier-Elements wird die Software Kryotherm Version 5 der 
russischen Firma Kryotherm herangezogen. Anhand der Forderung FC01 sowie bei einer 
Umgebungstemperatur O�
B von 24 °C und einer Entzündungstemperatur O�>#?,.
�� von maximal 

39,4 °C, die sich aus einer mittleren Hauttemperatur O�>#?,A von 34,4 °C [FIA-98] und der 

maximalen Temperaturerhöhung ΔO.
�� bei Entzündung von 5 K [SUT-12] ergibt, wurde als 
geeignetes Peltier-Element der Typ RIME-74 ermittelt. Die entsprechenden Angaben zum 
Element sind in Tabelle 31 dargestellt. Das zugehörige Protokoll ist Anhang B zu entnehmen. 
Im deutschen Vertrieb über die Firma AMS Technologies GmbH konnte das gleiche Produkt 
unter der Bezeichnung AMS-127-1.4-2.5 (40x40) HT120 E L2 74K erworben werden. 

Die nötige Elementanzahl von drei wird aus Gründen der räumlich sinnvollen Anordnung und 
als Sicherheitsfaktor für eine Abweichung zwischen theoretisch angenommenen und praktisch 
mit Störeinflüssen belegten Werten auf vier erhöht. Räumlich erfolgt die Anordnung der Pel-
tier-Elemente in Quadranten auf dem Wärmetauscher, wie es Abbildung 53 zu entnehmen ist. 
 

1 cm 

Maßstab 
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Tabelle 31: Angaben zum ausgewählten Peltier-Element RIME-74 [AMS-16] 

£\]^�,A	a _\]^�,A	a u\]^�,A	a ΔO\]^�,A	a �\]^�,A	a s\]^�,�
 5\]^� (□) ℎ\]^� 

16,7 V 3,8 A 39 W 74 K 3,3 Ω 127 40 mm 4,8 mm 

mit Werten alle in Bezug auf das RIME-74: £\]^�,A	a Maximalspannung; _\]^�,A	a Maximalstrom; u\]^�A	a 

maximale Leistung; ΔO\]^�,A	a maximal erreichbare Temperaturdifferenz;  �\]^�,A	a maximaler Gerätewider-

stand; s\]^�,�
 Anzahl der pn-Übergänge; 5\]^� (□) quadratische Abmessungen; ℎ\]^� Höhe. 

 

Durch einen 3D-gedruckten Rahmen, als Isolator bezeichnet, zur genauen Positionierung der 
Peltier-Elemente auf den Wärmetauscher ist ein Verrutschen verhindert. Eingebrachte Tem-
peratursensoren dienen zur Überwachung im Funktionsmuster. 

7.2.2 Ansteuerung der Peltier-Elemente 

Anhand der getroffenen Entscheidung zur Verwendung von vier Peltier-Elementen des Typs 
RIME-74 ist eine Ansteuerung entsprechend sinnvoll zu wählen. 

Anordnung und Schaltung der vier Peltier-Elemente 

Denkbar sind Anordnungen der vier Peltier-Elemente in Reihe oder parallel. Bei einer 
Schaltung in Reihe muss man beachten, dass die Elemente absolut identisch sein müssen, um 
keine ungleichmäßige Verteilung der Spannung zu erzeugen und im schlimmsten Fall über die 
Maximalspannung £\]^�,A	a zu gelangen. Daher wird sich für eine parallele Anordnung der 

Elemente entschieden. 

Schaltungsentwicklung 

Für eine höhere Effizienz und Lebensdauer der Peltier-Elemente ist eine Ansteuerung mit einem 
einstellbaren Gleichstrom notwendig. Da sich Peltier-Elemente vergleichbar mit einem 
temperaturabhängigen Widerstand verhalten, nutzt man eine einstellbare Gleichspannung. Als 
Spannungsversorgung bieten sich 12 V an, um beispielsweise für den Einsatz im Kranken-
wagen ausgelegt zu sein. Entsprechend ist ein Strom von maximal 3,64 A pro Peltier-Element 
notwendig, für den die Schaltung ausgelegt wird, um die volle Leistungsfähigkeit der Elemente 
abzurufen. Zur Einstellung kommt ein Schaltregler zum Einsatz, der über das Tastverhältnis 
einer Pulsweitenmodulation (PWM) mit einem Metall-Oxid-Halbleiter-Feldeffekttransistor 
(MOSFET) und einer vorgeschalteten Treiberstufe arbeitet. Die Regelung im System erfolgt 
mit Hilfe eines Mikrocontrollers der Art ATmega328-AU der Firma Atmel. Die Schaltfrequenz 
der PWM beträgt 250 kHz. Ein LC-Filter zwischen Versorgungsspannung und Last dient der 
Glättung der Spannung. Mit dieser Schaltung wird ein hoher Wirkungsgrad erzielt. Die 
thermische Erwärmung der Schaltung ist nach [FIE-16] für den Anwendungsfall nicht zu hoch. 

7.2.3 Ableitung der Abwärme 

Wie weiter unten in Abschnitt 7.5.1 ersichtlich, generiert ein Peltier-Element bei einer Tempe-
raturdifferenz ∆O��D einen Wärmestrom. Die Ableitung der dabei entstehenden Abwärme kann 
passiv über einen Kühlkörper oder aktiv über einen Lüfter erfolgen. Je nach Umsetzung wird 
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so ein Wärmetransport durch natürliche oder erzwungene Konvektion erreicht. Als Kühlkörper 
wird der Typ KTE1 aus Aluminium von Fischer Elektronik verwendet [FIS-16]. Zur 
Begrenzung der Heißseitentemperatur O1 durch verbesserte Wärmeabfuhr kommt als 
Axiallüfter der Typ Ultra Kaze 120 von Scythe zum Einsatz. Zwischen Lüfter und Kühlkörper 
dient ein 3D-gedruckter sogenannter Diffusor zur Positionierung. Zur Verringerung des 
thermischen Kontaktwiderstandes zwischen den Peltier-Elementen und dem Kühlkörper sowie 
dem Wärmetauscher wird ein auf den Kühlkörper passender Rahmen aus Aluminium 
verwendet, Koppelrahmen genannt, den man mit einer unter dem Wärmetaucher befindlichen 
Grundplatte verschrauben kann, um durch einen Anpressdruck vorhandene Luftspalte zu 
verkleinern. Um den Abtransport der Abwärme weiterhin zu unterstützen, werden die Peltier-
Elemente mit ihrer sich erwärmenden Seite räumlich nach oben angeordnet, damit die warme 
Luft sich vom Kühlkreislauf entfernend aufsteigen kann. Der Gesamtaufbau ist Abbildung 53 
zu entnehmen. 

 

Abbildung 53: Explosionsdarstellung der Bestandteile des Schichtaufbaus der 
Hardwarekomponenten zum gerichteten Wärmetransport an der Wärmesenke (Diffusor 

zwischen Kühlkörper und Lüfter in Schnittdarstellung) [nach FIE-16] 
 

7.3 Einfacher Reglerentwurf für das Kühlsystem 

In vielen Fällen erfüllt bei praktischen Problemstellungen ein einschleifiger Regelkreis mit 
Einheitsrückführung, d. h. Regelgröße und Messgröße sind direkt proportional, in angemes-
sener Weise die Regelungsanforderungen [JAN-08]. Aus diesen Reglerwirkstrukturen mit der 
verallgemeinerten Bezeichnung „PID-Regler“ soll ein geeigneter Regler ausgewählt und ange-
passt werden. 
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7.3.1 Festlegung von Regelgrößen des Kühlystems 

Die gemittelte Hauttemperatur der Temperatursensoren unter der jeweils n-ten Kühlader O,k,
 

stellt die Regelgröße des Systems dar und ist mit den Sensoren aus Abschnitt 7.1.5 zu messen. 
Als Stellgröße kann der Peltier-Strom _��D angepasst über den Mikrocontroller vorgegeben 
werden. Der Regler wird daher in der Software implementiert und die Soll-Temperatur O���� 
aus der Forderung FC01 als Führungsgröße vorgegeben. Auf die Regelstrecke, die sich aus der 
thermischen Übertragung zwischen Peltier-Element und Kühlader zusammensetzt, wirken 
hauptsächlich zwei Störgrößen ein. Es handelt sich um die Abwärme der menschlichen Haut an 
der Frakturstelle, die die Kühlader erwärmt, und die Umgebungstemperatur O�
B, die dem 
Kühlschlauch und der Kühlader Wärme zuführt. Die Umgebungstemperatur sorgt dabei auch 
für eine Abkühlung der Haut, wodurch die Kühlung unterstützt wird. Eine schematische 
Darstellung des Regelkreises findet sich in Abbildung 54. 
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mit O���� vorgegebene Kühltemperatur; OA�

 gemessene Temperatur unter Kühlader; O�.� Differenz zwischen 
Soll- und Isttemperatur unter Kühlader; O��� nachgeregelte Temperatur; £��(gO) digitale Steuerspannung der 

Peltier-Elemente; ¤��( ) analoge Steuerspannung der Peltier-Elemente; O� Kaltseitentemperatur der Peltier-Ele-
mente; O,k Temperatur unter Kühlader; O�
B Umgebungstemperatur; O.
�� Erwärmung durch Entzündung; O
=.
 
Hauttemperatur; ¤,k( ) analoge Messspannung der Temperatursensoren; £,k(gO) digitale Messspannung der 
Temperatursensoren. 

Abbildung 54: Regelkreis des Kühlsystems   
 

7.3.2 Umsetzung des Kühlreglers 

Entsprechend der Forderung FC01 ist 18 °C die als geeignet empfundene Kühltemperatur O���� 
an allen drei vorgesehenen Kühlstellen. Abweichungen von ± 2 °C sind zulässig. Außerhalb 
dieser Grenzen tritt entweder kein therapeutischer Effekt auf oder der Körper verfällt in 
zusätzliche physiologische Reaktionen. 

Zur geeigneten Auswahl eines Reglers erfolgt eine kurze Vorbetrachtung. Das vorliegende 
thermische System weist im Allgemeinen eine große Trägheit auf, weshalb der Regler nicht 
sehr schnell reagieren muss. Ein einfacher P-Regler (proportionaler Regler), der die Regelab-
weichung mit dem Proportionalbeiwert c� multipliziert und direkt als Stellgröße ausgibt, würde 
hier eine bleibende Regelabweichung verursachen, obwohl er schnell und unverzögert reagiert. 
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Daher wird ein PI-Regler (proportional-integraler Regler) verwendet, dessen I-Regler 
zusätzlich die Regelabweichung über die Zeit   integriert, mit dem Integrierbeiwert c] multi-
pliziert und am Ende mit dem Wert des P-Reglers addiert. Durch den I-Anteil wird die Reaktion 
zwar etwas verlangsamt, jedoch eliminiert sich die Regelabweichung. Der Regler lässt sich wie 
folgt berechnen:  

 O��� = c� ∙ ÖO���� − OA�

( )Ù + c] ∙ � ÖO���� − OA�

(!)Ù�
P d!. (58) 

Die Beiwerte c� und c] stellen dabei die Wichtung des jeweiligen Anteils am Regelverhalten 
ein. Die Werte betragen nach empirischer Ermittlung für c� = 7 und für c] = 0,001. Individu-
ellere Kühltemperaturverläufe sind dieser Arbeit nicht zu entnehmen. Forderung FC05 bezieht 
sich daher auf diese einfache Regelung. Forderung FC09 ist dadurch ebenfalls erfüllt. 

7.3.3 Regelung der Lüfterdrehzahl 

Für eine zusätzliche einfache Regelung der Lüfterdrehzahl über das Tastverhältnis 7�	
 in 
Abhängigkeit von der Temperatur O,k an der Sensormatte unter der Kühlader wird eine lineare 
Abhängigkeit entsprechend eines Zweipunktreglers entwickelt. Die Ein- und Ausschaltbeding-
ungen sind hysteresebehaftet. Die Berechnung des Tastverhältnisses 7�	
 in % ergibt sich ab-
hängig von O,k:  

• sinkende Temperatur und (O���� − 1) ≤ O,k ≤ O���� ∶ 7�	
 sinkend von 100 auf 0 %, 

• steigende Temperatur und (O���� + 1) ≤ O,k ≤ (O���� + 2) ∶ 7�	
 steigend von 0 auf 
100 %. 

Die niedrige Temperaturdifferenz zwischen Heiß- und Kaltseite wirkt sich nach Gl. (65) positiv 
auf die Kühlleistung und den Wirkungsgrad der Peltier-Elemente aus. 

7.4 Messungen und Ergebnisse mit dem Kühlsystem 

Im Folgenden werden sowohl Parameter als auch Systemeinstellungen und Umgebungsbe-
dingungen nacheinander variiert, um anhand der Messergebnisse später Richtlinien zur Ge-
staltung eines derartigen Kühlsystems ableiten zu können. 

7.4.1 Parametervariation 

Um das entstandene System zu charakterisieren und seine Leistungsfähigkeit zu bestimmen, 
wurden Messungen unter Variation verschiedener Parameter vorgenommen. Es handelt sich 
dabei um die in Tabelle 32 hinterlegten vier Parameter. Zur Durchführung reproduzierbarer 
Messungen kommt als Wärmequelle ein Heizwiderstand zum Einsatz, der die Abwärme an der 
Frakturstelle simulieren soll. Für die gleichmäßige Wärmeverteilung über die Fläche der 
Kühlader dient eine Aluminiumplatte. Die auf dieser Platte unter der Kühlader gemessene 
Temperatur trägt im Folgenden die Bezeichnung O,k. Es handelt sich um den gemittelten 
Messwert der Temperatursensoren auf der Sensormatte. 

Abgebrochen wurde eine Messung, wenn eine der folgenden Bedingungen erfüllt war: 
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• Ablauf einer maximalen Messzeit von 30 min, 

• konstante Temperatur O� auf der Kaltseite der Peltier-Elemente und der Kühlader O,k 
für 90 s. 

Als Ausgangssituation zur vergleichbaren Messung unter Parametervariation wurden dabei die 
Festlegungen getroffen, dass sich die drei gemessenen Temperaturen von Kühlader O,k, 
Heißseite O1 und Kaltseite O� der Peltier-Elemente 

• um maximal 1,5 °C unterscheiden dürfen und 

• im Bereich der Raumtemperatur zwischen 23 und 25 °C liegen müssen. 
 

Tabelle 32: Verstellbare Parameter des Kühlsystems 

Parameter Erklärung Symbol Einheit / Wert 

Volumenstrom der Hydraulikpumpe über Pumpenspannung eingestellt £1�;A� V 

Reservoir ohne oder mit �F� o / g / k* 

Peltier-Strom über PWM-Tastverhältnis 7�B�� % 

Heizleistung durch Wärmeabgabe am 
Heizwiderstand 

u\vfwx W 

mit * o für ohne, g für Glas, k für Kunststoff. 
 

Einfluss des Volumenstroms der Pumpe 

Ein geringerer Volumenstrom ¥q1�;A�, den man über die an der Pumpe anliegenden Spannung £1�;A� einstellt, führt zu einer besseren Kühlleistung (Tabelle 33). Nur der Temperatur-

unterschied zwischen Kaltseite O� und Kühlader O,k wird mit geringerem Volumenstrom etwas 
größer. Zusätzlich sind die Anzahl der Lufteinschlüsse und die Geräuschemission bei ge-
ringerem Volumenstrom niedriger. 

Tabelle 33: Parameter und Kennwerte der Volumenstrom-Versuche 

Nr. £1�;A�  

in V 

�F� 7�B��     
in % 

u\vfwx   

in W 

∆O,k        
in K 

|O,k − O�| 
in K 

∆O,k/       
in K/min 

∆O�/          
in K/min 

1 7 0 100 0 12 3 0,773 0,902 

2 4 0 100 0 13,5 3,5 0,829 0,921 

3 3 0 100 0 13,5 4 0,923 1,095 

 

Einfluss des Reservoirs 

Die Kühlleistung vermindert sich durch Lufteinschlüsse. Zur Untersuchung dieses Verhaltens 
wurden Messungen ohne Reservoir (o), mit einem Glasbehälter (g) und mit dem 3D-gedruckten 
Kunststoffbehälter (k) durchgeführt. Der Einsatz des Glasbehälters verringert die Kühlleistung 
deutlich, was mit einer schlechten thermischen Isolierung zur Umgebung begründet wird. Für 
den Kunststoffbehälter sind die Leistungsgrößen der Temperaturänderung pro Zeit nahezu 
identisch, jedoch lässt sich mit dem Reservoir eine deutlich höhere Temperaturabsenkung 
erreichen (Tabelle 34). 
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Tabelle 34: Parameter und Kennwerte der Reservoir-Versuche 

Nr. £1�;A�  

in V 

�F� 7�B��     
in % 

u\vfwx   

in W 

∆O,k        
in K 

|O,k − O�| 
in K 

∆O,k/       
in K/min 

∆O�/          
in K/min 

1 3 o 100 0 13,5 4 0,923 1,095 

2 3 g 100 0 10 3 0,740 0,852 

3 3 k 100 0 18,5 3,5 0,933 1,008 

 

Einfluss des Peltier-Stroms 

Ein hoher Peltier-Strom _��D führt nach Gl. (64) zu einer gesteigerten elektrischen 
Verlustleistung im Peltier-Element. Diese ist zusätzlich abzutransportieren und verringert die 
Kühlleistung sowie den Wirkungsgrad des Kühlsystems. Über das PWM-Tastverhältnis 7�B�� 
soll der Strom eingestellt werden. Dabei betragen die Stromwerte für ein Peltier-Element 
2,73 A, 1,65 A und 1,13 A für die Tastverhältnisse 100 %, 80 % und 63 %. Für vier Peltier-
Elemente konnte jeweils der vierfache Strom in der Messung bestätigt werden. Bei den 
Messungen der Temperaturänderungen zeigt sich, dass mit höherem Peltier-Strom auch die 
Kühlleistung steigt (Tabelle 35). 

Tabelle 35: Parameter und Kennwerte der Tastverhältnis-Versuche 

Nr. £1�;A�  

in V 

�F� 7�B��     
in % 

u\vfwx   

in W 

∆O,k        
in K 

|O,k − O�| 
in K 

∆O,k/       
in K/min 

∆O�/          
in K/min 

1 3 k 100 0 18,5 3,5 0,933 1,008 

2 3 k 80 0 13,5 4,5 0,839 0,964 

3 3 k 63 0 12 4 0,677 0,761 

 

Einfluss der Heizleistung 

Um die Wärme des Menschen an der Kühlader zu simulieren, legt man eine Spannung an den  
einstellbaren Heizwiderstand an. Der große Einfluss wird durch verschiedene Heizleistungen 
untersucht. Anhand des Widerstandwertes von 3,9 Ω kann man für geplante Heizleistungen von 
0 W, 5 W und 10 W Spannungen von 0 V, 4,42 V und 6,25 V am Widerstand anlegen. Wie 
erwartet, nimmt die Kühlleistung an der Kühlader mit steigender Heizleistung deutlich ab 
(Tabelle 36). An der Kaltseite des Peltier-Elements gibt es jedoch nahezu keine Beeinflussung, 
wodurch sich der Temperaturunterschied zwischen Kühlader und Kaltseite mit steigender 
Heizleistung vergrößert. Offenbar ist der Abtransport der Wärme zum Peltier-Element nicht 
ausreichend und limitiert die Kühlleistung. 

Tabelle 36: Parameter und Kennwerte der Heizleistungs-Versuche 

Nr. £1�;A�  

in V 

�F� 7�B��     
in % 

u\vfwx   

in W 

∆O,k        
in K 

|O,k − O�| 
in K 

∆O,k/       
in K/min 

∆O�/          
in K/min 

1 3 k 100 0 18,5 3,5 0,933 1,008 

2 3 k 100 5 7 6,5 0,569 0,976 

3 3 k 100 10 4 8,5 0,373 1,118 
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7.4.2 Einfluss der einfachen Regelung 

Die Regelungen der Peltier-Elemente sowie der Lüfterdrehzahl aus Abschnitt 7.3.3 werden 
implementiert und kommen bei den Messungen zum Einsatz. Die Messungen erfolgten unter 
Festlegung der Soll-Temperatur O���� von 18 °C bei einer Pumpspannung £1�;A� von 7 V. Die 

Heizleistung u\vfwx wird für jeden Versuch geändert. Als Reservoir wird der Kunststoff-

behälter (k) verwendet und das PWM-Tastverhältnis 7�B�� des Peltier-Stroms beträgt 100 %. 
Mit den vorgenommenen Einstellungen des Tastverhältnisses 7�	
 erreicht die Heißseite keine 
Temperaturen über 38 °C. Die Abbildung 55, Abbildung 56 und Abbildung 57 veranschau-
lichen die Ergebnisse für gegebene Heizleistungen u\vfwx  von 2 W, 5 W und 10 W. Dabei 

beendet ein zweimaliges Erreichen von O���� die Messung des Kühlzyklus. Bei u\vfwx  von 

10 W ist kein zweimaliges Durchlaufen möglich. Die Messung wird nach 30 min abgebrochen. 
In den Versuchen mit 2 W und 5 W pendelt sich die Temperatur O,k unter der Kühlader 
zwischen 17 °C und 19 °C ein, was innerhalb der Forderung FC01 liegt. Bei 2 W beträgt die 
Zeit bis zum Erreichen diese Temperatur ca. 5 min, bei 5 W ca. 7 min. In dem Versuch mit 
10 W wird die Soll-Temperatur O���� erst nach ca. 21 min erreicht. Der Ausgang muss dafür 
jedoch innerhalb der gesamten Kühlzeit voll eingeschaltet bleiben, um die Temperatur zu 
halten. Die Grenzen des Systems sind erreicht. 

Orientiert man sich an den ermittelten Zeiten bis zur gewünschten Kühlung von O,k auf O����, 
ist die nach Forderung FC04 verlangte Periodizität des Systems realisierbar. 

Betrachtet man Gl. (39) mit den Temperatur-Grenzwerten zur Kühlung von Entzündungsher-

den an drei Kühladern, ergibt sich der abzuführende Wärmestrom �qi,k,.
��,���� wie folgt: 

�q3KA,infl,cool = 3 ∙ g1;A	
 ∙ ����� ∙ ÷ÖO�>#?,A + ΔOinflÙ − O����ø ≈ 4,1 W. (59) 

Da anhand der Ergebnisse gezeigt wird, dass ein Wärmestrom von 5 W mit dem entwickelten 
System abführbar ist, bestätigt sich die Funktionstauglichkeit des entwickelten Systems. 

7.4.3 Messungen am Menschen 

Dieser Abschnitt erfasst die Nachbildung von Entzündungsherden zum Test der Temperatur-
sensormatte sowie die Messung von Änderungen im Blutfluss bei äußerer Kühlung. 

Temperaturverteilung  

Eine Infrarot-Aufnahme eines gekühlten Bereichs unterhalb des rechten Außenknöchels, bei 
dem das Wasser in der Kühlader 15 °C betrug, ist Abbildung 58b zu entnehmen. Das Gewebe 
konnte auf etwa 18 °C gekühlt werden bei einer Wirkzeit  ���� von 8 min nach Forderung FC02. 
Der analoge Fuß vor der Kälteeinwirkung ist in Abbildung 58a dargestellt. Abbildung 59 enthält 
die Aufnahme der Kühladern von unten. Die Aufnahmen erfolgten mit der Wärmebildkamera 
Testo 870-1 bei einer Umgebungstemperatur von 23 °C. Es wird deutlich, dass durch die 
Konstruktion des mäanderförmigen Verlaufs der Kühlader mit von mehreren Adersträngen 
genutzten Wänden thermische Toträume vermeidbar sind. Zusätzlich ist die Wirkung der 
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Abbildung 55: Regelung der Temperatur unter der Kühlader bei 2 W Heizleistung 

 
 

Abbildung 56: Regelung der Temperatur unter der Kühlader bei 5 W Heizleistung 

 
 

Abbildung 57: Regelung der Temperatur unter der Kühlader bei 10 W Heizleistung 
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lokalen Kältetherapie mit der 3D-gedruckten Kühlader bestätigt, da eine Kühlung der 
Hauttemperatur auf 18 °C nach Forderung FC01 realisierbar ist. 

  

a) vor Anwendung der Kältetherapie b) ca. 30 s nach Beenden der Anwendung 
der Kältetherapie 

Abbildung 58: Infrarot-Aufnahme des rechten Fußes eines Probanden vor und nach einer 
Kälteeinwirkung mit einer Kühlmediumstemperatur von 15 °C (Beachte: verschiedene 

Temperaturlegenden; Fadenkreuz und seine Beschriftung ignorieren) 

 

Abbildung 59: Infrarot-Aufnahme der Kühlader bei einer Kühlmediumstemperatur von 15 °C 
(Beachte: Fadenkreuz und seine Beschriftung ignorieren) 

Messung des Einflusses auf den Blutstrom mit einem Photoplethysmographen 

Das Kühlsystem erzeugt eine Hauttemperatur von ca. 20 °C bei ursprünglichen 32 °C, jedoch 
diesmal aufgrund des umständlichen Messaufbaus an einer oberen Extremität, genauer im 
Bereich der Mittelhandknochen. Die Messung erfolgt mit einem Photoplethysmographen nach 
dem Prinzip des Easy Pulse Sensors der Entwicklerplattform Embedded Lab [EMB-13] und 
mit dem speziell für diese Arbeit entworfenen reflektiven Photoplethysmographen SIMON-17 
nach [BUS-17]. Diese ermöglichen es, kardiovaskuläre Pulse nicht-invasiv mit Hilfe der 
Messung eines an den Erythrozyten reflektierten optischen Signals zu erkennen. Die Messung 
der Pulse dient der qualitativen Ermittlung des Volumenstroms. Der Grad der Reflexion hängt 
dabei stark vom Füllstand der Gefäße ab. Das Hämoglobin im sauerstoffreichen Blut ist nur 
gering lichtdurchlässig und reflektiert die Strahlung sehr stark. Der Empfänger erzeugt dabei 
angepasst an die Summe der reflektierten Lichtmenge eine Spannung. Die Summe setzt sich 
aus einem quasi konstanten Gleichanteil durch Reflexionen an Knochen und Gewebe und einem 
pulsierenden Wechselanteil des Blutflusses zusammen. Es entsteht ein pulsierender Anteil in 
Abhängigkeit von der Herzfrequenz. Um ausschließlich auf die qualitativen Änderungen des 
Blutflusses einzugehen, erfolgt die Aussage unverändert in der Angabe der Spannung. Der Easy 
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Pulse Sensor arbeitet mit Infrarot-Licht, der SIMON-17 mit rotem und grünem Licht. Allgemein 
sei hinzugefügt, dass Licht kleiner Wellenlängen ³, wie z. B. grün mit 520 nm, nur das 
oberflächliche menschliche Gewebe bis ca. 1,25 mm durchdringen kann. Hingegen erreicht 
Licht größerer Wellenlängen ³, z. B. rot mit 700 nm oder infrarot mit 940 nm, deutlich tiefere 
Gewebeschichten von ca. 2 bis 2,5 mm [VIZ-13].  

Abbildung 60, Abbildung 61 und Abbildung 62 dienen zum Vergleich mit den Messungen  
beider Systeme an einem gesunden Probanden ohne Temperatur- und Druckeinwirkung. 
Abbildung 62 zeigt dabei nicht den gepulsten Ablauf des Blutflusses, wie er zum Vergleich in 
Abbildung 61 zu sehen ist, sondern stellt mehrere Pulskurven überlagert mit einem gemein-
samen Startpunkt dar, um speziell auf die Form des gemessenen Pulses einzugehen. 

Durch den SIMON-17 wird der Blutstrom an der medialen Zeigefingerspitze und am mittleren 
medialen Unterarm mit Hilfe einer roten und einer grünen LED gemessen, um aufgrund der 
unterschiedlichen Wellenlängen verschiedene Gewebetiefen zu erreichen (je kleiner ³ ist, desto 
tiefere Gewebeschichten sind messbar). Die Spannungsverläufe in Abbildung 63 lassen 
lediglich erkennen, dass die durch die Herztätigkeit erzeugten Blutpulse in der abgekühlten 
Hand schwächere und ungleichmäßig ausgeprägtere Verläufe aufweisen, als bei normal 
temperierter Hand in Abbildung 60. 

 

Abbildung 60: Spannungsverläufe mit dem SIMON-17 an Zeigefinger und Unterarm ohne 
Einfluss von Kühlung oder Druck    

 

Abbildung 61: Spannungsverläufe mit dem Easy Pulse Sensor am Zeigefinger ohne Einflus 
von Kühlung oder Druck 
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Abbildung 62: Überlagerte Spannungsverläufe von Einzelpulsen mit dem Easy Pulse Sensor 
am Zeigefinger ohne Einfluss von Kühlung oder Druck (verschiedene Farben stehen für 

verschiedene Pulse im Zeitverlauf) 
 

 

Abbildung 63: Spannungsverläufe mit dem SIMON-17 an Zeigefinger und Unterarm bei auf 
20 °C gekühlter Haut 

Detailliertere Untersuchungen mit dem Easy Pulse Sensor am Zeigefinger lassen aufgrund 
eines wellenartigen Verlaufs am Ende eines Pulses in Abbildung 65 auf einen Rückstau oder 
eine Verwirbelung des Blutes durch verengte Blutgefäße bei 22 °C im Gegensatz zu den 
gleichmäßigen Verläufen an einer ungekühlten Extremität in Abbildung 62 schließen [BUS-
17]. Kühlt man weiter auf 20 °C ab, zeigt sich nach dem Hauptmaximum des Pulses ein um 
0,7 s versetztes Nebenmaximum (Abbildung 64 und Abbildung 66). Es ist anzunehmen, dass 
durch eine weitere Verengung der Gefäße ein noch größerer Rückstau auftritt, der in einer Art 
Windkessel-Effekt eine nachgelagerte Entladung des Blutstroms erzeugt, oder dass das Blut 
durch parallele, nicht gekühlte Gewebe abfließt, deren Widerstand durch die Kühlung 
unbeeinflusst bleibt. Die laminare Strömung in den Gefäßen geht durch die Gefäßverengung 
offenbar in eine turbulente Strömung über. Dies geschieht ab einer kritischen REYNOLDS’sche 
Zahl �I�� von 1100 [POL-08]. Unter Betrachtung des Kontinuitätsgesetzes für einen konstant 
bleibenden Volumenstrom bei Gefäßverengung ∆���� gilt für �I��:  

 �I�� = 2 ∙ ¶�� ∙ ¥q��π ∙ ²�� ∙ ����. (60) 
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Sinkt die Temperatur, verringert sich der Gefäßradius ���� wodurch sich die REYNOLDS’sche 
Zahl erhöht. Diese Vorhersage der Ausbildung von Turbulenzen kann allerdings nur mit 
Vorbehalt betrachtet werden, da Gebiete mit vielen Verzweigungen der Blutbahnen die 
Grundaussage verfälschen. Da die temperaturbedingten Vasodilatationen weniger abrupt und 
stark ausgeprägt ablaufen als beim Kompressionssystem, sind die Turbulenzen schwächer zu 
erkennen. Daher war dieser Umstand nicht bei allen Probanden wiederholbar zu erkennen. 
Möglicherweise können auch anatomische Unterschiede und der genaue Messort die Ursache 
dafür sein. Die Veränderung des Blutflusses zwischen einer Temperatur von 22 °C und 20 °C 
würde allerdings die Aussage von DAHLSTEDT et al. [DAH-96] bestätigen, dass mindestens eine 
Temperatur von 20 °C zu erreichen ist, um Verringerungen im intraartikulären Blutfluss 
hervorzurufen. Weiterführende Untersuchungen in diesem Bereich sind nötig. 

 

Abbildung 64: Spannungsverläufe mit dem Easy Pulse Sensor am Zeigefinger bei auf 20 °C 
gekühlter Haut 

 

Abbildung 65: Überlagerte Spannungsverläufe von Einzelpulsen mit dem Easy Pulse Sensor 
am Zeigefinger bei auf 22 °C gekühlter Haut (verschiedene Farben stehen für verschiedene 

Pulse im Zeitverlauf) 

 

Abbildung 66: Überlagerte Spannungsverläufe von Einzelpulsen mit dem Easy Pulse Sensor 
am Zeigefinger bei auf 20 °C gekühlter Haut (verschiedene Farben stehen für verschiedene 

Pulse im Zeitverlauf) 
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7.4.4 Messunsicherheit 

Die Untersuchungen zur Messunsicherheit für die Temperatur werden an den Versuchen mit 
der einfachen Regelung durchgeführt. Die Voreinstellungen dafür sind 3 V als Pumpspannung  £1�;A�, eine Heizleistung u\vfwx von 5 W, ein PWM-Tastverhältnis 7�B�� des Peltier-Stroms 

von 100 % und ein Kunststoffbehälter als Reservoir. Die Ausgangstemperatur beträgt 24 °C. 
Zehn Messreihen über jeweils 10 min zeichnen Minimal-, Maximal- und Endtemperaturen von O1, O� und O,k bei einer eingestellten Solltemperatur O���� von 18 ± 2 °C auf. Zusätzlich erfolgt 
eine Auswertung der Zeit  h¢, bis der Regler-Ausgang das erste Mal bei 0 % liegt, d. h. wenn 
die Temperatur O,k erstmalig 18 °C beträgt, und der Zeit  (P, bis O,k das erste Mal die obere 
Grenze von O����  erreicht. Die Auswertung der Mittelwerte «̅����, der Standardabweichungen ·a,���� und der Variationskoeffizienten ¥��ca,���� sind Tabelle 37 und Tabelle 38 zu 

entnehmen. Der Variationskoeffizient ¥��ca,���� gibt die prozentuale, durchschnittliche 

Abweichung an: 

 ¥��ca,���� = ·a,����«̅���� . (61) 

Die niedrigen Messabweichungen dieser Kennzahlen unter Betrachtung des Variationskoef-
fizienten ¥��ca,���� deuten auf ein stabiles Messverfahren hin. Als Auffälligkeit sei erwähnt, 

dass die Differenz zwischen  h¢ und  (P in allen Messungen 109 s beträgt. Dies bedeutet, dass 
der Regler immer genau 109 s nach Erreichen der oberen Grenze der Solltemperatur O���� 
abschaltet. 

Tabelle 37: Auswertung der Messreihen der Temperaturen des geregelten Kühlsystems 

 Oh,max Oc,max OKA,max Oh,min Oc,min OKA,min Oh,end Oc,end OKA,end 

«¡cool 38 °C 24 °C 25 °C 22,8 °C 12,3 °C 17 °C 23,5 °C 16,3 °C 18 °C 

·x,cool 0 K 0 K 0 K 0,24 K 0,25 K 0 K 0 K 0,25 K 0 K 

¥��cx,cool 0 % 0 % 0 % 1,05 % 2,03 % 0 % 0 % 1,53 % 0 % 

 

Tabelle 38: Auswertung der Messreihen der Zeiten des geregelten Kühlsystems 

  18  20 

«¡cool 361,2 s 252,2 s 

·x,cool 4,92 s 4,92 s 

¥��cx,cool 1,36 % 1,95 % 

 

Mit dem geringen Messfehler von ± 0,84 K aus Abschnitt 7.1.5 ergibt sich eine geeignete 
Überwachung des Temperaturverlaufs. 

7.4.5 Bewertung des entwickelten Kühlsystems 

Die Messergebnisse zeigen, dass mit Hilfe des entwickelten Kühlsystems ein gewünschtes 
Abkühlen der menschlichen Haut möglich ist. Dabei ist die Kühlung nicht nur vom Peltier-
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Strom, sondern auch von dem Volumenstrom abhängig. Mit steigender vom Körper entgegen-
gebrachter Heizleistung erhöhen sich auch die Zeiten bis zum Erreichen der gewünschten 

Hauttemperatur. Dabei liegt für einen theoretisch ermittelten Wärmestrom �qi,k,.
��,���� unter 

Kühlung bei Entzündung für drei Kühladern von 4,1 W die Einstellzeit bei ca. 6,5 min bei Um-
gebungstemperaturen O�
B von etwa 24 °C. Kühlungen von geringfügig höheren Aus-
gangstemperaturen benötigen entsprechend ca. 3 bis 5 min länger bis zum Erreichen der ge-
wünschten Kühltemperatur, sind jedoch realisierbar, wie Abbildung 58a und 58b bei einer 

Kühlzeit  ���� von 8 min zeigen. Eine Einwirkung auf den menschlichen Blutfluss ¥q�� durch 
Verengung der Blutgefäße scheint auch mit einem Photoplethysmographen nachweisbar. Durch 
die auf menschliche Entzündungsherde ausgelegte Temperatursensormatte ist die Erkennung 
einer lokal unter der Matte befindlichen Temperaturabweichung möglich. Die Regelung der 
Kühlung ist daher gewährleistet. Das System ist geeignet für die lokale Kälteanwendung am 
Menschen. 

7.5 Simulation des Kühlsystems 

Um die Wirkung der äußeren Kühlung auf die Physiologie geplant einstellen zu können, ist es 
nötig, ebenfalls ein Simulationsmodell des Kühlsystems zu entwickeln. Dadurch können 
geeignete Werte der einstellbaren Größen diese Systems ermittelt werden. 

7.5.1 Modellierung von Peltier-Elementen 

Peltier-Elemente ermöglichen einen gerichteten Wärmetransport in Abhängigkeit von der 
Richtung des äußeren Stroms _��D. Durch die Höhe des Stroms kann die abhängige Tempe-
raturdifferenz ∆O��D zwischen der kalten und der warmen Al2O3-Keramikplatte eingestellt 
werden: 

 ∆O��D = O1 − O�. (62) 

Eine entsprechende Modellierung ist bei Kenntnis aller internen physikalischen Effekte und 
deren Umsetzung in einem Ersatzschaltbild möglich. Die Modellierung in SimulationX ist 
Abbildung 67 zu entnehmen. 

Physikalische Effekte und Ersatzschaltbild 

Drei parallel wirkende physikalische Effekte mit ihrer jeweiligen modellspezifischen Kenn-
größe tragen zur Ausbildung des Wärmestroms auf beiden Seiten des Peltier-Elements bei 
(Abbildung 68a). 

Peltier-Effekt: 

Der Peltier-Effekt stellt den aktiven Wärmetransport mit dem Wärmestrom �q���".�� durch das 
Anlegen eines äußeren Stroms _��D bei einer Temperaturdifferenz ∆O��D dar. Er ist abhängig 
vom SEEBECK-Koeffizienten �^ [FER-15]:  

 �q���".�� = �^ ∙ ∆O��D ∙ _��D. (63) 
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Abbildung 67: SimulationX-Modell eines Peltier-Elements, angelehnt an das thermische 
Netzwerk aus [BEC-03] 

 

      

 

 

a) Schematische Darstellung des Aufbaus b) Thermisches Netzwerk [nach BEC-03] 

Abbildung 68: Darstellungsformen des Peltier-Elements 

JOULE‘sche Wärme: 

Die Umsetzung der Verlustleistung des elektrischen Stromflusses _��D über dem elektrischen 
Widerstand �^ des leitenden Materials erfolgt überwiegend als Wärmestrom [FER-15]. Dieser 
wirkt sich jeweils zur Hälfte auf den beiden Seiten des Peltier-Elements aus. Es ergeben sich 

die Wärmeströme �q �1 auf der warmen und �q �� auf der kalten Seite nach Gl. (64). Das 

Halbleitermaterial wird dabei als homogen angenommen:  

 �q �1 = �q �� = 12 ∙ �^ ∙ _��D(. (64) 
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Wärmerückstrom: 

Aufgrund des Temperaturunterschieds ∆O��D der beiden Seiten des Peltier-Elements mit der 

Wärmeleitfähigkeit c^ kommt es zu einem unerwünschten Wärmerückstrom �q�ü�= [FER-15]:  

 �q�ü�= = c^ ∙ ∆O��D. (65) 

Wegen fehlender Herstellerangaben zu den Parametern �^, �^ und c^ aufgrund der 
Komplexität der thermisch-elektrischen Vorgänge sind Näherungsverfahren zur approxi-
mierten Größenabschätzung nötig. Aus der Literatur sind als Verfahren die Methode nach 
ZHAOXIA LUO [LUO-08]  und die Methode des empirischen Modells von FerroTec [FER-15] 
bekannt. Da bei der Methode nach ZHAOXIA LUO zur Parameterbestimmung lediglich ein 
Zusammenhang zur Temperatur O1 der Warmseite hergestellt wird, ist diese Methode nur zur 
Abschätzung bei kleinen Werten ∆O��D geeignet. Das Modell von FerroTec hingegen eignet 
sich für den gesamten Leistungsbereich von Peltier-Elementen und weist eine maximale Ab-
weichung von 2,0 K [STA-10] auf. Die Berechnungsschritte zur Bestimmung der Parameter 
nach der in dieser Arbeit verwendeten Methode von FerroTec sind in Anhang C hinterlegt. 

Das auf thermisch-elektrischen Analogien basierende Modell des Peltier-Elements ist an die 
Ausführung von BECHTOLD [BEC-03] angelehnt. Das Ersatzschaltbild ist Abbildung 68b zu 
entnehmen. Die Wärmekapazitäten $"� und $"1 der Heiß- und Kaltseite des Peltier-Elements 
bestehen jeweils aus der Wärmekapazität der Al2O3-Keramikplatte sowie der halben 
Wärmekapazität der Bi2Te3-Halbleiterblöcke. Eine Berechnung erfolgt anhand der Angaben 
aus dem Datenblatt:  

 $"� = $"1 = ¶k�(ji ∙ 3k�(ji ∙ ¥,�� + ¶§.(��i ∙ 3§.(��i ∙ ¥9E§2 ≈ 13,66 JK, (66) 

mit ¶k�(ji Dichte von Al2O3; 3k�(ji spezifische Wärmekapazität von Al2O3; ¥,�� Volumen einer Keramikplatte; ¶§.(��i Dichte von Bi2Te3; 3§.(��i spezifische Wärmekapazität von Bi2Te3; ¥9E§ Volumen der Halbleiterblöcke. 
 

Modellierung eines Peltier-Elements 

Zur Simulation der Leistungsfähigkeit des Elements vom Typ RIME-74 wird ein einfaches 
Netzwerk aufbauend auf Elementen der Thermik-Bibliothek in SimulationX erstellt. Das 
Peltier-Element grenzt dabei an eine Wärmestromeinleitung sowie eine Wärmesenke durch 
Vorgabe einer thermischen Zustandsgröße. Abgetrennt ist es durch thermische Übergänge, die 
als Wärmeleitungselemente und Wärmekapazitäten modelliert werden (siehe Abbildung 67). 
Da das Element der Wärmequelle in SimulationX nur einen thermischen Anschluss aufweist, 

wird der Wärmestrom �q���".�� aus dem Peltier-Effekt in je eine Quelle für jede Keramikseite 
aufgeteilt: 

 �q���".��,� = −�^(O�) ∙ O� ∙ _��D, (67) 

 �q���".��,1 = �^(O1) ∙ O1 ∙ _��D. (68) 

Im Simulationsmodell wird die Wärmeleitpaste als Element der Wärmeübertragung dargestellt. 
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Modellierung von vier Peltier-Elementen 

In Bezug auf die geplante Verwendung von vier Peltier-Elementen erfolgt die Simulation einer 
Parallelschaltung der Elemente aus Abbildung 67, die jeweils außerhalb der Elemente für die 
Wärmeleitung der Wärmeleitpaste gekoppelt sind. Der Aufbau ist in Abbildung 69 angedeutet. 

Modellierung des Kühlkörpers mit Lüfter 

Die Wärmekapazität $"1,, vom Kühlkörper KTE1 kann durch Wissen über das Gesamtvo-
lumen ¥,, des Kühlkörpers anhand des vom Hersteller [FIS-16] bereitgestellten CAD-Modells 
bestimmt werden: 

 $"1,, = ¶k� ∙ 3k� ∙ ¥,,, (69) 

mit ¶k� Dichte von Aluminium; 3k� spezifische Wärmekapazität von Aluminium. 
 

Anhand des dem Axiallüfter Ultra Kaze 120 zugehörigen Datenblattes [SCY-16] gegebenen 

maximalen Volumenstroms ¥q�	
,A	a kann mit Hilfe der durchströmten Fläche ��	
 auf die 

Luftgeschwindigkeit ¨�	
,A	a geschlussfolgert werden. Zur Bestimmung von ��	
 wird mit 

Hilfe der Länge des Lüfterflügelrades ��	
 gearbeitet: 

 ¨�	
,A	a = ¥q�	
,A	a��	
 = ¥q�	
,A	aπ ∙ ��	
(. (70) 

Anhand des Wertes ¨�	
,A	a ist es möglich, aus einem Diagramm des dem Kühlkörper 

beiliegenden Datenblattes [FIS-16] den thermischen Widerstand �"1�	
 in Abhängigkeit von 
der Geschwindigkeit der ihn durchströmenden Luft zu ermitteln. Die Werte für $"1,, und �"1�	
 finden als Elemente Einzug im Simulationsmodell und bilden einen maximalen Volu-

menstrom ¥q�	
,A	a nach. Das Tastverhältnis 7�	
 des Lüfters beträgt daher dauerhaft 100 %. 

Modellierung der Wärmeleitpaste 

Der thermische Widerstand ��E� der Wärmeleitpaste berechnet sich anhand einer an-
genommenen Schichtdicke 7�E� von ca. 20 µm, was der Ebenheitstoleranz des verwendeten 
Peltier-Elements aus Abschnitt 7.2.1 entspricht [AMS-16], und einer Wärmeleitfähigkeit ³�E� 

der Wärmeleitpaste von 10 
�A∙,: 

 ��E� = 7�E�³�E� ∙ ���,�� ≈ 1,25 mKW , (71) 

mit ���,�� Fläche eines Peltier-Elements. 
 

7.5.2 Modellierung des Kühlsystems 

Das Simulationsmodell unterteilt das Kühlsystem ähnlich wie es der technische Funktions-
musteraufbau vornimmt. Abbildung 69 zeigt das Gesamtmodell der Simulation des Kühlsys-
tems, wobei die alleinige Simulation einer Kühlader stattfindet, welche die effektive Kühlfläche 
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aller drei geplanten Kühladern nachbildet. Hydraulische Ventile werden aus diesem Grund im 
Modell vernachlässigt. 

 

Abbildung 69: Modell des hydraulischen Kühlsystems mit Anschluss eines Peltier-Elements   
 

Modellierung des Wärmetauschers 

Den Wärmetauscher bildet ein einfaches Rohrleitungs-Element mit realen Werten für Länge 
und Durchmesser nach. Wie alle anderen Elemente der thermischen Simulation weist es als 
Anfangstemperatur die Umgebungstemperatur O�
B auf. Die Knickstücke in der Leitung sind 
berücksichtigt. Als Koppel-Element zu den Peltier-Elementen dienen zwei Elemente der 
Wärmeleitung aus Aluminium mit der Wärmeleitfähigkeit ³k� und jeweils einer Schichtdicke 
von 2 mm. Das erste Element besitzt eine quadratische Fläche von (100 x 100) mm2. Es stellt 
die Koppelstelle der Peltier-Elemente an den Wärmetauscher dar. Das zweite Element ist eine 
zylindrische Schicht mit dem Innendurchmesser 7�� und einer effektiven Länge von 14,4 cm, 
die der Länge des Kanals entspricht. Es dient zur Wärmeleitung in den hydraulischen Kanal des 
Wärmetauschers.  

Modellierung der Hydraulikpumpe 

Die Hydraulikpumpe wird durch eine Volumenstromquelle der Hydraulik-Bibliothek von 
SimulationX nachgebildet. Durch ein externes Funktions-Element findet die Regelung des 

Volumenstroms ¥q1�;A� statt und ersetzt damit die Ventile. 

Modellierung von Kühlader und Kühlstrecke 

Starre Rohrleitungs-Elemente stellen die Kühlader sowie die das Kühlmedium zu- und ab-
fördernde Kühlstrecke dar. Die Volumen sind jeweils an das Volumen ¥,k der Kühlader und 
die Volumina der Kühlschläuche angepasst. Die Änderung der Strömungsrichtung findet 
ebenfalls Beachtung. Die Kühlschläuche gelten als ideal thermisch geschirmt. Das Element der 
Kühlader ist über ein Element der Wärmeleitung in Form einer ebenen Schicht der dreifachen 
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Fläche von �����, aufgrund des praktisch geplanten Einsatzes von drei Kühladern bei der 
Sprunggelenkfraktur, mit dem Element der Einleitung des Wärmestroms gekoppelt. Dadurch 
ist es möglich, nach Forderung FC03 eine Kühlfläche ����� vorzugeben. Die 
Wärmeleitfähigkeit ³�Q findet Anwendung. 

Modellierung des Reservoirs 

Ein Volumen-Element mit elastischer Wandung bildet das Reservoir nach. 

7.5.3 Simulationen mit dem modellierten Kompressionssystem 

Dieser Abschnitt beinhaltet die Ergebnisse aus Simulationen allein am modellierten Kühl-
system. Sofern inhaltlich passend, werden diese mit den Messergebnissen aus Abschnitt 7.4 
verglichen. 

Temperaturkurven eines Peltier-Elements und Vergleich mit der Messung 

Unter denselben Bedingungen wie in der Simulation (Einspeisung als Wärmequelle auf der 
Kaltseite des Peltier-Elements von 1 W, Strom _��D von 1 A, Umgebungstemperatur O�
B von 
24 °C) erfolgte die Messung des Heiß- und Kaltseitenverlaufs der Temperatur eines Peltier-
Elements vom Typ RIME-74 über 30 min. Prinzipiell erscheinen die Temperaturverläufe aus 
Abbildung 70 plausibel. Lediglich die etwas geringere Abkühlung der Kaltseite um ca. 2 K bei 
der Messung und die leichte Verzögerung beim Abkühlen ist als Unterschied zu bemerken. 
Kühlkörper und Lüfter sind in dieser Simulation nicht integriert. 

 

Abbildung 70: Simulierte und gemessene Kurvenverläufe an der Heiß- und der Kaltseite eines 
Peltier-Elements bei Einspeisung von 1 W und Peltier-Strom _do$ von 1 A 

Zur Validierung der Werte wird zusätzlich auf ein in der Software Kryotherm hinterlegtes 
Berechnungstool mit dem Namen „Thermoelectric System Calculation“ zurückgegriffen, wel-
ches allerdings nur die erreichbaren Endtemperaturen ausgibt. Ein Vergleich der Werte erfolgt 
in Tabelle 39. Die Abweichungen betragen lediglich wenige Kelvin, weshalb das Simulations-
modell als grundsätzlich ausreichend erachtet wird.  
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Tabelle 39: Vergleich der Endtemperaturen an den Peltier-Element-Seiten 

Methode Simulation Messung Kryotherm 

Heißseiten-Temperatur Oh in K (°C) 300,61 (27,46) 300,25 (27,1) 300,65 (27,5) 

Kaltseiten-Temperatur Oc in K (°C) 266,58 (-6,57) 268.85 (-4,3) 263,25 (-9,9) 

 

Temperaturkurven von vier Peltier-Elementen mit hydraulischem Kreislauf und Lüfter 

Zum Vergleich mit den Messungen aus Abbildung 56 dienen die Simulationsergebnisse aus 
Abbildung 71. Zur Veranschaulichung sind die Kurvenverläufe aus Abbildung 56 in Abbildung 
71 als gestrichelte Linien enthalten. Anzumerken ist, dass in den Messungen eine Reglung des 
Lüfters vorliegt und beim Simulationsmodell nicht. Dadurch ergeben sich größere 
Schwankungen im Verlauf der Messungen im Gegensatz zu den Simulationsergebnissen. Der 
Wärmeeinstrom an der Kühlader beträgt 5 W. Der Peltier-Strom liegt bei 2,73 A und ist so 
geregelt, dass er sich beim Erreichen der Soll-Temperatur O���� von 18 °C an der Messstelle 
der Kühlader auf einen kleineren Wert einstellt, um diese Temperatur zu halten. Dadurch 
kommt es zum Schwanken der Temperatur an der Kaltseite der Peltier-Elemente. Es ist zu 
erkennen, dass sich die Temperaturen im Simulationsmodell etwa schon nach der halben Zeit 
von 200 s im Vergleich zu den Messungen bei 18 °C eingestellt haben. Die 
Temperaturdifferenz von 5 K beim aktiven Kühlvorgang am Anfang zwischen der Peltier-
Kaltseite mit O� und der Temperatur O,k an der Kühlader ist mit den Messergebnissen 
vergleichbar. Hingegen steigt die Temperatur O1 an der Heißseite trotz simuliertem Kühlkörper 
mit Lüfter stark an, um erst beim Erreichen von O���� und mit Herabsetzen des Peltier-Stroms _��D wieder abzufallen. Dieser Kurvenverlauf spricht dafür, die Modellierung durch das 
Einbringen eines Elements der erzwungenen Konvektion zur Nachbildung des Lüfters zu 
erweitern. Dafür müsste eine Lüfterkennlinie für den vorhandenen Aufbau aufgenommen  
 

 

Abbildung 71: Simulierte und gemessene Kurvenverläufe von Hauttemperatur, 
Kühladertemperatur, Kalt- und Heißseitentemperatur an den Peltier-Elementen am 

Kühlsystem bei Einspeisung von 5 W und Peltier-Strom _do$ von 2,73 A 
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werden. Der geringe Unterschied zwischen den Temperaturen O,k und O�>#? erscheint anhand 
des Vergleichs von Abbildung 58 und Abbildung 59 ebenfalls etwas zu gering. Es empfiehlt 
sich die Erweiterung des Modells durch zusätzliche Störquellen. Prinzipiell erscheint die 
Simulation für die vorliegende Aufgabe jedoch plausibel. 

Trotz Integration der möglichen Kopplung von hydraulischen und thermischen Modellen in der 
Simulationsumgebung SimulationX weist die Software in diesem Bereich bereits bei etwas 
komplexeren Modellen einen hohen Anstieg an Rechenzeit auf. Es gilt, kommende Erwei-
terungen dieses Softwarepakets abzuwarten, um die bestehenden Modelle zu verbessern. 

7.5.4 Zusammenschluss der Modelle Physiologie und Kühlung 

Die Ergebnisse dieses Abschnitts sind der gekoppelten Simulation aus den Teilmodellen „Phy-
siologie“ und „Kühlung“ zu entnehmen. Aufgrund des Erreichens der Grenzen der Rechen-
technik bzw. der Simulationsumgebung kann auch in diesem Abschnitt nur mit Verein-
fachungen gearbeitet werden.  

Änderung der Hauttemperaturen unter realer Kühlung 

Die Vereinfachung in diesem Abschnitt besteht darin anzunehmen, dass das modellierte 
Kühlsystem eine Temperatur T���� von 18 °C im Bereich der Kühlader erreicht hat. Bei 
Nutzung eines Elements der erzwungenen Konvektion nach Abbildung 72, wie es an der 
Kühlader stattfindet, anstatt einer festen Temperaturvorgabe an der Grenzfläche zur Haut erhält 
man für die in der Mitte jeder Gewebeschicht auftretenden Temperaturen die Werte aus Tabelle 

40. Der eingeleitete Gesamtwärmestrom entspricht dem Wert Qq ����,.
�� aus Abschnitt 6.4.3. 

Unter dieser Annahme einer im Inneren der unteren Extremität befindlichen Entzündung in 
Folge der Fraktur erscheinen die Ergebnisse bei einer Temperatur des Knochenzentrums von 
37 °C aufgrund der erhöhten Durchblutung geeignet. Nach der Studie von KRUMPOLD et al. 
[KRU-00] ergab sich im Schnitt bei Kühlung des Hautgewebes von 32,6 °C auf 14,8 °C eine 
Verringerung der Temperatur des Muskelgewebes von 35,8 °C auf 27,8 °C. Die Ergebnisse der 
Simulationen aus Tabelle 24 und Tabelle 40 sind mit diesen Angaben vergleichbar, wenn man  

 

Abbildung 72: Vereinfachtes Modell der Wärmeleitung zwischen den Gewebeschichten bei 
erzwungener Konvektion von außen 

 

Muskel-

gewebe 

Fett-

gewebe 
Haut-

gewebe 

Knochen-

gewebe 

Element der Wärmeeinleitung Element der erzwungenen Konvektion 

Element der 

thermischen 

Vorgabe 

https://doi.org/10.51202/9783186297174 - Generiert durch IP 216.73.216.36, am 21.01.2026, 03:37:59. © Urheberrechtlich geschützter Inhalt. Ohne gesonderte
Erlaubnis ist jede urheberrechtliche Nutzung untersagt, insbesondere die Nutzung des Inhalts im Zusammenhang mit, für oder in KI-Systemen, KI-Modellen oder Generativen Sprachmodellen.

https://doi.org/10.51202/9783186297174


7   Kühlung in technischer Realisierung und Modell 141 

 

 

Tabelle 40: Temperaturverteilung im Arteriolenbereich bei Nutzung des Kühlsystems mit 
einer Kühltemperatur von 18 °C bei verschiedenen Ausgangstemperaturen für „bone“ 

tis bzw. Ort bone musc fat skin surface env 

Temperatur in °C 37,00 25,95 22,55 18,65 18,06 24,00 

33,00 25,07 22,14 18,61 18,06 24,00 

mit surface Hautoberfläche; env Umgebung; übrige Bereiche (tis) sind jeweils in der Gewebemitte gemessen. 
 

bedenkt, dass in der Studie verschiedene Menschentypen mit unterschiedlichen Gewebedicken 
untersucht wurden im Gegensatz zum simulierten Norm-Menschen. Verglichen mit Abbildung 
58 erscheint bei erzwungener Konvektion von außen zumindest eine geringe 
Temperaturdifferenz von ca. 3 K zwischen der Temperatur des Kühlmediums und der 
Hautoberfläche zu bestehen. Entsprechende Verlustwärme ist im vereinfachten Modell nicht 
berücksichtigt und muss bei nachfolgenden Arbeiten beachtet werden. 

Änderung des Volumenstroms unter realer Kühlung 

Die in Tabelle 41 ermittelten Ergebnisse treten bei Kühlung der Frakturstelle mit 18 °C von 
außen auf. Ein verringerter Volumenstrom in der Hautschicht der Extremität sowie eine leichte 
Volumenstromerhöhung in den tiefer liegenden Gewebeschichten ist das Resultat. Im Vergleich 
mit Gl. (1), nach der sich eine Herabsenkung des Stoffwechsels um etwa 73 % ergeben müsste, 
liegen die simulierten Werte mit maximal 74,5 % sehr nahe an der Vorhersage. Den Studien 
von HO et al. [HOS-94] aus Abschnitt 2.2.2 und KHOSHNEVIS et al. [KHO-14b] zufolge liegen 
die real ermittelten Werte bei sogar noch geringeren Hauttemperaturen jedoch maximal im 
Bereich bis 50 %. Die Tendenz der Stoffwechselsenkung ist anhand der Simulation erkennbar. 
Weiterführende Validierungen mit dem realen System des Menschen erfordern genauere 
Messungen und Überführungen in mathematisch-physiologische Modelle. 

Tabelle 41: Gemittelte simulierte Volumenströme in Gefäßtypen beim Kühlen der 
Hauttemperatur O�>#? durch das Kühlsystem auf 18,65 °C 

 ves 

tis 

Arg Ara Ari Kap Vni Vna Vng 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,h¢
bei Kühlen 
auf 18 °C     
in l/s 

musc 4,1·10-3 4,4·10-5 2,1·10-9 2,6·10-11 6,7·10-10 5,1·10-5 4,0·10-3 

fat - - 2,2·10-9 2,8·10-11 7,1·10-10 - - 

skin - 2,2·10-5 8,8·10-11 1,1·10-12 2,8·10-11 2,5·10-5 - 

Abweichung 

zu ¥qnop,���,b.A 

in l/s 

musc -1,0·10-3 
(-19,6 %) 

+0,1·10-5 
(+2,3 %) 

+0,1·10-9 
(+5,0 %) 

0,1·10-11 
(+4,0 %) 

0,3·10-10 
(+4,7 %) 

+0,3·10-5 
(+6,3 %) 

-0,9·10-3 
(-18,4 %) 

fat - - +0,1·10-9 
(+4,8 %) 

0,1·10-11 
(+3,7 %) 

0,4·10-10 
(+6,0 %) 

- - 

skin - -6,2·10-5 
(-73,8 %) 

-2,4·10-10 
(-72,2 %) 

-3,1·10-12 
(-73,8 %) 

-8,2·10-11 
(-74,5 %) 

-7,1·10-5 
(-74,0 %) 

- 

mit ¥qnop,���,b.A,h¢ simulierter Volumenstrom der Gefäße der unteren Extremität bei Kühlung auf 18,65 °C. 
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7.5.5 Bewertung des simulierten Kühlsystems 

Das Funktionsmuster des Kühlsystems konnte in einem Simulationsmodell nachgebildet 
werden. Die Verläufe der Temperaturänderungen sind tendenziell zu den realen Messungen der 
einfachen Regelung ähnlich. Die Wirkung auf das Physiologie-Modell erfolgt in vereinfachter 
Form. Die Beeinflussung der Temperatur in den verschiedenen Gewebeschichten durch 
Wärmeentzug von außen ist plausibel. Die entsprechende Änderung des Gefäßdurchmessers in 
den Arteriolen der Hautschicht bewirkt eine Verringerung des Volumenstroms. Die Simulation 
der prinzipiellen Funktionsweise gilt als geeignete Modellierungsgrundlage. Weiterführende 
Untersuchungen setzen Verbesserungen von Hardware und Simulationsprogramm voraus. Erst 
dann ist eine Optimierung der geräteseitigen Simulationsparameter zur Beeinflussung des 
Stoffwechsels in der Physiologie denkbar. 

7.6 Zusammenfassung 

In dieser Arbeit konnte ein Funktionsmuster des Kühlsystems mit vier Peltier-Elementen als 
Wärmesenke, einem Wärmetauscher und einem geschlossenen hydraulischen System zur Ver-
sorgung verschiedener Kühladern entwickelt werden. Die Abfuhr der Wärme von der Heißseite 
der Peltier-Elemente geschieht über einen Kühlkörper mit Lüfter. Durch Ermittlung der 
Hauttemperatur über eine Temperatursensormatte sind gezielt lokale, geregelte Kühlungen in 
Bereichen mit frakturbedingten Entzündungen möglich. Messungen zeigen, dass sich der 
Volumenstrom in den Gefäßen durch Kältetherapie verringert. Durch Veränderung von Para-
metern an der Geräteseite ist eine Optimierung der Kältetherapie abgestimmt auf den Patienten 
möglich. Mit Hilfe des zum Kühlsystem entwickelten Simulationsmodells ist ein Zusam-
menspiel mit dem in Kapitel 6 entwickelten Physiologie-Modell denkbar. Leider stoßen Re-
chentechnik und Simulationsumgebung derzeit an ihre Grenzen, weshalb die Betrachtungen 
vereinfacht werden mussten. Die dabei erhaltenen Ergebnisse verdeutlichen die Wirkung von 
Kältetherapie zur Regulation des Blutein- und -ausstroms in Frakturbereiche. Eine Grundlage 
für weitere Studien im Bereich der lokalen Kältetherapie ist damit geschaffen. 
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8 Kompression in technischer Realisierung und Modell 

Das Kompressionssystem soll die technische Nachbildung einer manuellen Lymphdrainage er-
möglichen, um bereits vorhandene Schwellungen abzubauen.  

Wie schon in Kapitel 7 ist auch hier ein Simulations-Modell unter vorheriger Festlegung einiger 
Komponenten des technischen Aufbaus zu entwickeln, um in weiterführenden Arbeiten 
optimierte Kühlkurven angepasst an verschiedene physiologische Zustände zu ermitteln. Dafür 
ist ein Funktionsmuster zu erstellen. Der schematische Aufbau und ein Foto des Systems sind 
in Abbildung 73 und Abbildung 74 dargestellt. 

Die Neuheit des Kompressionssystems im Vergleich zum Stand der Technik besteht in der 
Möglichkeit, die Druckkammern unterhalb eines Steifverbandes ganztägig anzubringen. Da-
durch kann während des Schlafens oder Gehens ein physiologisch sinnvoller Konstantdruck 
derart eingestellt werden, dass sich die Extremität im Steifverband nicht bewegt. Erstmalig wird 
gleichzeitig in regelmäßigen Abständen durch Druckmessung in den Kammern ein mögliches 
An- oder Abschwellen des Gewebes erkannt. Der Druck in der Kammer kann beim Über- oder 
Unterschreiten von physiologisch sinnvollen Grenzwerten, z. B. aus Tabelle 3, daraufhin  
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mit UPP Steuerspannung der Pneumatikpumpe; UPEV Steuerspannung des pneumatischen Einlassventils; UPAV 

Steuerspannung des pneumatischen Auslassventils; US,PP Versorgungsspannung der Pneumatikpumpe; US,PEV 

Versorgungsspannung des pneumatischen Einlassventils; US,PAV Versorgungsspannung des pneumatischen 

Auslassventils; US,PS Versorgungsspannung des Drucksensors; US,MC Versorgungsspannung des Mikrocontrollers 

und der Steuerelektronik; UDK,i Messspannung des Drucksensors; ¥q ppump Volumenstrom der Pneumatikpumpe; ¥q DK,i Volumenstrom je Druckkammer; ¥q in Volumeneinstrom in die Pneumatikpumpe; ¥q out,i Volumenausstrom aus 

dem System; ppress,i Druck auf Gewebe; pDK,i gemessener Druck. 

Abbildung 73: Schematischer Aufbau des Kompressionssystems bei Betrachtung einer 
Druckkammer 
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Abbildung 74: Funktionsmuster des Kompressionssystems mit zwei modularen 
Ventilinseleinheiten [nach PAE-17b] 

durch Aufpumpen oder Ablassen der Luft angepasst werden. Dadurch lässt sich das Entstehen 
eines Kompartmentsyndroms verhindern bzw. das Gelenk stabilisieren. Zusätzlich ist es 
möglich, über den Tag verteilt bei still gehaltener Extremität Sequenzen von Druckpulsen zu 
applizieren. Dies dient der Unterstützung der venösen Fußsohlenpumpe sowie der 
Muskelpumpen und einer technisch erzeugten Lymphdrainage zum Abtragen bereits ange-
sammelten Schwellungsvolumens. Die Messergebnisse verdeutlichen die Wirkung auf den 
menschlichen Körper. 

Das eigens an das Funktionsmuster angepasst entwickelte Simulationsmodell sowie die Er-
kenntnisse aus der Kopplung mit dem Modell der Physiologie stellen eine Neuheit im Bereich 
der Modellierung von Therapiegeräten und deren Anwendung dar. 

Zum vorliegenden Kapitel bereits veröffentlichte Ergebnisse finden sich in den Quellen [PAE-
14, PAE-17b]. 

8.1 Aufbau des Kompressionssystems 

Wie bereits das Kühlsystem ist auch das Kompressionssystem ein Zusammenschluss aus vielen 
Einzelkomponenten. Eine grobe Unterteilung sieht wie folgt aus: Eine Pneumatikpumpe leitet 
ein Druckmedium von außen in eine pneumatische Zuführungsstrecke. Der Schaltzustand von 
Einlassventilen bedingt, in welche angeschlossenen Druckkammern sich das Druckmedium 
ausbreitet. Durch Auslassventile kann das Druckmedium die Druckkammer wieder verlassen. 
Sind beide Ventiltypen geschlossen, wird ein Konstantdruck in der Druckkammer gehalten. 
Schwillt das Gewebe weiter an, kann die sich ergebende Druckänderung in den Kammern durch 
Drucksensoren erkannt werden und eine entsprechende Reaktion des Drucksystems wird 
ausgelöst. 
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8.1.1 Druckkammern 

Die Druckkammern dienen dem permanenten Erzeugen eines Konstantdrucks auf die Haut, 
welcher durch von distal nach proximal gerichteten Druckimpulsen unterbrochen wird. 

Konzeption der Druckkammern 

Die Druckkammern befinden sich zwischen dem schwellenden bzw. geschwollenen Haut-
gewebe und einem außen befindlichen Stabilisierungsmedium, welches als Gegenkraftauf-
nehmer fungiert. Durch eine an die Anatomie des Patienten angepasste Kammerform sowie die 
Füllung der Kammern mit Polstermaterial soll die Wirkung der technischen Lymphdrainage 
erhöht und der Tragekomfort verbessert werden. 

Material der Druckkammern 

Bei der Materialauswahl für die Kühladern kommt Polyvinylchlorid, kurz PVC, mit einer 
Foliendicke 7�,�CD von 300 µm zum Einsatz. Es handelt sich dabei um ein amorphes Thermo-

plast, das unter Beimengung von ca. 20 bis 50 % [OSS-06] von Weichmachern wie 
Diethylhexylphthalat, kurz DEHP, zur Gruppe der Weich-PVC bzw. PVC-P (P für „plasti-
cized“) zugeordnet wird. Im Nachfolgenden steht die Abkürzung PVC immer für das in dieser 
Arbeit verwendete Weich-PVC. Während des thermoplastischen Verarbeitungsprozesses zur 
Herstellung der PVC-Folie lagern sich die Bestandteile des Weichmachers zwischen den 
Molekülen des PVC an. Die Gefügestruktur lockert sich und dadurch werden die physikalischen 
Eigenschaften des PVC, wie Zähigkeit und Elastizität, verändert. Es wird gummi- bis lederartig 
und kann sich gut an die Hautoberfläche anschmiegen. DEHP steht im Verdacht, 
hormonähnliche Wirkungen auszulösen und darf daher nur begrenzt eingesetzt werden. Im 
Bereich der Transfusionsmedizin ist dieser Weichmacher dennoch mangels eines gleichwer-
tigen Ersatzes zugelassen [JOH-15]. Aus diesem Grund erfolgt in dieser Arbeit ebenfalls die 
Anwendung von PVC (Forderung FG01). Die Korrosionsbeständigkeit nach Forderung FG02 
ist ebenfalls erfüllt. 

PVC-P hat keinen definierten Schmelzpunkt, sondern weist eine Fließtemperatur von 160 bis 
220 °C auf [DET-53]. Mit einer Temperaturbeständigkeit bei -5 bis +50 °C [NEI-64] ist es für 
den Kühleinsatz an menschlichem Gewebe geeignet. Die Wärmeleitfähigkeit ³�CD beträgt 

0,15 
�A∙, [OSS-06] und die spezifische Wärmekapazität 3�CD liegt bei etwa 0,9 bis 1,8 

=�=�∙, 

[OSS-06]. PVC-P ist abriebfest und weist keine Wasseraufnahme auf [WIK-18f]. Die Zug-

festigkeit �A,�CD von 10 bis 25 
©AAr ermöglicht eine Druckbelastung nach den Forderungen 

FP01 und FP02 [WIK-18h]. 

Freiformverschweißen 

Die Druckkammern werden zum einen durch Verschweißen zweier PVC-Folien gebildet, 
beispielsweise für eine Kammer zur Stimulation der Fußsohlenpumpe unter der Fußsohle. Zum 
anderen kann man die Druckkammern, die sich direkt über den Kühladermatten befinden sollen, 
derart gestalten, dass eine Schweißverbindung zwischen der Grundfläche der Kühladermatten 
aus dem 3D-Druck-Polymer (PolyFlex) und einer PVC-Lage erzeugt wird. Der Vorteil besteht 

https://doi.org/10.51202/9783186297174 - Generiert durch IP 216.73.216.36, am 21.01.2026, 03:37:59. © Urheberrechtlich geschützter Inhalt. Ohne gesonderte
Erlaubnis ist jede urheberrechtliche Nutzung untersagt, insbesondere die Nutzung des Inhalts im Zusammenhang mit, für oder in KI-Systemen, KI-Modellen oder Generativen Sprachmodellen.

https://doi.org/10.51202/9783186297174


146 8   Kompression in technischer Realisierung und Modell 

dabei in einer gleichmäßigen Druckeinwirkung auf die Kühladern zur Verhinderung des 
Quetschens. 

Für die Anpassung bzw. bessere Anschmiegsamkeit der Druckkammern an die Anatomie des 
Menschen sind runde Schweißnähte zu bevorzugen, um ein Knicken oder Reizen der Haut 
durch Ecken im Kunststoff zu verhindern. Eine freie Formgestaltung der Schweißnähte ist 
anzustreben. Unter dem Begriff Freiformverschweißen ist ein Schweißprozess gemeint, bei 
dem die Schweißnähte nicht geradlinig verlaufen, wie es beim allgemeinen automatisierten 
Schweißprozess der Fall ist. Es sollen beim Freiformverschweißen beliebig gebeugte Linien 
nach Wahl in Kombination mit geraden Linien der Nähte umsetzbar sein. 

Für ein wasserdichtes, ausreichend drucksicheres Verbinden der beiden Schichten zu einem 
Schlauchfolien-ähnlichen Aufbau bietet sich ein vereinfachtes Wärmekontaktschweißen an 
[MAI-15]. Die zu verschweißenden Linienverläufe werden dabei in eine Negativ-Form auf 
einem Aluminium-Stück durch Fräsen übertragen. Durch Erwärmen der Form und Aufpressen 
auf die beiden PVC-Folien bzw. PVC und 3D-Druck-Polymer ist ein Verschweißen möglich. 
Trotz der Fließtemperaturen von 160 bis 220 °C für PVC war in Versuchen ein sicheres Ver-
binden erst bei einer Erwärmung der Aluminium-Form mit einer Heizplattentemperatur von 
270 °C möglich, was mit Konvektionsverlusten in die Umgebungsluft zu erklären ist. Zur 
Verbindung mit dem 3D-Druck-Polymer sind vergleichbare Temperaturen erforderlich. Nach 
Erreichen der gewünschten Temperatur wurde die Form schnell in den folgenden Pressaufbau 
eingebracht (von unten nach oben): Grundplatte aus Metall, Zellstofftuch, Teflon-Folie, PVC-
Schicht/3D-Druck-Polymer, PVC-Schicht, Teflon-Folie, Zellstofftuch, Negativ-Form, großer 
Metall-Kühlkörper, Masse (ca. 5 kg). Die Teflon-Folien werden zum Schutz der Alumi-
niumformen vor einem irreversiblen Verbinden mit den PVC-Folien (Anbacken) eingesetzt. 
Die Zellstofftücher dienen der elastischen Verformung, um ein scharfkantiges Einschneiden 
der mit großem Druck aufliegenden Negativ-Form in das PVC zu verhindern. Durch Entfernen 
der Grade mit einem Schleifprozess bei der Herstellung der Form oder durch Einbringen von 
Fasen an den Formrändern kann diesem bereits vorgebeugt werden. Eine Trennung der 
einzelnen Bestandteile erfolgt erst nach Auskühlung des Aluminiums (3 bis 5 min), um 
Blasenbildung beim Abheben im flüssigen Zustand des PVC gering zu halten. Zur Beschleu-  
 

 

Abbildung 75: Aluminium-Negativ-Form mit verschweißten PVC-Schichten und 
Vergrößerung einer Schweißnaht 
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nigung dieses Prozesses dient der Kühlkörper. Ein zusätzliches Massestück dient zum Auf-
bringen der nötigen Fügekraft. 

Abbildung 75 verdeutlicht eine Aluminium-Form sowie die zugehörigen verschweißten PVC-
Schichten. Für eine mögliche Serienproduktion bietet sich später das Verfahren des 
Hochfrequenzschweißens oder des Wärmeimpulsschweißens an, da es eine schnellere 
Erwärmung und Abkühlung erlaubt und die Produktionszeiten damit stark verkürzt werden 
könnten [AND-15]. 

Gestaltung, Lage und Anzahl der Druckkammern 

In Bezug auf den Musterbau der verschiedenen Druckkammersorten fertigt man zum einen eine 
PVC-PVC-Kammer. Diese findet in der Stimulation der Fußsohlenpumpe Anwendung 
(Abbildung 76a). Zum anderen wird eine PVC-Polymer-Druckkammer auf der Kühlader auf-
gebracht, die für den Bereich unterhalb des Außenknöchels gedacht ist (Abbildung 76b). Die 
Kammern sind derart konzipiert, dass sie im eingesetzten Zustand zwischen Haut und Stütz-
struktur ein angenommenes maximales Kammervolumen ¥+,,A	a von 400 ml aufweisen. Als 

Schnittstelle zwischen Druckkammer und Schlauch dient je ein Luer-Adapter, der in ein auf die 
PVC-Folie geklebtes Stopfenventil eingeführt wird. Für zukünftig weitere Druckkammern ist 
darauf zu achten, überlappende Kammern zu gestalten, um eine komplette Stützstruktur des 
Sprunggelenks zu erzeugen. Die Fläche ����

 des Anwendungsgebietes beträgt etwa 15 cm2 

nach Forderung FP10. 

Die Empfehlung für die Lage und Anzahl an notwendigen Druckkammern für eine Sprungge-
lenkfraktur resultiert aus Gesprächen mit medizinischen und physiotherapeutischen Fach-
kräften [JAC-15, RAM-16] auf eine Kammer unter dem Fuß für die Fußsohlenpumpe, eine 
Vorfußkammer, zwei seitlich unterhalb des Knöchels befindliche Kammern, eine Kammer im 
Bereich oberhalb der Ferse sowie zwei bis vier den Unterschenkelansatz umschließende Kam-
mern. Damit erfüllt sich Forderung FP14. 

  

a) Druckkammer für Fußsohlenpumpe  
    [nach BER-16] 

b) Druckkammer für Außenknöchel  
    (Seitenansicht und Schrägansicht) 

Abbildung 76: Druckkammern verschiedener Verbundmaterialien und Anwendungsorte 
 

Dichtheitsnachweis 

Nach DIN 53380 ist die Permeabilität von PVC-P für Luft mit 2,7 
�Ar∙� bei einer vorliegenden 

Foliendicke von 300 µm für die Anwendung als nachregelnde Druckkammer im Kompres-
sionssystem gering genug [OSS-06]. Die Schwachstellen liegen vor allem in den Schweiß-
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verbindungen. Tests mit Druckbeaufschlagung bis 100 kPa bestätigen die Dichtheit der Kam-
mern und konstante Druckwerte über Messreihen von 10 min Länge. Die PolyFlex-PVC-
Verbindungen erscheinen in ihren Schweißverbindungen spröder, konnten jedoch unter den 
Messbedingungen gleiche Werte erreichen. Die Forderung FP03 erfüllt sich. 

Untersuchungen mit alternativ angedachten, dreidimensional webbaren Airbag-Stoffen aus 
Polyamid 6.6 (laminiertes Jacquardgewebe) [GLO-15] (in Abbildung 74) ergab eine zu große 
Gasdurchlässigkeit für Luft aufgrund der feinporigen Webmaschen, da die Airbag-Stoffe nur 
für einen kurzzeitigen Druckerhalt ausgelegt sind. 

Federsteifigkeit der Druckkammern 

Für die Bestimmung der Federsteifigkeit der PVC-P-Folie wird eine Messung mit der 
Zwick/Roell Z2.5 TN1P vorgenommen. Diese ermöglicht es, einen beliebig geformten Druck-
körper langsam auf eine aufgespannte PVC-Folie zu fahren, während gleichzeitig die benötigte 
Kraft auf den Druckkörper gemessen wird. Unter Annahme einer vereinfachten kreisförmigen 
Druckkammer mit einem Kammervolumen ¥+,,A	a von 400 ml bei Anwendung am Patienten 

wird für den Fall der gleichmäßigen Ausdehnung der Druckkammer zu beiden Seiten (Haut und 
Stützsystem) als Druckkörper ein halbes, symmetrisches, abgeplattetes Rotationsellipsoid wie 
in Abschnitt 6.5.1 in der FEM-Simulation verwendet. Abbildung 77 stellt die ermittelte Kraft-
Weg-Messkurve für die PVC-Folie dar. Anhand des Verlaufs lässt sich eine polynomische 
Federsteifigkeit g+, ab 4 mm Eindrücktiefe ℎ���

 in einer zugeschnittenen Größengleichung 

annähern:  

g+, = 0,09 ∙ ℎ���

% − 1,98 ∙ ℎ���

i + 51,27 ∙ ℎ���

( − 341,97 ∙ ℎ���

 

                   +660,87. (72) 

 

Abbildung 77: Messung von eingespannter PVC-Folie mit der Zwick 
 

8.1.2 Druckmedium 

Als Druckmedium wird mit Umgebungsluft gearbeitet. Auch hier spielen Preis und Verfügbar-
keit die entscheidende Rolle. Zusätzlich ist nach Einhaltung von DIN EN ISO 7396-1 in jeder 
klinischen Einrichtung ein Versorgungssystem mit medizinischer Luft und bereits bestehendem 
Druckluftkompressor vorgesehen [DIN-16]. Eine Vereinfachung der Gerätekonsole ist dadurch 
im stationären Anwendungsfall denkbar.  
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8.1.3 Elektronikkomponenten zur Steuerung des pneumatischen 
Kreislaufs 

Die Elektronikkomponenten umfassen die Elemente zum Transport des Druckmediums und der 
Schaltung der zu versorgenden Druckkammern. 

Schaltung 

Die Ansteuerung der Komponenten erfolgt über eine Arduino-Programmier-Plattform, die über 
ein I2C-Bussystem Verbindung mit den Ventilen und den Drucksensoren aufnimmt. An die 
Plattform ist ein Motorcontroller angeschlossen, der über H-Brücken die Pumpe und die Ventile 
versorgt. Um einen modularen Aufbau für die Verwendung einer unterschiedlichen Anzahl s���

,+, von Druckkammern je nach Anwendungsgebiet zu gewährleisten, sind parallel 

ansteuerbare Leiterplatten mit je einer Ventilinsel für Einlassventile und einer für Aus-
lassventile entworfen worden. Vier Druckkammern sind je einzelner Leiterplatte anschließbar. 

Pneumatikpumpe 

Anhand der Vorgaben zu Forderung FP01 und FP02 aus Tabelle 10 wird die pneumatische 
Doppelkopf-Membranpumpe BTC-IIS [PAR-13] der Firma Parker ausgewählt. Im parallelen 

Modus kann damit ein Volumenstrom ¥q��;A� von 11 
�A.
 bei einem Druck bis zu 140 kPa 

erzeugt werden. Entsprechend der Annahme von je ca. 0,4 l maximalem Volumen ¥+,,A	a der 

acht derzeit ansteuerbaren Druckkammern in gefülltem Zustand bei Anwendung am Patienten 
kann man so von einer Zeit von ca. 8,7 s zum Füllen ausgehen, was für eine mögliche initiale 
Füllung vollkommen ausreichend ist. Anschließend erfolgen während der Phase des Konstant-
drucks nur einzelne Anpassungen an Schwellungsveränderungen und während der Phase der 
Druckimpulse werden die Druckkammern ausschließlich zeitlich versetzt angesteuert. Dabei 
benötigt man pro Kammer bei einer Maximalfüllung mit ¥+,,A	a ca. 2 s. Entsprechend weist 

ein Nachjustieren oder Pulsen kürzere Zeiten auf. Die Forderungen FP04 und FP09 können 
eingehalten werden. 

Pneumatische Ventile 

Wie bereits im Kühlsystem, werden auch hier 3/2-Wegeventile auf Ventilinseln verwendet. 
Jeweils eine Ventilinsel umfasst alle Einlassventile, die andere beherbergt alle Auslassventile. 
Die Grundstellung der Ventile ist unbestromt geschlossen (NC) aufgrund der vorherrschenden 
Anwendung für Konstantdrücke im Therapiekonzept. Ein geringerer Energiebedarf sowie eine 
Sicherstellung der Therapie bei Ausfall der Energieversorgung sind die Folge. 

Drucksensoren 

Um den Druck in den Druckkammern zu bestimmen, ist für jede einzelne Kammer ein eigener 
Drucksensor vorgesehen (Forderung FP15). Im Ergebnis einer Variantendiskussion in [BAR-
13] wurde der SMD-Drucksensor MPXM2053GS/GST der Firma Freescale ausgewählt, der 
eine Relativdruckmessung bezogen auf den Atmosphärendruck ermöglicht [FRE-12]. Bei 
einem Messbereich von 0 bis 50 kPa und einem Vollaussteuerungsbereich (FSS) von 40 mV 
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liegt bei einer Spannungsversorgung £b,�b von 5 V eine Empfindlichkeit von 0,4 
AC=�	 vor. Die 

Verstärkung erfolgt mit einem Wert von 417. 

Die Linearität der Sensoren im Aufbau des Kompressionssystems und ein die Messgenauigkeit 
bestätigender Vergleich mit einer Referenzmessung sind in [RAT-16] verdeutlicht. Dabei zeigt 
sich ein systematischer Fehler in Form eines Offsets, der über die verschiedenen 
Druckkammern variiert. Eine Kalibrierung der Sensoren vor der Messung ist daher notwendig 
und im System enthalten. 

8.1.4 Pneumatische Zuleitungsstrecke 

Als pneumatische Zuleitungsstrecke zwischen den Druckkammern und der Gerätekonsole, zu 
den Drucksensoren sowie zwischen den beiden Ventilinseln werden Polyurethan-Schläuche mit 
einem Innendurchmesser von 2,1 mm verwendet. Als Verbindung von der Pneumatikpumpe zu 
den Ventilinseln und innerhalb der Pumpe für die Nutzung des parallelen Modus kommen 
Schläuche mit einem Innendurchmesser von 4 mm zum Einsatz. Ihre besondere Druckstabilität 
erlaubt Arbeitsdrücke bis zu 1 MPa zwischen - 35 und 60 °C. Luer-Lock-Adapter und T-
Steckverbinder von Festo sorgen für die passenden Übergänge bzw. Aufspaltungen. 

In [RAT-16] wird aufgezeigt, dass Volumenänderung und Druckänderung der Zuleitungsstre-
cke wie gewünscht nur über eine konstante Dehnung des Systems korrelieren und der Strö-
mungswiderstand der Zuleitungsstrecke nach Gl. (5) gering ist:  

 
1$+,-".
 ∙ ¥���

 ≫ �
;� ∙ ¥q���

, (73) 

mit $+,-".
 Compliance (Reziprokwert der elastischen Widerstände) von Druckkammer und Gewebe; ¥���

 Vo-

lumenänderung durch den Druckimpuls; �
;� Resistance (Strömungswiderstand der Zuleitungsstrecke und De-

formationswiderstand); ¥q���

 Volumenstrom durch den Druckimpuls. 

8.2 Einfacher Reglerentwurf für das Kompressionssystem 

Für den Reglerentwurf im Kompressionssystem eignet sich ein Zweipunktregler, der die ein-
fache Aufgabe des Einstellens eines konstanten Drucks unter hysteresebehaftetem Schalt-
verhalten realisieren kann. 

8.2.1 Festlegung von Regelgrößen des Kompressionssystems 

Als Regelgröße des Systems dient der Druck y+,,
 in der jeweils n-ten Druckkammer. Er wird 

über die Sensoren aus Abschnitt 8.1.3 ermittelt. Als Stellgrößen nutzt man die Zustände der 

Ein- und Auslassventile und den damit einhergehenden Volumenstrom ¥q��;A� der Pneuma-

tikpumpe. Der Soll-Druck y=�

",���

 bzw. y�;�
�,���

 stellt die Führungsgröße dar und ist 

angepasst an die Lage der Druckkammer in Bezug zur Blutsäule zu betrachten. Die pneuma-
tische Übertragung zwischen der Pumpe und der Druckkammer bildet die Regelstrecke. Als 
Störgröße kann eine Druckänderung in der Druckkammer, verursacht durch eine Schwellungs-
volumenänderung ∆¥
z��� des Gewebes oder die Bewegung des Patienten, wirken. Die 
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Druckkammer selbst stellt ein Verzögerungsglied dar. Abbildung 78 verdeutlich schematisch 
den regelungstechnischen Zusammenhang. 
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mit y=�

",���

 vorgegebener Konstantdruck; y=�

",���

 vorgegebener Impulsdruck; yA�

 gemessener Druck in 

Druckkammer; y�.� Differenz zwischen Soll- und Istdruck in Druckkammer; y��� nachgeregelter Druck; £��(gO) 

digitale Steuerspannung der Pneumatikpumpe; ¤��( ) analoge Steuerspannung der Pneumatikpumpe; ¥q��;A� 

Volumenstrom der Pneumatikpumpe; y+, Druck in Druckkammer; y�
B Umgebungsdruck; ∆¥
z��� Änderung des 

Schwellungsvolumens; ¤+,( ) analoge Messspannung des Drucksensors; £+,(gO) digitale Messspannung des 

Drucksensors. 

Abbildung 78: Regelkreis des Kompressionssystems   
 

8.2.2 Notwendige Drücke und Druckverläufe 

Anhand der Vorgaben aus den Forderungen FP01 und FP02 sowie den Erkenntnissen zu den 
Muskelpumpen aus Tabelle 4 werden die in Tabelle 42 befindlichen Werte festgelegt. Für die 
Simulation sind alle drei Wertepaare von Belang, im Musterbau für das Kompressionssystem 
kommt derzeit nur das Druckpaar zum Bereich „Fuß“ zur Anwendung. 

Tabelle 42: Festgelegte Druckwerte für verschiedene Bereiche der unteren Extremität 

part ves y=�

",���

 in kPa y�;�
�,���

 in kPa 

Oberschenkel (thigh) Arg, Vng 3,5 15 

Unterschenkel (shank) Ara, Vna 4,5 20 

Fuß (foot) Ari, Kap, Vni 5,5 25 

 
 

Entsprechend der Richtungsvorgabe 2⃗���

 aus Abschnitt 2.3.3 erfolgt nach Anlegen der Man-

schette bzw. zu Beginn des Impulsbetriebs zuerst ein dreimaliges Aufpumpen der am meisten 
proximal gelegenen Druckkammern. Das System arbeitet sich danach Kammer für Kammer 
von proximal nach distal herab bei gleichzeitig fortlaufendem Abtransport der Ödemflüssigkeit. 
Eine Entstauung der Lymphgefäße stellt sich ein. Anschließend ist das Halten eines 
Konstantdrucks bzw. der von distal nach proximal gerichtete Druckimpulsverlauf durchführbar. 
Die Forderungen FP11, FP12 und FP13 gelten als erfüllt. 
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8.2.3 Umsetzung des Konstantdruckreglers 

Durch Schalten der Ventile kann der Einfluss der Pneumatikpumpe auf die Druckkammern 
eingestellt werden. Die Membranpumpe BTC-IIS weist laut Datenblatt [PAR-13] einen nicht-
linearen Zusammenhang zwischen benötigter Leistung und erzeugtem Druck auf. Eine Kaska-
denregelung ist von Vorteil, um die Regelung, die über ein PWM-Signal erfolgen soll, zu sta-
bilisieren. Aufgrund des sehr hohen Aufwands wird sich jedoch auf eine Zweipunktregelung 
beschränkt. 

Die Zweipunktregelung läuft im Mikrocontroller ab. Dabei ermittelt sich die Regelabweichung I( ) wie folgt:  

 I( ) = y=�

",���

 − yA�

, (74) 

mit ymess transformierter gemessener Druck in der Druckkammer. 

 

Für eine symmetrische Hysterese ergibt sich:  

 y=�

",���

 − ∆y1�
"2 < I( ) < y=�

",���

 + ∆y1�
"2 , (75) 

mit ∆y1�
" Größe des Bereichs zulässiger Druckschwankung ohne Nachregelung. 

 

Liegt die Regelabweichung innerhalb dieses Bereichs, gilt der Druck in der Regelstrecke als 
geregelt. Um ein hochfrequentes Umschalten im Regelbereich zu verhindern, wird der Wert ∆y1�
" mit 1 kPa gewählt. Sinkt der Druck ab, so gilt die untere Grenze des Schwankungsbe-

reichs als Umschaltpunkt der Ventile bzw. der Pumpe. Steigt der Druck, stellt die obere Grenze 
den Umschaltpunkt dar. Eine automatische Anpassung an ein An- oder Abschwellen des 
Frakturgewebes und das mögliche Austreten von geringen Mengen von Luft bei verminderter 
Dichtheit wird so realisiert. Damit erfüllt sich Forderung FP16. 

8.2.4 Umsetzung der Druckimpulssteuerung 

Die Druckimpulssteuerung unterscheidet sich insoweit von der Konstantdruckregelung, als 
dass sich in den Druckkammern zeitlich versetzt der Soll-Druck von y=�

",���

 auf y�;�
�,���

 

und zurück ändert. Die Einstellung des zeitlich getakteten Drucks erfolgt ebenfalls auf Basis 
einer Zweipunktregelung. Die Zeiten für den Ablauf basieren auf den Werten aus Tabelle 10 
im Zusammenhang mit Abbildung 10. Die Drücke treten dabei in den folgenden 
Untersuchungen fortlaufend auf, sodass  �	;
�,���

 dem Wert von  �	;
�,���.�� entspricht. Die 

Forderungen FP05, FP06 und FP08 gelten als erfüllt. 

8.3 Messungen und Ergebnisse mit dem Kompressionssystem 

Durch Variation von Parametern und Systemeinstellungen sowie Randbedingungen sollen an-
hand der Messergebnisse erste Vorschläge für geeignete Systemeinstellungen getroffen wer-
den. 
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8.3.1 Parametervariation bei Messungen am Menschen 

Zur Charakterisierung des entstandenen Kompressionssystems dienen Messungen bei Variation 
verschiedener Parameter, die in Tabelle 43 hinterlegt sind. Die Druckkammern werden in dieser 
Messung zwischen der unteren Extremität eines Probanden, genauer dem dorsalen 
Unterschenkel, und einem äußeren Steifverband in Form der Umwicklung mit elastischer Binde 
und unelastischem Tape sowie einer von außen umgeschnallten Fußentlastungsorthese 
VACOpedes der OPED GmbH mit der Größe Medium angebracht. Eine Schicht der elastischen 
Binde befindet sich dabei zwischen Druckkammer und Haut, um ein leichtes haftreibungsfreies 
Bewegen der Druckkammer beim Aufpumpen zu ermöglichen. Mittig unter der Druckkammer 
wird ein Flächensensor FSR 406 angebracht. Dadurch misst man den Druck, der auf der 
Hautoberfläche anliegt. Parallel dazu eignet sich der zur Matte gehörige Drucksensor 
MPXM2053GS/GST, um den Druck direkt in der Kammer zu messen. 

Tabelle 43: Verstellbare Parameter des Kompressionssystems 

Parameter Erklärung Symbol Einheit 

Konstantdruck Einstellung über Ventilöffnungszeiten bei Messung von £+, y=�

",���

 kPa 

Impulsdruck Einstellung über Ventilöffnungszeiten bei Messung von £+, y�;�
�,���

 kPa 

Impulszeit Auslassventilöffnung erst nach vorgegebener Zeit   �;�
�,���

 s 

Druckpause Einlassventilöffnung erst nach vorgegebener Zeit  �	;
�,���

 s 

 

Einfluss verschiedener Konstantdruckvorgaben 

Erkennbar ist in Abbildung 79, dass auf dem Gewebe bereits durch den Stützverband ein 
Konstantdruck von ca. 2 kPa vorliegt. Tritt ab einer Zeit von 3 s ein Druckimpuls über ca. 40 s 
auf, erhöht sich auch der Druck auf das Gewebe. Allerdings besteht eine mit steigendem Druck y=�

",���

 anwachsende Differenz zwischen dem Druck in der Kammer und dem auf das 

Gewebe. Eine Ursache dafür liegt in einem Druckverlust in Bezug auf die leicht elastischen 
Binden und die wattierte Innenseite der Orthese. Anhand dieser Ergebnisse ist es sinnvoll, 
während des Aufbringens von Druckimpulsen einen Kammerdruck-Offset zum Druck, der in 
Forderung FP02 verlangt wird, zu erzeugen, um den gewünschten Druck auch auf das Gewebe 
zu applizieren. Dabei empfiehlt sich angenähert folgende Gleichung:  

 y���

,\ = y���

,Q + 0,037 ∙ y���

,Q, (76) 

mit y���

,Q Druck nach Forderungen; y���

,\ real einzustellender Druck in Druckkammer zur Erfüllung der 

Druck-Forderungen auf das Gewebe. 
 

Weicht die Luft zum Zeitpunkt 40 s aus der Kammer, sinkt der Druck auf das Gewebe schneller 
ab als in der Kammer. Je höher der Konstantdruck ist, umso steiler fällt die Druckkurve dabei 
ab. Das Gewebe und die Blutgefäße sind zu diesem Zeitpunkt noch leicht komprimiert und 
werden anschließend erst allmählich wieder durchblutet, was den leichten Abfall des Drucks 
unter den Anfangsdruck ohne Kompression erklärt. Je höher dabei der Konstantdruck vorher 
war, desto mehr fällt der Wert unter den Anfangsdruck und desto länger dauert es, bis sich der 
Wert wieder stabilisiert hat. Insgesamt ähnelt der Verlauf mit dem rampenförmigen Anstieg, 
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weitergeführt von einem Konstantdruck und einer abschließenden Entladekurve der Analogie 
zu einem Kondensator. 

 

Abbildung 79: Druckverlauf in Druckkammer und auf Gewebe bei Konstantdruck-Anwendung 
 

Einfluss verschiedener Druckimpulsvorgaben 

Bei dieser Messung kommen Impulszeiten  �;�
�,���

 von 4 s und Druckpausen  �	;
�,���

 

von 2,5 s zum Einsatz. Zu Beginn liegt ein Konstantdruck von ca. 4 kPa durch den Stützverband 
vor. Man erkennt in Abbildung 80, dass nach dem Erreichen des gewünschten Drucks in den 
Kammern ein leichtes Absinken des Drucks stattfindet. Ein Grund liegt in dem schnellen 
Druckaufbau mit großer Beschleunigung auf das Gewebe und einem leichten Ausdehnen des 
Gewebes nach Abschließen der Trägheitsbewegung. Im Vergleich weist die Druckkammer aus 
PolyFlex-PVC dabei einen etwas geringeren Trägheitsüberschwung als PVC-PVC auf. Eine 
Ursache besteht im starreren PolyFlex, das sich weniger elastisch verformen und damit an die 
Anatomie anpassen kann als PVC und dadurch eher seinen Impulsdruck erreicht, bevor es zu 
stark ins Gewebe eindrückt. Ähnlich wie beim Konstantdruck kann man auch hier einen Abfall 
des Drucks unter den Anfangsdruck nach Beendigung der Druckeinwirkung bemerken. Dabei 
wird deutlich, dass der Druckabfall umso größer ist, je höher der vorher anliegende Impulsdruck y�;�
�,���

 ausfiel. Ein stärkeres Entleeren der Blutgefäße bei größerem Druck ist 

offensichtlich Ursache dieses Phänomens. Anhand der Ergebnisse aus dem Konstantdruck 
erfolgt in dieser Messung bereits das Anlegen eines etwas höheren Drucks in der Kammer nach 
Gl. (76) zur Erzeugung gewünschter Drücke auf das Gewebe. 
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Abbildung 80: Druckverlauf auf Gewebe bei Impulsdruck-Anwendung mit einer PVC-PVC-
Druckkammer 

Eine weitere Untersuchung dieses Phänomens mit Hilfe eines Photoplethysmographen bietet 
sich an. Dieser Abschnitt untersucht nicht wie bisher den direkten Druck auf die Hautschicht 
von außen, sondern die Wirkung des Drucks auf den Blutstrom. Die Messungen mit dem 
Photoplethysmographen SIMON-17 [BUS-17] dienen der Untersuchung von Blutflussvolu-
mina in Gefäßen. Sie fanden aus technischen Gründen an der oberen Extremität, genauer am 
Zeigefinger und am Unterarm, von Probanden statt. Die Druckkammer befindet sich dabei im 
Bereich der Handinnenfläche. Der Impulsdruck y�;�
�,���

,Q beträgt 15 kPa. Abbildung 81 

zeigt die Spannungsverläufe an Zeigefinger und Unterarm bei Druckbeaufschlagung über zehn 
Impulse zu einer Impulszeit  �;�
�,���

 von je 1 s und einer Pausenzeit  �	;
�,���

 von ebenfalls 

1 s. Die Druckeinwirkung beginnt bei ca. 7 s und endet bei 21 s. Vergleichend dazu kann man 
die Messung ohne Beeinflussung aus Abbildung 60 nutzen. Die Unregelmäßigkeiten zu Beginn 
in Abbildung 81 veranschaulichen das Aufblasen der Druckkammer. Man erkennt in beiden 
Kurven mit Grün-Licht einen deutlichen Anstieg der Spannung. Eine Vergrößerung der 
Durchblutung im Hautgewebe ist die Ursache. Im vom Rot-Licht durchstrahlten tiefer 
liegenden Gewebe ist die Wirkung nicht derart stark. Am Unterarm ergibt sich ein leichter 
Anstieg, am Zeigefinger kommt es sogar zu einem Abfall der Kurve. Die Interpretation der 
Spannungskurven besagt, dass die Blutströme bedingt durch die Herzaktion, die auch etwa aller 
1 s stattfinden, vor allem im subkutanen Bereich unterstützt werden. Die Wirkung auf tiefer 
liegende Schichten scheint begrenzt. Ähnliche Ergebnisse erzielten TSCHAKOVSKY und 

SHERIFF [TSC-04] bei Untersuchungen der Änderung des Blutvolumenstroms ¥q�� im Unterarm 
durch Greifbewegungen mit der Hand in einem Zyklus von  �;�
�,���

 mit 1 s und  �	;
�,���

 

von 2 s. Sie maßen eine Verdreifachung von ¥q�� innerhalb von 14 s. Auch bei längeren 
Messungen ist erkennbar, dass die Messkurven nach Beendigung der Druckbeaufschlagung 
sehr schnell wieder in ihren Ausgangszustand zurückgehen. Dies bestätigt die Messungen von 
BOCHMANN et al. [BOC-05] aus Abschnitt 2.3.3. 
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Abbildung 81: Spannungsverläufe mit dem SIMON-17 an Zeigefinger und Unterarm bei 
Impulsdruckeinwirkung  

 

Einfluss der Dauer der Pause zwischen Druckimpulsen 

Die Pausenzeit  �	;
�,���

 zwischen den Druckimpulsen wird in zwei verschiedenen Versionen 

(0,5 s, 1 s) untersucht (Forderung FP06 erfüllt). Ein Photoplethysmograph nach dem Prinzip 
des Easy Pulse Sensors misst die Auswirkungen des Drucks y�;�
�,���

,Q von 15 kPa im 

Bereich der Handinnenfläche auf den Blutfluss am Zeigefinger des Probanden. Die 
Spannungsverläufe können Abbildung 82 und Abbildung 83 entnommen werden. Der unstete 
Verlauf zu Beginn der Messung tritt durch das Aufblasen der Druckkammer auf. Im Vergleich 
zu Abbildung 61 ohne äußere Druckeinwirkung erkennt man die regelmäßig durch das 
Kompressionssystem hervorgerufenen Blutpulse. Es ist ersichtlich, dass mit sinkender 
Pausenzeit  �	;
�,���

 die gemessenen Blutpulse zeitlich kleiner werden, da die Menge des in 

dieser Zeit angesammelten Blutes sinkt. Integriert man die Spannungen über die Zeit jedoch 
auf, so zeigt sich ein höherer Blutstrom bei kleineren Pausenzeiten  �	;
�,���

. Dies bestätigt 

die Studie von ANDREWS et al. [AND-93] aus Abschnitt 3.2. 

Die Dauer der Druckimpulspause  �	;
�,���

 ist nur entscheidend, wenn sie kleinere Werte als 

die durchschnittliche Zeit zum Ausdehnen des Gewebes annehmen. Als Approximation dieser 
Relaxationszeit ergibt sich anhand der Messergebnisse in Abbildung 80:  

  ���	a = y���

,Q + 5 s, (77) 

mit  ���	a Relaxationszeit zum vollständigen Entspannen des komprimierten Gewebes in s; y���

,Q Druck nach 

Forderungen in kPa, zugeschnittene Größengleichung. 
 

Da sich das Gewebe in dieser Zeit wieder vollständig dehnt und seine Funktion des Blutförderns 
in nahezu vollem Umfang wieder aufnimmt, dienen Zeiten über  ���	a lediglich dazu, kurze 
Blutschübe an vorgegebenen Stellen einzubauen. Sind die Pausen jedoch kleiner, wird zwar 
weniger Volumen je Druckpuls transportiert, aber über die Zeit integriert befördert das System 

0,2

0,22

0,24

0,26

0,28

0,3

0,32

0,34

0,36

0,38

0,4

0,42

0,44

0,46

0,48

0,5

0,52

0,54

0,56

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20 22 24 26 28 30 32

S
p

a
n

n
u

n
g

 a
m

 U
n

te
ra

rm
 i

n
 V

S
p

a
n

n
u

n
g

 a
m

 Z
e

ig
e

fi
n

g
e

r 
in

 V

Zeit in s

Zeigefinger, Grün Zeigefinger, Rot Unterarm, Grün Unterarm, Rot

https://doi.org/10.51202/9783186297174 - Generiert durch IP 216.73.216.36, am 21.01.2026, 03:37:59. © Urheberrechtlich geschützter Inhalt. Ohne gesonderte
Erlaubnis ist jede urheberrechtliche Nutzung untersagt, insbesondere die Nutzung des Inhalts im Zusammenhang mit, für oder in KI-Systemen, KI-Modellen oder Generativen Sprachmodellen.

https://doi.org/10.51202/9783186297174


8   Kompression in technischer Realisierung und Modell 157 

 

 

mehr Blutvolumen ¥��, wie man in Abbildung 84 erkennt. Höhere Frequenzen, wie bereits in 
[AND-93] aus Abschnitt 3.2 beschrieben, sind daher empfehlenswert. 

 

Abbildung 82: Spannungsverläufe mit dem Easy Pulse Sensor am Zeigefinger bei 
Impulsdruckeinwirkung aller 1 s ab Pulsmaximum 

 

Abbildung 83: Spannungsverläufe mit dem Easy Pulse Sensor am Zeigefinger bei 
Impulsdruckeinwirkung aller 0,5 s ab Pulsmaximum 

 

Abbildung 84: Integral der Spannungsverläufe ab der Zeit von 2 s bei Messungen mit dem 
Easy Pulse Sensor am Zeigefinger bei Impulsdruckeinwirkung aller 1 s bzw. 0,5 s 

 

8.3.2 Einfluss der einfachen Regelung durch Muskelspannung 

Um neben den Parametervariationen des Systems auch die Regelung zu testen, ist es notwendig, 
ein unter dem Drucksystem schwellendes Gewebe nachzustellen. Dies geschieht über 
Muskelan- und -entspannung. Die Druckkammer sowie der Flächensensoren FSR 406 und der 
im Kompressionssystem integrierte MPXM2053GS/GST werden wie in den Messungen aus 
Abschnitt 8.3.1 angebracht. Ein Vergleich beider Messergebnisse ist Abbildung 85 zu entneh-
men. Zur Verdeutlichung zusätzlicher Einwirkungen auf den Regelkreis des Systems ist zwei-
malig eine Muskelbewegung getätigt worden. Die erste tritt im Bereich zwischen 5 und 11 s 
auf, die zweite zwischen 45 und 52 s. Entsprechend verliert die Kammer an Druck und muss 
nach Beendigung der Muskelbewegung erst wieder den vorherigen Druck herstellen.  
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Diese Messung zeigt, dass eine Einregelung des Druckes in den Kammern auf eine Schwel-
lungsänderung möglich ist. Ein Ausführen von überlappenden Druckimpulsen nach Forderung 
FP07 bestätigt sich daher ebenfalls. Die Messung verdeutlicht auch, dass Muskelbewegungen 
gesondert erfasst werden müssen. Überlegungen dazu finden sich in Abschnitt 9.1.2. 

 

Abbildung 85: Vergleich der Druckmessung in Druckkammer und auf Hautoberfläche 
 

8.3.3 Einfluss verschiedener Anfangsdrücke 

Wie wichtig es zu Beginn eines jeden Kompressionszyklusses ist, möglichst leere Druckkam-
mern bzw. Druckkammern mit bekannter Verformung je nach Kammerdruck zur anschließen-
den automatischen Kalibrierung des Systems aufzuweisen, zeigt sich in der folgenden Messung. 

Die Druckkammern für die Fußsohlenpumpe befinden sich zwischen einem formstabilen 
Untergrund und einer flächigen Schale, auf der Massestücke möglichst symmetrisch aufge-
bracht werden. Ausgehend von zwei unterschiedlichen Anfangsdrücken y+,,P in den Kammern 

(1,7 kPa und 2,0 kPa) erfolgt eine Messung des Kammerinnendrucks mit Abzug des Offsets bei 
steigender Auflagekraft. Abbildung 86 verdeutlicht einen unterschiedlichen Anstieg des 
erkannten Kammerinnendrucks je nach Anfangsdruck in der Kammer. Bei kleinerem 
Anfangsdruck ist ein geringerer Anstieg zu verzeichnen als bei größerem. Als Ursache wird 
eine unterschiedlich starke Ausgangswölbung der Druckmatte bei verschiedenen Anfangs-
drücken angesehen. Augenscheinlich behält die Druckmatte ihre Wölbung über die Messung 
jeweils weitestgehend bei. Dadurch ergeben sich unterschiedliche Auflageflächen ����

, auf 

welche die Last einwirken kann. Bei größerem Anfangsdruck y+,,P erzeugt die stärkere Wöl-

bung eine kleinere Auflagefläche ����

 und dadurch bei gleicher Last m"�� einen größeren 

Kammerdruck y+, nach:  

 y+, = J"������

 = m"�� ∙ Z����

 , (78) 

mit J"�� Kraft von oben auf Druckkammer;  Z Fallbeschleunigung. 
 

Anhand dieser Ergebnisse wird deutlich, dass beim Anlegen der Manschette möglichst leere 
Druckkammern oder ein vorgegebener Grunddruck notwendig sind, um nach dem anfänglichen 
Kalibrieren der Anfangsdrücke aller Kammern einen möglichst geringen Offset aufzuweisen, 
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damit einheitliche Kurven der Kammerinnendrücke auswertbar sind und der systematische 
Fehler möglichst gering ist. Zusätzlich werden sich zufällige Fehler anhand leicht 
unterschiedlicher Anatomien der Patienten sowie unterschiedlicher Kammerformen ergeben. 

 

Abbildung 86: Anstieg des Kammerinnendrucks bei steigender Auflagemasse in Abhängigkeit 
vom Anfangsdruck in den Kammern [nach BER-16]  

 

8.3.4 Messunsicherheit 

Die Messunsicherheit für den Druck wird anhand der Versuche mit dem Konstantdruck 
ermittelt. Die Voreinstellung dafür ist ein Konstantdruck y=�

",���

 von 15 kPa bei einer PVC-

PVC-Kammer. Der Ausgangsdruck beträgt 0 kPa. Es ergeben sich zehn Messreihen mit jeweils 
zehn Messwerten des Spannungssignals im Abstand von je 100 ms. Die Berechnung des 
Variationskoeffizient ¥��ca,���

, der die prozentuale, durchschnittliche Abweichung darstellt, 

ergibt sich nach der Auswertung des Mittelwertes «̅���

 und der Standardabweichung ·a,���

:  

 ¥��ca,���

 = ·a,���

«̅���

 . (79) 

Der Wert ¥��ca,���

 beträgt 1,47 % für einen Mittelwert «̅���

 von 3,901 V und eine Stan-

dardabweichung ·a,���

 von 0,0574 V. Dies deutet auf ein stabiles Messverfahren hin.  

8.3.5 Bewertung des entwickelten Kompressionssystems 

Anhand der Messergebnisse lässt sich erkennen, dass das entwickelte Kompressionssystem 
nicht nur in den Druckkammern den gewünschten Druck ausbilden kann, sondern auch eine 

Druckeinwirkung auf das Hautgewebe und den menschlichen Blutfluss ¥q�� erzeugt. Die 
Druckpulse scheinen einen verstärkten Blutfluss anzuregen, jedoch kann mit den verwendeten 
Photoplethysmographen bislang noch nicht deutlich zwischen arteriellem und venösem Blut 
unterschieden werden. Die in Abschnitt 2.3.2 angesprochene Unterstützung der Muskelpumpen 
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sowie die in Abschnitt 2.3.3 aufgezeigte physiologische Wirkung der Vorgabe von Volumen-
grenzen und der Verringerung von Venen- und Lymphgefäßdurchmesser bestätigt sich für das 
Kompressionssystem. Durch die zu jeder Druckkammer zugehörige Sensorik ist es außerdem 
möglich, auf Schwellungsänderungen zu reagieren. Das System ist geeignet für die lokale 
Druckanwendung am Menschen. 

8.4 Simulation des Kompressionssystems 

Es ist notwendig, ein Simulationsmodell für das Kompressionssystem zu entwickeln, um die 
Wirkung des Systems auf die Physiologie des Menschen vorab ermitteln zu können. In zu-
künftigen Arbeiten kann anhand dieses Modells die Erarbeitung optimaler Geräteparameter 
erfolgen. 

8.4.1 Modellierung des Kompressionssystems 

Ähnlich wie bei der technischen Realisierung unternimmt man auch bei der Simulation eine 
Unterteilung in die einzelnen Komponenten. Das Gesamtmodell der Simulation der Kom-
pression ist Abbildung 87 zu entnehmen. Dabei ist aus Platzgründen nur einer von eigentlich 
drei parallel betriebenen, gleich aufgebauten Druckkammersträngen dargestellt. Die übrigen 
Druckkammerstränge greifen an der gekennzeichneten Leitung an. 

Modellierung der Pneumatikpumpe 

Eine Volumenstromquelle aus der Pneumatik-Bibliothek von SimulationX stellt die Pneuma-

tikpumpe dar. Da der Volumenstrom ¥q����

 der im Funktionsmuster verwendeten Pumpe ab-

hängig vom Druck im System ist, wird er bezogen auf den Druck vor den Einlassventilen auf 
der im Datenblatt [PAR-13] vorgegebenen Kennlinie modelliert. So schaltet sich die Pumpe bei 
geschlossenen Einlassventilen selbst aus.  

Modellierung der Druckkammern und Druckstrecken 

Wie auch schon bei anderen Druck-Simulationen dient ein Hubkolben-Element mit 
Rückstellfeder als Druckkammer. Die bewegte Kolbenfläche entspricht dabei der in Forderung 
FP10 angegebenen Fläche ����

. Durch eine Druckstrecke in Form einer Rohrleitung gelangt 

die Luft in die eine Seite des Zylinderelements. Dieser Bereich dient als Kammer vom Volumen ¥+, von 400 ml. Die Federsteifigkeit erhält entsprechend der Erkenntnisse aus Gl. (72) für PVC 
einen veränderlichen Wert in Abhängigkeit von der Eindrücktiefe ℎ���

. Der Kolben selbst ist 

als Kraftüberträger von der Druckkammer auf die Hautschicht zu verstehen. Er wird an das 
Massen-Element der Haut gekoppelt. Für die Simulation werden drei Druckkammern als 
ausreichend erachtet. 
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Abbildung 87: Modell eines Druckkammerstrangs des Kompressionssystems   
 

Modellierung der Ventile 

Als Ventile kommen unbestromt geschlossene 2/2-Wegeventile zum Einsatz. Die Ansteuerung 
des Elektromagneten erfolgt auf Basis von Impulsgeneratoren. Die Einstellungen zu den Zeiten 
der Impulsverläufe haben für  �;�
�,���

 einen Wert von 3 s und für  �	;
�,���

 sowie für  �	;
�,���.�� einen Wert von 10 s. Dabei wird der Impulsverlauf in der realistischeren 

Kurvenform eines Trapezes nachgebildet. Zusätzlich veranlassen limitierende Vorgaben, dass 
die Einlassventile geschlossen werden, wenn der Druck in der zugehörigen Druckkammer den 

Druck Öy�;�
�,���

 + ∆y1�
"Ù erreicht. Die Auslassventile werden geschlossen, wenn der 

Kammerdruck Öy=�

",���

 − ∆y1�
"Ù zu unterschreiten droht. Bezüglich Tabelle 42 kommen 

für die erste Druckkammer, in Anwendung als Fußsohlenpumpe, Drücke in Bezug auf den 
Bereich foot zum Einsatz. Kammer 2 befindet sich an der Wade mit Werten für shank und 
Kammer 3 weist auf den Bereich thigh hin. 

Modellierung der verdrängten Gewebeschichten 

Die Modellierung der Gewebeschichten beruht auf den Vorgaben aus Abschnitt 6.5.1. 
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8.4.2 Simulationen mit dem modellierten Kompressionssystem 

Im Folgenden werden Ergebnisse aus Simulationen allein am modellierten Kompressions-
system vorgestellt und anschließend, so es inhaltlich passt, mit den Messergebnissen aus Ab-
schnitt 8.3 verglichen.  

Druckkammerkurve 

In Abbildung 88 ist der systematische Aufbau des Drucks in der Kammer in Bezug auf das in 
die Kammer einströmende Volumen dargestellt. Deutlich erkennt man das Zusammenspiel der 
in Reihe geschalteten Federelemente der drei Gewebeschichten sowie der PVC-Folie, welche 
für die Simulation verwendet wird, die einen exponentiellen Anstieg des Drucks hervorrufen. 
Der eingestellte Konstantdruck, der zu erreichen ist, beträgt 10 kPa. Die in Abschnitt 8.1.3 
berechnete Füllzeit bestätigt sich. 

  

Abbildung 88: Simulierter Anstieg von Druck und Volumen in der Druckkammer 
 

Aufbau der Druckpulse 

Abbildung 89 veranschaulicht den Aufbau von Drücken in drei Druckkammern. Wie in den 
Forderungen FP12 und FP13 verlangt, beginnt ein Kompressionszyklus mit der Druckbeauf-
schlagung in der am weitesten proximal gelegenen Druckkammer und erweitert die hinzukom-
menden Kammern mit jeder Periode um eine. Sind diese beginnenden Durchläufe beendet, füllt 
sich je Periode immer zuerst die am weitesten distal gelegene Kammer. Nach Forderung FP14 
steuert man mehr als zwei Kammern an. Die Anwendungsdrücke sind Tabelle 42 zu entnehmen. 

Man erkennt, dass es beim getakteten Aufpumpen der Kammern in aufeinanderfolgenden 
Perioden bei einer Impulszeit  �;�
�,���

 von 3 s nicht möglich ist, jede Kammer innerhalb ihrer 

beginnenden Periode komplett aufzupumpen. Das Erreichen des gewünschten Drucks y�;�
�,���

 in den Druckkammern beim initialen Ansteuern ist von der jeweiligen Impulszeit  �;�
�,���

 abhängig. Zusätzlich ist trotz Vorgabe der Drücke für das Schließen der Einlass-

ventile ein Überschießen der tatsächlich erreichten Impulsdrücke in den Druckkammern zu 
bemerken. Dabei gilt, je höher der Soll-Druck, umso größer ist die Differenz des Ist-Drucks. 
Das Problem liegt in der Schrittweite der Simulation, hat aber keine tieferen Auswirkungen auf 
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die Modellierung. Im Vergleich mit Abbildung 79 ist in der vergrößerten Darstellung in 
Abbildung 90 ein ähnlicher Verlauf der Druckverteilung in den Druckkammern zu erkennen, 
welcher an den rampenförmigen Anstieg und die Entladekurve eines Kondensators erinnert. 
Zusätzlich hängt die Form von der Lage der Druckkammer ab, genauer gesagt von dem 
Widerstand der einzelnen Gewebe, welcher der Kammer beim Befüllen entgegensteht. Je 
kleiner der Widerstand ist, desto flacher verläuft die Kurve. 

 

Abbildung 89: Simulierter therapeutischer Aufbau der Druckpulse in den Druckkammern an 
unterschiedlichen Bereichen der unteren Extremität 

 

Abbildung 90: Vergrößerter Kurvenverlauf des simulierten Aufbaus der Druckpulse in den 
Druckkammern an unterschiedlichen Bereichen der unteren Extremität 

 

Verschiebung der Gewebeschichten und prozentuale Durchmesser im Muskelgewebe 

Ähnlich wie in Tabelle 28 ergeben sich verschieden starke Stauchungen der einzelnen 
Gewebeschichten aufgrund unterschiedlicher Drücke und Gewebeparameter je nach Lage der 
Druckkammern. Für die unterschiedlichen Lokalitäten an der unteren Extremität sind sie über 
50 s bis zum Ausbilden des kompletten Drucks in jeder Periode während des Pulsbetriebes in 
Abbildung 91 hinterlegt. Anhand von Gl. (50) können die entsprechenden prozentualen 
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Durchmesser yy�,����,�n�T,��� der Blutgefäße in der Muskelschicht bei Druckeinwirkung 

simuliert werden (Abbildung 92). 

 

Abbildung 91: Simulierte unterschiedliche Eindrücktiefe verschiedener Gewebe 
unterschiedlicher absoluter Dicke im Oberschenkel, Unterschenkel und Fuß bei 

therapeutischem Aufbau der Druckpulse 

 

Abbildung 92: Simulierte normierte Durchmesser der Blutgefäße im Muskelgewebe für 
Oberschenkel und Unterschenkel bei therapeutischem Aufbau der Druckpulse 

 

8.4.3 Zusammenschluss der Modelle Physiologie und Kompression 

Die Ergebnisse in diesem Abschnitt beziehen sich auf die Simulationen bei Verbindung der 
Teilmodelle „Physiologie“ und „Kompressionssystem“. 

Änderung des Volumenstroms unter realem Konstantdruck 

Bei dieser Simulation wird mit den Konstantdrücken y=�

",���

 aus Tabelle 42 gearbeitet. Der 

Volumenstrom ¥qnop,���,b.A,
:� in Tabelle 44 weist, wie erwartet, größere Werte auf, als beim 

maximalen Quetschen in Tabelle 29, und kleinere, als beim Arbeiten ohne äußeren Druck aus 
Tabelle 18. In Bezug auf die Studie nach SCHRÖDER und ANDERSON [SRÖ-95], die aussagte, 
dass es bei äußerer Kompression von 30 bis 40 mmHg (4,0 bis 5,3 kPa) zu einem 
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Durchblutungsrückgang um 50 bis 60 % im subkutanen und um 25 bis 40 % im Muskelgewebe 
kommt, können die Simulationsergebnisse dies für das Hautgewebe bestätigen. Für das 
Muskelgewebe ist die Tendenz erkennbar. Zusätzlich ist anzumerken, dass im Vergleich mit 
der Studie nach LAWRENCE und KAKKAR [LAW-80] aus Abschnitt 2.3.3 unter konstantem 
Druck, bei denen eine Verdopplung der Blutflussgeschwindigkeit in den tiefen Venen bei 
Konstantdrücken bis 4 kPa nachgewiesen werden konnte, auch in der Simulation eine Ver-
dreifachung der Blutflussgeschwindigkeit in den tiefen Kapillaren des Muskelgewebes auftrat. 

Tabelle 44: Gemittelte simulierte Volumenströme in Gefäßtypen beim Quetschen mit realem 
Konstantdruck 

 ves 

tis 

Arg Ara Ari Kap Vni Vna Vng 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,
:�   

bei realem 
Konstant-
druck in l/s 

musc 4,3·10-3 4,1·10-5 1,9·10-9 2,5·10-11 6,2·10-10 4,7·10-5 4,3·10-3 

fat - - 2,1·10-9 2,7·10-11 6,9·10-10 - - 

skin - 5,0·10-5 2,0·10-10 2,5·10-12 6,3·10-11 5,7·10-5 - 

Abweichung 

zu ¥qnop,���,b.A 

in l/s 

musc -0,8·10-3 
(-15,7 %) 

-0,2·10-5 
(-4,7 %) 

-0,1·10-9 
(-5,0 %) 

0 -0,2·10-10 
(-3,1 %) 

-0,1·10-5 
(-2,1 %) 

-0,6·10-3 
(-12,2 %) 

fat - - 0 0 0,9·10-10 
(13,4 %) 

- - 

skin - -3,4·10-5 
(-40,5 %) 

-1,3·10-10 
(-39,3 %) 

-1,7·10-12 
(-40,5 %) 

-4,7·10-11 
(-42,7 %) 

-3,9·10-5 
(-40,6 %) 

- 

mit ¥qnop,���,b.A,
:� simulierter Volumenstrom der Gefäße der unteren Extremität bei Druckeinwirkung mit realem 

Konstantdruck. 
 

Änderung des Volumenstroms unter realem Impulsdruck 

Im Gegensatz zu den Messungen aus Tabelle 30 erfolgt die Einwirkung der Druckpulse mit 
Pausen  �	;
�,���.�� und zeitlich versetzter Ansteuerung der verschiedenen Bereiche der unter-

en Extremität. Der Volumenstrom ¥qnop,���,b.A,." aus Tabelle 45 vergrößert sich deutlich im 

Vergleich zum Volumenstrom ¥qnop,���,b.A ohne äußere Einwirkung aus Tabelle 18. Auch hier 

ist der Effekt ähnlich wie in Abbildung 81 besser in der äußeren Schicht des Gewebes zu 
erkennen, als in der Muskelschicht. In Bezug auf die Werte aus Tabelle 30 zeigt sich ein 
maximaler Volumenstrom in allen Gefäßen ab den Arterienästen (Ara). Die Werte erreichen 

etwa das 1,7-fache des ursprünglichen Volumenstroms ¥qnop,�>#?,���,b.A. Die therapeutische 

Druckkurve scheint daher von allen bisher untersuchten Kurven die am besten geeignete zu 
sein, um einen möglichst schnellen Schwellungsabbau zu erreichen. Mit den Ergebnissen eines 

erhöhten Volumenstroms im Oberschenkel auf 13 
A�
  und in der Kniekehle auf 16 

A�
  in der 

Studie von ANDREWS et al. [AND-93] aus Abschnitt 2.3.3, in der ein A-V Impulse System mit 

einem Druck von 16,7 kPa zum Einsatz kam, lassen sich die simulierten Werte von 6,2 
A�
  in 

den großen Arterien aus dem Oberschenkel und ein Gesamtvolumenstrom von 7,6 
A�
  aus der 
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Gesamtzahl s����,�#�,@�� der Gefäße der Arterienäste bzw. 9,3 
A�
  bei den Arteriolen mit s����,�#�,@�# vergleichen. Die simulierten Volumenströme lassen die Tendenz der Studie 

ANDREWS‘ erkennen, sind jedoch nur etwa halb so groß. Allerdings wird aus der Studie nicht 
ersichtlich, ob eine Trennung des Erkennens in arterielles und venöses Blut möglich ist. Falls 
nur ein erhöhtes Blutaufkommen durch beide Gefäßarten auftrat, sind die simulierten Summen 

von 11,9 
A�
  für (Arg+Vng), von14,9 

A�
  für (Ara+Vna) und von 18,6 
A�
  für (Ari+Vni) sehr gut 

mit der Realität vergleichbar. 

Tabelle 45: Gemittelte simulierte Volumenströme in Gefäßtypen beim Quetschen unter 
Druckpulseinwirkung mit Hilfe des Teilmodells „Kompressionssystem“  

 ves 

tis 

Arg Ara Ari Kap Vni Vna Vng 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,." 
bei realen tra-
pezförmigen  
Pulsen (aller 
13 s) in l/s 

musc 6,2·10-3 4,4·10-5 2,0·10-9 2,5·10-11 6,4·10-10 4,8·10-5 5,7·10-3 

fat  - 2,1·10-9 2,6·10-11 6,7·10-10 - - 

skin  13,8·10-5 5,5·10-10 6,9·10-12 1,8·10-10 15,8·10-5 - 

Abweichung 

zu ¥qnop,���,b.A 

in l/s 

musc +1,1·10-3 
(21,6 %) 

+0,1·10-5 
(+2,3 %) 

0 0 0 0 +0,8·10-3 
(16,3 %) 

fat - - 0 -0,1·10-11 
(+3,7 %) 

0 - - 

skin - +5,4·10-5 
(64,3 %) 

2,2·10-10 
(66,7 %) 

2,7·10-12 
(64,3 %) 

0,7·10-11 
(63,6 %) 

6,2·10-5 
(64,6 %) 

- 

mit ¥qnop,���,b.A,." simulierter Volumenstrom der Gefäße der unteren Extremität bei Druckeinwirkung mit thera-

peutischer Impulsabfolge. 
 

Druckwirkung ausschließlich auf einzelne Bereiche der unteren Extremität 

Führt man im Unterschied zum vorhergehenden Abschnitt keine Druckeinwirkung auf sowohl 
den Bereich des Oberschenkels (thigh) als auch den Bereich des Unterschenkels (shank) aus, 
verändert sich der Volumenstrom je nach Wirkzentrum. Entfällt der Druck auf die Bereiche des 
Oberschenkels, d. h. die großen Arterien und Venen behalten einen konstanten Durchmesser 
und nur die Arterien- und Venenäste komprimieren sich, verringert sich der Volumenstrom in 
allen Gefäßtypen etwa um 1 bis 5 % im Vergleich zu den Ergebnissen aus Tabelle 45. Wendet 
man hingegen die Druckwirkung nur auf die Bereiche im Oberschenkel an und verzichtet auf 
die Komprimierung der Arterien- und Venenäste, dann nimmt zwar der Volumenstrom im 
Muskelgewebe um 1 bis 3 % im Vergleich zu Tabelle 45 zu, die Wirkung auf das Hautgewebe 
ist im Vergleich zu Tabelle 18 jedoch nahezu Null. Diese Ergebnisse unterstreichen die 
Aussagen der Studie nach LUDBROOK [LUD-66] sowie LAWRENCE und KAKKAR [LAW-80] 
aus Abschnitt 2.3.3, die keine signifikante Änderung bei ausschließlicher Kompression 
unterhalb des Knies zur Kompression der gesamten unteren Extremität fanden. 
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Pulswellenform unter therapeutischer Druckpulseinwirkung beim gesunden Körper 

Bei der Nachbildung einer fortlaufenden, zeitlich von distal nach proximal überlappenden 
Druckbeaufschlagung des Gewebes erkennt man in Abbildung 93 und Abbildung 94 die 
Entstehung einer der Periodendauer  ���.��,���

 entsprechenden sinusförmigen Welle, die 

ähnlich der Pumpwirkung einer manuellen Lymphdrainage die Flüssigkeit in den Gefäßen 
bewegt. Im Hautgewebe wird dabei mehr transportiert als im Muskelgewebe. Die Umsetzung 
einer solchen Drainage über ein Therapiegerät erscheint daher realisierbar. Vergleichend mit 
diesem Kurvenverlauf sei auf Abbildung 38 und Abbildung 39 verwiesen. 

 

Abbildung 93: Simulierte Pulswellenform in der Muskelschicht der Arterien- und Venenäste 
(musc,Ara; musc,Vna) bei Einsetzen der Druckpulseinwirkung mit Hilfe des Teilmodells 

„Kompressionssystem“ ab einem Zeitpunkt von 25 s nach einer Phase ohne Druckeinfluss 
(Vna transparent) 

 

Abbildung 94: Simulierte Pulswellenform in der Hautschicht der Arterien- und Venenäste 
(skin,Ara; skin,Vna) bei Einsetzen der Druckpulseinwirkung mit Hilfe des Teilmodells 

„Kompressionssystem“ ab einem Zeitpunkt von 25 s nach einer Phase ohne Druckeinfluss 
(Vna transparent) 

 

Mittlerer Lymphvolumenstrom 

Wie bereits in Abschnitt 6.5.2 aufgezeigt, kommt es durch eine Druckerhöhung zur Vergröße-

rung des Volumenstroms in den Lymphgefäßen. Dabei nimmt der Wert ¥q;�a,RS�,
:� für einen 

realen Konstantdruck 0,58 
�� (6,7·10-6 

�
) an. Bei therapeutischen Druckimpulsen erreicht 

¥q;�a,RS�,." Werte von 1,28 
�� (1,5·10-5 

�
). Der Volumenstrom unter Konstantdruck ist zum Vo-

lumenstrom ohne Druckeinwirkung aus Abschnitt 6.2.3 nur leicht erhöht. Beim Impulsdruck 
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wird ein größerer Wert als beim dreieckförmigen Druckimpuls aus Abschnitt 6.5.2 erreicht. Der 
Verlauf der Therapiekurve scheint daher für die Anwendung bei Frakturschwellungen geeignet. 

8.4.4 Bewertung des simulierten Kompressionssystems 

Das als Funktionsmuster erarbeitete Kompressionssystem wurde in ein Simulationsmodell 
überführt. Dieses zeigt mit der Realität ähnliche Druckverläufe bei Kontakt mit dem simulierten 
Gewebe. In Zusammenschluss mit der Physiologie ist erkennbar, dass bei realem 
Konstantdruck eine gewünschte Verringerung der Durchblutung auftritt. Unter Einwirkung von 
dem Therapiegerät angepassten Druckpulsen vergrößert sich der Volumenstrom wie gewünscht 
und globale Pulswellen ähnlich der manuellen Lymphdrainage bilden sich heraus. Das 
Simulationsmodell des Kompressionssystems gilt als geeignet für die Modellierung. Für 
weiterführende Untersuchungen empfiehlt sich die Optimierung der geräteseitigen Simu-
lationsparameter, um einen optimal vergrößerten Volumenstrom in Bezug auf die Physiologie 
zu erzielen. 

8.5 Zusammenfassung 

Ein Funktionsmuster des Kompressionssystems zur Ansteuerung von modularen Einheiten mit 
der Möglichkeit der Versorgung von je vier Druckkammern ist in dieser Arbeit entstanden. 
Durch eine Regelung des Kammerinnendrucks über Drucksensoren und Steuerung von 
Druckpulsen ist es möglich, gezielt therapeutische Druckeinwirkung auf menschliches Gewebe 
zu applizieren. Messungen verdeutlichen eine Beeinflussung des Volumenstroms in den 
Extremitäten der Probanden sowie eine Unterstützung der Muskelpumpen. Weiterführende 
Untersuchungen sind zu empfehlen. Durch das Simulationsmodell dieses Kompressions-
systems in Zusammenspiel mit dem in Kapitel 6 entwickelten Physiologie-Modell wird eben-
falls eine Beeinflussung des Volumenstroms vorausgesagt. Das Nachbilden von Pulsen ähnlich 
der manuellen Lymphdrainage lässt auf eine sinnvolle Optimierungsgrundlage für weiter-
führende Studien in diesem Bereich schließen.  
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9 Bewertung des Kühl-Kompressionssystems 

Dieses den Entwicklungsprozess abschießende Kapitel dient dem Rückblick auf Kapitel 5 be-
züglich der Bewertung der entstandenen Funktionsmuster und Simulationsmodelle. Eine Be-
trachtung zum Einsatz in klinischen Studien rundet die Ausführungen ab. 

9.1 Bewertung des Gesamtsystems 

Das Gesamtsystem umfasst die Hard- und Software-Komponenten der Elemente des Kühl- und 
Kompressionssystem. 

9.1.1 Zusammenschluss von Kühlsystem und Kompressionssystem 

Ein Zusammenschluss der in den Kapiteln 7 und 8 vorgestellten Systeme zur Kühlung und zur 
Kompression sind, wie im Schema in Abbildung 13 dargestellt, möglich. Eine Anordnung der 
Elektronikkomponenten auf einer Platine bietet sich in diesem Fall an. In der vorliegenden 
Arbeit beschränkt sich die Entwicklung auf einzelne Funktionsmuster. 

Die Manschette ergibt sich, wie in Abbildung 14 und in Abbildung 76b dargestellt, aus einer 
schichtweisen Anordnung der einzelnen Bestandteile. Der Einsatz an Patienten und Probanden 
ist mit Hilfe eines Steifverbandes realisierbar. 

9.1.2 Betrachtungen zusätzlicher Komponenten 

Neben der Kühl-Kompressions-Manschette und der Gerätekonsole sind weitere Bestandteile 
des Systems entwickelt worden bzw. zu überdenken. Ein kleiner Ausblick dazu ist im Folgen-
den dargestellt. 

Systemadapter 

Um angepasst an den klinischen Alltag eine schnelle und einfache Kopplung und Entkopplung 
zwischen der Kühl-Kompressions-Manschette und der Gerätekonsole zu erreichen, ist es 
notwendig, hydraulische, pneumatische und elektrische Anschlüsse gleichzeitig und leckage-
frei zu verbinden. Da ein solcher Systemadapter für die Feinwerk- oder Medizintechnik bisher 
nicht auf dem Markt erhältlich ist, wurde er ebenfalls im Rahmen der Arbeit entwickelt. Der 
Aufbau ist in Abbildung 95a zu sehen. 

Ein Bügelverschluss dient zur Verbindung. Auf beiden Seiten des Adapters, der mit selektivem 
Lasersintern 3D-gefertigt wurde, befindet sich eine Achse. Auf einer Seite ist der Bügel mit der 
Achse ausschließlich rotatorisch beweglich angebracht. Die Achse der anderen Seite gelangt 
beim Schließen in die Aussparung unter den beiden Bügeln (Abbildung 95c). Durch eine leicht 
exzentrische Bauweise werden so die beiden Adapterhälften automatisch zusammengezogen. 
Eine leichte Vertiefung in der Endlage hält den Bügel an seinem Ort. Das Einsetzen der 
Bügelverbindung mit Hilfe der Achsen in eine beispielsweise modular in der Orthese 
vorkommende Halterung sichert über einen Formschluss die Positionierung der Adapterseiten 
vor unbeabsichtigtem Öffnen. 
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a) Schematischer Systemaufbau b) Kontaktansicht c) Seitenansicht 

Abbildung 95: Funktionsmuster des Systemadapters [nach SAM-15] 

Das Verbinden der hydraulischen und pneumatischen Anschlüsse erfolgt über pneumatische 
Stift- und Buchsen-Kontakte nach dem LUER-Prinzip (Abbildung 95b). Sie sind für einen 
Betriebsdruck von bis zu 800 kPa ausgelegt. In einer speziellen Ausführung ist es möglich, die 
Kontakte mit internen, gefederten Ventilen zu erwerben, die bei geöffnetem Steckverbinder den 
Kontakt schließen, sodass das transportierte Medium nicht mehr entweichen kann. So kann ein 
Auslaufen des Kühlmediums beim Ab- oder Umstecken verhindert werden. Die elektrische 
Verbindung wird über Klinkenstecker realisiert. Die Anordnung der Kontakte erfolgt derart, 
dass es ausschließlich möglich ist, die Adapterhälften in der richtigen Position zu verschließen 
(Poka-Yoke-System). 

Während des Betreibens des Kühl-Kompressionssystems werden durch den Druck der fluidi-
schen Medien innerhalb der Leitung die beiden Adapterseiten auseinander gedrückt. Der Bügel 
und die Achsstifte sollen dem entgegenwirken. Würde man beispielsweise je sechs pneu-
matische und hydraulische Kammern gleichzeitig betreiben wollen, ergäbe sich bei Maximal-
druck aus Forderung FP02 eine Gesamtkraft von ca. 20 N. Mit einem Sicherheitsfaktor 2 kann 
sowohl für die Achsstifte als auch für den Bügel bei Anwendung der Angaben aus dem 
Datenblatt des 3D-Sinter-Filaments ein Festigkeitsnachweis erbracht werden [SAM-15]. Der 
Funktionsnachweis des Systems fiel ebenfalls positiv aus. 

Orthese als Stützsystem 

Plant man eine Wiederverwendung, bietet sich zum Anbringen des Kühl-Kompressionssystems 
am Sprunggelenk die Anwendung unter einer Orthese als Stützsystem an. Unter dem 
Gipsverband verklebt das System zu stark und kann anschließend nicht ausreichend gereinigt 
oder desinfiziert werden. Hinreichend sind bereits auf dem Markt vorhandene Orthesen. Um 
den Einsatz des Systems weiter zu verbessern, ist es ebenfalls denkbar, eine eigens auf die Kühl-
Kompressions-Manschette angepasste Orthese zu erstellen. Diese sollte im Kunststoff flächig 
ausgefräste Haken aufweisen, an denen man die Mattenteile unkompliziert vorpositionieren 
kann, um ein schnelles Handhaben beim Anlegen an den Patienten ohne Verrutschen der Matten 
zu ermöglichen. Dies ist beispielweise durch eine Orthese bestehend aus mehreren 
Teilhartschalen denkbar (Abbildung 96a). Für eine verbesserte Luftzirkulation und schneller 
umsetzbare Hygienemaßnahmen unter der Orthese bei gleichzeitiger Stabilität bietet sich für 
die Schale eine Gitterstruktur nach bionischem Vorbild an (Abbildung 96b). Eine Bearbeitung 
der Schalenkonstruktion mit Hilfe von SKO- (Soft Kill Option) und CAO-Verfahren (Compu- 
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ter Aided Optimization) stellen eine geeignete Grund-
lage dar, um derartig homogenisierte Belastungsvertei-
lungen zu erzeugen. Denkbar sind dabei auch Ferti-
gungen im 3D-Druck- oder Lasersinter-Verfahren 
[EVI-18]. 

Zusätzliche Systemüberwachung 

Da es sich beim betrachteten Kühl-Kompressionssys-
tem um ein Gerät handelt, was in direktem Kontakt zum 
Menschen angewendet wird, müssen nach DIN EN 
60601-1 bestimmt Sicherheitsvorkehrungen getroffen 
sein [DIN-13]. Zusätzlich bieten sich weitere Über-
wachungsmöglichkeiten des Patienten- und des Umge-
bungszustands an, um das Wohlbefinden des Patienten 
zu steigern. Nachfolgend werden kurz mögliche 
Maßnahmen beschrieben. 

a) Leckageerkennung 

Sollte der Fall eintreten, dass die Kühladern durch ein 
Loch ihre Dichtheit verlieren, wäre es günstig, wenn ein 
Feuchtigkeitssensor sofort anschlägt und die hydraulische Pumpe stoppt bzw. entsprechende 
Ventile schließt, um weitere Patienten- und Systemschädigung zu verhindern. Im Gegensatz zu 
stationären Geräten, die austretendes Wasser in einem niedriger liegenden Gefäß auffangen und 
detektieren, gibt es für den Patientenfuß inklusive Kühlsystem keine definierte Ausrichtung im 
Raum. Kapazitive Feuchtigkeitssensoren, deren relative Permittivität sich durch Diffusion von 
Wasser durch eine poröse Deckschicht ins Dielektrikum zwischen zwei Elektroden verändert, 
sind anwendbar, jedoch kann es aufgrund von Schweißbildung zu fälschlich detektierten 
Ausschlägen kommen, wodurch die Spezifität des Gerätes sinkt. Indikatoren über den 
Ionengehalt der Flüssigkeit lösen das Problem. Kleineren Leckagen oder 
Schweißabsonderungen kann mit dem Einbringen von Hydrogelen an geeigneten Stellen be-
gegnet werden.  

b) Beschleunigungssensor 

Für eine mobile Anwendung des Systems, z. B. im ambulanten Bereich, bietet sich eine Be-
wegungsanalyse des Patienten mit Hilfe eines Beschleunigungssensors an. Befindet sich der 
Patient in Ruhe, kann der Impulsdruck-Modus ausgeführt werden. Bewegt sich der Patient 
jedoch, soll dieser Modus gestoppt und das System ausschließlich im Konstantdruck-Modus 
betrieben werden. Die Messung einer kapazitiven Beschleunigungsänderung mit Hilfe von 
Kondensatoren in Kaskadenstruktur für jede der drei Achsen wäre ein denkbares Messprinzip. 

c) Interner Timer 

Anhand der Uhrzeit der entsprechenden Zeitzone können Rückschlüsse auf die Tageszeit ge-
zogen werden. Innerhalb bestimmter Zeitschranken, z. B. nachts, sollten zum Wohlbefinden 
des Patienten Kompressionsimpulse verhindert und das Kühlsystem mit einer geringeren 
Temperaturdifferenz zur Hauttemperatur betrieben werden. Weiterhin besteht anhand eines 

  
a) Ansicht 
schräg vorn 

b) Ansicht 
schräg hinten, 
Gitterstruktur 

Abbildung 96: Hartschalenmodell 
für Sprunggelenkfrakturorthese 

[nach RIC-15] 
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internen Timers die Möglichkeit, schlussfolgernd auf den Zeitpunkt der Traumaentstehung oder 
der Operation bestimmte Druck- oder Kühlprogramme zu betreiben, die an den The-
rapiezeitpunkt und -fortschritt angepasst sind. Beispielsweise könnten mit fortschreitender Zeit 
die Kühlung immer stärker verringert und die Kompressionsimpulse vermehrt betrieben 
werden.  

9.1.3 Systembewertung 

Die vorliegenden Funktionsmuster konnten alle in Tabelle 8 bis Tabelle 10 hinterlegten For-
derungen erfüllen. Lediglich Forderung FG03 nach der Einhaltung von geeigneten Stromwerten 
dringt aufgrund der Verwendung von Peltier-Elementen als Wärmesenke auf eine geeignete 
Einhausung des Systems bei Anwendung im klinischen Alltag. Die Anmerkungen dazu finden 
sich jeweils an geeigneter Stelle in der Beschreibung des Entwicklungsprozesses. Bezüglich 
der Wünsche aus Tabelle 11 sind zu diesem Zeitpunkt noch keine genauen Auskünfte über die 
Einhaltung möglich. Da beispielsweise die Pneumatik-Komponenten des Kompressionssys-
tems in ihren Umschaltprozessen zu laut erscheinen, trägt eine Einhausung mit schalldämmen-
dem Material zur Einhaltung von W01 bei. Bezüglich einer möglichen Wiederverwendbarkeit 
nach W02 muss medizinisches Personal zur Bewertung hinzugezogen werden. Eine Patienten-
mobilität nach W03 ist derzeit nur bedingt gegeben. Dem Anwender ist es ausschließlich 
möglich, sich bei Trennung der Gerätekonsole von der Kühl-Kompressions-Manschette, die 
unter dem langzeitig zu tragenden Steifverband am Patienten verbleibt, über ein Lösen der 
Verbindungsstücke des Systemadapters frei im Raum zu bewegen. Eine Miniaturisierung der 
Komponenten und ein Zusammenschluss der Elektronik sind vonnöten. Bei Anwendung der 
vorgeschlagenen Orthese ist eine weitere Aufwertung für die Patientenmobilität gegeben. Über 
die Kosten nach W04 ist derzeit keine Aussage bezüglich einer Einzel- oder Serienfertigung 
möglich. Die Schwachstelle der Leistungsminimierung nach W05 ergibt sich durch den hohen 
Stromverbrauch in den Peltier-Elementen. Derzeit steht jedoch keine Alternative bei gleichem 
Funktionsumfang zur Verfügung. 

Bewertend kann man über das entstandene System sagen, dass es in seinem Funktionsumfang 
den Stand der Technik in den Punkten aus Abschnitt 3.5 übertrifft und dadurch viele Schwach-
stellen der derzeit verfügbaren Therapiegeräte auf dem Markt ausgleicht. 

9.2 Bewertung der Simulationsmodelle 

Das gesamte Simulationsmodell umfasst die Teilmodelle „Physiologie“, „Kühlsystem“ und 
„Kompressionssystem“. 

9.2.1 Zusammenschluss beider Therapie-Modelle mit der Physiologie 

Ein Zusammenschluss des Modells der menschlichen Physiologie mit beiden Teilmodellen des 
vereinfachten Kühl- und des Kompressionssystems ist möglich. Die Ergebnisse sind in Tabelle 
46 auf Seite 174 hinterlegt. Zur Veranschaulichung der Ergebnisse der Volumen-
strombeeinflussung unter verschiedenen Bedingungen dient Abbildung 97 auf Seite 175 als 
Darstellung der jeweiligen Differenz des Verfahrens bzw. Zustands zum Volumenstrom im 
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gesunden unbeeinflussten Norm-Menschen. Dabei erfolgt eine Betrachtung jeweils des ge-
samten Volumenstroms in allen einzelnen Elementen eines Gefäßtyps über alle Gewebe-
schichten hinweg. Es ist zu erkennen, dass eine Frakturentzündung mit einhergehendem Tem-
peraturanstieg eine Volumenstromerhöhung im Vergleich zur gesunden Extremität hervorruft. 
Dabei ist der Volumeneinstrom größer als der -ausstrom, d. h. es sammelt sich Schwellungs-
volumen an. Wirkt ein therapeutischer Konstantdruck, kann der Volumenstrom verringert 
werden und es findet ein größerer Abtransport statt. Es kommt zu einem leichten Anstieg des 
Lymphflusses. Das Lymphvolumen ist nicht in der Abbildung zu sehen, da es nur einen 
geringen Anteil ausmacht. Eine Kühlung mit 18 °C erzeugt sogar einen noch geringeren Wert, 
wobei der Ausstrom etwas größer ist als der Einstrom. Die Ausbildung einer Schwellung kann 
dadurch verringert werden. Wirkt hingegen eine gepulste Kompression auf das Gewebe ein, 
kann man den Volumenstrom sogar über die Werte bei der Fraktur vergrößern. Der Lymph-
abfluss erhöht sich dabei stark. Beim Zusammenspiel von therapeutischer Kühlung und 
Druckpulsen setzt sich der Einfluss der Kühlung gegenüber der Kompression durch, sodass es 
zu einem verringerten Volumenstrom kommt. Ein- und Ausstrom scheinen etwa gleich, jedoch 

tritt zusätzlich ein verstärkter Lymphabfluss ¥q;�a,RS�,."h¢ mit einem Wert von 0,65 
�� (7,5·10-6 

�
) 
auf. Dies schafft zwar einen kleinen Ausgleich, jedoch scheint anhand dieser Ergebnisse eine 
Kombination aus therapeutischer Kühlung und Kompressionsimpulsen ungeeignet, um den 
Volumenstrom durch die Gefäße zu verringern. 

Weiterführende Recherchen ergeben, dass von einer gleichzeitig stattfindenden Kälteanwen-
dung mit einer Impulskompression abgeraten wird, da der Effekt der Kompression durch die 
Kälte nicht zum Tragen kommt. Die Empfehlungen für die therapeutische Behandlung sind ein 
Vermeiden von Kälteanwendung [BRI-14]: 

• 60 min vor Beginn oder 

• 90 bis 120 min nach Beendigung einer Impulskompression. 

Betrachtet man allerdings die Kombination aus Kühlung und Konstantdruck, so ist leicht zu 
erkennen, dass ein stark verringerter Volumenstrom über alle Gefäße vorliegt, jedoch der 
Ausstrom größer ist als der Einstrom. Der therapeutische Effekt erzeugt daher eine Ver-
ringerung der Ausbildung der Schwellung und eine Erhöhung des Volumenabflusses. Das 
therapeutische Ziel ist erreicht und diese Kombination kann auch in der praktischen Umsetzung 
erfolgreich angewendet werden. 

Die Kombination beider Therapieverfahren in einem Gerät ist weiterhin sinnvoll, um den 
mobilisierten Patienten ohne Beanstandung unter einem geschlossenen Steifverband versorgen 
zu können. Dabei können die beiden Verfahren im Wechsel oder je nach Zustand der 
Frakturschwellung entsprechend der Überwachung nach Priorität (hohe Entzündungstemper-
aturen verlangen Kühlung, Anstieg des Schwellungsvolumens oder konstantes Schwellungs-
volumen ohne Entzündung benötigen Kompressionsimpulse) angewendet werden. 
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Tabelle 46: Gemittelte simulierte Volumenströme in Gefäßtypen beim Kühlen der 
Hauttemperatur O�>#? durch das Kühlsystem auf 18,65 °C und  gleichzeitigem Quetschen mit 

realem Konstantdruck oder unter Druckpulseinwirkung mit Hilfe des Teilmodells 
„Kompressionssystem“ 

 ves 

tis 

Arg Ara Ari Kap Vni Vna Vng 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,."h¢ 

bei realen tra-
pezförmigen  
Pulsen und 
Kühlen auf 
18 °C in l/s 

musc 4,3·10-3 4,6·10-5 2,2·10-9 2,7·10-11 6,9·10-10 5,2·10-5 4,0·10-3 

fat - - 2,3·10-9 2,8·10-11 7,2·10-10 - - 

skin - 2,4·10-5 9,3·10-11 1,2·10-12 2,9·10-11 2,6·10-5 - 

Volumen-
strom ¥qnop,���,b.A,
:h¢
bei realem 
Konstant-
druck und 
Kühlen auf 
18 °C in l/s 

musc 3,9·10-3 4,2·10-5 2,0·10-9 2,5·10-11 6,4·10-10 4,8·10-5 3,8·10-3 

fat - - 2,2·10-9 2,8·10-11 7,1·10-10 - - 

skin - 1,9·10-5 7,5·10-11 9,3·10-13 2,3·10-11 2,1·10-5 - 

Abweichung 
von ¥qnop,���,b.A,."h¢ 

zu ¥qnop,���,b.A 

in l/s 

musc -0,8·10-3 
(-15,7 %) 

+0,3·10-5 
(+7,0 %) 

+0,2·10-9 
(10,0 %) 

0,2·10-11 
(+8,0 %) 

0,5·10-10 
(+7,8 %) 

+0,4·10-5 
(+8,3 %) 

-0,9·10-3 
(-18,4 %) 

fat - - +0,2·10-9 
(+9,5 %) 

0,1·10-11 
(+3,7 %) 

0,5·10-10 
(+7,5 %) 

- - 

skin - -6,0·10-5 
(-71,4 %) 

-2,4·10-10 
(-72,7 %) 

-3,0·10-12 
(-71,4 %) 

-8,1·10-11 
(-73,6 %) 

-7,0·10-5 
(-72,9 %) 

- 

Abweichung 
von ¥qnop,���,b.A,."h¢ 
zu ¥qnop,���,b.A,.
�� 
in l/s 

musc -1,0·10-3 
(-18,9 %) 

+0,4·10-5 
(+9,5 %) 

0,2·10-9 
(10,0 %) 

0,2·10-11 
(+8,0 %) 

0,5·10-10 
(+7,8 %) 

+0,4·10-5 
(+8,3 %) 

-1,0·10-3 
(-20,0 %) 

fat - - +0,2·10-9 
(+9,5 %) 

0,2·10-11 
(+7,7 %) 

0,4·10-10 
(+5,9 %) 

- - 

skin - -7,5·10-5 
(-75,8 %) 

-2,8·10-10 
(-75,7 %) 

-3,2·10-12 
(-72,7 %) 

-8,1·10-11 
(-73,6 %) 

-7,4·10-5 
(-74,0 %) 

- 

Abweichung 
von ¥qnop,���,b.A,
:h¢
zu ¥qnop,���,b.A   

in l/s 

musc -1,2·10-3 
(-23,5 %) 

-0,1·10-5 
(-2,3 %) 

0 0 0 0 -1,1·10-3 
(-22,5 %) 

fat - - +0,1·10-9 
(+4,5 %) 

0,1·10-11 
(+3,7 %) 

0,4·10-10 
(+6,0 %) 

- - 

skin - -6,5·10-5 
(-77,4 %) 

-2,6·10-10 
(-78,8 %) 

-3,3·10-12 
(-78,6 %) 

-8,7·10-11 
(-79,1 %) 

-7,5·10-5 
(-78,1 %) 

- 

mit ¥qnop,���,b.A,."h¢ simulierter Volumenstrom der Gefäße der unteren Extremität bei Druckeinwirkung mit thera-

peutischer Impulsabfolge und Kühlung auf 18,65 °C; ¥qnop,���,b.A,
:h¢ simulierter Volumenstrom der Gefäße der 

unteren Extremität bei Druckeinwirkung mit realem Konstantdruck und Kühlung auf 18,65 °C. 
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Abbildung 97: Vergleich der Differenzen der Volumenströme des Blutes in verschiedenen 
Gefäßtypen abzüglich des Volumenstroms beim unbeeinflussten gesunden Körper bei 
unterschiedlichen therapeutischen Einflüssen (Druckpulse und Konstantdruck sind 

therapeutisch angewendet) 
 

9.2.2 Verhinderung oder Abbau des Schwellungsvolumens 

Um auf die Beeinflussung der Entwicklung des Schwellungsvolumens einzugehen, betrachtet 
man den Kurvenverlauf des Schwellungsvolumenstroms aus Abschnitt 6.3. Wird von der primi-
tiven Annahme ausgegangen, dass zur Verhinderung der Ausbildung einer Schwellung eine 
therapeutische Kühlung bis zum Zeitpunkt des Maximums nach 12 h stattfindet und danach 
eine kontinuierliche Anwendung von Druckpulsen erfolgt, ändert sich auch das ausgebildete 
Volumen. Eine Kälteanwendung verringert den Volumenstrom um etwa 19 % nach Tabelle 41, 
Kompressionsimpulse erzeugen eine Erhöhung um ca. 19 % nach Tabelle 45 bezogen auf Ein- 
und Ausstrom in den großen Gefäßen. Wird der Volumenstrom derart beeinflusst, ergibt sich 
eine Änderung der Kurve aus Abbildung 29 wie in Abbildung 98 angegeben. Entsprechend 
verändert sich das Volumen im Schwellungsbereich. So beträgt das maximale 
Schwellungsvolumen zum einen nur 0,82 l. Eine Reduktion auf den Zustand vor der 
Schwellung kann zum anderen so bereits nach ca. 115 h (4,8 d) erreicht werden, statt erst nach 
336 h (14 d). Eine Verringerung der Schwellungsvolumenzunahme und ein verbesserter 
Schwellungsvolumenabbau sind, wie gefordert, erreicht. Die Liegedauer des Patienten  E+ und 
die Zeit bis zur vollständigen Heilung  1�	�.
� verkürzen sich. 

Diese Betrachtungen sind als idealisiert zu verstehen. Eine kontinuierliche Anwendung der 
entsprechenden Therapieverfahren muss mit der Patientenakzeptanz sowie individuellen 
Unterschieden und Messergebnissen der Regelkreisläufe in Einklang gebracht werden. 
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Abbildung 98: Volumen im Schwellungsbereich und zugehöriger Volumenstrom bei 
Anwendung von Kühlsystem und Kompressionssystem in Abhängigkeit vom 

Schwellungsgradienten im Vergleich mit Werten ohne äußeren Einfluss 
 

9.2.3 Modellbewertung 

Die Entwicklung von Simulationsmodellen anhand der Vorgaben aus der Konzeption in 
Abschnitt 4.1 ist erfüllt. Die Modelle weisen einen größeren Funktionsumfang bezüglich der 
Nachbildung der Druckverteilung in den einzelnen Gefäßen und Gewebeschichten auf, als es 
bisher im Stand der Technik der Fall ist. Dadurch können genauere Betrachtungen der Wirkung 
äußerer Einflüsse vorgenommen werden. Sowohl die Verteilung menschlicher Wärmequellen 
und -senken sowie Wärmeübergänge durch Gewebeschichten, als auch die Druckverteilung 
anhand verschiedener Gewebe fanden Anwendung im Physiologie-Modell. Zur geplanten 
Optimierung von Therapieparametern erfolgten eine zusätzliche Umsetzung und erste 
zufriedenstellende Tests mit Simulationen des Kühl- und des Kompressionssystems. Obwohl 
einige Vereinfachungen in der Simulation im Vergleich zur Realität vorgenommen sind, wie 
z. B. die Nachbildung von Organen durch steife Rohrleitungen, ist der Funktionsumfang den-
noch äußerst zufriedenstellend gewährleistet. 

9.2.4 Vorschlag für zu optimierende Systemparameter 

In weiterführenden Arbeiten ist es sinnvoll, anhand der in Abschnitt 4.2 aufgezeigten Parameter 
Optimierungen durchzuführen, um das zusätzliche Schwellungsvolumen möglichst schnell aus 
der Extremität in Richtung Herz zu befördern und um eine Anhäufung des Schwellungs-
volumens durch Vasokonstriktion zu minimieren. 

Zu optimierende Parameter in Bezug auf das Kühlsystem sind: 

• Anwendungstemperatur O���� über Peltier-Strom _��D und Volumenstrom ¥q1�;A� der 

Hydraulikpumpe, 
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• Anwendungsdauer  ����, 
• Periodizität („Häufigkeit“) L����	",���� der Anwendung, 

• Verlauf 
∆deÝÝÞ∆�eÝÝÞ  der Kühltemperaturänderung über Peltier-Strom-Änderung 

∆&~'(∆�eÝÝÞ und 

Volumenstromänderung 
∆õq fá�)á∆�eÝÝÞ  der Hydraulikpumpe. 

Zu optimierende Parameter in Bezug auf das Kompressionssystem sind: 

• Anwendungsdruck y=�

",���

, 

• Druck y�;�
�,���

 beim Kompressionsimpuls, 

• Anwendungsdauer  ���

, 

• Dauer  �;�
�,���

 eines Druckimpulses, 

• Anzahl Druckimpulse s�;�
�,���

 an einer Stelle in einer Periode, 

• Pause  �	;
�,���

 zwischen den Druckimpulsen, 

• Pause  �	;
�,���.�� am Ende einer Periode, 

• Periodizität („Häufigkeit“) L����	",���

 der Anwendung, 

• Verlauf 
∆�áâãää∆�áâãää  der Druckänderung. 

Eine Nennwertoptimierung bzw. sogar besser eine Robustoptimierung auf einen zeitlich 
schnellen Abbau des Schwellungsvolumens im Hubkolben-Element bietet sich an. Als Opti-
mierungstool ist die Software OptiY der OptiY GmbH nutzbar, welche in einfacher Weise mit 
SimulationX zu koppeln ist. In einer Sensitivitätsanalyse soll das Verhalten der Volumenströme ¥qnop,�#�,��� im kardiovaskulären System und der Abbau der Schwellung ¥
z��� bei Änderung 

der aufgezeigten Parameter der Geräteseite innerhalb der Grenzen aus Tabelle 9 und Tabelle 10 
untersucht werden. Um eine anschließende Einschätzung der gewonnenen Parametergrößen 
vorzunehmen, empfehlen sich Probanden- und Patientenstudien für die Validierung der 
Ergebnisse. 

9.3 Vorschlag für Patientenstudien 

Für weiterführende Untersuchungen ist es sinnvoll, die notwendige Patientenanzahl für die zu 
bewertende Stichprobe mit Hilfe einer a-priori-Power-Analyse zu bestimmen. Unter Be-
trachtung von vier Gruppen (1: nur Kühlung, 2: nur Druck, 3: Kühlung und Druck, 4: Kon-
trollgruppe) soll ermittelt werden, wie stark sich das Schwellungsvolumen über die Therapie-
zeit verringert. Eine entsprechende Volumenmessung kann nach dem Scheibenmodell von 
KUHNKE [KUH-78] erfolgen. Betrachtet man abhängige, normalverteilte Stichproben (mit 
Sphärizität), so bietet sich die Varianzanalyse (ANOVA) mit Messwiederholung eines Within-
Subject-Designs an. Bei einer Effektstärke L
"	" von 0,25 (mittlerer Effekt nach COHEN), einem 
Fehler 1. Art ­
"	" von 5 % und 2. Art ®
"	" von 95 %, vier Messzeitpunkten (1:  h = 0 
(Ankunft in Klinik), 2:  ( = 24 h, 3:  i = 48 h, 4:  % = 72 h) sind bei einem kritischen Wert 
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J=�." von 2,7 insgesamt 36 Patienten zu untersuchen, davon je neun Patienten pro Gruppe. Diese 
Berechnung wurde mit der Software G*Power [FAU-07] durchgeführt. Ein entsprechender 
Ethikantrag ist zu erstellen. 

9.4 Zusammenfassung 

Die entwickelten Funktionsmuster sowie die zugehörigen Simulationsmodelle erfüllen die in 
Kapitel 4 vorgegebenen Anforderungen und Konzeptionen sehr gut und weisen damit einen 
hohen Neuheitsgehalt gegenüber den am Markt befindlichen Geräten und Simulationsmodulen 
auf. Eine anschließende Optimierung der Geräteparameter mit Hilfe der Simulationsmodelle 
und bestehender Optimierungstools bietet sich an. 
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10 Richtlinien für den Entwurf von Kühl-Kompressions-
systemen an Frakturschwellungen 

Droht das umliegende Gewebe im Bereich einer frisch entstandenen Fraktur aufgrund von 
Einblutung, Lympheinstrom und Proteinansammlung anzuschwellen, sollte man möglichst 
schnell reagieren, um diesen Vorgang einzudämmen oder einen schnellen Abbau dieser 
Schwellungsstoffe zu erreichen. Eine mögliche Lösung dafür stellen technische Therapie-
systeme mit einer Kombination aus Kühlung des menschlichen Gewebes zur Herabsetzung der 
Stoffwechselgeschwindigkeit und Druckeinwirkung auf den Schwellungsbereich zur proximal 
gerichteten Rückleitung der Schwellungsstoffe dar. 

Im Rahmen dieser Arbeit gelang es, ein derartiges Kühl-Kompressionssystem zu entwickeln. 
Dieses Kapitel enthält eine grafische Anleitung, welche die Vorgehensweise für den Entwurf 
eines solchen Systems beschreibt. Das System ist dabei so konzipiert, dass nicht nur die 
Steuerung vorgegebener Kurvenverläufe, sondern auch eine automatische Nachregelung der 
Temperatur und des Drucks anhand von Sensorergebnissen ermöglicht wird. 

Aufgrund der komplexen Vorgehensweise des verallgemeinerten Entwurfsprozesses ist das 
gewählte Verfahren in elf Themenblöcke zu unterteilen. Diese sind in Abbildung 99 dargestellt. 
Dabei erfolgen zuerst die allgemeine Betrachtung der Aufgabe, eine Recherche sowie eine 
Entwicklung des Lösungsansatzes. Eine Splittung des Vorgehens schließt sich an. Parallel zur 
Entwicklung der beiden Funktionsmuster sowie deren Programmierung erfolgt der empfohlene 
Entwurf von Simulationsmodellen der Physiologie und der Therapiegeräte, um erste 
Geräteparameter ohne Patientenkontakt zu ermitteln. Diese können in die Entwicklung der 
Funktionsmuster einbezogen werden. Anschließende Messungen werten die Systemfähigkeiten 
aus. Sind die Ergebnisse nicht zufriedenstellend, kann man einen weiteren Iterationsschritt auf 
Seiten der Simulation durchlaufen. Ergeben sich geeignet erscheinende Geräteparameter, sind 
Messungen an Probanden und schlussendlich an Patienten zu empfehlen. 

Die Details eines jeden Entwurfsschrittes sind im Folgenden aufgelistet. 

1.  Erstellen einer Anforderungsliste für das Kühl-Kompressionssystem 

• Anwendungstemperatur bzw. Anwendungsdruck 

• Anwendungsdauer 

• Anwendungsfläche und -ort 

• Verlauf der Temperaturänderung bzw. der Druckänderung 

• Material der Komponenten 

2.  Recherche zu den derzeitig vorhandenen Kühl- und Kompressionssystemen 

• Art der Kühlung bzw. der Druckbeaufschlagung 

• Art der Kühl- und Druckmedien 

• Art und Verwendungsdauer der Komponenten bzw. Wiederverwendbarkeit 

• Komponentenschnittstellen 
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• Möglichkeiten der Regulation bei Umweltänderungen 

3.  Entwicklung eines neuen Lösungsansatzes für paralleles Kühlen und Komprimieren 

• Erstellen der Funktionsstruktur (Funktionentrennung bzw. Funktionenintegration) 

• Erarbeiten einer hardwareseiti-
gen Wirkstruktur (Wärmesen-
ken-Prinzip und Druck-Prin-
zip) 

• Festlegen der Systembestand-
teile 

• Erarbeiten von simulations-
technischen Modellebenen 
(Physiologie, Therapiegeräte) 

• Festlegen der Simulationstiefe 

4.1  Entwicklung eines hardwareseitigen Kühlsystems 

• Auswahl des Kühlmediums 

• Entwicklung der Kühl-Schnittstelle 

• Auswahl der Komponenten der Wärmesenke und des Wärmetransports 

• Festlegung und Auswahl des Messprinzips  

4.2  Entwicklung eines hardwareseitigen Kompressionssystems 

• Auswahl des Druckmediums 

• Entwicklung der Kompressions-Schnittstelle 

• Auswahl der Komponenten der Druckerzeugung und des Zuleitungssystems 

• Festlegung und Auswahl des Messprinzips  

5.1  Softwareseitige Vorgaben für den Verlauf der Kühlkurve 

• Festlegung auf Regelung oder Steuerung 

• Festlegung der zu überwachenden Größen 

• Festlegung von Grenzwerten 

• Erarbeitung der softwareseitigen Umsetzung 

5.2  Softwareseitige Vorgaben für den Verlauf der Kompressionskurve 

• Festlegung auf Regelung oder Steuerung 

• Festlegung der zu überwachenden Größen 

• Festlegung von Grenzwerten 

• Erarbeitung der softwareseitigen Umsetzung 

6.1  Messungen mit dem Kühlsystem 

• Festlegung zu messender Ausgangsparameter 

• Festlegung und Werteauswahl variabler Eingangsparameter 

• Aufbau des Messplatzes 

• Bewertung der Ergebnisse 
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6.2  Messungen mit dem Kompressionssystem 

• Festlegung zu messender Ausgangsparameter 

• Festlegung und Werteauswahl variabler Eingangsparameter 

• Aufbau des Messplatzes 

• Bewertung der Ergebnisse 

7.  Modellerstellung der Physiologie 

• Festlegung eines Norm-Menschen 

• Recherche zu mathematisch-physiologischen Zusammenhängen 

• Nachbildung des kardiovaskulären Systems und des Lymphsystems 

• Validierung des Modells 

8.1  Modellierung der Thermoregulation 

• Modellerweiterung auf Gewebeschichten 

• Nachbildung von Wärmequellen und Entzündungsherden 

• Simulationen und Bewertung 

8.2  Modellierung des Druckverhaltens 

• Modellerweiterung auf Gefäßabschnitte 

• Nachbildung von Druckeinwirkung auf Gefäßdurchmesser und Schwellungsvolumen 

• Simulationen und Bewertung 

9.1  Modellierung des Kühlsystems 

• Nachbildung der Gerätekomponenten 

• Funktionsvorgabe der Druckkurven 

• Simulationen und Bewertung 

9.2  Modellierung des Kompressionssystems 

• Nachbildung der Gerätekomponenten 

• Funktionsvorgabe der Kühlkurven 

• Simulationen und Bewertung 

10.  Zusammenschluss der modellierten Therapiegeräte mit dem Physiologie-Modell 

• Simulationen und Bewertung 

• Erarbeitung optimierter Kühl- und Druckkurven 

11.  Messungen an Probanden und Patienten 

• Erstellung eines Ethikantrags 

• Sicherstellung der Einhaltung der Norm DIN 60601 an den Funktionsmustern 

• Messungen und Bewertung 
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Abbildung 99: Entwurfsprozess für Funktionsmuster und Simulationsmodell eines Kühl-
Kompressionssystems 
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11 Gesamtzusammenfassung 

Dieses Kapitel enthält eine abschließende Zusammenfassung zu den Ergebnissen der Arbeit 
und spricht weiterführende Aufgaben an, die einen Ausblick auf künftige Forschungsmöglich-
keiten darstellen. 

11.1 Wichtigste Ergebnisse der Arbeit und Schlussfolgerungen 

Diese Arbeit befasst sich mit der Entwicklung und Validierung eines neuartigen technischen 
Gerätekonzepts, das bei einer Sprunggelenkfraktur zur Verringerung der Abbauzeit der 
Schwellung bzw. zur Verhinderung eines Schwellungsaufbaus beiträgt. Das entstandene 
Funktionsmuster besteht aus zwei Teilsystemen, dem Kühl- und dem Kompressionssystem. 
Beide beinhalten jeweils eine direkt am Patienten anzubringende Einheit (Kühlader oder 
Druckkammer), die auch als Wegwerfartikel konzipiert ist, sowie einen wiederverwendbaren 
Elektronikteil zur Aufnahme der Regeleinheiten und der Transportpumpen für die unter-
schiedlichen Medien (Kapitel 5). Die Teile des Funktionsmusters unterscheiden sich grund-
legend zum Stand der Technik in Kapitel 3 in Bezug auf die neuartigen Kühl-Kompressions-
Matten, die auch unter einem Steifverband in der Unfallmedizin eingesetzt werden können, und 
die Möglichkeit der Erkennung von lokalen Schwellungs- und Temperaturänderungen sowie 
der regelbaren Veränderungen im System zur Anpassung an den neuen Zustand. So ist es mög-
lich, bei anhaltender Schwellungszunahme ein Kompartmentsyndrom durch Luftabstrom aus 
den Druckkammern zu verhindern sowie Entzündungsherde am Fuß zu erkennen und nur die 
diagnostizierten Bereiche mit einer entsprechend notwendigen Kühlung zu behandeln. Die 
entstandenen Geräte eröffnen dadurch neue Möglichkeiten für den therapeutischen Einsatz. 

Alle zu den beiden Therapien erforderlichen medizinischen Parameter und Erkenntnisse zu 
physiologischen Vorgängen sind für diese Arbeit in Kapitel 2 zusammengetragen, um die 
Erarbeitung von Anforderungen an das System in Kapitel 4 zu ermöglichen. So wird z. B. eine 
lokale Kühltemperatur der Haut auf 18 °C empfohlen, um Einfluss auf die Vasokonstriktion der 
Blutgefäße zu nehmen, ohne Muskelspasmen hervorzurufen. Für das Drucksystem empfiehlt 
es sich, beim sich bewegenden oder schlafenden Patienten Konstantdrücke der 
Kompressionsklasse CCL 2 anzulegen. Die Extremität des in Ruhe befindlichen Patienten darf 
man dagegen mit Druckpulsen von 10,7 bis zu 26,7 kPa je nach Lokation beaufschlagen, um 
eine manuelle Lymphdrainage technisch nachzustellen. 

In Bezug auf das Funktionsmuster des Kühlsystems in Kapitel 7 besteht die Entwicklung in 
einer 3D-gedruckten Kühlader aus flexiblem Kunststoff mit Quetschverhinderung und einem 

ausreichend geringen Strömungswiderstand �,k von 13,7 ∙ 10î 
=�	∙
� , die anatomisch angepasst 

an den Bereich unterhalb des Außenknöchels (Malleolus lateralis) und in gespiegelter Form des 
Innenknöchels (Malleolus medialis) ist, sowie einer zwischen der Haut des Patienten und der 
Kühlader befindlichen Temperatursensormatte. Aus Gründen der Biokompatibilität ist das 
Trägermaterial in Richtung der Haut aus Polyimid. Die Matte ermöglicht ein Erkennen von 
unterschiedlichen Temperaturen mit Abweichungen von ± 0,84 K bei Anordnung der Sensoren 
unter ökonomisch minimal nötigen Abständen von 25 mm. Entsprechende erstmalige Un-
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tersuchungen an Sprunggelenkfrakturen und der räumlichen Verteilung von Entzündungsher-
den gingen dem voraus. Das Erkennen eines entzündungsbedingten Temperaturanstiegs ΔO.
�� 
von 2 bis über 5 K [SUT-12] ist dadurch abgedeckt. Durch die Sensoren und eine Wärmesenke 
bestehend aus vier Peltier-Elementen des Typs RIME-74 ist es erstmals möglich, gezielt lokal 
verschiedene Kühlkurven in verschiedenen Kühladern zu erzeugen und so eine individuelle 
Reaktion auf den Zustand des Patienten hervorzurufen. Die Kühladern werden dabei durch 
Ventile vom geschlossenen hydraulischen Kreislauf zu- oder abgeschaltet, um die 
entsprechende Temperatur zu erreichen. Ein PI-Regler kommt zum Einsatz, um den Peltier-
Strom _��D des trägen Systems entsprechend der Messergebnisse einzustellen. Die Wärme-
abfuhr an der Heißseite der Peltier-Elemente erfolgt durch einen Schichtaufbau aus Kühlkörper 
und temperaturgeregeltem Lüfter. An der Heißseite der Peltier-Elemente findet der 
Wärmestrom über einen Wärmetauscher in das Medium Wasser des geschlossenen 
hydraulischen Kreislaufs statt. Durch eine hydraulische Pumpe gelangt das Wasser in die 
Kühladern. Unter Variation verschiedener Parameter wird die Funktionstauglichkeit des 
Kühlsystems nachgewiesen. Dabei empfiehlt sich die Verwendung eines Kunststoff-Reser-
voirs, um die Druckänderungen im geschlossenen Kreislauf bei Temperaturänderung des 
Mediums auszugleichen, ein geringerer Volumenstrom bei einer Spannung £1�;A� von 3 V, 

um den Wärmeaustausch in der Kühlader zu begünstigen, und ein hoher Peltier-Strom _��D von 
2,73 A, auch bei geringerem Wirkungsgrad der Wärmesenke. Mit dem System ist es möglich, 
Heizleistungen von bis zu 10 W im Bereich unter der Kühlader abzuführen. Danach erreicht 
das System seine Grenzen. Um die im Entzündungsfall bei Kühlung mit 18 °C entstehende 
Leistung von 4,1 W unter der Fläche ����� der Kühlader abzuführen, benötigt das Kühlsystem 
bei einer Ausgangstemperatur von 24 °C ca. 7 min. Diese Zeit gilt als geeignet für ein derartiges 
Therapiegerät. Mit Hilfe des Photoplethysmographens Easy Pulse Sensor kann sogar die 
Entstehung einer turbulenten Strömung durch Vasokonstriktion in den Gefäßen beim Übergang 
auf eine Hauttemperatur von 20 °C aufgezeigt werden. Eine großflächig gleichmäßige Kühlung 
ist durch die geeignete Konstruktion der mäanderförmig verlaufenden Kühlader mit geringen 
thermischen Toträumen außerdem realisierbar. 

Das in Kapitel 8 entwickelte Kompressionssystem weist eine Druckkammer aus Freiform-ver-
schweißten PVC-Folien auf. Eine andere Kammerart besteht aus der Verbindung zwischen dem 
für die Kühlader verwendeten 3D-Filament PolyFlex und einer PVC-Folie, um eine kom-
binierte Kühl-Kompressions-Matte herzustellen. Sieben bis neun einzelne Kammern stellen 
eine gute Anzahl beim Einsatz an einer Sprunggelenkfraktur dar. Die Empfindlichkeit des 

Drucksensors jeder Kammer von 0,4 
AC=�	 ermöglicht eine genaue Überwachung der lokalen 

Druckveränderungen. Dadurch kann über die Zu- oder Abfuhr des Mediums Luft mit Hilfe 
einer Pneumatikpumpe und die Auswahl der jeweiligen Druckkammer durch Ventile ein 
physiologisch sinnvoller Konstantdruck eingestellt und gehalten werden. Eine Verschiebung 
unter dem Steifverband ist dadurch unterbunden. Druckpulse dienen dem fortlaufenden Aufbau 
von Druckspitzen von distal zu proximal zur Erzeugung einer Peristaltik für den Abtransport 
der Ödemflüssigkeit in Richtung des Herzes. Es empfehlen sich Werte zwischen 3,5 und 
5,5 kPa für den Konstantdruck y=�

",���

 und Werte zwischen 15 und 25 kPa für die 

Druckpulse. Dabei gilt, je weiter distal der Druckbereich gelegen ist, desto größer muss der 
Betrag sein. Zur Einstellung dient eine Zweipunktregelung mit einer Hysterese ∆y1�
" von 
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1 kPa. Muskelbewegungen und bereits beim Anlegen der Druckkammern vorhandenes Volu-
men können die Messwerte verfälschen. Messungen zum Erreichen eines Konstantdrucks 
weisen auf einen zu addierenden Offset von 3,7 % des geforderten Drucks y���

 hin, um diesen 

nicht nur in der Druckkammer, sondern auch auf dem Gewebe zu erzeugen. Nach Beenden der 
Druckeinwirkung fällt der Druck am Gewebe auf Werte unter dem Ausgangsdruck ohne 
Druckbeaufschlagung durch Pulse. Ein Entleeren der Blutgefäße ist die Ursache. Dabei ist die 
Differenz umso größer, je höher der vorher anliegende Druck y�;�
�,���

 ist. Mit Hilfe des 

Photoplethysmographen SIMON-17 zeigt sich bei Einwirkung von Druckpulsen mit einer 
Impulszeit  �;�
�,���

 von je 1 s und einer Pausenzeit  �	;
�,���

 von ebenfalls 1 s eine 

Vergrößerung der Durchblutung vor allem im Hautgewebe. Bei Messungen mit dem Easy Pulse 

Sensor wird deutlich, dass kürzere Druckimpulspausen  �	;
�,���

 von 0,5 s über die Zeit 

integriert einen höheren Blutvolumenstrom ¥q�� erreichen, als Zeiten von 1 s. 

Des Weiteren beinhaltet diese Arbeit in Kapitel 6 den Erstellungs- und Validierungsprozess 
eines Simulationsmodells des sehr komplexen kardiovaskulären Systems. Eine untere Extre-
mität erhält dabei als Neuheit zu bisherigen Simulationsmodellen aus Kapitel 3 eine genauere 
Betrachtung sowohl der einzelnen Gefäßsysteme als auch der Verteilung über die drei äußeren 
Gewebeschichten Haut, Fett und Muskel. Dadurch kann sowohl auf das Druck- als auch auf 
das Temperaturverhalten eingegangen werden. Daneben bildet das Modell parallele 
Lymphgefäße nach. Ausgehend von Erkenntnissen aus medizinischen Schriften zur Angio-
genese erfolgt zusätzlich erstmalig die Erstellung einer Funktion zur Nachbildung des 
Schwellungsvolumens ¥
z��� über der Zeit. Um auf die Temperaturverteilung in den einzelnen 
Gewebeschichten in der unteren Extremität einzugehen, ist eine Betrachtung der Bilanz aus 
Wärmeentstehung und Wärmeabfuhr aus dem Körper nötig. Aufgrund von softwareseitigen 
Grenzen findet eine vereinfachte Betrachtung statt. Eine entsprechende Verteilung im Bereich 
der Arteriolen bei lokaler Wärmezufuhr ohne und mit Betrachtung des Entzündungsherdes an 
der Frakturstelle kann simuliert werden. Der Einfluss, den eine lokale Kältetherapie von außen 
auf den Körper hat, zeigt sich in der Vasokonstriktion der Arteriolen im Hautgewebe. Durch 

den so verringerten Blutvolumenstrom ¥q�� um etwa 19 % erfolgt insoweit Einfluss auf das 
Schwellungsvolumen, als dass die Frakturstelle eine geringere Volumenzufuhr erhält. Die 
Hautdurchblutung verringert sich dabei um ca. 73 %, im Muskel kommt es hingegen zu einer 
Erhöhung von 5 %. Durch zusätzliche Betrachtung der Verringerung des Gefäßdurchmessers 
bei Druckausübung auf die Gewebeschichten und der danach entstehenden Saugwirkung beim 

Druckabfall ist die Simulation eines erhöhten Blutvolumenstroms ¥q�� möglich. Im Vergleich 
mit ersten Ergebnissen anhand von standardisierten Funktionsverläufen (Dreieck, Rechteck, 
Sinus) als Druckgeber weist Abschnitt 8.4 bei Zusammenschluss mit dem simulierten Kom-

pressionssystem die größte Erhöhung des Volumenstroms ¥q�� um ca. 19 % auf. Oberflächen-
nähere Strukturen besitzen dabei einen größeren Wert von etwa 64 % als die tiefer liegende 
Muskelschicht mit 0 bis 3,5 %. Die Ergebnisse erscheinen anhand von Vergleichen mit medi-
zinischen Studien sinnvoll. 

In Kapitel 9 werden abschließend zusätzliche Komponenten für den Einsatz am bzw. mit dem 
Kühl-Kompressionssystem betrachtet. So hat beispielsweise bereits der eigens entwickelte 
Systemadapter aus Kapitel 5 zum schnellen Verbinden und Öffnen elektrischer, hydraulischer 
und pneumatischer Kontakte erste Tests bestanden und kann bei Messungen an Patienten zum 
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Einsatz kommen. Eine Bilanz über die eingehaltenen Forderungen und die noch zu bearbei-
tenden Wünsche rundet den Abschnitt zum Gerät ab. In einer groben Näherung kann anhand 
der Simulationsergebnisse die Beschleunigung des Schwellungsabbaus und die Verhinderung 
der Ausbildung des Schwellungsmaximum ¥
z���,A	a in Abschnitt 9.2.1 nur angenommen 

werden. Man geht von einer Verringerung der Schwellungszeit von 9,2 d aus. Zusätzlich wird 
die Empfehlung ausgesprochen, die beiden therapeutischen Effekte beim Einsatz des Kühl-
Kompressionssystems am Menschen alternierend einzusetzen, um den Effekt der Druckimpulse 
nicht durch die stärker beeinflussende Kühlung zu unterbinden. 

Den Vorschlag für eine allgemeine Vorgehensweise beim Entwurf von Kühl-Kompressions-
systemen an Frakturschwellungen enthält Kapitel 10. Es veranschaulicht das Vorgehen gra-
fisch. 

Zusammenfassend wird deutlich, dass das Ziel der Entwicklung und Validierung eines 
neuartigen technischen Gerätekonzepts zur Verringerung der Dauer einer Frakturschwellung 
erreicht ist. Wie gefordert, kommen Regelungen für die Kühltemperatur in den Kühladern und 
den Druck in den Kammern an einer Sprunggelenkfraktur zum Einsatz, die lokale Reaktionen 
auf Veränderungen in und an verschiedenen anatomischen Bereichen ermöglichen. Es entstand 
ebenfalls das gewünschte allgemeingültige Modell für die Untersuchung der Änderung des 

Blutvolumenstroms ¥q�� im Norm-Menschen bei Beeinflussung durch Temperatur- und 
Druckänderung von außen. Nach der Validierung konnten bereits erste Erfolge bezüglich seiner 
Funktionalität und der Sinnhaftigkeit für eine geeignete Parameterermittlung vor Patienten-
studien aufgezeigt werden. 

11.2 Weiterführende Aufgaben 

Nachfolgende Arbeiten an Therapiegeräten und Simulationsmodellen zur Behandlung von 
Frakturschwellungen sollten sich mit der Entwicklung von optimierten Kühl- und Druckkurven 
angepasst an verschiedene Patiententypen beschäftigen. Beispielsweise ist bei Personen mit 
einem erhöhten BMI eine größere Differenz zwischen anfänglicher Hauttemperatur und 
effektiver Kühltemperatur herzustellen als bei Patienten mit schmaleren Gewebeschichten 
[HOL-03]. Ebenfalls benötigen schlanke Probanden geringere Drücke als Adipöse. Für diese 
Optimierung ist es möglich, die entwickelten SimulationX-Modelle zu verwenden und aufzu-
bereiten. Zunächst bietet sich eine Optimierung der Kurven mit paralleler Validierung an 
Patienten und Probanden am bereits vorhandenen Norm-Menschen-Modell an. Nachfolgend 
kann dieses Modell hinsichtlich der Länge 5��� der Gefäße unterschiedlich langer Extremitäten 
sowie der Radien ��#� der Gewebedicken, beispielsweise der Dicke der Fettgewebeschicht, 
verändert werden, um auf anatomische Unterschiede einzugehen. In diesem Zug ist es ebenfalls 
möglich, das Modell auf eine Norm-Frau anzupassen. Änderungen der Körperkerntemperatur O1�� durch hormonelle Schwankungen treten hier zusätzlich auf. Außerdem sind Anpassungen 

der sinkenden Körperkerntemperatur O1�� bei Betrachtung von Personen mit zunehmendem 

Alter sowie tageszeitliche Schwankungen mit einem nächtlichen Abfall um ca. 1,4 °C 
umsetzbar [WIK-18k]. Bisher erfolgt die Betrachtung eines stehenden Patienten. Liegende 
Patienten sind bei Verzicht auf die Betrachtung von Höhenunterschieden der Gefäße ebenfalls 
simulierbar. Durch die Klassifizierung des Patienten kann man so eine sehr gut angepasste 
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Therapiekurve erzeugen. Nachfolgend kann das Modell auch an spezielle, von der Norm 
abweichende physiologische Regelungen, wie Bluthochdruck oder Raynaud-Syndrom, 
bezogen werden. Zur Validierung von Verbesserungen lässt sich die in Abschnitt 6.3 erstellte 
Kurve zur Ausbildung eines Schwellungsvolumens verwenden. Anhand der Optimierungen 
erhält man, wie in Abschnitt 9.2.4 angedeutet, Vorgaben für die Einstellung der Therapiegeräte. 
Medizinische Studien zum Abgleich der Parameter müssen sich anschließen. 

Durch stärkere Strukturierung der Gefäße und Schichten ist die Nachbildung verbesserter lokal 
betrachteter Einwirkungen realisierbar. So würde sich die Simulation von drei Kühladern im 
Fußbereich ermöglichen lassen. Durch Betrachtung des kompletten Wärmeein- und -ausstroms 
über den gesamten Körper, wie in Anhang A.3 angedeutet, sowie durch Kopplungen in den zu- 
und abführenden Gefäßen der Extremität zum Erzeugen eines arteriovenösen 
Wärmeaustausches [SIL-12] erreicht das Modell zusätzlich eine größere Übereinstimmung mit 

der Wirklichkeit. Veränderungen des Herzminutenvolumens ¥q9^C bei körperlicher 

Anstrengung und erhöhte Wärme �q��,Ún� durch Muskelarbeit erweitern das Modell vom 

mobilisierten Patienten auf einen größeren Anwendungsbereich. Eine Veränderung der Um-
gebungstemperatur O�
B ist ebenfalls denkbar. Entsprechend müssten die Arten der Wärme-
abfuhr, z. B. auf Schwitzen, erweitert werden. Denkbar ist es ebenfalls, die Einwirkungen der 
simulierten Therapiegeräte zu verbessern, indem beispielsweise der Einfluss der Erwärmung in 
den Druckkammern, die sich lokal über den Kühladern befinden, in die Simulation mit 
einfließen sollte. Derartige kombinierte Simulationen aus Temperatur- und Druckeinwirkung 
setzen eine Verbesserung der Rechentechnik bzw. der Simulationsumgebung voraus. 

Bezüglich einer Optimierung der Funktionsmuster ist es sinnvoll, überlappende Druckkammern 
zu gestalten, um eine komplette Stützstruktur des Sprunggelenks zu gewährleisten. Um 
zusätzlich noch realistischere Druckverläufe zu gestalten, könnte man die Reihenfolge der 
Druckeinwirkung auf verschiedene Bereiche der unteren Extremität ermitteln und die dadurch 
entstehende Muskelanspannung beim Gehen untersuchen [CAR-98, GÖT-16, WIN-91]. 
Eventuell ist es sogar möglich, durch geeignete Druckkammerformen und Ventilwirkung eine 
kreisende Druckeinwirkung wie bei der manuellen Lymphdrainage nachzubilden. Weiterhin 
bieten sich statt DEHP als Weichmacher des Materials PVC andere Substanzen an, wie 
Mesamoll oder Hexamoll DINCH, die für sensiblere Anwendungsbereiche besser geeignet 
scheinen [WIK-19b]. Die Kühladern könnten statt mit dem zwar flexiblen, jedoch für die 
anatomische Anpassung noch relativ steifen PolyFlex aus anderen Werkstoffen gedruckt 
werden. Der Druck mit Silikonen nach neuesten Verfahren ist überlegenswert [BRA-16]. 
Hinsichtlich der Programmierung der Regelkreise bieten sich für den Einsatz an Patienten 
Fuzzy-Logiken oder Neuronale Netze an, um medizinisches Vorwissen einzubeziehen und 
Verbesserungen der therapeutischen Parameter durch strukturiertes Lernen des Systems zu 
erreichen. 

Weiterführende Untersuchungen zu anderen therapeutischen Vorgehensweisen bieten sich 
ebenfalls an. GOATS [GOA-89] empfiehlt z. B. eine Beschleunigung der Frakturheilung durch 
den Einfluss elektromagnetischer Felder bestimmter Frequenzen auf das verletzte Gewebe. 
Eigene Überlegungen stellen Tests zur Wirkung von Verdunstungseffekten vor, wie bei der 
Anwendung von Wadenwickeln, oder ähnlichen Temperaturreizen an der gesunden Extremität. 
Annahmen legen nahe, dass bei Reizung des Körpers an einer unbeschädigten, vom Frakturbe-
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reich entfernten Stelle der Körper mit einer erhöhten Durchblutung dieser Region reagieren 
muss. Dadurch wird der Volumenstrom in der beschädigten Extremität verringert bzw. nicht 
erhöht. Medizinische Studien sollten diese Sachverhalte überprüfen. 

Neben den technischen Verbesserungen an den Funktionsmustern und den Simulationsmo-
dellen ergibt sich Bedarf an der Erweiterung der mathematisch-physiologischen Zusam-
menhänge des medizinischen Vorwissens. Beispielsweise empfiehlt sich die weitere Unter-
suchung des sehr komplexen Lymphsystems. Zusätzlich sind die Zusammenhänge bei der 
Ausbildung des in Abschnitt 2.2.2 nach [THO-85, LAV-85] angegebenen Temperaturplateaus 
genauer zu untersuchen. Auch der in Abschnitt 2.3.3 angesprochene BAYLISS-Effekt zur myo-
genen Autoregulation auf den Abfall des transmuralen Druckgradienten bietet sich zur weiter-
führenden Untersuchung und Implementierung in das Simulationssystem an. Zusätzlich ist es 
interessant zu wissen, ob es beim Entstehen einer Fraktur auch zur Vasodilatation in den 
Arteriolen der tiefer liegenden Muskelschicht kommt. 

Eine Visualisierung zwischen dem Stand der Technik, dem Beitrag der Arbeit und möglichen 
weiterführenden Verbessungen in Bezug auf die zeitliche Anpassung der Genesung der Frak-
turschwellung bzw. -heilung ist Abbildung 100 zu entnehmen. 
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Abbildung 100: Schematische Darstellung der Einordnung der Arbeit bezüglich des Standes 
der Technik, des Beitrags der Arbeit und weiterführender Entwicklungen auf die zeitliche 
Verbesserung zwischen Frakturentstehung und Genesung (grün: technische Neuerungen, 
grau-grün: erarbeitete therapeutische Grenzwerte, orange: zukünftige Verbesserungen)
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Glossar 

Die Informationen für das Glossar sind dem Pschyrembel [PSC-14], der Wikipedia [WIK-19] 
und dem DocCheck Flexikon [DOC-19] entnommen. 

Abdomen Bereich des Rumpfes zwischen Brustkorb und Becken 

Akren Körperteile des Menschen, die am weitesten vom Rumpf entfernt sind, z. B. Hände, Füße, Nase, etc. 

Aktionspotenzial Potenzialunterschied zwischen intrazellularem und extrazellularem Raum zur Reizweiterleitung 
an einer Nervenzelle, umgangssprachlich Nervenimpuls 

akut schnell oder plötzlich aufgetreten im medizinischen Sinn 

Akute-Phase-Protein Plasmaprotein mit immunbeeinflussender Wirkung, dient der Wiederherstellung der Ho-
möostase 

Aldosteron Hormon aus der Nebennierenrinde, beeinflusst die Ausscheidung aus der Niere und damit indirekt das 
Blutvolumen 

amorph Stoff mit ungeordneter Atomstruktur 

Anaphylaxie akute, pathologische Reaktion des Immunsystems auf chemische Reize 

Anästhesie Unempfindlichkeit gegen Schmerz-, Temperatur- oder Berührungsreize 

Anastomosen natürliche Verbindung zwischen Lymphgefäßen in Form von Knotenpunkten 

Angiogenese Wachstumsprozess neuer Blutgefäße durch Sprossungs- und Spaltungsvorgänge aus bereits vor-
handenen 

Angiotensin Hormon zur Aufrechterhaltung des Blutdrucks und des Wasserhaushalts 

Antagonist Muskel, der gedehnt wird, wenn ein entsprechender (agonistischer) Muskel eine Bewegung oder 
Haltearbeit verrichtet 

Anthropometrie Lehre der Ermittlung und Anwendung der Maße des menschlichen Körpers 

Antigen von Organismus als fremd erkannte Substanz, löst Immunreaktion aus 

Antikörper Stoffe der Immunabwehr (Immunglobuline), reagieren spezifisch mit Antigenen 

Arteriosklerose krankhafte Ablagerung von Stoffen in den Blutgefäßen, die diese zusetzen und verschließen 
können 

Atrophie Rückbildung eines Organs oder Gewebes 

B-Lymphozyten gehören zu den Leukozyten, sind als einzige Zellen in der Lage Antikörper zu bilden 

Bindegewebe Bezeichnung verschiedener Gewebetypen aus allen Bereichen des Körpers mit vielfältigen Aufga-
ben, z. B. der Aufrechterhaltung von Organformen, dem Beschädigungsschutz und dem Wasserspeicher 

Blutplasma flüssiger Anteil des Blutes  

Detonisierung Entspannung nach Anspannungszustand eines Muskels (Tonus) 

Diastole Entspannungs- und Füllungsphase im Pumpzyklus des Herzens 

dikrotischer Peak Nebenmaximum der Druckkurve durch Superposition der orthogonalen Druckwelle 

Dislokation Verschiebung, z. B. von Knochenbruchstücken gegeneinander 

distal vom Körperzentrum entfernt 

diuretisch harntreibend 

dorsal zum Hand- oder Fußrücken hin gelegen 
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Embolie partieller oder vollständiger Verschluss eines Gefäßlumens 

Endothel einschichtige Innenauskleidung der Gefäße mit Zellen 

Entzündungszellen auch Immunzellen, Bildung bei Abwehrreaktionen im Körper, z. B. Makrophagen, Lymph-
ozyten, etc. 

Epithelgewebe Deckgewebe und Drüsengewebe 

Erythrozyten rote Blutkörperchen 

Eversion medizinischer Begriff der Bewegung der Fußsohle weg von der Sagittalebene 

Exsudation durch eine Entzündung hervorgerufener Austritt von Blutbestandteilen aus den Kapillaren in das In-
terstitium 

extrakorporal außerhalb des Körpers befindlich 

Extremität Gliedmaßen, unterschieden in obere (Arme) und untere (Beine) Extremitäten 

Faszien Weichteil-Komponenten des Bindegewebes, die die Muskeln im ganzen Körper umhüllen 

femoral zum Oberschenkel gehörig 

Fibercast Bandage aus Fiberglas 

Fibroblast Zelle des Bindegewebes 

Fibroblast Growth Factor (FCF) angiogenetischer Wachstumsfaktor, beteiligt am Vorgang der Wundheilung 

Filtration Teilbereich der Mikrozirkulation, in dem eiweiß- und blutzellenfreie Flüssigkeit aus den Kapillaren in 
das Interstitium gedrückt wird 

Fragmente Bruchstücke, z. B. eines Knochens 

Frakturen komplette oder inkomplette Unterbrechung der Kontinuität des Knochengewebes 

Geflechtknochen charakteristischer Knochen, der durch unregelmäßige Anordnung von Kollagenfasern und Os-
teozyten auftritt 

Geschwür schlecht heilender Substanzdefekt der Haut 

glatte Muskulatur unwillkürlich kontrahierende Muskulatur in den Wänden der meisten Hohlorgane 

Granulationsgewebe zell- und gefäßreiches Bindegewebe, entsteht bei Gewebeneubildung in der sekundären 
Frakturheilung 

Hämatom tiefergehende, massive Blutansammlung im Gewebe oder in einer Körperhöhle, oft als Bluterguss 
bezeichnet 

Hämoglobin eisenhaltiger roter Blutfarbstoff der Erythrozyten, zuständig für den Sauerstoff-Transport 

Hämolyse Auflösen von Erythrozyten durch die Zerstörung der Zellmembran 

Herzinsuffizienz Herz kann benötigte Blutmenge des Körpers nur durch Druckanstieg in den Herzvorhöfen 
fördern, krankhaft 

Hinterhorn Teil des Rückenmarks 

Histamin zu den Gewebshormonen gehörig, Mediator für Entzündungsreaktionen, löst an Blutgefäßen eine Va-
sodilatation und eine Erhöhung der Gefäßpermeabilität aus 

Homöostase Gleichgewicht im Organismus, wird über Regelkreise von Hypothalamus, Hormon- und Nerven-
system hergestellt 

hydrostatischer Druck Druck an einem definierten Punkt in einer ruhenden Flüssigkeit, nimmt proportional zur 
Tiefe zu 

Hyperämie Blutüberfüllung eines Organs, entweder durch Muskelarbeit oder Gefäßerweiterung bei Entzündung 
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Hypothalamus Teil des limbischen Systems im Gehirn 

Hypothermie Zustand der (Unter-)Kühlung des Körpers bzw. eines Gewebes nach einer längeren und stärkeren 
Einwirkung von Kälte 

Hypovolämie Volumenmangel durch Blutverluste aufgrund innerer und äußerer Blutungen 

Hypoxie Mangelversorgung von Gewebe mit Sauerstoff 

idiopathisch ohne bekannte Ursache 

Immunglobuline Stoffe der Immunabwehr (Antikörper), reagieren spezifisch mit Antigenen 

Immunreaktion Reaktion zur Beseitigung eines schädigenden Reizes und Vorbereitung von Reparaturvorgängen 
im Körper 

Indikation Kriterium zur gerechtfertigten Anwendung eines bestimmten klinischen Verfahrens 

interstitiell gelegen zwischen den Körperzellen 

Interstitium Zellzwischenraum, z. B. Binde- und Stützgewebe, Epithelgewebe oder Muskelzellen 

in-vitro außerhalb des lebenden Organismus 

in-vivo innerhalb oder an einem lebenden Organismus 

Inzidenz statistischer, medizinischer Ausdruck für die Häufigkeit von Neuerkrankungen innerhalb einer defi-
nierten Population über einen bestimmten Zeitraum 

Inzisur Einschnitt im Kurvenverlauf in der Physiologie 

Ischämie verminderte oder unterbrochene Organ- oder Gewebedurchblutung infolge mangelnder arterieller 
Blutzufuhr 

isometrische Kontraktion Muskel führt ausschließlich eine Spannungsänderung, aber keine Längenänderung 
durch 

Kallus neu gebildeter Knochen nach Fraktur an einer Bruchstelle bei sekundärer Frakturheilung 

Kälteverbrennung Gewebezerstörung durch zu starke Kälteeinwirkung  

Kapillaren kleinste Blutgefäßeinheit 

Kollagen Strukturprotein des Bindegewebes 

kolloidosmotischer Druck osmotischer Druck verursacht durch gelöste Teilchen, im Interstitium ca. 0,7 kPa 
(5 mmHg) [PSY-14] 

Kompartmentsyndrom potenziell lebensgefährliche Funktionsstörung in geschlossenen anatomischen Kompar-
timenten durch erhöhten Druck aufgrund von Flüssigkeitsansammlungen oder übermäßiger externer Kom-
pression 

konservativ nichtoperative oder schonende chirurgische Behandlung 

konstringieren Zusammenziehen von Muskeln, Gefäßen, etc. 

Kontraindikation Kriterium, dass die Anwendung eines Verfahrens bei Auftreten in jedem Fall verbietet 

Kortikalis kompakte Knochengewebeschicht unmittelbar unterhalb des Periost 

Kryotherapie Kälteerzeugung zur Hemmung entzündlicher Prozesse oder Hämatombildung 

kutan anatomischer Bereich der Haut 

Lamellenknochen Knochen mit parallel verlaufenden Kollagenfasern 

lateral seitlich gelegen (anatomische Richtung) 

Leberzirrhose chronische Lebererkrankung 

Leukozyten weiße Blutkörperchen zur Abwehr von infektiösen Erregern 
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longitudinal Richtung zwischen unten und oben 

Lumen Bezeichnung für das Volumen im Innenraum eines Hohlorgans 

Lymphangion Teil eines Lymphgefäßes, der zwischen zwei Klappen liegt 

Lymphe wässrige, hellgelbe Flüssigkeit in den Lymphgefäßen, bildet das Zwischenglied zwischen Gewebsflüs-
sigkeit und Blutplasma 

Makrophagen Fresszellen, Leukozyten, Zellen des Immunsystems, dienen der Beseitigung von Mikroorganismen 
durch Phagozytose 

Mechanorezeptor Sinneszelle zur Umwandlung mechanischer Kräfte in Nervenerregung 

Mediatoren chemischer Botenstoff zur Signalübertragung oder chemischen Kommunikation 

medullär das (Knochen-)Mark betreffend 

Metabolismus Stoffwechsel 

Mikrofibrillen Grundsubstanz des Bindegewebes 

Mikrozirkulation Blutzirkulation mit Austausch zwischen Blut und Interstitium im Bereich der Kapillaren 

Neuron Nervenzelle 

Neurotransmitter chemische Verbindung zur Reizweiterleitung an den Synapsen von Nerv zu Nerv 

Noradrenalin Neurotransmitter und Hormon, regt Herz-Kreislauf-System an 

Nozzle Druckkopfdüse des 3D-Druckers 

Ödem Schwellung von Körpergewebe infolge abnormer Flüssigkeitsansammlung 

Osteogenese Bildung von Knochengewebe 

Osteomyelitis infektiöse Entzündung des Knochenmarks, hervorgerufen durch Kontamination mit Bakterien 
aufgrund der besonderen Durchblutungssituation in der noch nicht verschlossenen Wunde 

Osteozyten reife Knochenzellen 

Patientencompliance Mitarbeit und Therapietreue eines Patienten, bezogen z. B. auf die vorschriftsmäßige Ein-
nahme von Medikamenten  

Perfusion Durchströmung des Körpers bzw. der Organe mit Blut (im engeren Sinne) 

Periost dünne Gewebeschicht auf der Außenseite der meisten Knochen 

peripheres Nervensystem alle Teile des Nervensystems außerhalb von Rückenmark und Gehirn 

peripherer Widerstand Widerstand im Körperkreislauf der Blutgefäße des Menschen 

Peripherie vom Körperstamm weg orientierte oder gelegene Strukturen  

Permeabilität Durchlässigkeit einer Biomembran für bestimmte Stoffe 

Phagozyten Fresszellen zum Abbau störender, fester Partikel im Organismus 

Phagozytose Aufnahme fester Partikel, wie Gewebetrümmer und Fremdkörper, in das Zellinnere von Phagozyten, 
Abbau dieser Partikel im Zellinneren 

Plaques krankhafte Ablagerung an den Blutgefäßwänden 

popliteal zur Kniekehle gehörig 

postoperativ nach einer Operation 

präoperativ vor der Operation 

Pronation medizinischer Begriff für Einwärtsdrehung der Gliedmaßen, z. B. die Drehung des Fußes um seine 
Längsachse unter Heben des äußeren Fußrandes und Senken des inneren Fußrandes ohne Bewegung der Ferse 
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Propriozeptor Sinnesapparate zur Wahrnehmung der Lage und Bewegung des eigenen Körpers im Raum 

Proteinurie Ausscheidung von Proteinen im Harn in pathologischer Menge 

proximal zum Körperzentrum hin 

pulmonal die Lunge betreffend  

quergestreifte Muskulatur willkürlich, aktiv ansteuerbare Muskulatur im Körper, z. B. Skelettmuskulatur 

radial zur Speiche (Radius) hin 

Radius Röhrenknochen des Unterarms, auch unter „Speiche“ bekannt 

Raynaud-Syndrom meist harmlose Erkrankung mit krampfartigen Verengungen der Blutgefäße, die zum Er-
blassen der Finger und Zehen führt, umgangssprachlich als Leichenfinger-Syndrom bekannt 

Reflexantwort unwillkürliche, motorische Reaktion des Körpers auf einen äußeren Reiz 

Refraktärzeit Zeitraum nach Auslösen eines Aktionspotenzials, in dem die ausgelöste Nervenzelle temporär 
keinen neuen Reiz weiterleiten kann 

Relaxation physiologische Lösung der Muskelspannung 

Resorption zelluläre Stoffaufnahme in biologische Systeme wie Blut- oder Lymphbahnen 

Sagittalebene in der Anatomie eine sich vom Kopf zum Becken und vom Rücken zum Bauch ersteckende Ebene 

Semilunarklappen halbmondförmige Klappen in den Lymphgefäßen zur Verhinderung des Rückstroms von Blut 

Skelettmuskulatur Muskeln zur willkürlichen, aktiven Körperbewegung 

Skelettszintigrafie nuklearmedizinisches bildgebendes Verfahren zum Nachweis von Knochenanteilen mit einem 
erhöhten Knochenstoffwechsel 

Spasmus Verkrampfung, nicht willkürlich hervorgerufene, starke und andauernde Kontraktion einzelner Muskeln 
und Muskelgruppen, häufig mit Schmerzen verbunden, Bezeichnung bei glatter Muskelatur  

Spongiosa schwammartige Knochengewebeschicht aus feinem Knochengewebe im Inneren des Knochens 

subkutan anatomischer Bereich des Binde- und Fettgewebes unmittelbar unter der Haut 

Sympathikus Teil des vegetativen Nervensystems, erhöht die nach außen gerichtete Aktionsfähigkeit bei tat-
sächlicher oder gefühlter Belastung des Organismus 

Synapse Verbindungsstelle zur neuronalen Verknüpfung zwischen zwei Nervenzellen 

Systole Anspannungs- und Austreibungsphase im Pumpzyklus des Herzens 

Thermohomöostase Konstanthalten der Körperkerntemperatur 

Thermogenese Bildung thermischer Energie durch Stoffwechselaktivitäten 

Thrombose vollständiger oder partieller Verschluss von Blutgefäßen durch Blutgerinnung mit Thrombenbildung 

Thrombus Blutgerinnsel in Gefäßen oder Herzwand 

Tonus Anspannungszustand eines Muskels 

transmural durch eine Organwand hindurch 

Trauma Schädigung, Verletzung oder Verwundung an lebendem Gewebe, die durch Gewalteinwirkung von außen 
entsteht 

Varizen schlauchförmig erweiterte oder ausgesackte Venen, krankhaft 

vaskulär die Blutgefäße betreffend 

Vascular Endothelial Growth Factor (VEGF) angiogenetischer Wachstumsfaktor, beteiligt am Vorgang der 
Wundheilung 
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Vasodilatation Erweiterung von Blutgefäßen 

Vasokonstriktion Verengung von Blutgefäßen 

Vasomotion spontan oszillierende, präkapillare Vasokonstriktion mit Frequenzen von 1 bis 20 min-1 

Venenbogen Verbindungen einzelner Venen 

Venenthrombose, tiefe Gefäßverstopfung durch Bildung eines Blutgerinnsels in einem Blutgefäß der tiefen 
Beinvenen 

ventral bauchseitig gelegen (anatomische Richtung) 

Ventrikel Herzkammer 

vitale Reaktion systematische oder lokale Reaktion des lebenden Organismus auf verschiedene (schädigende) 
Einflüsse 

Zytokine körpereigene Signalmoleküle bei der Immunreaktion, dienen zur Zelldifferenzierung und zum Wachs-
tum 
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Anhang A   Physiologische Parameter 

A.1  Wärmeausdehnungskoeffizient von Blut 

 

Abbildung 101: Verlauf des Wärmeausdehnungskoeffizienten °�� von Blut in Abhängigkeit 

von der Bluttemperatur O�� [nach HIN-85] 
 

A.2  Mensch-Extremitäten-Modell nach FIALA 

Tabelle 47: Gewebe-Parameter des Menschen-Modells von „Bein“ und „Fuß“ nach [FIA-98, 

FIA-99, PZE-09] 

 Bein Fuß 

Abkürzung zum 
Einsatz statt part 

leg foot 

Gewebematerial Knochen Muskel Fett Haut Knochen Muskel Fett Haut 

Abkürzung zum 
Einsatz statt tis 

bone musc fat skin bone musc fat skin 

�Q]k,����,�#� in cm 2,20 4,80 5,33 5,53 2,00 2,50 3,26 3,50 

³����,�#�               

in W ∙ m×h ∙ K×h 

0,75 0,42 0,16 0,47 0,75 0,42 0,16 0,47 

3����,�#�               

in J ∙ kg×h ∙ K×h 

1700 3768 2300 3680 1700 3768 2300 3680 

ª��,P,����,�#� in 

 l ∙ s×h(pro mi) 

0,0000 0,5380 0,0036 1,0500 0,0000 0,5380 0,0036 1,5000 

�A,P,����,�#�          

in W ∙ m×i 

0 684 58 368 0 684 58 368 

��� (ohne Einheit)    0,115    0,05 

��
 (ohne Einheit)    0,2    0,3765 

mit �Q]k,����,�#� Geweberadius nach FIALA; ³����,�#�  Wärmeleitfähigkeit; 3����,�#� spezifische Wärmekapazität; ª��,P,����,�#� Basalwerte von Blutperfusionsrate bezogen auf ein durchblutetes Volumen; �A,P,����,�#� Basalwerte 

von Stoffwechselrate; ��� Wichtungskoeffizient für die Vasodilatation; ��
 Wichtungskoeffizient für die Vaso-
konstriktion. 
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A.3  Wärmebetrachtungen für den gesamten Körper 

Wärmeabgabe vom Körper 

Wieviel Wärme der Körper nach außen abgibt, hängt von der Temperaturdifferenz zwischen 
ihm und seiner Umgebung ab. Bei der Indifferenztemperatur, d. h. der Außentemperatur mit 
einem Minimum an Regulationsmechanismen für eine stabile Körpertemperatur, von ca. 27 bis 
32 °C ist der Wärmeverlust am kleinsten [FAH-15]. Für die Berechnung der Wärmestrahlung �q�	�. geht man von einem geschlossenen Raum mit der Wandtemperatur *�
B aus. Nach dem 
STEFAN-BOLTZMANN-Gesetz ergibt sich folgende Gleichung:  

 �q�	�. = ����� ∙ · ∙ ±���� ∙ ÖO���"1% − O�
B%Ù, (80) 

mit · = 5,67 ∙ 10×¢ �Ar,+  STEFAN-BOLTZMANN-Konstante; O���"1 und O�
B in K. 

 

Der Emissionsgrad ±���� menschlicher Haut im IR-Bereich liegt bei 0,989 [STE-73]. Bei einer 

mittleren Hauttemperatur O�>#?,A von 34,4 °C [FIA-98] ist bedingt durch den Effekt der 

Wärmeisolation auf der Außenseite der Kleidung nur noch eine Temperatur O���"1 von 28 °C 

zu finden. Die durchschnittliche Wärmestrahlung �q�	�. beträgt für diesen Fall 46,8 W. Aus-

gehend von SPECHT [SPE-05], dass �q�	�. 46 % der Wärmeabgabe bei O�
B,b�� von 20 °C 

ausmacht, kann man anhand der prozentualen Verteilung auf die Wärmekonvektion �q��
B mit 

der Umgebungsluft (33 %), auf den Wärmestrom �q�B	� durch Verdunstung über die Haut 

(12 %) und auf den Wärmestrom �q��
� durch die Abgabe von erwärmtem Wasser mit der 

Atemluft (2 %) schließen. Diese Verteilung ist nach einer grafischen Darstellung in [FAH-15] 
auch annähernd bei O�
B von 24 °C gültig. Der gesamte vom menschlichen Körper abzu-

führende Wärmestrom �q���� kann mit Hilfe des FOURIER‘schen Gesetzes bestimmt werden und 

bestätigt die zahlenmäßig aus Gl. (80) geschlossenen Werte:  

 �q���� = g���"1 ∙ ����� ∙ ÖO�>#?,A − O�
BÙ = 101,4 W, (81) 

mit Wärmedurchgangskoeffizient g���"1 = 5 
�Ar∙, eines normal bekleideten Menschen [SPE-05]. 

 

Die Wärmeleitung �q��
� mit der Umwelt wird aufgrund der geringen Wärmeleitfähigkeit ³	.� 

von Luft mit 0,0262 
�A∙, [WIK-18i] vernachlässigt. 

Wärmeentstehung und -einspeisung im Körper 

Das sogenannte Integrationszentrum für die Thermoregulation im Menschen liegt in der Area 
hypothalamica posterior im Hypothalamus, einem Teil des limbischen Systems des Menschen 
[BIR-10, CAV-06]. Dort wird eine optimale Solltemperatur O1�� von 37 °C [FIA-99] für den 

Körperkern festgelegt, welcher Schädel und Bauchraum umfasst. Die Extremitäten und die 
Akren bilden die Körperschale und weisen entsprechend geringere Temperaturen auf. Zur Kon-
stanthaltung von O1��, was als Thermohomöostase bezeichnet wird, dienen die unter Bildung 

von thermischer Energie (Thermogenese) ablaufenden Energieumwandlungen innerhalb des 
Stoffwechsels (biologische Oxidation) (F�1�A → 35 % F�1�A + 65 % F"1��A) und die Ener-
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gietransformation bei Bewegung der Muskulatur (F�1�A → 25 % F=.
 + 75 % F"1��A) [FAH-
15]. Der Grundumsatz u�	
	� des Norm-Menschen beträgt nach Gl. (9) 84,4 W. Unter 
Betrachtung eines mobilisierten Patienten muss dieser mit einem Aktivitätsfaktor g�kE, dem 
sogenannten PAL-Wert für „physical activity level“, von 1,3 multipliziert werden [WIK-19a]. 
Der Gesamtumsatz uA�	",��
 des Patienten beträgt daher 109,72 W. Lediglich eine Differenz uA�	",=.
 von 8,32 W zum abgeführten Wärmestrom �q���� wird für die Bewegung mit F=.
 

verwendet. Anhand von �q���� und der Anteile yy}q ~�,�,��� der Organsysteme an der 

Wärmebildung, wie es in Tabelle 48 dargestellt ist, kann auf die Wärmeentwicklung �q��,A�	",��� beim mobilisierten Patienten in den jeweiligen Organsystemen geschlussfolgert 

werden. Die Angaben zur unteren Extremität werden dabei wieder entsprechend der Festlegung 
aus Abschnitt 6.2.1 mit yynop aus den ursprünglichen Angaben in Klammern berechnet und 
von den org-Anteilen Mus sowie Rest abgezogen. 

Tabelle 48: Anteile der Organsysteme an der Wärmebildung im Körper und entsprechende 
Wärmeströme (zur Modellierung abgeleitete bzw. geschätzte Werte sind mit dem Symbol „≈“ 

gekennzeichnet) 

Organ Gehirn Brust- und 
Bauch-
eingeweide 

Muskeln, 
Haut 

Rest (z. B. 
Skelett) 

untere 
Extremität 

Quelle 

Abkürzung statt 
Index org 

Bra Guts Mus Rest uEx  

yy}q ~�,�,���  in % 16 56 ≈ 14,4 (18) ≈ 8 (10) ≈ 5,6 [SIL-12] 

�q��,A�	",��� in W 16,2 56,8 14,6 (18,3) 8,1 (10,2) 5,8  

mit yy}q ~�,�,���  Anteile der Organsysteme an der Wärmebildung; �q��,A�	",��� Wärmeentwicklung in den Organ-

systemen beim mobilisierten Patienten. 
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Anhang C   Bestimmung der Kenngrößen SM, RM und KM 

Zur Ermittlung der Kenngrößen �^, �^ und c^ aus bekannten Werten hat FerroTec spezielle 
Berechnungsgrundlagen zur Verfügung gestellt [FER-15]. Diese gelten im Temperaturbereich 
von -100 °C bis +150 °C für Peltier-Elemente mit einer Anzahl sQ�,�
 von 71 Thermopaaren 

bzw. pn-Übergängen bei einem Strom _Q�,��D von 6 A unter der Voraussetzung ∆O��D > 0, 

nachfolgend mit dem Index „FT“ versehen. Um einen Bezug zum in dieser Arbeit verwendeten, 
baugleichen Peltier-Element des Typs RIME-74 zu schaffen, sind anschließende Betrachtungen 
unter Einbeziehung der Anzahl s\]^�,�
 an Thermopaaren und des Maximalstroms _\]^�,A	a 

im RIME-74 durchzuführen. Die Berechnungen werden nachfolgend erläutert. 

Bestimmung des SEEBECK-Koeffizienten ,- 

Die jeweils auf eine Seite des Peltier-Elements bezogenen SEEBECK-Koeffizienten �^,df und �^,de müssen getrennt voneinander einmal für die Heißseiten-Temperatur O1 und einmal für die 

Kaltseiten-Temperatur O� bestimmt werden:  

 �^,df/e = 2h ∙ O1 �⁄ + 2( ∙ O1 �⁄ (
2 + 2i ∙ O1 �⁄ i

3 + 2% ∙ O1 �⁄ %
4 . (82) 

Die spezifischen Koeffizienten 2h, 2(, 2i und 2% weisen folgende Werte auf:  

 

2h = 1,33450 ∙ 10×( VK, 
2( = −5,37574 ∙ 10×� VK(, 
2i = 7,42731 ∙ 10×î VKi, 

2% = −1,27141 ∙ 10×� VK%. 

(83) 

Abschließend ermittelt man den für dieses gesamte Peltier-Element geltenden SEEBECK-Ko-

effizienten �^,Q� der Einheit 
C,:  

 �^,Q� = �^,df − �^,de∆O��D . (84) 

Um den in dieser Arbeit anzuwendenden SEEBECK-Koeefizienten �^ für das RIME-74 zu 
ermitteln, gilt:  

 �^ = �^,Q� ∙ s\]^�,�
71 . (85) 
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Bestimmung des elektrischen Modulwiderstandes .- 

Die für die Berechnung der JOULE’schen Wärme �q �1 bzw. �q �� benötigten Modulwiderstände �^,df und �^,de können in ähnlicher Art anhand eines Polynoms vierter Ordnung ermittelt 

werden:  

 �^,df/e = �h ∙ O1 �⁄ + �( ∙ O1 �⁄ (
2 + �i ∙ O1 �⁄ i

3 + �% ∙ O1 �⁄ %
4 . (86) 

Die spezifischen Koeffizienten �h, �(, �i und �% weisen folgende Werte auf:  

 

�h = 2,08317 Ω, 
�( = −1,98763 ∙ 10×( ΩK, 
�i = 8,53832 ∙ 10×� ΩK(, 

�% = −9,03143 ∙ 10×¢ ΩKi. 
(87) 

Abschließend ermittelt man den für dieses gesamte Peltier-Element geltenden elektrischen 
Modulwiderstand �^,Q� der Einheit Ω:  

 �^,Q� = �^,df − �^,de∆O��D . (88) 

Um den in dieser Arbeit anzuwendenden Modulwiderstand �^ für das RIME-74 zu ermitteln, 
gilt:  

 �^ = �^,Q� ∙ 6 A_\]^�A	a ∙ s\]^�,�
71 . (89) 

Bestimmung der Wärmeleitfähigkeit /- 

Die Wärmeleitfähigkeiten  c^,df und c^,de werden in analoger Art ermittelt:  

 c^,df/e = gh ∙ O1 �⁄ + g( ∙ O1 �⁄ (
2 + gi ∙ O1 �⁄ i

3 + g% ∙ O1 �⁄ %
4 . (90) 

Die spezifischen Koeffizienten gh, g(, gi und g% weisen folgende Werte auf:  

 

gh = 4,76218 ∙ 10×h WK , 
g( = −3,89821 ∙ 10×� WK(, 
gi = −8,64864 ∙ 10×� WKi, 
g% = 2,20869 ∙ 10×¢ WK%. 

(91) 
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202 Anhang C   Bestimmung der Kenngrößen SM, RM und KM 

Abschließend ermittelt man die für dieses gesamte Peltier-Element geltende Wärmeleitfä-

higkeit c^,Q� der Einheit 
�, :  

 c^,Q� = c^,df − c^,de∆O��D . (92) 

Um die in dieser Arbeit anzuwendende Wärmeleitfähigkeit c^ für das RIME-74 zu ermitteln, 
gilt:  

 c^ = c^,Q� ∙ _\]^�A	a6 A ∙ s\]^�,�
71 . (93) 
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