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Kurzfassung

Kurzfassung

Die messtechnische Erfassung humanphysiologischer Parameter ist flir die moderne Wundheil-
kunde, vor allem fiir die Diagnostik und Behandlung chronischer Wunden, von duRerster Wichtigkeit.
Es werden biosensorischen Systeme bendtigt, die einerseits eine ausreichende Messgenauigkeit auf-

weisen missen, andererseits in Wundverbande und Wundbandagen integriert werden kdnnen.

In dieser Arbeit werden textile Sensorsysteme fir die In-situ-Erfassung physiologischer Parameter
entwickelt, die die Messung der Wundtemperatur, der Wundfeuchte, des pH- und Lactatwerts sowie
die Konzentration neutrophiler Fingermolekile (neutrophil extracellular traps - NET) des Wundexsu-
dats ermdglichen. Die Auslegung und Entwicklung dieser Sensoren erfolgt gemaR medizinischen,
messtechnischen und textiltechnischen Anforderungen. Die Herstellung der Sensoren erfolgt durch
das Flechten, mit dem Funktions-, Elektroden- als auch Strukturmaterialien textiltechnisch zu kom-
plexen Konstruktionen verarbeitet werden. Fir die Integration einzelner, garnformiger Sensoren
werden die textilen Flachenbildungsverfahren des Stickens, des Strickens, des Webens und des Wir-
kens untersucht. Hierzu wird eine anforderungsgerechte Anordnung der Sensoren entwickelt, die in
der geometrischen Gestalt marktiblichen Wundverbanden entspricht. Die Einzelsensoren werden

anschlieend elektrisch kontaktiert und mit Zuleitungen zu einem Sensorsystem verknupft.

Die Einzelsensoren werden umfangreich experimentell charakterisiert und hinsichtlich ihrer Messfa-
higkeit und messtechnischer Stabilitdat bei mechanischen Einfllissen sowie Einsetzbarkeit untersucht.
Hierzu werden insbesondere die messtechnischen Empfindlichkeiten, das Hysterese-, Einschwing-
und Langzeitverhalten untersucht. In den mechanischen Untersuchungen werden Querdruck-, Zug-
und Biegebelastung der Einzelsensoren betrachtet. Anhand der Untersuchungen der Quereinfliisse
der Sensoren untereinander sowie auch die Betrachtung der Biokompatibilitdt soll ein Gesamtbild
der Anwendbarkeit des Systems geschaffen werden. AbschlieRend werden Konzepte fiir eine allge-
meingiltige Auslegung und Anwendung von Bio-Sensorsystemen entwickelt, die auch fiir andere

Anwendungsbereiche abseits der sensorischen Untersuchung chronischer Wunden giiltig sind.

Mit den in dieser Arbeit entwickelten Sensoren und Sensorsystemen soll ein Beitrag zur verbesserten
Echtzeit-Diagnostik sowie auch Wundbehandlung geleistet und auch aufgezeigt werden, dass eine
Herstellung und Integration von komplexer Sensorik mit textiltechnischen Verfahren moglich ist. Dies
erfordert die Konzeption und die technologische Umsetzung neuer Verfahren zur Herstellung von

textilbasierten Wundmonitoringsensoren sowie die Fertigung von Funktionsdemonstratoren.






Abstract

Abstract

The measurement of human physiological parameters is of utmost importance for modern wound
healing, especially for the diagnosis and treatment of chronic wounds. Biosensor systems are needed
which must have sufficient measuring accuracy and can be integrated into wound dressings and

wound bandages.

In this thesis, textile sensor systems for the In-situ measurement of physiological parameters are
developed, which enable the measurement of wound temperature, wound moisture, pH and lactate
values as well as the NET concentration of the wound exudate. These sensors are designed and de-
veloped according to medical, metrological and textile requirements. The sensors are manufactured
by braiding, in which functional and structural materials are processed into complex constructions
using textile technology. For the integration of the individual, yarn-shaped sensors, the textile sur-
face formation processes of embroidery, warp-knitting, weaving and weft-knitting are examined. For
this purpose, an arrangement of the sensors is developed that meets the requirements and corre-
sponds to the geometric shape of commercially available wound dressings. The individual sensors

are then contacted and linked to a sensor system.

The individual sensors are comprehensively characterised experimentally and investigated with re-
gard to their detection capability as well as metrological stability under mechanical influences and
the aspects of applicability. In particular, the metrological sensitivities, the hysteresis, transient and
long-term behaviour were investigated. In the mechanical investigations, transverse pressure, ten-
sile and bending loads of the individual sensors are considered. The investigations of the transverse
influences of the sensors among each other as well as the consideration of the biocompatibility are
to give an overall picture of the applicability of the system. Finally, concepts for a generally valid
design and application of bio-sensor systems are developed, which are also valid for other areas of

application apart from the sensory examination of chronic wounds.

The sensors and sensor systems developed in this work are intended to make a contribution to im-
proved diagnostics and wound treatment and also to demonstrate that it is possible to manufacture
and integrate complex sensors using textile technology processes. This requires the conception and
technological implementation of new processes for the manufacturing of textile-based wound mon-

itoring sensors as well as the production of functional demonstrators.
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A/D-Wandler
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AiF
CAB
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CHS
cGAS
CcMC
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CvD
DMEM
DNS
EDC

Arbeitselektrode

Analog-Digital-Wandler

Silber (lat. Argentum)

Gold (lat. Aurum)

Arbeitsgemeinschaft industrieller Forschungsvereinigungen Otto von Guericke e.V.
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TFP
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A
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CF

)

E0

DH

Q
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Structural Health Monitoring (Strukturiiberwachung)

Sub Miniature B (Miniaturisierte Koaxialstecker Typ B)

Systeme international d’unités (Internationales Einheitensystem)
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%
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Ohmscher Widerstand Q
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1 Einleitung und Problemstellung

Die Betrachtung humanphysiologischer Vorgange zur Einschatzung des Gesundheitszustandes ist ein
elementarer Bestandteil des kulturellen Zusammenlebens der Menschheit. Die fortschreitende tech-
nologische Entwicklung von Sensoren erlaubt, ein immer genaueres Abbild dieser physiologischen

Vorgange zu erhalten und daraus gesundheitsforderliche MaRnahmen ab- sowie auch einzuleiten.

Fiir die Diagnostik und Analyse der Heilvorgange von chronischen Wunden ist die Entwicklung von
Sensoren in besonderem MaRe sowohl eine groBe Herausforderung als auch eine immense Chance,
um die Lebensqualitdt von Patienten erheblich zu steigern. Der Begriff Wundmonitoring bedeutet
bei chronischen Wunden anstelle einer Momentaufnahme eine langfristige Betrachtung, da die bio-
chemischen Zusammenhange sowohl hochkomplex sind als auch bei jedem Menschen individuell

ablaufen.

Neben dem medizinischen Bestreben der sensorischen Uberwachung von chronischer Wunden be-
steht auch ein volkswirtschaftliches Interesse, da sowohl die steigende Anzahl an Patienten mit chro-
nischen Wunden sowie auch die Behandlungskosten in erheblichem Malle das Gesundheitswesen

in Deutschland und auch weltweit betrifft [Danzer, 2014; Dissemond, 2021].

-

Station Datum
1 63 4 g l

Patientendaten Hz. der pii

i1 2 3 4 5 & 7 8 9 10

Abbildung 1-1: Ulcus Cruris (Unterschenkelgeschwiir) als Beispiel einer chronischen Wunde [Aschoff, 2019]

Flr die Einschatzung des Zustandes von chronischen Wunden wird aufgrund der physiologischen
und biochemischen Komplexitat mehreren Parametern eine hohe Wichtigkeit beigemessen. Klassi-
scherweise ist die Korpertemperatur, in diesem Fall konkret die Wundtemperatur, ein Indikator fir

den Ablauf von physiologischen Vorgangen und damit auch von Heilvorgangen. Fir die Einschatzung
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des Austretens von feuchtem Wundsekret ist die Erfassung der Wundfeuchte wichtig. Der pH-Wert
variiert Uber die Wundheilungsphasen hinweg und erlaubt damit Rickschliisse auf den Wundhei-
lungsverlauf zu ziehen. Der Lactatwert gibt in hohem MalRe die Muskelaktivitat wieder und erlaubt
daher eine Einschatzung des Gewebeaufbaus. Die Konzentration der neutrophilen Fangermolekiile
(neutrophil extracellular traps - NET) als erste Immunantwort ermoglicht die friihzeitige Einschat-

zung einer auftretenden Wundinfektion.

Die Herausforderung der Entwicklung von Sensoren zur Detektion dieser biochemischen Parameter
liegt im speziellen Anwendungsfall, da flr chronische Wunden eine Langzeitiiberwachung unerlass-
lich ist, um den Wundheilungsverlauf zu ermitteln. Derartige Bio-Sensoren sollten daher einen kom-
pakten, textilen Aufbau besitzen, um in Wundverbande integriert werden zu kénnen und
idealerweise fiir den Patienten keine Einschrankung im Tragekomfort hervorzurufen. Ein derartiges,

in einen Wundverband integriertes Sensorsystem, ist in Abbildung 1-2 illustriert.

Abbildung 1-2: lllustrierte Darstellung eines Wundverbandes mit integriertem Sensorsystem [IGF 17826]

Der Aspekt der Miniaturisierung der Sensoren, gepaart mit den medizinischen, messtechnischen
und textilen Anforderungen an die Bio-Sensoren, kann durch den Einsatz der Flechttechnik, als Her-
stellungsverfahren komplexer Garnkonstruktionen, Rechnung getragen werden. Im Zuge dessen
misste die sensorspezifische Materialauswahl sowie auch der mehrkomponentige Aufbau der kom-

plexen Sensoren in der Auslegung umfassend betrachtet werden.

Da Wundverbandsysteme je nach Wund- und daher Behandlungstyp meist mehrlagig aufgebaut
sind, kann eine Vielzahl von textilen Integrationsmdglichkeiten fiir das Sensornetzwerk in Betracht
gezogen werden. In dieser Arbeit werden explizit die TFP-Stick-, Flachstrick, Web- und Wirktechno-

logie untersucht.



Zur Analyse der Funktionsfahigkeit der Sensoren miussten diese in anwendungsnahen Versuchen be-
ziglich ihrer Messfahigkeit untersucht werden. Aufgrund der unterschiedlichen Parameter ist jeder
Sensortyp gesondert zu analysieren, wobei jeder Einzelfall besondere Herausforderungen beinhal-
tet. Flr das Zusammenspiel der Sensoren in einem Sensornetzwerk ist die Erfassung von Quereffek-
ten wichtig, da die aufzuzeichnenden physiologischen Prozesse einander bedingen und sich
gegenseitig beeinflussen. Fir den Anwendungsfall in einer offenen Wunde ist die Biokompatibilitat
der einzelnen Komponenten wie auch der gesamten Sensorkonstruktionen zu betrachten, da nur

medizinisch unbedenkliche bzw. zugelassene Materialien eingesetzt werden diirfen.

AbschlieBend sollen in dieser Arbeit Auslegungshinweise und allgemeingiltige Konzepte fiir die Her-
stellung, Verknlipfung und Integration der Sensoren zu Sensornetzwerken betrachtet werden. Dies
ist insbesondere daher von hoher Relevanz, da die hier entwickelten und hergestellten textilen Sen-
soren ein Novum in der Biosensorik darstellen und daraus abgeleitete Konzepte auch fir eine Viel-
zahl weiterer (teils auch medizinferner) Anwendungsgebiete vorteilhafte Alternativen zu klassischen

Sensoren darstellen.
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Im folgenden Kapitel werden die in dieser Arbeit untersuchten physiologischen Parameter und be-
stehende technische Losungen zu deren sensorischer Erfassung dargelegt. GemaR der im ersten Ka-
pitel beschriebenen Problemstellung wird hierbei immer, aber nicht ausschlieflich, der

wundheilungsspezifische Bezug hergestellt.

Da die medizinische Anwendung der Hauptaspekt der hier dargelegten Arbeit ist, soll zunachst eine
Wissensbasis in Form kurzer Erklarungen der chronischen Wunde und der wichtigsten physiologi-
schen Parameter aufgebaut werden. Abgeleitet von dem vorliegenden Einsatzszenario werden die
Anforderungen genauer spezifiziert. AnschlieBend wird der Stand der Technik und Forschung hin-
sichtlich der Sensorprinzipien und Messverfahren sowie die Herstellbarkeit von Sensoren mittels tex-
tiler Verfahren beschrieben und anhand von bestehenden textilen Sensorsystemen verdeutlicht. An
dieser Stelle sollte vermerkt werden, dass aufgrund der Unterschiedlichkeit der Charakteristika und
somit auch der moglichen Sensorprinzipien und Messverfahren keine vollumfangliche Auflistung al-
ler in Entwicklung befindlichen Varianten vorgenommen werden kann, da dies den Rahmen der Ar-
beit bei weitem (ibersteigen wiirde. Aufgrund dessen wird in den Kapiteln 2.3 bis 2.7 auf die
hauptsachlich verwendeten und auch in Entwicklung befindlichen Sensoren, die fir den vorliegen-
den Anwendungsfall relevant sind, fokussiert und diese naher erklart. Abschlieend wird in diesem
Kapitel ein kurzer Einblick in themenspezifische Methoden und Lésungen zur Datenerfassung- und

Verarbeitung gegeben.

2.1 Einfiihrung
2.1.1 Physiologie und Biosensorik

Als physiologisch werden alle physikalischen und biochemischen Prozesse bezeichnet, die in leben-
den Organismen ablaufen [Pape et al., 2010]. Diese Prozesse sind vielschichtig und umfassen die
gesamte Lebenserhaltung, was sowohl den stofflichen Austausch als auch den Informationstrans-
port einbezieht. Beispiele sind die Blutzirkulation als stofflicher Prozess, die visuelle Wahrnehmung
als optischer Reiz auf der Netzhaut des Auges, der im Hirn weiterverarbeitet wird oder die Wund-
heilung, bei der sowohl Informationstransport im Sinne von Reizempfindung wie auch stofflicher

Austausch (bspw. Ausschiittung von Wachstumsfaktoren) stattfinden.
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Physiologische Prozesse lassen sich durch spezifische Parameter quantifizieren. Aufgrund der Kom-
plexitat der Lebensvorgange genligt jedoch in den seltensten Fallen nur ein Parameter, um einen
Prozess wie etwa die Wundheilung zu beschreiben [Struck, 1987]. Die in der Medizin immer noch
gangige Praxis der subjektiven Betrachtung, beispielsweise bei einer chronischen Wunde durch die
visuelle Beurteilung von Farbe, Struktur oder auch Geruch [Danzer, 2014], wird in Zukunft vermehrt
durch den Einsatz von Sensoren erganzt, die eine genauere Einschatzung des physiologischen Zu-

stands erlauben [Ochoa et al., 2014].

Im Vergleich zur subjektiven Einschatzung des medizinischen Personals erméglichen Sensoren durch
die Erfassung quantifizierbarer und wundheilungsspezifischer Parameter eine objektive Betrachtung
der Wundheilung und vor allem des Wundheilungsverlaufs. Gestlitzt durch eine digitale Datenaus-
wertung konnen bekannte kritische Grenzwerte wie eine erhéhte Temperatur infolge einer Wundin-
fektion frihzeitig erkannt, und auch Heilungstendenzen besser abgeschatzt werden. Zudem
ermoglicht eine sensorische Erfassung der Parameter einen Riickschluss auf die Prozesse zu ziehen,
die wahrend der Wundheilung ablaufen. Dadurch werden neuartige Erkenntnisse erlangt, auf deren

Basis wiederum verbesserte Heilungsmethoden abgeleitet werden kénnen.

Die Arten der Sensoren unterscheiden sich je nach zu erfassenden physiologischen Parametern sig-
nifikant voneinander. So konnen physiologische Prozesse, die auf physikalischen Grundprinzipien ba-
sieren (Puls oder Blutdruck) weitaus einfacher sensorisch erfasst werden als komplexe biochemische
Prozesse. Zu letzteren zadhlen beispielsweise die Erfassung der Glukose-Konzentration im Blut, die
erst ab 1971 moglich wurde [Oliver et al., 2009]. Die Erfassung derartiger komplexer biochemischer

Parameter erfolgt mit Hilfe sogenannter Biosensoren [Renneberg, 2007].

Die Messverfahren und damit einhergehend die Sensorprinzipien der Biosensorik unterscheiden sich
zum Teil grundlegend von rein physikalischen Messungen, die zumeist auf direkte Zusammenhange
zwischen dem zu erfassenden Parameter und dem auszuwertenden Messsignal zuriickgreifen. Bei
chronischen Wunden liegt ein sehr komplexes Messmilieu vor, da die biochemischen Vorgange sich
stark gegenseitig bedingen und infolge der Wundausheilung variieren, wie in folgenden Kapiteln

noch naher ausgefihrt wird.

2.1.2 Chronische Wunden

Eine chronische Wunde unterscheidet sich von akuten Wunden, wie etwa leichte Schnitt-, Stich- o-
der Brandwunden, dahingehend, dass insbesondere die Heilungsdauer erheblich langer ist und in-
nerhalb von acht Wochen keine Heilungstendenzen erkennbar sind [Danzer, 2014]. Es wird
angenommen, dass in den industrialisierten Landern rund ein bis zwei Prozent der Bevélkerung an
chronischen Wunden leiden [Dissemond, 2015]. Allein in Deutschland kann von knapp einer Million

Betroffenen ausgegangen werden [PMV, 2016]. Die Therapiekosten zur Behandlung chronischer
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Wunden in Deutschland belaufen sich jahrlich auf rund 10.000 € pro Patient [Purwins et al., 2010].

Ursache des Leidens ist meist eine Durchblutungsstérung, sei es durch eine Thrombose oder Krampf-

adern (Ulcus cruris), durch Diabetes (diabetisches FuBsyndrom) oder durch auflagedruckbedingte
Geschwiire (Dekubitus) [Danzer, 2014].

Die physiologische Wundheilung wird von einer Reihe zelluldrer und humoraler (der Feuchte betref-

fenden) Faktoren beeinflusst und gliedert sich in verschiedene Phasen, die sich Gberlappen und die

teilweise parallel ablaufen. Die komplexen und dynamischen Vorgange in den einzelnen Phasen wer-

den ferner durch Wachstumsfaktoren (u.a. Zytokine) beeinflusst und auch direkt durch diese be-
stimmt [Bennett et al., 1993].

Ublicherweise wird in vier Wundphasen unterschieden [DGfW, 2012; Hiinefeld, 2004]:

Exsudations- oder Entziindungsphase: Bildung von Nekrosen und eiweiRreichem Wun-

dexsudat mit Fibrin und Granulozyten, teilweise oberflachliche Keimbesiedlung,
Resorptionsphase: Resorption oder AbstoRung von Nekrosen,

Profilerations- oder Granulationsphase: Kapillar- und Kollagenfaserbildung, dadurch Auffl-

lung des Wunddefektes und

Reparations- oder Epithelisierungsphase: Bildung und Entstehung von neuem Bindegewebe
und Bildung der Epidermis ausgehend von den Wundrandern, Vernarbung durch Kollagenfa-

serreifung.

In Abbildung 2-1 sind Ulcera in vier unterschiedlichen Wundphasen dargestellt.

Abbildung 2-1: Wundphasen am Beispiel des Ulcus Cruris am Unterarm: Exsudation mit Nekrosen (links),

Granulation (Mitte) und Epithelisierung (rechts) [Aschoff, 2013a]
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Die Dauer sowie der Ubergang der Wundphasen ist trotz intensiver Forschung derzeit noch nicht
genau geklart [Frykberg et al., 2015]. Da die Heilung und Behandlung von chronischen Wunden zu-
dem stark abhangig von der Wundentstehung bzw. Wundart ist, erfolgt die Wundbewertung derzeit
in medizinischen Einrichtungen meist visuell sowie olfaktorisch (Wundgeruch). Hierbei werden die
WundgroéRe und -geometrie, Wundfarbe, Fibrinbelag, aber auch Exsudatmenge durch das entspre-
chend behandelnde Wundpersonal tiblicherweise beim Wechsel der Wundverbande erfasst. Insbe-
sondere beim Wundverbandwechsel besteht stets die Gefahr, dass beim Ablosen des Verbands neu
gebildetes Epithelgewebe wieder abgetragen wird, was die Wundheilung verzogert. Zudem besteht
in diesem exponierten Zustand ein erhohtes Risiko fiir eine Wundinfektion. Speziell chronische Wun-
den werden typischerweise und fast in jedem Fall innerhalb weniger Wochen von einer Vielzahl ver-
schiedener Bakterienspezies kolonisiert, wobei auch potenziell pathogene (gesundheitsschadliche)

Erreger wie Pseodomonas aeruginosa und Escherichia coli vorkommen [Tautenhahn et al., 2012].

Eine Wundinfektion infolge der Bakterienkolonisation kann den Heilungsfortschritt immens verzo-
gern und sollte deshalb in hochstem Malie vermieden oder zumindest friihzeitig erkannt werden,
um entsprechende GegenmaRnahmen zu ergreifen. Bestimmte physiologische Parameter haben
eine Indikatorwirkung, woraus eine nahende Wundinfektion, jedoch auch der Heilungsverlauf bei
chronischen Wunden, abgeleitet werden kann. In Diskussion mit medizinischem Personal, Facharz-
ten und nach intensiver Literaturrecherche wurden fiinf physiologische Parameter herausgestellt,

mit denen chronische Wunde quantifiziert werden kann:
e Temperatur, insbesondere an den Wundrandern,
e Wundfeuchte als MaR der Exsudatmenge,
e Lactatwert als Indikator der Muskel- und somit Wundaktivitat,
e pH-Wert zum Riickschluss auf die Wundphasen sowie der Ubersiduerung und

e NET-Konzentration als Initialmarker einer Wundinfektion.

2.1.3 Temperatur

Die Temperatur ist als eine physikalische GrundgréBe (SI-Einheit) in vielen technischen und medizi-
nischen Bereichen einer der wichtigsten, sensorisch zu erfassenden, Parameter [Quinn, 1990]. Im
Bereich der Medizintechnik ist die Temperaturmessung, beginnend vom hauslichen Gebrauch bis
hin zur klinischen Forschung, der mit Abstand am meisten verbreitete sensorisch zu erfassende phy-
siologische Parameter [Childs et al., 2000]. Im besonderen Fokus dieser Arbeit fungiert die Tempe-
raturmessung sowohl fiir die Heilungstiberwachung von chronischen Wunden, als auch als Indikator
fiir eine Infektion [Siddiqui et al., 2010]. Auch kann Sie in der Sportmedizin zur Bewertung der Mus-

kelaktivitat [Rome et al., 1984] betrachtet werden. Jenseits der Medizin kann durch Erfassung der
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Temperatur eine Gefahrenabschatzung fiir Sicherheitskrafte wie der Feuerwehr getroffen werden
[Park et al., 2003].

Die Temperaturmessung ist fiir die Behandlung chronischer Wunden wichtig, da die optimale Hei-
lung nahe der normalen Koérpertemperatur erfolgt. Es ist bekannt, dass ein lokales Ansteigen der
Wundtemperatur meist auf eine Infektion und damit auf eine Stérung des Wundheilungsprozesses
hindeutet und bei niedrigeren Temperaturwerten der Wundheilungsprozess aufgrund der Tempera-
turabhéangigkeit aller biochemischen (insbesondere enzymatischen) Reaktionen verzogert ablauft
[Romanelli et al., 2002]. Geringe Wundtemperaturen treten vor allem an den Extremitaten auf. Sie
sind jedoch kein eindeutiges Indiz fir eine Wundheilungsstérung und missen mit der lokalen Um-
gebungstemperatur abgeglichen werden. Neben der Erfassung der absoluten Temperatur ist ferner
der Temperaturverlauf von wundheilungsspezifischer Bedeutung. Eine akute Temperaturerhéhung
im Wundbereich weist auf einen inflammatorischen (entziindlichen) Zustand der Wunde hin. Bei-
spielsweise ist eine Erhéhung von 2,8 bis 3,6 K typisch fiir eine Entziindungsreaktion am diabeti-
schen Ful® [Armstrong et al., 1997; Bharara et al., 2010].

2.1.4 Feuchte

Die Feuchtigkeit oder kurz Feuchte, beschreibt die Anwesenheit von Wasser (der Wassergehalt) in
einem bestimmten Material. Im Allgemeinen ist sie als physikalische ProzessgrofRe zu verstehen, die
aufgrund ihrer nahezu allgegenwartigen Prasenz eine fundamentale Bedeutung fiir natiirliche, aber
auch fur technische Prozesse hat [von Hann, 2012]. In der Natur ist der Wassergehalt, insbesondere
in der Luft in Form von Luftfeuchte, eine der ProzessgrofRen, die die Lebensvorgange von Pflanzen,
Tieren wie auch Menschen fundamental mit diktiert [Schmidt-Nielsen, 1997]. Fiir den Ablauf von
technischen Prozessen, insbesondere im Textilbereich, spielt sie ebenso eine erhebliche Rolle
[Reumann, 2013].

Die Wundfeuchte im Speziellen ist ein Indikator fiir die Exsudatmenge, mit der wiederum auf den
Wundzustand riickgeschlossen werden kann. Die Exsudatbildung erfolgt entsprechend der Wundart
(Dekubitus, Ulcera, etc.) und der Wundphasen unterschiedlich stark (insb. Exsudations-Phase) bzw.

schwach (insb. Reparationsphase).

In der Humanphysiologie ist die Feuchtemessung zudem in der Sportmedizin von grofRer Bedeutung,
da Uber die Absonderung von bspw. Schweill auf die Kérperfunktionen riickgeschlossen werden
kann [Sawka et al., 2015].
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2.1.5 pH-Wert

Im menschlichen Korper finden die meisten Lebensvorgange im neutralen oder leicht basischen Mi-
lieu statt. Sowohl Blut (pH 7,4), als auch die meisten Korpersekrete (Speichel, SchweilR, Augenflis-
sigkeit, etc.) liegen im Bereich von pH 7 bis 8 [Degner, 2012]. Prominente Ausnahmen sind einerseits
der Magen, in dem je nach Situation ein sehr saurer pH-Wert von bis zu 1 vorherrschen kann, und

andererseits die Haut.

Der pH-Wert der gesunden Hautoberflache liegt je nach Proband und Ort der Messung zwischen 4
und 6,5. Der Grund dafiir sind verschiedene saure Stoffwechselprodukte, wie geléste Amino- und
Fettsauren [Schneider et al., 2007]. Nach dem derzeitigen Modell sinkt bei einer akuten Wunde auf-
grund einer ablaufenden Kollagensynthese, der Generierung von Lactat sowie einer erhdhten
CO2-Anreicherung der pH-Wert erst in den sauren Bereich ab. Wahrend der Granulationsphase fin-
den katabolische (stoffwechselprodukteabbauende) Prozesse statt, bei denen vor allem proteinab-
bauende Enzyme den pH-Wert in den basischen Bereich verschieben, bevor er in der Epithelphase

wieder in den gesunden Bereich einschwingt (siehe Abbildung 2-2, links) [Dissemond, 2006].

Akute Wunde Chronische Wunde

PE LT e e e P P PP EEY P CEV R PR ETE SLET LR R 7
i= Ulkus- = o
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E s LY i entstehun
=4 4 = 9
6y e O == e e e -
Entziindung Granulation spontane akute chronische
- Reepithelisierung - Phase Phase
Zeit in Wochen Zeit in Monaten

Abbildung 2-2: Verlauf des pH-Wertes im Wundmilieu [Dissemond, 2006]

In einer chronischen Wunde stagniert der pH-Wert im basischen Bereich in Abhdngigkeit vom Hei-
lungsgrad der Wunde (siehe Abbildung 2-2, rechts). Beispielsweise ist er deutlich geringer, wenn sich
auf der Wunde bereits Epithelzellen gebildet haben oder Schorf vorhanden ist. Wird der Schorf ent-
fernt (sog. Debridement), steigt der pH-Wert wieder. Im Umkehrschluss wird derzeit angenommen,
dass ein geringer pH-Wert eine verbesserte Wundausheilung bewirkt [Schneider et al., 2007]. Der
genaue pH-Wertverlauf wahrend der Heilung einer chronischen Wunde ist jedoch derzeit spekulativ,
da eine pH-Wertbestimmung bisher nur bei ge6ffnetem Wundverband stattfinden kann. Nur ein im
Wundverband integrierter pH-Wertsensor erlaubt eine In-situ-Erfassung, wodurch auch neue Er-

kenntnisse Uber den Heilungsverlauf gewonnen werden kénnen.
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2.1.6 Lactat

Lactat ist das Salz der Milchsaure (Lactose). In geloster Form ist es in unterschiedlichen Mengen in
Korperflissigkeiten enthalten [Bakker et al., 1991]. In Abbildung 2-3 ist die Strukturformel fiir das,

in menschlichen Korper vorkommende, L-Lactat-lon dargestellt.

0
HaC )
3 o

OH

Abbildung 2-3: Strukturformel fiir das L-Lactat-lon

Lactat ist, als Endprodukt der Glukoseverwertung, der wichtigste Parameter flir die Bestimmung der
primaren Energiebereitstellungsform. Ublicherweise erfolgt die Angabe der Lactatkonzentration in
mmol/I. Je nach korperlicher Verfassung liegt das Basislactat (Blutlactatkonzentration in Ruhe) bei
unter 3,5 mmol/I [Holloway et al., 2001] und kann bei héchster korperlicher Belastung bis tiber 25
mmol/| betragen [Febraio et al., 1994]. Die Lactatkonzentration, der sogenannte Lactatwert, gibt
somit ein Bild der physiologischen Aktivitat (Muskelaktivitat) wider, weshalb es eine hohe Bedeutung
insbesondere im Bereich der Humanmedizin besitzt [Bakker et al., 1991; Walenta et al., 2000]. Fer-
ner ist der Lactatwert auch in der Veterindrmedizin [Hiss S. et al., 2007] sowie der Lebensmitteltech-
nik [Pérez et al., 2012], insbesondere bei der Herstellung von Milchprodukten [Palmisano et al.,
2001] wichtig, wobei im Folgenden jedoch primar auf Lactat in der Humanphysiologie eingegangen

wird, da diese die Grundlage der vorliegenden Forschungsarbeit bildet.

Im menschlichen Organismus steigt bei einer erhohten korperlichen Belastung der Energiebedarf,
der durch eine rein aerobe (sauerstoffgebundene) Energiebereitstellung aufgrund einer begrenzten
Sauerstoffaufnahme nicht erfiillt werden kann. In solch einem Fall wird die benétigte Energie durch
anaerobe (sauerstofffreie) Prozesse bereitgestellt. Infolge der anaeroben Energiebereitstellung wird
Pyruvat (Salz bzw. Ester der Brenztraubensaure) unter dem Einfluss eines Co-Enzyms Nicotinamida-
denindinukleotid (NADH) durch die Abspaltung eines Hydridions zu Lactat reduziert. Die Lactataus-
schiittung bewirkt zunachst eine Vasodilatation (GefalRerweiterung) und eine damit einhergehende
(leistungsférderliche) Mehrdurchblutung der Muskulatur. Uberschiissiges Lactat wird unter ande-
rem (ber den Schweill perkutan (durch die Haut) abgesondert [Brooks, 2002]. Die negative Folge
der anaeroben Energiebereitstellung ist die stetig zunehmende Muskellibersduerung mit geminder-
ter Enzymaktivitat. Ab einer gewissen Lactatkonzentration sind der Sdure-Basen-Haushalt (Lactat-
gleichgewicht) und damit der intramuskuldre Kontraktionsvorgang derart gestort, dass ein
Nachlassen der Muskelaktivitat und damit eine kérperliche Ermiidung bis hin zum Belastungsab-

bruch eintritt [Keul et al., 1969; van den Berg, F., 2005].
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Anzumerken ist, dass fir die Bestimmung dieser sogenannten individuellen anaeroben Schwelle
mehrere konkurrierende Schwellenwertkonzepte existieren [Dickhuth et al., 1989; Mader, 1994;

Sjodin et al., 1981], die sich vor allem auf den Lactatwert im Blut (Blutlactat) beziehen.

Die Lactatbestimmung wird derzeit nur von medizinischem Fachpersonal durch Blutentnahme und
anschlieender Analyse in stationaren Messgeraten durchgefiihrt, was einerseits nur ein nachtragli-

ches sowie auch globales Abbild des Belastungszustandes erlaubt.

2.1.7 NET-Konzentration

Die neutrophilen Fangermolekiile (neutrophil extracellular traps - NETs) sind die erste Immunant-
wort des Korpers, indem sie eindringende infektiose Bakterien binden und neutralisieren [Brink-
mann et al., 2004]. Sie bestehen aus Granulozyten, welche die groRte Gruppe der weillen
Blutkorperchen darstellen. Im Fall einer Infektion migrieren die Granulozyten aus dem Blut heraus
zum infizierten Korpergewebe und spalten sich bis zum Desoxyribonukleinsdaure (DNS)-Strang auf.
Dieser Prozess wird als NETose bezeichnet. Hierbei werden Netze ausgebildet, womit auch der Name

assoziiert werden kann [Fuchs et al., 2007].

Eine sensorische Erfassung aulRerhalb des Labors ist aufgrund der Neuartigkeit der Entdeckung und

Charakterisierung dieses Immuneffektes noch maoglich.

2.2 Anforderungen an die physiologischen Sensoren

Die textilbasierten Bio-Sensoren unterliegen zahlreichen medizinischen, messtechnischen und tex-
tiltechnischen Anforderungen im Hinblick auf die Handhabung, Herstellung und Anwendung als trag-

bares Sensorsystem, die im Folgenden erldutert werden.

2.2.1 Medizinische Anforderungen

Allgemein wurde fur die Entwicklung der Sensoren die Richtlinie 93/42/EWG [MPG, 1993] der Euro-
pdischen Union (EU) und deren ab 5. April 2017 in Kraft getretene EU-Nachfolgerichtlinie [MPG,
2017] als Grundlage genutzt. In dieser europaischen Gesetzesrichtlinie, die in der deutschen und
Osterreichischen Umsetzung auch als Medizinproduktegesetz (MPG) bezeichnet wird, erfolgt eine
Klassifizierung der Medizinprodukte in Abhangigkeit vom Einsatzzweck. Bei Wundverbanden wird
eine Klassifizierung entsprechend der Wundart bzw. des Wundzustandes sowie der Funktion des
Wundverbands (bspw. der Abgabe von Wirkstoffen) vorgenommen. Entsprechend sind die in dieser
Arbeit beschriebenen textilbasierten Biosensoren in der Klasse Il b zuzuordnen, was folgende Anfor-

derungen nach sich zieht:
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e Auswahl der eingesetzten Materialien hinsichtlich Toxizitat (Biokompatibilitat) und Verwen-
dung nicht-hypoallergener Stoffe,

e Aufrechterhaltung der Zweckbestimmung, was insbesondere mechanische, chemische und
thermische Stabilitat betrifft,

e Sterilisierbarkeit und

e Sicherheit des Patienten vor ungewollter elektrischer Stimulation durch Komponenten des

Sensorsystems.

Die in dieser Arbeit entwickelten Sensoren bestehen aus komplett biokompatiblen Werkstoffen, was
sowohl die Draht-, Faser- als auch Funktionalisierungmaterialien betrifft (vgl. Abschnitt 3.1). Ebenso
besitzen die ausgewahlten Materialien auch entsprechende Stabilitaten fir den vorliegenden An-
wendungsfall, was in spateren Versuchen nachgewiesen wird (vgl. Abschnitt 5.6). Die in den Medi-
zinprodukten Ublichen Sterilisationsmethoden sind sowohl die Dampfsterilisation bei Temperaturen
von 134 °C wie auch elektromagnetische Sterilisation mittels ionisierender 8- oder y-Strahlung [Sitz-
mann, 2004]. Die Biokompatibilitatsuntersuchung mit letztgenannter Methode ist in Abschnitt 5.8
hinterlegt. GemaR der Sicherheit des Patienten werden fiir die Benutzung der Sensoren Strome bis
0,5 mA eingesetzt, die als medizinisch unbedenklich gelten [DIN 60479-1].

Seitens der Patientencomplience dirfen die Sensorgarne nicht storend auf die Wunde sowie die
Wundumgebung einwirken und miissen sich an die anatomischen Konturen der Wunde anpassen.
Flr den Einsatz auf einer Wunde miissen die Verbande zudem flexibel sein. Die daraus abgeleiteten

mechanischen Anforderungen sind in Tabelle 2-1 aufgelistet.

Kennwert Anforderung Grundlage

Kompressionsverband Klasse lll:

Druckfestigkei .4,5-6,1 kP

ruckiestigtet max. 4,>-6,1 kpa 34-46 mmHg [DIN 58133:2008-7]
Knickradius max. 2 cm Verband am dorsalen (hinteren) Schienbein
Knickwinkel max. 180° bzw. am Kndéchel

Tabelle 2-1: Medizinische Anforderungen an die mechanischen Eigenschaften der Sensoren

In Bezug auf verschiedene WundgréRBen ist die Ausfiihrung der Sensornetzwerke mit textilen Senso-
ren besonders vorteilhaft, da eine einfache Skalierung der Sensorgeometrie durch Anpassung der
Sensorlangen ermdglicht wird. Hinsichtlich der Gr6Re der Sensornetzwerke wurden gangige Wund-
verbandgroRen als Referenz recherchiert. Abhangig von Hersteller und Wundverbandtyp (vgl. Ta-
belle 2-1) variieren die geometrischen Malle der textilen und der nicht-textilen Wundverbédnde

zwischen 50 mm x 50 mm bis 200 mm x 200 mm.
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Wundverbandtyp Textil Nicht-Textil

(G)
50 mm x 50 mm (@) 50 mm x 75 mm

100 mm x 100 mm ®
Geometrische MaRe 100 mm x 100 mm (G.€)

100 mm x 200 mm ©)

150 mm x 150 mm (©
200 mm x 200 mm ®

200 mm x 200 mm (©

75 mm x 75 mm (©

G Suprasorb® G

D DracoFoam® Infekt (Draco) (Lohmann & Rauscher)

Produkt (Hersteller) .
S Sorbsan® (B. Braun) € Cutimed® Hydro L

(BSN medical)

Tabelle 2-2: Geometrien gdngiger Wundverbandtypen fiir chronische Wunden

Derartige Wundverbande besitzen meist einen Mehrschichtaufbau. Je nach Wundtyp (z. B. Brand-
wunden, Ulcera, etc.) werden durch das behandelnde Wundpersonal jedoch auch teilweise Einzel-
schichten, sogenannte Auflagen, eingesetzt und nacheinander auf die Wunde aufgebracht. Die

Schichten sowie deren wichtigste Aufgaben sind wie folgt [Waldner-Nilsson et al., 2014]:
e Kontaktschicht (Primarschicht): Atraumatischer Kontakt zur Wunde
e Mittelschicht (Sekundarschicht): Exsudataufnahme und Polsterung
e AuBenschicht (Tertidrschicht): Fixierung und Schutz vor duReren Einflissen

Die Einsatzdauer Ublicher Wundverbande betrdagt maximal sieben Tage, langere Zeitrdume sind so-
wohl durch die Exsudation als auch aufgrund eines Infektionsrisikos eher sehr selten [Aschoff,

2013b].

2.2.2 Messtechnische Anforderungen

Messtechnische Grundanforderung sind hohe Empfindlichkeiten gegeniiber den zu erfassenden
wundheilungsspezifischen Parametern und geringe Querempfindlichkeit gegenliber mechanischen,
thermischen und chemischen Storeinfliissen. Um eine Wundheilungsstérung zu detektieren sind ne-
ben absoluten Werten insbesondere kurzzeitige, starke Schwankungen der Parameter zu detektieren

d. h. Anderungen innerhalb weniger Stunden:
e Anstieg der Temperatur an den Wundrandern tGber 37 °C [Romanelli et al., 2002],
e GroRe Anderungen des pH-Werts im Bereich von pH 5 bis ph 9 [Dissemond, 2006] und

e Abfall des Lactat-Gehalts unter 3 mmol/l sowie Anstieg Gber 10 mmol/I [Hunt, 1988].



14 2 Stand der Technik und Forschung

Fiir die Wundfeuchte kann keine allgemeingililtige mengenbezogene, messtechnische Anforderung
getroffen werden. Griinde hierfiir sind einerseits die unterschiedlichen Exsudatbildung entspre-
chend der Wundart bzw. der Wundphasen, andererseits das sogenannte feuchte Wundmanage-
ment, bei dem durch Wundverbidnde auf u.a. Hydrokolloid- und Hydrogelbasis das Wundmilieu
kinstlich feucht gehalten wird, um eine schnellere Wundheilung zu ermdoglichen [Field et al., 1994].
Nach derzeitigem Kenntnisstand fallen bei stark exsudierenden Wunden (Verbrennungswunden) bei
einer Unterdruckbehandlung Giber 24 h Exsudatmengen von 1,3 ml pro cm? an [Dealey et al., 2006].
Abhangig von der Wund- und SensorgréRe kann daher von einer nahezu vollstandigen Durchtran-

kung eines Feuchtesensors ausgegangen werden, was 100 % rel. Luftfeuchte entspricht.

Bezliglich der NET-Konzentration sind dem Autor keine konkreten Anforderungen der Messbereiche
bekannt bzw. liegen derzeit keine evidenten medizinischen Studien vor, da bisher auch keine Senso-

ren fur diese spezielle Messaufgabe bekannt sind.

Nach Expertenaussage sollten die Messgenauigkeiten fir den Temperatursensor 0,5 K, flr den
Feuchtesensor 5% relative Luftfeuchte, fiir den Lactatsensor 1 mmol und fiir pH-Wert 0,5 betragen
[Aschoff, 2013b]. Fir den potenzielle Anwendungszeiraum von einer, respektive zwei, Wochen sollte

eine Wiederholgenauigkeit (Messdrift) im Bereich der Messgenauigkeit erreicht werden.

Hinsichtlich chemischer Storeinfliisse wird eine geringe Querempfindlichkeit einerseits durch intel-
ligente Materialauswahl (Einsatz inerter Materialien) unter Riicksichtnahme auf die medizinischen
Anforderungen gewahrleistet. Andererseits enthalt das Exsudat als Analyt eine Vielzahl biochemi-
scher Komponenten, die sich gegenseitig bedingen und ggf. die sensorische Erfassung einzelner Pa-
rameter beeinflussen. Insbesondere ist diese Wechselwirkung bei dem Parametern pH-Wert und
Lactat zu erwarten. Eine geringe Querempfindlichkeit gegen mechanische Storeinfliisse wird durch
geeignete Sensorkonstruktionen erreicht, die auch den textiltechnischen Anforderungen gentigen.

Die wesentlichen mechanischen Storeinflisse sind:
. Zug,
e Biege- und
e Druckbelastung.

Die Zug- und Biegebelastung im Anwendungsfall wird vorrangig durch die Bewegung des Patienten
induziert, wobei hier unterschieden werden muss, an welcher Stelle sich die Wunde und somit auch
der Wundverband befindet. Ublicherweise treten bei Wunden im Unterschenkelbereich (insbeson-
dere Ulcus Cruris) geringe mechanische Belastungen im Wundverband auf, wohingegen bei Wunden
im Knochelbereich erhéhte Zug- und Biegebelastungen auftreten. Eine Quantifizierung erfolgt aus

den geometrischen Verhaltnissen eines Wundverbands, der auf einer Wunde am dorsalen (hinteren)
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Schienbein bzw. Knéchelbereich angebracht worden ist. Es werden Biegeradien von 2 cm und Biege-
winkel von 120° angenommen. Durch die Verteilung der Zugbelastung auf den gesamten Wundver-
band ist die effektive Belastung auf einen Sensor vergleichsweise gering, hierbei wird 1 N als

hinreichend angenommen. Die Querempfindlichkeiten werden in Abschnitt 5.7 genauer untersucht.

Gemal gangiger Praxis sollte ein Wundverband nicht gedehnt aufgebracht werden [Hiinefeld, 2004].
Nach Absprache mit medizinischen Facharzten wurde eine Maximaldehnung von 10 % angenommen
[Aschoff, 2013b]. Hierbei ist auch die Einbettung bzw. Fixierung der Sensoren auf dem Wundverband
ein entscheidender Faktor. Bei einer unflexiblen Befestigung durch beispielsweise Klebstoff wirkt
eine erheblich hohere Zugkraft auf den Sensor als bei einer flexiblen bspw. gestickten Anbindung
(vgl. Abschnitt 2.8.6).

Bei der Druckbelastung ist vor allem die Einwirkung eines Kompressionsverbands zu beachten. Ein
Kompressionsverband der Klasse lll, der fiir die Behandlung von chronisch vendsen Ulcera eingesetzt

wird, erzeugt Driicke von maximal 46 mmHg, was 6,13 kPa entspricht [Rabe et al., 2005].

Flr eine messtechnische Erfassung der Parameter miissen die Sensoren schlieRlich auch eine gute
Zuganglichkeit zum Analyt, in diesem Fall dem Wundexsudat, aufweisen. Dies gilt hierbei sowohl fiir
die Sensoren an sich, jedoch auch fiir das Sensorsystem. Diese Thematik wird noch einmal genauer
im Abschnitt 2.8.1 beleuchtet.

2.2.3 Textiltechnische Anforderungen

Die textiltechnischen Anforderungen betreffen insbesondere die mechanischen Festigkeiten der ein-
zelnen Materialien, um eine textile Verarbeitbarkeit zu gewahrleisten. Fiir die Zugfestigkeiten kann
festgehalten werden, dass die zu verarbeitenden Garne bzw. Drahte beim Umwinden und Zwirnen
eine Mindestzugkraft von rund 300 cN aufweisen mussen [Agrikli, 2014]. Aufgrund der geometri-
schen Verhiltnisse sowie gegebener Federharten missen beim Flechten Mindestzugkraft von rund

30 cN [Steeger, 2015] bei einem maximalen Flechtwinkel von 80° erreicht werden.

In Anbetracht an die allgemeine Anforderung textilbasierter Bio-Sensoren sollen moglichst feine tex-
tile Materialien sowie diinne Drahte verwendet werden, wobei die genannte Mindestzugfestigkeit
ein essentielles Kriterium ist. Im Flechtprozess wird das textile Material jedoch nicht nur auf Zug,
sondern durch die prozessbedingte Verkreuzung auch auf Biegung, Schub und fadenreibungsbe-
dingte Abrassion belastet. Sehr spréde Materialien oder mechanisch sehr instabile Funktionsschich-

ten kénnen unter diesen Anforderungen nur erschwert bzw. gar nicht verarbeitet werden.
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2.3 Temperatursensorik
2.3.1 Theoretische Grundlagen

Die Temperatur ist eine ZustandsgroRe, die allgegenwartig wahrgenommen wird und biologische
Prozesse maRgeblich beeinflusst. Eine konkrete Definition der Temperatur wurde erst Mitte des 18.
Jahrhunderts aufgestellt [Quinn, 1990]. GemaR den Hauptsatzen der Thermodynamik ist die soge-

nannte thermodynamische Temperatur als Gleichgewicht eines Gesamtsystems zu verstehen.

Mit der von Newton aufgestellten Gleichung (2-1) der Warmeleitung, bei welchem ein Warmestrom
Q durch eine bestimmte Fliche A von einem warmeren zu einem kalteren Objekt flieBt (T: > T2),

kann mit Gleichung (2-2) eine direkte Beziehung zwischen Temperatur T und Warme Q aufgestellt

werden:
015, = k-A(T, = T,) (2-1)
und
& = E (2-2)
Q- T,

Darin bedeuten:
Q: Warmestrom [W]
k: Wirmeleitkoeffizient [W - K1+ m™2]
A: Flache [m?]
T Temperatur [K]
Q: Waérme [J]

Hierbei wird ersichtlich, dass die Temperatur immer nur als relative GréRe, bezugnehmend auf ein
anderes System bzw. einen Referenzwert, definiert werden kann. Fiir detailliertere Ausfiihrungen sei

an dieser Stelle auf [Quinn, 1990] verwiesen.

2.3.2 Sensorprinzipien und Messverfahren

In heutiger Zeit existieren je nach Anwendung eine breite Palette an verschiedenen Temperatur-
sensoren und zugehorigen Messprinzipien. Diese unterscheiden sich sehr stark in Abhangigkeit vom
Einsatzszenario, was sowohl die zu messenden Temperaturbereiche, die Messgenauigkeiten als auch

die einwirkenden Umwelt- bzw. chemischen Einfllisse betrifft.
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Thermometer

Ohne Kenntnis der genauen thermodynamischen Zusammenhange wurden bereits im 16. Jahrhun-
dert Flussigkeitsthermometer verwendet, bei denen ein GlasgefaR mit Alkohol befllt wurde. Diese
FlUssigkeitsthermometer beruhen auf dem Prinzip der sich andernden Materialdichte infolge der

Temperaturanderung, die sich als Volumenanderung gemaR Gleichung (2-3) ausdriicken lassen:

AV = Vy-y- AT (2-3)

Darin bedeuten:
AV:  Volumeninderung [m?3]
Vo: Ausgangsvolumen [m3]
y: Raumausdehnungskoeffizient [K?]
AT:  Temperaturanderung [K]

Aufgrund der hohen Linearitat des Raumausdehnungskoeffizienten im relevanten Messbereich wird
seit dem 18. Jahrhundert Quecksilber als Messmedium eingesetzt [Knowles Middleton, W. E., 1966].
Eine noch genauere Messung erlauben Gasthermometer, deren Ausdehnung durch eine Druckmes-
sung indirekt erfasst wird. Aufgrund der sehr hohen Linearitat des Ausdehnungskoeffizienten decken
derartige Sensoren grofe Messbereiche ab, sind jedoch fiir technische Zwecke aufgrund der ver-

gleichsweise langen Messkette weniger geeignet [Baehr et al., 2016a].

Neben Flissigkeiten und Gasen werden flr technische Anwendungen haufig auch Festkdrper, meist
in Form von Bimetallthermometern, fir die Temperaturmessung eingesetzt. Analog zur Ausdehnung
von Fluiden im Raum ist die, in den Ingenieurswissenschaften geldufigere, Gleichung (2-4) der ther-

mischen Langenausdehnung von Festkérpern wie folgt definiert:

Al = ly-a-AT (2-4)

Darin bedeuten:

Al Langendnderung [m]
lo: Ausgangslange [m]
o Thermischer Lingenausdehnungskoeffizient [K™]

AT:  Temperaturanderung [K]

Festkorperthermometer sind aufgrund ihres Aufbaus (Messabweichung infolge Reibung der beiden
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Metalle zueinander) vergleichsweise ungenau, jedoch robust und kénnen leicht nachgeregelt wer-
den. Das prominenteste Beispiel hierfiir ist der Einsatz von Messgerdaten mit Bimetallstreifen fiir
bspw. die Messung von Fluidtemperaturen, u.a. in der Klimatechnik oder im Heizungsbau [Bernhard,
2014].

Thermoresistive Messverfahren

Thermoresistive Temperaturfiihler beruhen auf der Widerstandsanderung eines elektrischen Leiters
infolge einer Temperaturanderung. Obwohl gemafR Gleichung (2-5) auch die geometrischen Fakto-
ren die Widerstandsanderung eines elektrischen Leiters bei Temperaturanderung beeinflussen, so

bestimmt der spezifische elektrische Widerstand p diesen Effekt maRgeblich:

l

P (2-5)
Py

Darin bedeuten:

RZ: elektrischer Widerstand [Q]

p: spezifischer elektrischer Widerstand [Q - m]
I Lange des Leiters [m]
A: Leiterquerschnitt [m?]

Ursachlich wird die elektrische Leitfahigkeit, insbesondere bei Metallen, durch frei bewegliche Elekt-
ronen des Leitermaterials ermoglicht. Infolge der temperaturbedingten Gitterschwingungen (Pho-
nonen) verringert sich die Leitfahigkeit jedoch Ublicherweise bei steigender Temperatur [Frenkel,
1932]. Hat das thermoresistive Material einen positiven Widerstands-Temperaturkoeffizienten a,
wird es als Kaltleiter bezeichnet. Da dieser Zusammenhang in gewissen Temperaturbereichen na-

hezu linear ist, wird folgende Gleichung (2-6) herangezogen:

R= Ry [1+a(T,—Ty] (2-6)
Darin bedeuten:
R: elektrischer Widerstand [Q]

Ro: elektrischer Widerstand bei To [Q]

a: Widerstands-Temperaturkoeffizient [K?]

1 An dieser Stelle sei darauf hingewiesen, dass die in dieser Arbeit verwendeten Formelzeichen bewusst mehrfach ver-
geben wurden. So ist das hier verwendete R als elektrischer Widerstand definiert, spater wird die ebenfalls mit der
Formelzeichen R definierte allgemeine Gaskonstante eingefiihrt.
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Ti: zu messende Temperatur [°C]
To: Bezugstemperatur [°C]

Ubliche Temperaturfiihler wie industriell genutzte Pt100 oder Pt1000-Elemente, bei denen Platin
(Pt) als thermoresistives Material eingesetzt wird, die bei 0 °C einen Widerstand von 100 Q bzw.
1000 Q aufweisen, ermoglichen genaue Messungen Uiber grolle Temperaturbereiche von -200 bis
+600 °C [Messlinger, 2013]. Aufgrund der in Abbildung 2-4 dargestellten massiven Bauform werden

derartige Temperatursensoren jedoch selten in der Medizintechnik eingesetzt.

Schutzkappe  Diinnschichtsensor mit Pt-Draht
e /

p—)
N\
/ \

Vergussmaterial Isolierte Zuleitungen

Abbildung 2-4: Thermoresistiver Temperaturfiihler Pt100

Neben metallischen Leitermaterialien werden auch gesinterte dotierte Metalloxide oder Keramiken
eingesetzt, sogenannte Thermistoren. Diese kdnnen sowohl einen positiven als auch einen negati-
ven Widerstands-Temperaturkoeffizienten a besitzen, letztere werden als NTC (negative tempera-
ture coeffficient) oder auch Heilleiter bezeichnet. Im medizinischen Bereich werden diese
preisglinstigen, aber weniger genauen Sensoren unter anderem bei zerebralen oder pulmonalen

Messungen (Hirn- oder Lungenbereich) verwendet [Billard et al., 2016].
Thermoelemente

Thermoelemente sind aus zwei unterschiedlichen sich beriihrenden Metallen aufgebaut. Infolge von
Temperaturanderungen tritt durch den sogenannten Seebeck-Effekt, eine Thermospannung Urherm
auftritt. Mit einem Korrekturfaktor K (Seebeck-Koeffizient), der die Empfindlichkeit der Thermopaa-
rung wiedergibt, kann diese Spannung bei kleinen Temperaturbereichen mit Gleichung (2-7) appro-

ximiert werden:
Urherm = K- (Tl - TO) (2-7)
mit

K = Kyetain — kmetairz (2-8)
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Darin bedeuten:
Urherm: Thermospannung [V]
K: Seebeck-Koeeffizient [V - K]
k: Thermoelektrischer Koeffizient [V - K]

Diese Sensoren sind, je nach Materialien der Thermopaarung, zumeist fiir Temperaturmessungen
bei industriellen Anwendungen (von -270 °C bis zu 2600 °C) ausgelegt und weisen auch bei hohen
Temperaturen tolerierbare Genauigkeitsabweichungen auf [Quinn, 1990]. In der Medizintechnik
werden derartige Sensoren jedoch kaum eingesetzt, da in den vorliegenden, kleinen Messbereichen
nur geringe Spannungsunterschiede auftreten. In Kombination mit der langen Messkette, bei der
Ausgleichsleitungen und/oder komplexere Referenzschaltungen zu einer Bezugstemperatur beno-

tigt werden, wird somit nur eine vergleichsweise geringe Genauigkeit erreicht [Heywang, 2013].
Optische Temperatursensoren

Optische Temperatursensoren, auch Pyrometer genannt, ermoglichen eine berilihrungslose, indi-
rekte Temperaturmessung von Flissigkeiten und Feststoffen (iber die Auswertung des Riickstrahl-
vermogens einer zu erfassenden Oberflache. Grundlage fiir dieses Messverfahren ist ein Abgleich
der Strahlungsintensitat einer bestimmten Wellenldange des zu messenden Objektes mit dem eines
Schwarzen Strahlers. Pyrometer arbeiten Ublicherweise im Infrarot-(IR) Bereich, wobei Temperatu-
ren bis zu 3000 °C erfasst werden konnen. Fir die Messung spielt der Emissionsgrad € des Messob-
jektes eine entscheidende Rolle, so dass bei unzureichender Kenntnis des Emissionsgrads erhebliche
Messabweichungen auftreten kdnnen. Fir eine genauere Beschreibung der pyrometrischen Mes-
sung und den zugrundeliegenden komplexen optisch-physikalischen Gesetzen sei abermals auf

[Quinn, 1990] sowie [Heywang, 2013] verwiesen.

IR-Temperatursensoren werden haufig in der medizinischen Praxis als Handgerate zur schnellen
Uberpriifung der Hauttemperatur, meist fiir sportmedizinische Studien, seltener zur Erfassung von
Wundtemperaturen, genutzt [Fierheller et al., 2010]. Da sich der Emissionsgrad € insbesondere
durch SchweilRbildung (Haut) oder physiologische Prozesse im Wundmilieu (Exsudatbildung) andert,

werden vergleichsweise geringe Messgenauigkeiten (> 0,5 K) erreicht.
Weitere Sensortypen

Abgrenzend von der optischen Messung wird bei faseroptischen Temperatursensoren ein bekanntes
Medium, in diesem Fall Glasfasern, als Lichtwellenleiter (LWL), genutzt. Bei dem LWL treten aufgrund
von Temperaturanderungen kleine lokale Dichteschwankungen auf. Diese wiederum kdénnen durch

Analyse das Riickstrahlvermdgen, der Raman-Strahlung, eines in einer bestimmten Frequenz ausge-
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sendeten Lichtimpulses ortsaufgelost detektiert werden [Dakin et al., 1985]. Derartige Sensoren be-
sitzen aufgrund des eingesetzten Lichtemitters und -detektors einen komplexen Aufbau, sind jedoch
sehr genau und werden aufgrund des Vorteils des ortsaufgeldsten Signals in industriellen Prozessen
wie der chemischen Industrie und der Elektroindustrie haufig verwendet [Renschen, 2007]. Um ins-
besondere mechanische Storeinfllisse (Druck) zu minimieren, werden diese Sensoren massiv ge-

schirmt und sind daher fiir den Einsatz in einen flexiblen Wundverband nicht geeignet.

Ein weiterer Ansatz der Temperaturmessung erfolgt (iber das temperaturabhdngige Schwingverhal-
ten von Quarzkristallen bzw. Metallen. Bei den Temperaturmessungen greifen auf die temperatur-
bedingte Anderung der mechanischen Kennwerte (insb. E-Modul) des Schwingkdrpers zuriick. Diese
sehr genauen durch die lange Messkette aber auch sehr komplexen Sensoren werden derzeit bei
speziellen industriellen Anwendungen, wie beispielsweise der Luft- und Raumfahrt, eingesetzt
[Bernhard, 2014].

Schlussfolgerung

Wie aufgezeigt, existieren fur die Messung der Temperatur im vorliegenden Anwendungsszenario
keine geeigneten Sensoren. Derzeitige Sensoren besitzen entweder einen, durch das Messprinzip
bedingt, unflexiblen Aufbau und sind daher nicht fiir die Integration in Textilien geeignet oder errei-
chen nur ungenigende messtechnische Stabilitat bei gegebenen mechanischen Beanspruchungen.
In folgender Tabelle 2-3 sind die Sensorprinzipien gemal den in Kap. 2.2 genannten Anforderungen

hinsichtlich ihrer potenziellen Eignung bewertet.

e T Medizinische Messtechnische | Textiltechnische I T
Anforderungen | Anforderungen | Anforderungen

Thermometer 4 4 1 9

Thermoresistiv 4 3 5 12

Thermoelement 4 4 3 11

Optisch 2 5 1 8

Tabelle 2-3: Vergleich und Bewertung der Sensorprinzipien zur Temperaturmessung?

Insbesondere das thermoresistive Messverfahren bietet, unter Nutzung von diinnen leitfdhigen

Drahten bzw. Fasern, die Moglichkeit zur Herstellung textiler Sensoren. Gemald der Erfillung der

2

Der angesetzte BewertungsmaRstab wurde von 0 (Anforderungen werden nicht erfiillt) bis 5 (Anforderungen werden

komplett erfillt) gewahlt. In der Gesamtwertung wird die Summe der einzelnen Bewertungen gebildet, wobei das
Sensorprinzip mit der hochsten Gesamtwertung als Vorzugslosung herausgestellt wird.
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messtechnischen Anforderungen sind Thermoelemente noch besser geeignet, eine textile Herstel-

lung ware aber wesentlich herausfordernder.

2.4 Feuchtesensorik
2.4.1 Theoretische Grundlagen

Als komplexe physikalische ProzessgrofRe ist die Feuchte sowohl vom Druck, der Temperatur sowie
der Zusammensetzung des Stoffgemisches abhangig. Hierbei ist flir den vorliegenden Anwendungs-
fall die Messung der absoluten Feuchte im Wundmilieu relevant. Da diese jedoch in der Wunde nicht
direkt, Gber bspw. gravimetrische Wageverfahren, bestimmbar ist, wird als Losungsansatz eine indi-
rekte Messung der relativen Feuchte gewahlt. Als theoretische Grundlage dient hierbei die Messung

der Luftfeuchte, die im Folgenden erldautert werden soll.

In einer vereinfachten Betrachtung kann die feuchte Luft gemal den thermodynamischen Gasgeset-
zen als ideales Gas-Dampf-Gemisch betrachtet werden. Diese Annahme kann getroffen werden, da
der Wasserdampf im Temperaturbereich zwischen -50 °C-und +60 °C und Druckbereich unterhalb
1000 kPa aus dem gasformigen in den flissigen Aggregatzustand Ubergehen kann [Baehr et al.,
2016b].

Das thermodynamische Verhalten wird durch die Zustandsgleichung des idealen Gasgemisches

(Emile Clapeyron, 1834) beschrieben [Doering et al., 2012]:

p-V=m-R-T (2-9)

Darin bedeuten:

p: Gesamtdruck des Gasgemischs [kPa]
V: vorhandenes Volumen [m?]
m: Masse des Gasgemischs [kg]

R: Allgemeine Gaskonstante [8,3145 kJ - kg - K]
T: Temperatur [°C]

Die absolute Feuchte entspricht der partiellen Dichte des Wasserdampfs im Gemisch. Diese Partial-
dichte des Wasserdampfs pw ist der Quotient aus der Masse des Wasserdampfes mw und des Ge-
samtvolumens der feuchten Luft V, was auch als Quotient des Partialdrucks pw sowie der

Gaskonstante des Wasserdampfs Rw und der Temperatur T ausgedriickt werden kann:
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Darin bedeuten:
pw:  Absolute Feuchte (Partialdichte des Wasserdampfs) [kg - m™3]
mw:  Masse des im Gasgemisch enthaltenen Wasserdampfs [kg]
V: Gesamtvolumen [m3]
pw:  Partialdruck des Wasserdampfs [kPa]
Rw:  Gaskonstante des Wasserdampfs [kJ - kg - K]
T: Temperatur [°C]

Die relative Feuchte (r.F.) ¢ ist das Verhaltnis zwischen absoluter Feuchte pw und dem Maximalwert

der absoluten Feuchte pws, der beim Sattigungsdampfdruck pws vorherrscht:

_ PwTpw) (2-11)
pws (T, Pws)

Darin bedeuten:
: Relative Feuchte [%]
pw:  Absolute Feuchte [kPa]
pws:  Maximalwert der absoluten Feuchte [kPa]

Eine Art der Feuchtebestimmung beruht auf den elektrischen bzw. den dielektrischen Eigenschaften
des Wassers. Daraus abgeleitet kann eine Messung der Feuchte durch resistive sowie kapazitive Ver-

fahren erfolgen, deren theoretischen Grundlagen hier aufgezeigt werden.

Die elektrische Leitfahigkeit o beruht auf der Bewegung von Ladungstragern. GemaR Gleichung
(2-12) kann bei bekannter Elektrischer Ladung g, Ladungstragerdichte n und Beweglichkeit der La-

dungstrager u der direkte Zusammenhang zur Leitfahigkeit erbracht werden kann.

6= q-n-u (2-12)
Darin bedeuten:

o: Elektrische Leitfahigkeit [S/m]

qg: Elektrische Ladung [C]

n: Ladungstragerdichte [m3]

U: Beweglichkeit der Ladungstrager [cm?- V™1 s71]

Hierbei sei angemerkt, dass dies nur einer vereinfachten Betrachtung in einem Einstoffsystem ent-

spricht. Bei komplexeren Systemen (bspw. Halbleitern oder Mehrstoffsystemen) missen, je nach
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Material, verschiedene Ladungstragerdichten sowie deren Beweglichkeiten einbezogen werden, die
in Gleichung (2-12) nicht abgebildet sind. In den Ingenieurswissenschaften wird daher gemaR Glei-
chung (2-13) die Leitfahigkeit in Abhangigkeit zu elektrisch messbaren GréRen sowie der geometri-

schen Form hergestellt:

I-1

_ It (2-13)
U-A

o

Darin bedeuten:

o: Elektrische Leitfahigkeit [S - m™]
I Elektrische Stromstarke [A]
[ Lange eines Leiters [mm]

U: Elektrische Spannung [V]
A: Flache des Leiters [mm?]

Analog dazu kann mithilfe des spezifischen elektrischen Widerstands p, der dem Kehrwert des
elektrischen Leitfahigkeit o entspricht, gemaf Gleichung (2-5) der elektrische Widerstand bestimmt
werden. Reines (bspw. demineralisiertes) Wasser besitzt, aufgrund geringer Ladungstragerdichte,
eine sehr geringe elektrische Leitfahigkeit und somit einen hohen elektrischen Widerstand. Erst
durch Zugabe von lonen, bspw. in Form von Salzen, kann die Leitfahigkeit erh6ht werden [Paul et al.,
2014]. So besitzt Meerwasser eine Leitfahigkeit von ca. 5 - 10® S/m, sechs GréBenordnungen héher
als die Leitfahigkeit von Reinstwasser. Die Leitfahigkeit des Wundexsudates ist sehr Wundtyp- und
personenspezifisch und derzeit immer noch Forschungsgegenstand, wobei die Leitfahigkeit durch
die Anwesenheit von lonen ungefdahr im Bereich vom genannten Meerwasser liegt [McColl et al.,
2007].

Im Vergleich zur Leitfahigkeit beschreibt die elektrische Kapazitat C das Vermogen eines Kondensa-
tors, eine Ladungsmenge Q unter einer bestimmten Spannung U zu speichern. Dieser Zusammen-

hang ist in nachfolgender Gleichung (2-14) beschrieben:
c=1 (2-14)

Darin bedeuten:
C: Elektrische Kapazitat [F]
q: Elektrische Ladung [C]

U: Elektrische Spannung [V]
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Abermals wird in der Ingenieurswissenschaft aufgrund der Messbarkeit der Zusammenhang zur Ge-
ometrie genutzt [Kosack, 1947]. Anhand eines Plattenkondensators soll im Folgenden das theoreti-
sche Messprinzip beschrieben werden. Bei diesem Kondensatortyp befindet sich eine
hygroskopische Dielektrikumsschicht mit der Dicke d und der Permittivitat € zwischen zwei Elektro-

den (Kondensatorplatten) der Flachen A. Die Kapazitat ist gemaR Gleichung (2-15) bestimmt:

A- ¢
C= (2-15)
d
mit
£= g &, (2-16)
Darin bedeuten:

C Kapazitat [F]

A: Flache der Kondensatorplatten [m?]
d: Abstand der Kondensatorplatten [m]
£: Permittivitat [F - m™]

€0 Elektrische Feldkonstante [8,854:1012 F - m]
Er: Relative Permittivitat

Die dimensionslose relative Permittivitat &, (dielektrische Leitfahigkeit) von Wasser liegt mit dem
Wert von ca. 80 wesentlich hoher als die von Luft (rund 1). Somit dndert sich bei konstanten geo-
metrischen Bedingungen infolge steigender Partialdichte des Wassers in porésen Dielektrikums-

schichten die Gesamtkapazitat C des Kondensators [Weber, 1995].

Wie in diesem Abschnitt aufgezeigt, kann die Feuchtebestimmung aufgrund der gegebenen Abhéan-
gigkeiten zu anderen ZustandsgroRen (Temperatur, Druck) erfolgen, sowie auch der Einfluss der
Feuchte auf elektrische Eigenschaften (Widerstand, Kapazitat) zur Messung genutzt werden, was

verschiedenste Arten von Sensoren ermoglicht.

2.4.2 Sensorprinzipien und Messverfahren

GemalR den gegebenen theoretischen Grundlagen existieren eine Vielzahl an Sensorprinzipien und
Messverfahren zur Bestimmung der Luftfeuchte. Feuchtesensoren, teilweise auch als Hygrometer
bezeichnet, existieren seit dem 18. Jahrhundert, wobei das Haarhygrometer ein prominentes Bei-
spiel friher Sensorsysteme ist. In heutiger Zeit werden zumeist elektrische Messverfahren verwen-

det, die in diesem Abschnitt naher ausgefiihrt werden.
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Flr die Messung ist die Hygroskopizitat (Feuchteaufnahmeféhigkeit) der Funktionsschicht von ent-
scheidender Bedeutung. Die Starke der Hygroskopizitat hangt dabei von folgenden Faktoren ab [Bo-
beth, 1993]:

e Anwesenheit hydrophiler Gruppen im Makromolekiil oder in Seitengruppen, u. a.:

o Carbonsauregruppen (-COOH)

o Sulfonsauregruppen (-SO2-OH bzw. -SOsH)

o Hydroxylgruppen (-OH)

o Aminogruppen (-NHy)
e Zuganglichkeit der oben genannten Gruppen fiir die von auBen wirkende Feuchtigkeit
e Pordse Strukturen, in denen sich Wassermolekiile ansammeln kdnnen

Bei der Einwirkung von Wasser und Wasserdampf auf textile Fasern finden verschiedene Sorptions-
prozesse statt — Adsorption, Absorption und Desorption. Gasformiges Wasser, also Wasserdampf,
lagert sich zuerst an der Faseroberflache an. Dieser als Adsorption bezeichnete Vorgang findet in-
nerhalb weniger Sekunden statt. Die Adsorption hdangt dabei mafRgeblich von der vorherrschenden
Hygroskopizitat ab. Die bei Faserstoffen strukturbedingt vorhandene sehr grolRe Oberflache erhoht
die Adsorption zusatzlich. Neben dieser Anlagerung finden je nach Hygroskopizitat der Materialien
Diffusionsprozesse statt, die als Absorption bezeichnet werden. Hierbei dringt die Feuchtigkeit in die
zwischenmolekularen Raume des Faserkorpers ein. Dieser Vorgang, der bis zu einem Gleichgewichts-
zustand ablauft, kann mehrere Stunden dauern. In gleichem Male diffundiert Wasser wieder aus
dem Material, wenn der Feuchtegehalt der Umgebung entsprechend abnimmt. Dies wird als Desorp-

tion bezeichnet [Ataman et al., 2011].

Resistive Feuchtesensoren

GemaR der, in Abschnitt 2.4.1 beschriebenen elektrischen Eigenschaft kann die Feuchte durch eine
Anderung des elektrischen Widerstandes bestimmt werden. Mit zunehmender Feuchte, die sich an
einer, zumeist hygroskopischen, also feuchtebindenden, Oberflache des Sensors absetzt, sinkt der
elektrische Widerstand bzw. steigt der elektrische Leitwert. Aus diesem Grund werden derartige
Sensoren auch als Leitwerthygrometer bezeichnet. Als Sensormaterialien werden hauptsachlich po-
rose Keramiken [Wernecke et al., 2014] und Salze [Weber, 1995] verwendet. In der Entwicklung sind
resistive Sensoren, bei denen ionische Polymere [Ataman et al., 2011; Daoud et al., 2005;
Weremczuk et al., 2012] oder Carbon-Nanotubes (CNTs) [Cayla et al., 2012; Devaux et al., 2011;

Rentenberger et al., 2011] eingesetzt werden.

Der Aufbau derartiger Sensoren ist vergleichsweise einfach und besteht aus zwei Zuleitungen, die
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bspw. ein kammartiges Sensorarray bilden sowie der, tber diesem Array liegenden, Sensorschicht.
Diese wird, je nach Material, durch Methoden der Dickschichttechnik (Tintenstrahlverfahren
[WER12], Siebdruckverfahren [Traversa et al., 2000]) oder auch der Dinnschichttechnik (Spin-
Coating [Tai et al., 2005], Sputter-Verfahren [Gubbins et al., 2002] und chemische Dampfphasenab-
scheidung (CVD) [Mills et al., 2002]) aufgebracht. Diese hygroskopischen Sensorschichten aus bei-
spielsweise einem Verbund aus Kaliumtantalat (K2Ta20¢) und Titan(IV)-dioxid (TiO2) kénnen je nach

angewandtem Verfahren bis zu wenigen Nanometern betragen [Tai et al., 2005].

Aufgrund des zugrundeliegenden Messprinzips werden derartige Sensoren oft auch zur Bestimmung
des Taupunkts bspw. fiir die Uberwachung von Kiihlrdumen eingesetzt. Es gibt mehrere Ansatze fiir
die Uberwachung der Wundfeuchte gemaR dem resistiven Messprinzip [US 5,790,036; US 8,795,257

B2]. Die derzeit verfligbaren Produkte sind jedoch einerseits nicht flr ein kontinuierliches Monito-

ring ausgelegt und konnen auch nur eine grobe Einschatzung der Wundfeuchte (Tro-
cken/Feucht/Nass) wiedergeben [Milne et al., 2016].

Abbildung 2-5: Feuchtesensor WoundSense© bei der Aufbringung (A), im Verband (B) und wéhrend der
Messung (C) [Milne et al., 2016]

Bei Ansatzen zur resistiven Feuchtemessung mit textilen Sensoren werden neuartige Werkstoffkom-
binationen, beispielsweise ionische Polymere mit leitfahigen Partikeln (mehrwandige CNT), unter-

sucht [Zhou et al., 2017]. Die Anwendung dieser Filamentgarne als elektrische Leiter mit integrierter

sensorischer Funktion ist fiir medizinische Anwendung jedoch héchst umstritten [Rim et al., 2013].

Kapazitive Feuchtesensoren

Die am haufigsten genutzten Feuchtesensoren basieren auf dem kapazitiven Messprinzip [Wernecke
et al., 2014]. Um moglichst hohe Kapazitaten und somit hohe relative sensorische Empfindlichkeiten

bei kompakten Abmalien zu erzeugen, werden die Dielektrika-Schichten meist mittels der bereits
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genannten Dinnschichttechnik (CVD, Spin-Coating bzw. physikalische Gasphasenabscheidung —
PVD) hergestellt [Wernecke et al., 2014]. Derartige Sensoren sind vergleichsweise preisglinstig und
besitzen geringe Messunsicherheiten. Ublicherweise werden Polyamide (PA) oder Acetate als Mate-
rialien fiir die Dielektrikaschichten eingesetzt. Messungen der Schwitzrate mit derartigen Sensoren
(vgl. Abbildung 2-6) werden Ublicherweise in einer abgeschlossenen Messkammer (sog. Sudomet-
riemessung) direkt auf der Haut durchgefiihrt [Rohé, 2010].

Obere Elektrode
Dunnfilmpolymer
Untere Elektrode

Glassubstrat

Abbildung 2-6: Kapazitiver Feuchtesensor [Knop, 2019]

In der Forschung befindlich sind derzeit auch andere hygroskopische Polymere wie beispielsweise
Poly-2-hydroxyethyl methacrylate (pHEMA) [Reddy et al., 2011] oder Celluloseacetatbutyrat (CAB)
[Kinkeldei et al., 2012] bei denen auch andere Schichtbildungsverfahren wie das Tiefdruckverfahren
bzw. das Tintenstrahldruckverfahren eingesetzt werden. Kapazitive, folienbasierte Feuchtesensoren
kénnen bspw. zur Uberpriifung des Vitalzustandes in der Sportmedizin eingesetzt werden [Coyle et
al., 2009; Salvo et al., 2010].

Bei textilen kapazitiven Feuchtesensoren werden zumeist flachige Elektroden- sowie Dielektrika-
schichten genutzt, die aus bspw. eingestrickten leitfahigen Drahten bestehen und vom Funktions-

prinzip einem Plattenkondensator entsprechen [Castano et al., 2014; Pereira et al., 2011].
Weitere Sensortypen

Neben den beiden genannten Sensortypen gibt es eine Vielzahl von weiteren Verfahren, mit der eine
Feuchtemessung durchgefiihrt werden kann. Fir spezielle Anwendungen werden beispielsweise
Sensoren basierend auf gravimetrischen [Sauerbrey, 1959] sowie akustischen Messverfahren

[Wohltjen et al., 1979] verwendet. Auch kann eine Feuchtemessung mittels faseroptischen sowie
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auch akustischen Methoden (Quarzkristall-Mikrowaagen bzw. Oberflaichenwellen — surface area
waves, SAW) erfolgen [Gruhl, 2010; Kharaz et al., 1995; Wang et al., 2011].

Schlussfolgerung

Obgleich fir die Feuchtemessung unterschiedlichste Messverfahren und entsprechende Sensoren
etabliert sind, ist im Bereich der Humanphysiologie derzeit kein Sensor bekannt, der sowohl eine
hohe Flexibilitat besitzt, um in Textilien integriert zu werden, als auch (iber eine ausreichende mess-
technische Stabilitdat bei mechanischen Beanspruchungen wahrend der Nutzung verfigt. In folgen-

der Tabelle 2-4 sind die Sensorprinzipien gemaR den in Kap. 2.2 genannten Anforderungen bewertet.

ST Medizinische Messtechnische | Textiltechnische ST
Anforderungen | Anforderungen | Anforderungen

Resistiv 4 3 4 11

Kapazitiv 4 3 5 12

Akustisch 2 4 0 6

Optisch 3 5 1 9

Tabelle 2-4: Vergleich und Bewertung der Sensorprinzipien zur Feuchtemessung

Fiir die Konstruktion von textilen Sensoren eignet sich die kapazitiven Verfahren, weshalb eine tex-

tile Umsetzung dieses Messverfahrens untersucht wird.

2.5 pH-Wertsensorik
2.5.1 Theoretische Grundlagen

Die Bezeichnung pH, abgeleitet aus der urspriinglichen Schreibweise pu+ [S6rensen, 1912], wird in
heutiger Zeit meist mit dem neulateinischen potentia Hydrogenii (potentia = Kraft, Hydrogenium =
Wasserstoff) gleichgesetzt [Flrst, 2015]. Diese ,Kraft des Wasserstoffs’ spielt in der Chemie der wass-
rigen LOsungen als Aktivitat bzw. Konzentration der Wasserstoffionen eine entscheidende Rolle [Blie-
fert et al.,, 1978]. Der pH-Wert ist nach Norm [DIN 19260:2012-10] definiert als der negative

dekadische Logarithmus der Wasserstoffionen-Aktivitat au:

pH = —logq, (%) (2-17)

mit

Ay = My " VYu (2-18)
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Darin bedeuten:
pH: pH-Wert
ay: Aktivitat der Wasserstoffionen [mol - ']
m?  Einheit der Molalitat [mol - ]
my:  Molalitidt des Wasserstoffions [mol - 1]
VH: Aktivitatskoeffizient des Wasserstoffions

Die Einheit der Molalitat wird in der Gleichung (2-18) dazu verwendet, den pH-Wert als dimensions-

lose Zahl zu etablieren.

In der Ublichen pH-Wert-Skala, die von 0 bis 14 reicht, wird der pH-Wert von 7 als neutral bezeichnet.
Es liegt ein Konzentrationsgleichgewicht zwischen positiv geladenen Wasserstoffprotonen (H*) und
negativ geladenen Hydroxidionen (OH") vor. Die Aktivitat, also die Anzahl der Wasserstoffionen ap,
betragt hierbei 107 mol/kg. Bei einem pH-Wert von 6 (ay = 10 mol/kg) verschiebt sich dieses Kon-
zentrationsgleichgewicht zu Gunsten der Wasserstoffprotonen, die nun in 100-facher Konzentration
im Vergleich zu den Hydroxidionen vorliegen. Im Wertebereich von 0 bis 7 werden die Losungen als
sauer eingeordnet, im Wertebereich von 7 bis 14 als basisch [DIN 19260:2012-10]. Gemal der lo-
nenaktivitat in einer wassrigen Losung gibt eine Sdure Wasserstoffprotonen ab, man bezeichnet
diese als Protonendonator. Eine Base hingegen bildet in wassrigen Lésungen Hydroxidionen, die

Wasserstoffprotonen unter Bildung von Wassermolekiilen binden.

Analog zum pH-Wert ist auch ein pOH-Wert, also die Hydroxidionenaktivitat, definiert. Beide Werte
sind gemaR Gleichung (2-19) durch das Autoprotolysengleichgewicht miteinander gekoppelt:

2 H,0 = H0% + OH~ (2-19)

An dieser Stelle sei vermerkt, dass die Protonen gemaR dem Saure-Base-Konzept nach Brgnsted in
gebundener Form, zumeist als Oxoniumionen (H30*) und nur in geringer Quantitat als reine Wasser-

stoffionen (H*), vorliegen [Bronsted, 1923].

2.5.2 Sensorprinzipien und Messverfahren

Fiir die Bestimmung des pH-Werts werden primar potentiometrische Sensoren in der Ausfiihrungs-
form der unten beschriebenen Glaselektrode verwendet. Neben diesen klassischen Verfahren ste-
hen derzeit kompaktere Sensortypen im Fokus der Forschung und Entwicklung, auf die ebenfalls

nachfolgend eingegangen wird.
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Potentiometrische Sensoren

Bei diesem Messverfahren wird das elektrische Potenzial, das pH-wertsensitive Elektroden in wass-
rigen Losungen besitzen, gegenliber einem Referenzpotenzial gemessen. Gemall der Nernst-Glei-

chung ist dieses Potenzial von der Aktivitat der Redox-Partner abhangig:

RT a
E=E+ zn( "") (2-20)
ZeF ARed
Darin bedeuten:
E: Elektrodenpotenzial [V]
E°: Standartelektrodenpotenzial [V]

R: Allgemeine Gaskonstante [8,3145 kJ - kg - K]

T: Absolute Temperatur [K]

Ze: Anzahl der (ibertragenen Elektronen (Aquivalenzzahl)
F: Faraday-Konstante [96.485,33 C - mol]

a: Aktivitat der Redoxpartner [mol - kg?]

Bei Raumtemperatur T = 298,15 K wird folgende Gleichung (2-21) angenommen:

Ze QARed

Im Falle der pH-Wertmessung (Anzahl der verfiigbaren Ubertragenen Elektronen z. betragt 1) kann
mit Hilfe der Gleichung (2-17) aus der Redox-Aktivitat ein direkter Zusammenhang zum pH-Wert auf-

gestellt werden:

AE = —0,059V - (pH, — pH,) (2-22)

Darin bedeutet:
AE: Potenzialdifferenz [V]

Diese Potenzialdifferenz wird immer zwischen zwei Elektroden (Mess- und Referenzelektrode) ge-
messen. Die bekannteste Ausfiihrung ist hierbei die sogenannte Glaselektrode (Abbildung 2-7). Wei-

tere Typen sind Metall- und Wasserstoffelektroden.
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'@%—— Messauswertung

Referenzsystem
Referenzelektrode

i — Elektrolytldsung
1 .
#8=——— Diaphragma

]
i

Arbeitssystem i Temperatursensor
I

Innenelektrode 4 lonenaustausch
Pufferlosung ! J . (idealisiert)
i !

Glasmembran Analyt

Abbildung 2-7: Aufbau einer Glaselektrode

Beide Elektroden (Innen- und Referenzelektrode) besitzen hierbei keinen direkten Kontakt zum ei-
gentlichen Analyt, der lonenaustausch erfolgt tber die Pufferlosung bzw. die Elektrolytlésung. Man
bezeichnet diese Systeme deshalb auch als Sensoren zweiter Art, da eine indirekte Erfassung der
lonenkonzentration und somit des pH-Wertes erfolgt. Zur weiteren Verringerung von Storeinfllissen
sind die meisten sogenannten Einstabmessketten bereits auch mit einem integrierten Temperatur-

sensor ausgeristet [Degner, 2012].

Derartige Sensoren besitzen hohe Empfindlichkeiten (iber einen breiten Messbereich, jedoch einen
vergleichsweise komplexen Aufbau, der aufgrund des bendétigten GlasgefaRes zudem in ebenjener

rigiden Bauart beschrankt bleibt.
Optische Sensoren

Bei der Bestimmung des pH-Werts durch optische Verfahren werden Indikatorfarbstoffe eingesetzt,
die entweder eine direkte, visuelle (manuelle Betrachtung des Farbumschlags eines pH-Wertindi-
katorpapiers und Abgleich mit einer entsprechenden Farbskale) oder indirekte Beurteilung durch

optische Sensoren ermdglichen [Degner, 2012].

Bei der visuellen Methode werden typischerweise Farbstoffe (Farbindikatoren) eingesetzt, die bei
einer definierten Schwellenwertanderung einen Farbumschlag zeigen. Beispiele sind Methylrot, dass
in wassriger Losung bei einer Schwellenwertliberschreitung von pH 4,9 von Rot zu Gelb umschlagt,
das farblose Phenolphtalein, dass sich bei pH 9,5 rotlich verfarbt oder auch Thymolblau, was im pH-
Wertbereich von 1,2...2,8 eine Farbanderung von violett-rot zu braunlich-gelb und von pH 8,0...9,6
eine Farbanderung von gelbgriinlich zu blau zeigt. Bei klassischen pH-Wertindikatorpapieren werden
mehrere Farbindikatoren gleichzeitig eingesetzt, um eine moglichst groRe pH-Wertskala abzude-

cken.
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Bei der Verwendung von optischen Sensoren werden die gleichen Chemikalien genutzt, jedoch er-
folgt der Skalenabgleich optoelektronisch. Ausgehend von der Messanordnung bzw. des optischen
Detektors konnen diese Sensoren abermals in kolorimetrische und spektralfotometrische Messver-
fahren unterteilt werden. Beide Methoden sind jedoch aufgrund der Veranderung der Oberflachen-
eigenschaften infolge der Abstrahlung (Photodegradation) sowie das Ausbleichen des Farbemittels
(Leckage des Chromophors) vergleichsweise storanfallig, zumal der operative Aufwand durch den
Messaufbau verhaltnismaRig grol ist [Photonics East, 1999]. Derzeit wird angestrebt, diese Sensor-
typen auch in tragbare, kompakte Formen zu tberfiihren [Caldara, 2014]. Ein Sensor fir medizini-

sche Zwecke ist derzeit jedoch nicht bekannt.
Hydrogel-basierte chemische Sensoren

Ein sehr neuartiger, jedoch tberaus vielversprechender Ansatz einer indirekten Messung ist die Nut-
zung von Hydrogelen, welche pH-wertsensitive Quellungseigenschaften besitzen [Richter et al.,
2008]. Diese Volumenausdehnung, einhergehend mit einer Anderung des dielektrischen Verhaltens,
kann durch optische, resistive oder kapazitive (und somit auch impedimetrische, vgl. 2.7.2) Mess-
verfahren aufgezeichnet werden, was verschiedenste Sensorkonstruktionen ermdéglicht [Schulz,
2014]. Bisherige Konzepte sind hierbei zumeist planare Sensoraufbauten (vgl. Abbildung 2-8), bei
denen die Quellung der Hydrogele auch bspw. durch Dehnungs- bzw. Drucksensoren aufgezeichnet
wird [DE10129987C2].

Drucksensor Hydrogel Piezowiderstand

Kontaktierung

\

ﬁ Messlosung

Abbildung 2-8: Planarer Aufbau eines Hydrogel-basierten pH-Wertsensors (in Anlehnung an [Binder et al.,
2019])

Auch fir biomedizinische Anwendungen wurden verschiedene pH-wertsensitive Hydrogele unter-
sucht, beispielsweise Materialien wie pHEMA, Alginate oder Polyethylenglykol-Polymilchsdure (PEG-
PLA) [Rizwan et al., 2017]. Diese Materialvielfalt schlieft auch Chitosan mit ein, was fir die Entwick-
lung eines textilen Systems ein immenser Vorteil im Vergleich anderen Sensortypen ist, da dieses

Ausgangsmaterial in Faserform verfligbar ist.
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Weitere Sensortypen

lonensensitive Feldeffekttransistoren (ISFET) besitzen eine pH-wertsensitive Silizium-Metalloxid-
schicht, die als sogenanntes Gate fungiert und entsprechend des vorliegenden pH-Wertes den
Stromfluss zwischen zwei weiteren Bezugselektroden (Source- und Drain) reguliert. Derartige pH-
Wert-Sensortypen, bei denen die Schichtdicken sowie Schichtanordnungen essentiell fur die Funkti-

onsweise sind, wurden bisher nur als planare Sensoren ausgefiihrt [Nakata et al., 2017].

Schlussfolgerung

Weder die sehr genauen, jedoch auch komplex aufgebauten Sensoren gemall potentiometrischer
und spektralfotometrischer Verfahren, noch die vergleichsweise einfachen pH-Wertindikator-Farb-
stoffe fur einzyklische Messungen sind fir das Monitoring in flexiblen Wundverbanden geeignet.
Somit besteht Forschungsbedarf fiir einen flexiblen, in ein Textil integrierbaren und auch langzeit-
messfahigen Sensor, der iber ausreichende Messgenauigkeit bei gleichzeitig guter messtechnischer
Stabilitat unter mechanischen Beanspruchungen verfiigt. In folgender Tabelle 2-5 sind die Sen-

sorprinzipien gemaR den in Kap. 2.2 aufgestellten Anforderungen bewertet.

ST Medizinische Messtechnische | Textiltechnische ST
Anforderungen | Anforderungen | Anforderungen

Potentiometrisch 3 5 1 9

Optisch 2 3 2 7

Hydrogel-basiert 4 3 4 11

ISFET 4 4 1 9

Tabelle 2-5: Vergleich und Bewertung der Sensorprinzipien zur pH-Wertmessung

Vor allem Aufgrund der vielen Mdéglichkeiten der Sensorkonstruktion werden hydrogel-basierte Sen-
soren als Vorzugslésung fir die Herstellung von textilen pH-Wertsensoren ausgewahlt. Als Messprin-
zip kann sowohl eine kapazitive oder resistive Messung genutzt werden. Eine umfassende
Charakterisierung, die diese beiden Messprinzipien abdeckt, kann mit der Impedanzspektrometrie

erreicht werden, die in Abschnitt 2.7.2 genauer erldautert wird.

2.6 Lactatsensorik
2.6.1 Theoretische Grundlagen

Fiir das Wundexsudat ist, im Vergleich zur in Abschnitt 2.1.6 genannten Lactatwert im Blut aufgrund

fehlender Erfahrungswerte, derzeitig noch nicht bekannt, bei welchen Lactatkonzentrationen ein
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wundheilungsspezifisch positiver bzw. negativer Effekt eintritt. Die in Abschnitt 2.1.3 gegebene An-
forderung leitet sich von der bisherigen Erkenntnis tber das Blutlactat ab, da bei Konzentrationen
von weniger als 3 mM eine stark verminderte Muskel- und somit auch Wundheilungsaktivitat (Wie-

derherstellung des Gewebes) zu vermuten ist [Porporato et al., 2012].

Im Vergleich dazu sind Lactatwerte sowohl im Blut als auch im KorperschweiR weitaus genauer un-
tersucht. Ubliche SchweiRlactatwerte liegen im Bereich von 2 bis 120 mmol/l, hingegen liegt im Blut
ein zehnfach geringerer Lactatert vor, da die Lactatbildung direkt in der Muskelatur stattfindet und

Lactat im Blut nur in entsprechend verdiinnter Form vorliegt [Mitsubayashi et al., 1994].

2.6.2 Sensorprinzipien und Messverfahren

Die Lactatwertbestimmung erfolgt derzeit im klinischen Bereich hauptsachlich mittels stationarer
Messgerate, die auf optische (kolorimetrische und spektralfotometrische) Verfahren zuriickgreifen.
Elektrochemische Ansdtze unter Nutzung von Enzymen ermaéglichen kompaktere Sensorkonstrukti-
onen, weshalb diese Messverfahren meist bei Handgeraten, beispielsweise im sportmedizinischen
Bereich genutzt werden [D'Orazio et al., 2012].

Ein Enzym ist ein biologischer Katalysator, der natirlich ablaufende physiologische Prozesse und Re-
aktionen in Gang setzt oder beschleunigt [Berg et al., 2013]. Fiir den speziellen Nachweis des Lactats
werden gewohnlich zwei Enzyme, die Lactat-Oxidase oder die Lactat-Dehydrogenase eingesetzt
[Rassaei et al., 2014]. Lactat-Oxidase verbraucht Sauerstoff und produziert dabei Pyruvat und H;0,.
Das H,0; wird an einer Elektrode reduziert, wobei Elektronen freigesetzt werden. Dieses Grundprin-
zip ist in Abbildung 2-9 dargestellt. Bei Verwendung von Lactat-Dehydrogenase wird zusatzlich ein
Co-Enzym NADH als Mediator verwendet, wodurch der Lactatwert praziser und robuster gegen Sto-

reinflisse abgebildet werden kann.

Lactat + 0, 0, 2H*
Lactat-
oxidase N
N\
Pyruvat H,0, 2e N 2e
~

Abbildung 2-9: Grundprinzip der enzymatischen Aufspaltung von Lactat mittels Lactat-Oxidase

Elektrochemische Verfahren

Elektrochemische Sensoren besitzen ihre biologische Aktivitdt nahe der Oberflache einer Arbeits-
elektrode. Hierbei hilft das Enzym, den nachzuweisenden Analyten unter Abspaltung von elektroak-
tiven Spezies umzuwandeln. Je nach verwendetem Enzymtyp kann dieses Messverfahren auch zur

Detektion anderer biologischer Molekiile, wie Glukose eingesetzt werden.



36 2 Stand der Technik und Forschung

Die freiwerdenden Elektronen kénnen sowohl liber eine Potenzialdifferenz unter Abgleich mit einer
Referenzelektrode bestimmt werden (potentiometrisches Messverfahren), als auch in einer galvani-
schen Zelle. Bei dieser wird, unter einer angelegten elektrischen Zellspannung U ein Zellstrom | zwi-
schen der Gegen- sowie der Referenz- und Arbeitselektrode, sowie ein Potential E zwischen Arbeits-
und Referenzelektrode aufgezeichnet (amperometrisches Messverfahren, vgl. Abbildung 2-10)
[Zhang et al., 2018].

ZeIIspannung U Zellstroml

%;

Potentlal E

ﬂ

Analyt

AE

Abbildung 2-10: Amperometrisches Messverfahren mit Gegenelektrode (GE), Referenzelektrode (RE) und Ar-
beitselektrode (AE)

Potentiometrische Sensoren besitzen einen vergleichsweise einfachen Aufbau und sind entspre-

chend der Verwendung der Enzyme gleichzeitig sehr selektiv, besitzen jedoch eine langere Ansprech-

zeit, sind auch storanfalliger und missen daher oft kalibriert werden. Diese Storanfalligkeit ist bei

amperometrischen Sensoren geringer, jedoch weisen diese einen etwas komplexeren Aufbau auf

[Griindler, 2004].

Ein Hauptproblem beider enzymbasierter elektrochemischer Varianten (potentiometrisch/ampero-
metrisch) ist jedoch die Degradation der Enzyme, wodurch die Messsensitivitdt mit der Zeit ab-
nimmt. Das der Lactase Oxidase (LOx) artverwandte und umfangreicher untersuchte Enzym Glukose
Oxidase besitzt beispielsweise bei in-vivo Einsatz eine Halbwertszeit von rund einer Woche [Valdes
et al., 2000], je nach vorhandenem Milieu (beispielsweise pH-Werte von tber 8) kann diese Aktivitat
auf wenige Stunden sinken. Durch eine Quervernetzung (sogenannte Immobilisierung) wird die zeit-
liche Enzymaktivitat des LOx in betrdchtlichem MaRe von Stunden bzw. wenigen Tagen auf 4 — 14

Monate erhoht [Eggins, 2002].

Nicht-enzymatische Sensoren ermdéglichen eine bessere Langzeitstabilitdt. Derartige Sensoren ver-
fligen Uber eine erhohte Stabilitat, Einfachheit und Reproduzierbarkeit [Park et al., 2006]. Aufgrund
der fehlenden Enzyme als Biorezeptoren sind diese Sensoren jedoch hinsichtlich der Selektivitat
stark eingeschrankt. Nach aktuellem Wissensstand gibt es derzeit keine anwendungsbezogenen L6-

sungen flr nicht-enzymbasierte elektrochemische Sensoren zum Nachweis von Lactat.
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Optische Verfahren

Bei diesen, bereits in Abschnitt 2.5.2 flir die pH-Wertmessung beschriebenen, optischen Verfahren
werden fiir die Detektion des Lactats ebenfalls Enzyme eingesetzt. Fir die Messung kann dann ent-
weder das Restprodukt Pyruvat selbst als Lichtabsorber genutzt oder durch eine Folgereaktion bspw.
des Wasserstoffperoxids, ein optischer Farbumschlag erfasst werden [Deutsch, 2003]. Das letztge-
nannte Verfahren ist, vor allem aufgrund der vergleichsweise geringen Kosten je Versuch sowie der
hohen Genauigkeit, die heute gangigste Analysemethode zur Bestimmung des Blutlactatwertes im
stationdren Bereich [Higgins, 2017; White et al., 2009]. Die bendtigten Gerate sind jedoch, aufgrund

ihres komplexen Aufbaus, nicht als tragbare Systeme einsetzbar.

Schlussfolgerung

Die elektrochemischen, enzymatischen Ansatze, die derzeit auch intensiv fiir folienbasierte Senso-
ren im Fokus stehen [Jia et al., 2013] sind am aussichtsreichsten flir tragbare Sensorik zur Lactatmes-
sung. Vorhandene und auch in Entwicklung befindliche Sensoren sind jedoch aufgrund
ungenigender messtechnischer Stabilitat bei mechanischen Beanspruchungen fiir eine Integration
in Textilien nicht geeignet. Ein aus diesen Erkenntnissen folgender Vergleich und eine Bewertung der

Varianten kann Tabelle 2-6 enthommen werden.

Sensororinzioien Medizinische | Messtechnische | Textiltechnische P
P P Anforderungen | Anforderungen | Anforderungen g

Potentlometrlsch ) 3 4 9

(enzymatisch)

Amperometrlsch 3 4 3 10

(enzymatisch)

Elt'-:‘ktrochemlsc.h 3 5 4 3

(nicht-enzymatisch)

Optisch 4 4 0 8

Tabelle 2-6: Vergleich und Bewertung der Sensorprinzipien zur Lactatmessung

Die Wahl des enzymatischen, amperometrischen im Vergleich zu dem potentiometrischen Messver-
fahren ist vor allem durch die héhere Langzeitmessfahigkeit (geringerer Messdrift) und héhere Se-

lektivitat begriindet.
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2.7 NET-Sensorik
2.7.1 Theoretische Grundlagen

Aufgrund der vergleichsweise jungen Entdeckung der neutrophilen Fangermolekiile (neutrophil
extracellular traps - NET) existieren derzeit nur wenige theoretische Grundlagen [Yang et al., 2016].
Im Fokus der Forschung stehen insbesondere die biochemischen Vorgange, unter denen eine NET-
Bildung stattfindet. Fluoreszenzmikroskopische Untersuchungen zeigen, das NETs aus Proteinen aus
azurophilem Granulat wie z. B. neutrophiler Elastase, Kathepsin G und Myeloperoxidase bestehen.
Ferner kommen auch Proteine aus spezifischen (sekundaren und tertidaren) Granulaten wie Lactofer-

rin und Gelatine vor [Fuchs et al., 2018].

2.7.2 Sensorprinzipien und Messverfahren

Nach vorliegendem Kenntnisstand existieren derzeit als etabliertes Sensorprinzip fiir eine direkte
und eindeutige Detektion von NETs nur optische Verfahren (Fluoreszenzmikroskopie), die auch fir
die Charakterisierung genutzt wurden und entsprechend LaborgrofRgerdte erfordern. In gleicher
Weise sind mit LaborgroRgeraten auch indirekte Messungen durch den zytosolischen DNA-Sensor
cyclic GMP-AMP synthase (cGAS) nachgewiesen [Apel, 2019]. Ein vielversprechender und insbeson-
dere miniaturisierbarer Ansatz, der derzeit erforscht wird, ist die Detektion der NETs durch deren
Formation (Bildung eines Biofilms) auf einer Exsudat-absorbierenden Schicht [Schroter et al., 2012;
Schroéter et al., 2016]. Dieses Schichtwachstum wird durch eine Impedanzmessung sensorisch er-

fasst, die im Folgenden kurz erklart werden soll.
Impedanzspektrometrie

Die Impedanz Z ist eine physikalische GrofRe und beschreibt den komplexen Wechselstromwider-
stand. Dieser setzt sich betragsmaRig aus dem Realteil R (Wirkwiderstand, die sogenannte Resistanz)

und dem Imaginarteil X (Blindwiderstand, die sog. Reaktanz) zusammen:

Z=R+iX (2-23)

Darin bedeuten:
Z: Impedanz [Q]
R: Wirkwiderstand [Q]
X Blindwiderstand [Q]

Der Blindwiderstand wiederum besteht aus dem Induktivanteil X; und dem Kapazitivanteil Xc. Beide
Anteile sind stark abhangig von der Frequenz des Wechselstroms. Mit steigender Frequenz erhéht

sich der induktive Anteil, wahrend der kapazitive Anteil sinkt. Ferner sind sowohl die Induktivitat wie
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auch die Kapazitat material- als auch geometrieabhangig:

X=X, +Xc (2-24)

mit
X, = 2nfL = oL (2-25)

und
1 1 (2-26)

Xe = 2nfc = we
Darin bedeuten:

Xi: induktiver Blindwiderstand [Q]

Xc: kapazitiver Blindwiderstand [Q]

f: Frequenz [Hz]

L: Induktivitat [H]

C: Kapazitat [F]

Zur besseren Verstandlichkeit ist die Impedanz in Abbildung 2-11 als Polardiagramm dargestellt, wo-

bei auf der x-Achse der Wirkwiderstand (Realteil) und auf der y-Achse der Blindwiderstand (Imagi-

narteil) aufgetragen wird.

Kapazitiver
Blindwiderstand

Reaktanz

Resistanz

Induktiver
Blindwiderstand

XL

Abbildung 2-11: Impedanz als Darstellung im Polardiagramm

Die Impedanzspektrometrie bzw. -analyse ist von besonderer Bedeutung fiir die Charakterisierung
von elektrischen Bauelementen. Idealisiert besitzt ein elektrischer Widerstand nur Realteile der Im-

pedanz, ein Kondensator nur einen kapazitiven Imaginarteil und eine Spule nur einen induktiven
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Imaginarteil. Unter realen Bedingungen mischen sich jedoch diese Anteile, es treten parasitare Ef-
fekte auf, bspw. die Streukapazitat. Durch das Aufzeichnen des frequenzabhangigen Impedanzspekt-
rums werden all diese Effekte erfasst, wodurch eine komplexe sensorische Analyse, u.a. auch von

Biofluiden ermoglicht wird [Thiele et al.,2022].

Flr die Detektion von NETs werden spezielle, fur die biologische Zellcharakterisierung entworfene,
Analyseplatten (E-Plates) mit topfformigen Einlassungen (Wells) genutzt, an deren Boden zwei ver-
zahnte Elektrodenstrukturen als kapazitives Sensorlayout angeordnet sind [Schréter et al., 2016].
Bei dem Analyt, in diesem Fall ein aus Humanblut gewonnenes Serum, werden die impedimetri-
schen Eigenschaften zwischen dem unstimulierten Normalzustand und dem stimulierten Zustand
(kiinstlich erzeugte Infektion) aufgezeichnet. Infolge der NETose finden morphologische Anderungen
(u. a. Zellaufldsungsprozesse) im Serum statt, was eine Anderung der lonenleitfahigkeit in bestimm-
ten Frequenzbereichen hervorruft und mit der Impedanzmessung detektiert werden kann. Fir de-
tailliertere Angaben zur Impedanzspektroskopie, eines der komplexesten Messprinzipien in der

Sensortechnik, sei auf folgende Literatur verwiesen: [Keysight, 2016; Lvovich, 2012]
Schlussfolgerung

Aufgrund der jungen Entdeckung der NETs besteht ein hoher Forschungsbedarf an Methoden zur
Detektion dieser Immunantwort des menschlichen Kérpers. Der bisherige Ansatz zur Erfassung der
NET-Konzentration mittels der Impedanzspektroskopie ist vielversprechend und wurde deshalb fiir
die Entwicklung der textilen Sensoren gewahlt. Bisher wurden mit diesem Verfahren jedoch nur in-
vitro-Versuche durchgefiihrt. Daher sei als kritischer Punkt an dieser Stelle abermals das Wundmi-
lieu als komplexes Messmedium genannt. Ein NET-sensitiver Sensor sollte bei verschiedensten che-

mischen und physikalischen Quereinfliissen messtechnisch stabil bleiben.

2.8 Textile Verfahren zur Herstellung von Biosensorik

Im folgenden Abschnitt werden textile Verfahren vorgestellt, mit denen Bio-Sensoren zur Erfassung
physiologischer Parameter hergestellt werden kénnen. Hierbei soll der hierarchische Aufbau auch
zum besseren Verstandnis der Komplexitdt textilbasierter Sensorik beitragen. Vorausgehend zu
nachfolgenden Abschnitten sei darauf hingewiesen, dass haufig ,flexible Sensorik”, beispielsweise
funktionalisierte Folien in oder auf einem textilen Trager, ebenfalls als ,textile’, tragbare Sensorik, als
,wearables’ oder auch als ,e-textiles’ beschrieben wird. Diese Begriffe werden in der Literatur meist
austauschbar verwendet und es kann keine allumfangliche Definition getroffen werden [FKT, 2016].
Die Einsatzmoglichkeiten flexibler Sensorik sind aufgrund der vorliegenden mechanischen Flexibili-

tat mannigfaltig, besitzen aber immer noch ein hohes Entwicklungspotenzial [Castano et al., 2014].
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2.8.1 Vorteile und Nachteile textiler Sensorik

Die Vorteile textiler Sensorik sind vor allem die textile Herstellung (bspw. als Sensorgarn) und die
dadurch mogliche textiltechnische Integration, was diese Sensoren fiir eine kérpernahe Anwendung
pradestiniert. Durch die, in Kapitel 3 noch naher ausgefiihrte, textile Herstellung sind die Sensoren
messtechnisch sehr robust gegeniiber mechanischen Einfliissen. Ferner sind derartige Sensoren mit
geringen Fertigungskosten herstellbar und sehr einfach skalierbar. Die textile Auslegung bietet flr
den vorliegenden Anwendungsfall einen weiteren grofRen Vorteil, da durch den Einsatz von Faser-
materialien eine Kapillarwirkung vorhanden ist, die die Benetzung der Sensoren durch das Wun-

dexsudat begiinstigt.

Im Vergleich zu flexiblen, folienbasierten Sensoren ist vor allem die Integration von leitfahigen Struk-
turen in Form von Drihten bzw. die leitfdhige Ausriistung sowie auch die Kontaktierung fiir die Uber-
tragung des sensorischen Signals noch ein wichtiger Forschungsgegenstand. Bei der Nutzung der
Sensoren flir das Monitoring kann eine direkte Parallele der Messgenauigkeit zur Anordnung/Geo-
metrie der Elektroden sowie des Funktionsmaterials (Dielektrikum bei der Feuchte-, pH-Wert- und
NET-Messung, Enzyme und Membranen bei Lactatmessung) gezogen werden. Der Hauptnachteil der
textilen Sensorik ist daher die Messgenauigkeit. Da fiir die textile Herstellung beziiglich der Aus-
gangsmaterialien entsprechende textiltechnische Anforderungen gelten, ist auch die Miniaturisie-

rung der Sensoren nur bis zu einem gewissen MalSe moglich.

2.8.2 Faserbasierte Sensorik

Sensorik, die auf einer textilen Faser oder einem faserartigen Gebilde basiert, nutzt die inharenten
Eigenschaften textiler Faserstoffe, was auch diinne Drahtmaterialien miteinschlieBt. Das einfachste
Beispiel fiir faserbasierte Sensorik ist ein elektrisch leitender Draht oder Filament. Bei Anderung der
geometrischen Form infolge einer mechanischen Beanspruchung, insbesondere Dehnung (vgl. Glei-
chung (2-5)), andert sich der elektrische Widerstand, was einen Einsatz als Dehnungssensor ermog-
licht. Fiir Leichtbauanwendungen kénnen derartige faserbasierte Sensoren auch aus Hochleistungs-

fasermaterial (bspw. Carbonfasern — CF) bestehen [Hantzsche et al., 2013].

Eine erhohte Komplexitat fiir sensorischen Anwendungen ist durch Funktionalisierung der Fasern
moglich. Hierbei werden insbesondere Spinn- bzw. Beschichtungstechnologien genutzt um bspw.
Isolationsschichten auf die Fasern aufzubringen. Als Beispiel sei an dieser Stelle das nasschemische
Aufbringen von Silber auf Polyester-Fasern genannt, wodurch eine Leitfahigkeit erzeugt wird [Ong-
gar, 2012].

Durch die Nutzung von speziellen Spinndiisen sowie Einsatz mehrerer Materialien kdnnen bereits

bei der Erspinnung (Nass-, Trocken- oder Elektrospinnverfahren) komplexe, beispielsweise koaxiale
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Strukturen hergestellt werden [Cherif, 2011]. Mit ausgewahlten Materialkombinationen kdnnen auf
diese Weise zug- oder drucksensitive Sensoren ersponnen werden [Lee et al., 2018; Zhou et al.,
2018].

Bei faseroptischer Sensorik (Lichtwellenleitern) werden Glasfasermonofile eingesetzt, deren Mehr-
schichtaufbau bereits bei der Herstellung (Warmziehprozess) erzeugt wird. Polymerschichten zur
Isolation oder auch Funktionalisierung kénnen dabei auch nachtraglich, meist durch CVD- oder PVD-
Verfahren, aufgebracht werden [Taylor et al., 2003; Xie et al., 2014]. Wie bereits in Kapitel 2 be-
schrieben, konnen derartige Lichtwellenleiter je nach Gestalt bzw. Ausriistung der Ummantelung fir
eine Vielzahl sensorischer Anwendungen wie die Temperatur- oder auch der Feuchtemessung ge-

nutzt werden.

An dieser Stelle sei auch auf die piezoelektrischen Fasern, beispielsweise Polyvinylidenflourid
(PVDF), hingewiesen. Diese mittels des Schmelzspinnprozesses hergestellten Fasern werden auf-
grund ihrer piezoelektrischen Eigenschaften, einer elektrisch detektierbaren Ladungsverschiebung
infolge einer mechanischen Belastung, als Dielektrikum in piezoelektrischen Drucksensoren einge-
setzt [Walter et al., 2013].

2.8.3 Garnbasierte Sensorik

Komplexere Sensorstrukturen kénnen durch textile Garnbildungsprozesse erzeugt werden. Eine
Funktionalisierung durch Einsatz verschiedener Materialien sowie intelligente Ausnutzung von Kern-
Mantel-Strukturen ermoglicht die Herstellung von textilen Sensoren. Daflir kdnnen Verfahren zur
Herstellung von Spinnfasergarnen wie das Ring- und Friktionsspinnverfahren sowie Zwirn- und Um-

windeverfahren genutzt werden.

Ringspinnverfahren

Das Ringspinnen, ein mehrstufiger Prozess, ist die variabelste Technik zur Herstellung von Spinnfa-
sergarnen [Cherif, 2011]. Aus einem, aus linearisierten Einzelfasern bestehenden, Faserband wird
durch einen vorgelagerten Prozess ein Vorgarn (Flyerlunte) hergestellt, das dann mit der Ringspinn-
maschine zu einem Ringgarn gesponnen wird. Hierzu wird das Vorgarn weiter verstreckt und durch
einen, frei auf einem Ring befindlichen, Ringlaufer gefiihrt. Der Abzug und die gleichzeitige Aufspu-
lung erfolgt durch eine schnell rotierende Spindel, auf der die Spule sitzt. Infolge des Abzugs rotiert
der Ringldufer auf dem Ring, wodurch das Spinngarn eine Drehung erhélt, was den Zusammenhalt

der Einzelfasern gewahrleistet.

Durch Beimischung elektrisch leitfahiger Fasern kann mittels des Ringspinnverfahrens ein resistiver

Dehnungssensor hergestellt werden, der um bis zu 300 % gedehnt werden kann [Wang et al., 2017].
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Aufgrund der vergleichsweise unbestimmten Faserlage, insbesondere fir komplexere Sensorkon-
struktionen, ist das Ringspinnverfahren jedoch fiir die Herstellung von Bio-Sensorik nur in geringem

Malie geeignet.

OE-Friktionsspinnverfahren

Bei diesem textilen Verfahren werden durch eine Offnerwalze vereinzelte Fasern zwei gleichsinnig
rotierenden Spinntrommeln zugefiihrt. Durch deren Abwalzvorgang zueinander werden die Fasern
an einem offenen Garnende angedreht und dabei gleichzeitig abgezogen [Cherif, 2011]. Durch die
Friktionsspinntechnik, die aufgrund des Prinzips auch als Open-End-(OE-) Spinnverfahren bezeichnet
wird, kann eine Ummantelung von zugefiihrten Kerngarnen erfolgen. So kann, beispielsweise bei
den angesprochenen Lichtwellenleitern oder auch bei CF-Filamentgarnen, ein Fasermantel (vgl. Ab-
bildung 2-12) als Schutzschicht auf ein Kernmaterial aufgebracht werden.

Carbon filaments
in the core

PP fibres
in the sheath

(a) (b)

Abbildung 2-12: Querschnitt eines Friktionsspinngarns: PES-Mantel um CF-Kern [Hasan, 2022]

Durch mehrfache Ummantelung ist ein Schichtaufbau moglich. In vorteilhafter Ausfiihrung unter
Verwendung elektrisch leitfahiger Fasern kann so bspw. ein Zylinderkondensatoraufbau erzeugt wer-
den. Aufgrund der unbestimmten Faserlage sowie auch hoher Haarigkeit und inhomogenen Dicke

des friktionsgesponnenen Mantels ist die Herstellung von Bio-Sensorik schwierig.

Zwirn- und Umwindeverfahren

Fir die Herstellung von Mehrfachgarnen (Garne die aus zwei oder mehr Einzelgarnen bestehen),
werden Ublicherweise Zwirn- bzw. Umwindeverfahren genutzt. Mehrfachgarne besitzen je nach ver-
wendetem Verfahren bessere mechanische Eigenschaften als unverdrehte (Stapelfaser-) Garne, wie
erhohte Festigkeit, geringere Kringelneigung oder geringere Empfindlichkeit bei Reibbeanspru-
chung. Bei Zwirnen werden die Einzelgarne hierbei hierarchisch gleichwertig behandelt (miteinander
verdreht), beim Umwinden hingegen wird ein Umwindegarn um ein mit hoherer Fadenspannung

beaufschlagtes Kerngarn gewunden.

Mittels Zwirnen bzw. Umwinden kann eine Sensorkonstruktion in beispielsweise einer sogenannten

Twisted-Pair-Ausfiihrung (vgl. Tabelle 3-3) hergestellt werden. Unter Nutzung von piezoelektrisch
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leitfahigen Fasern sind somit textile Drucksensoren herstellbar [Huang et al., 2008]. Fir die Herstel-
lung komplexer Bio-Sensorik unter Verwendung mechanisch sensitiver Fasern bzw. Drahte sind diese
Verfahren jedoch aufgrund der vergleichsweise hohen Belastungen infolge der Reibung bei den vor-

herrschenden hohen Maschinengeschwindigkeiten nicht geeignet.
Flechtverfahren

Mit dem Flechtverfahren ist, obgleich den Flachenbildungsverfahren zugeordnet, die Herstellung
von sehr diinnen bzw. schmalen Textilien moglich, weshalb in der Literatur derlei Geflechte auch als
Flechtgarne bezeichnet werden. Das Flechten ist eines der adltesten textilen Verfahren [Kyosey,
2016a). GemaR Norm sind Geflechte definiert als: ,,Flachen- und Korpergebilde mit regelmaRiger
Fadendichte und geschlossenem Warenbild, deren Flecht-(Kl6ppel-) Faden sich in schrager Richtung

zu den Warenkanten verkreuzen” [DIN 60000].

Allgemein werden Geflechte in zwei- und dreidimensionale Strukturen (2D- und 3D-Geflechte) klas-
sifiziert. Letztgenannte mehrlagige Gebilde, mit zwischen den Lagen verkreuzt vorliegenden Flecht-
faden, werden zumeist fiir Leichtbauanwendungen genutzt [Cherif, 2011]. Die traditionelleren 2D-
Geflechte werden wiederum in Flach- und Rundgeflechte unterteilt. Deren Name, wie in Abbildung
2-13 verdeutlicht, beschreibt auch die Struktur. Dariiber hinaus existieren noch eine Vielzahl an Son-

derformen wie beispielsweise die fiir die Dichtungstechnik verwendeten Packungsgeflechte.

Abbildung 2-13: Flachgeflecht aus Kupferdrdhten als Entlétlitze (oben) und Rundgeflecht aus CF-
Filamentgarnen als Einlage fiir Leichtbauanwendungen (unten)

Die Geflechtbildung erfolgt durch Verkreuzen der Flechtfaden, die sich in aufgespulter Form auf den

eigentlichen Arbeitsorganen, den Kloppeln, befinden. Neben der Aufgabe der Fadenspeicherung
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wird durch die KIoppel, zumeist mittels Federkraft, eine Fadenspannung auf die Flechtfiaden aufge-
bracht. Um die bei der Kloppelbewegung auftretenden relativen Langendifferenzen der Flechtfaden
vom Kl6ppel hin zum Verkreuzungspunkt (Flechtpunkt) auszugleichen, wird tiber ein Hebel- oder ein
Schiebersystem zudem eine Fadenreserve bereitgestellt. Die KIoppel wiederum werden in einer fest-

gelegten, meist in das Maschinenbett eingefrasten, Gangbahn durch rotierende Fliigelrader bewegt.

Neben diesen aktiv bewegten Flechtfaden konnen zusatzlich Stehfaden in 0°-Richtung in das Ge-
flecht integriert werden, die es axial verstirken oder fiir die Funktionalisierung genutzt werden.
Diese Faden werden durch die Mittelachse der Fliigelrader zugefiihrt und somit direkt im Geflecht
eingebunden. Im Falle der Rundflechtmaschine kann {iberdies ein Stehfaden durch die Geflechtmit-
telachse gefiihrt werden, die Seele oder auch Kern. Bei groReren Maschinentypen wird anstelle des-

sen teilweise auch massive gestaltbestimmende Stiitzkerne zugefihrt, der dann Umflochten wird.

In Kombination der Herstellmoglichkeit von Kern-Mantel-Strukturen bzw. komplexen Mehrschicht-
aufbauten mit der hohen Variabilitdt des Flechtfadenmaterials (textile Monofile, Faser- und Fila-
mentgarne, Draht- und Litzenmaterialien sowie Bander), bietet das Flechtverfahren vorzigliche

Eigenschaften zur Herstellung von textilen komplexen Sensoren und Bio-Sensoren.

Geflochtene Sensoren wurden bisher bereits fir die Erfassung mechanischer Parameter, wie bei-
spielsweise der Dehnung, entwickelt [IGF 14107, 2010]. Auch kénnen durch das Umflechten spezi-
elle Funktionsschichten als Sensor eingesetzt werden, um beispielsweise die Leckage von
Flissigkeiten zu detektieren [US4877923A]. Bei neueren Entwicklungen werden in ein Geflecht mi-
niaturisierte Sensoren fir die Temperaturmessung integriert, wobei das Geflecht gleichzeitig die Zu-
leitungen bereitstellt [US2018/0087193 A1]. Komplexere Sensorgeflechte mit kapazitiver
Naherungs- und Berilihrungserkennung werden im Prototypenstatus fir zur Steuerung von Endgera-

ten eingesetzt [Olwal et al., 2018].

2.8.4 Flachenbasierte Sensorik

Die flaichenbildenden Verfahren der Textiltechnik erlauben auf vielfaltige Weise die Herstellung von
Sensoren und vor allem Sensornetzwerken. Durch die hohe Anzahl verfiigbarer Faden und spezieller
Musterungen bzw. dem Einsatz von zusatzlichen Fadenflihrungsorganen kann zudem bereits bei der
Herstellung eine Trassierung, also Anordnung der Sensorstruktur sowie auch der Zuleitungen, erfol-

gen.

Webverfahren

Flr die Herstellung von Geweben werden in Produktionsrichtung (0°-Richtung) laufende Kettfaden

mit orthogonal dazu laufenden Schussfaden (90°-Richtung) verkreuzt. Die Mustervariabilitat ist vor
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allem von der, je nach Maschinentyp variierenden, Anzahl der Schafte abhangig, denen je eine Kett-
fadenschar zugeordnet ist. Hochste Mustervielfalt ist bei Jacquard-Webmaschinen durch eine Mani-

pulation jedes einzelnen Kettfadens moglich.

Bei speziellen Maschinentypen mit der Open-Reed-Weave-Technologie (ORW) werden, unter Ver-
wendung spezieller Fadenfiihrer, kettseitig zugeflihrte Zusatzfaden diagonal in das Gewebe inte-
griert. Diese Intarsien-artige Musterung ermoglicht flr die Herstellung von Sensornetzwerken und
insbesondere der Trassierung eine hohe mustertechnische Flexibilitdt der Sensoren bzw. Zuleitun-

gen. In Abbildung 2-14 ist ein, mittels der ORW-Technik hergestelltes Gewebe mit integrierten Deh-

nungssensoren aus CF dargestellt.

Abbildung 2-14: Open Reed Weave-Technologie (ORW) fiir die Herstellung von Sensornetzwetzwerken aus CF
zur Erfassung von Dehnung [Nocke et al., 2017]

Aufgrund der genannten hohen Mustervielfalt sowie der Moglichkeit, verschiedene Materialien so-
wohl in Kett- wie auch Schussrichtung miteinander zu kombinieren, ist das Webverfahren seit lange-

rer Zeit im Fokus der Herstellung von Druck- und Dehnsensorstrukturen, insbesondere fiir die

zusatzliche Funktionalisierung von Verstarkungshalbzeugen [Hantzsche et al., 2014].

Die Herstellung von gewebter Bio-Sensorik ist bisher nicht bekannt. Als Griinde kann einerseits die
vergleichsweise hohe Anforderung an die Zugfestigkeit der Faser- bzw. Drahtmaterialien genannt

werden.
Strickverfahren

Gestricke sind Maschenwaren — textile Flachengebilde, die durch Verschlaufung von einem oder
mehreren Faden erzeugt werden. Sowohl beim Flach- wie auch beim Rundstricken wird hierfiir das

Fadenmaterial den einzelnen nacheinander arbeitenden Nadeln quer vorgelegt, mit denen der Ma-
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schenbildungsvorgang erfolgt [Cherif, 2011]. Fiir die Herstellung von textilen Verstarkungshalbzeu-
gen, insbesondere fiir den Leichtbausektor, konnen mit Spezialstrickmaschinen auch gestreckte Kett-

und Schussfaden in das Gestrick integriert werden.

Aufgrund der mechanischen Anforderung an das zu verarbeitende Fadenmaterial ist die Verschlau-
fung an sich erschwerend, so wie auch der Aufbau des Gestricks quer zur Produktionsrichtung fir
die Trassierung stark einschrankend fiir Herstellung von Sensorstrukturen. Jedoch kann die ondu-
lierte Fadenlage von leitfahigen Material auch in vorteilhafter Weise als Dehnungssensor genutzt
werden [Atalay et al., 2013]. Eine Nutzung von gestrickten Bio-Sensoren ist bisher noch nicht be-

kannt.
Wirkverfahren

Das Wirken ist, dhnlich dem Stricken, ein maschenbildendes Verfahren, bei dem jedoch die Ma-
schenbildung parallel und nicht nacheinander ablduft. Beim Multiaxialkettenwirken werden die
Wirkfaden dazu verwendet, zugefiihrte Verstarkungsfaden unterschiedlicher Winkelausrichtung mit-

einander zu fixieren. Hierbei werden mit den Verstarkungsfaden (zumeist GF oder CF) geschlossene

oder auch gitterartige Flachengebilde hergestellt [Haentzsche et al., 2016].

Abbildung 2-15: Multiaxialwirktechnik fiir die Herstellung von Sensornetzwetzwerken aus CF zur Erfassung
von Dehnungen [Haentzsche et al., 2016]

Soweit dem Autor bekannt, wurden bisher noch keine textilbasierten Sensoren bindungstechnisch

direkt (als Wirkfaden) in Gewirke integriert.
Vliesstoffverfahren

Aufgrund der Herstellung von Vliesstoffen durch die Wirrlage mehrerer abgelegter Fasern sowie de-
ren mechanische bzw. stromungsmechanische Konsolidierung [Cherif, 2011] ist eine direkte Sensor-
herstellung mit diesem Flachenbildungsverfahren nicht moglich. Ausgenommen hiervon ist die
chemische Ausrlistung derartiger Flachen, um beispielsweise durch Einsatz von modifizierten Sei-
denfasern mit photolumineszenten Partikeln einen Vliesstoff fiir die Sauerstoffdetektion herzustel-
len [Kaneko et al., 1992].
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2.8.5 Verfahrensauswahl

Fiir die Auswahl eines geeigneten Herstellungsverfahrens werden die betrachteten faser-, garn- und
flachenbasierten Verfahren in folgender Tabelle 2-7 bewertet, wobei eine Aufgliederung gemaR her-

gestellten Produkten erfolgt.

Produkt nach Medizinische | Messtechnische | Textiltechnische | Gesamt-

Herstellungsverfahren Anforderungen | Anforderungen | Anforderungen wertung
rogespommenes Garn ‘ : 5 12
LWL-Fasern 3 5 1 9
Piezoelektrische Faser 2 3 2 7
Ringspinngarn 4 2 5 11
OE-Friktionsspinngarn 2 2 4 8
Zwirn-/Umwindegarn 2 2 5 9
Geflecht 4 5 5 14
Gewebe 3 2 4 9
Gewirke 4 2 4 10
Gestrick 4 4 4 12

Tabelle 2-7: Vergleich und Bewertung der textilen Produkte gemdfs Verfahren zur Sensorherstellung

Das Flechten, unter Nutzung von diinnen leitfahigen Drahten bzw. Fasern, ist die aussichtsreichste
Moglichkeit zur Herstellung komplexer textiler Sensoren. Die Griinde sind sowohl die Verarbeitung
verschiedenster Materialien als auch Erstellung komplexer Sensorkonstruktion durch musterungs-

technische Gestaltung.

2.8.6 Applikations- bzw. Integrationsverfahren

Die Vorteile von textilen Sensoren werden erst dann vollumfanglich genutzt, wenn auch die entspre-
chenden Tragermaterialien eine textile Form aufweisen. Die Nutzung von flexiblen Tragermaterialien
ist seit langerem im Fokus fir die Anwendung verschiedener Sensoren, insbesondere, aber nicht
ausschlieBlich, im Bereich der Smart Textiles [Castano et al., 2014]. In diesem Abschnitt werden ne-
ben reinen textiltechnischen Losungen zur Integration bzw. Applikation von Sensoren auch ge-

druckte Applikation kurz thematisiert um den Stand der Technik auch dahingehend aufzuzeigen.
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TFP-Stickverfahren

Zur anforderungsgerechten Applikation textilbasierter Sensoren sowie Leitungsstrukturen zur Ener-
gie- und Informationstibertragung derartiger Sensorik hat sich in den vergangenen 15 Jahren das
Stickverfahren gemaR der Tailored Fiber Placement (TFP)-Technik als eine der prominentesten Tech-
nologien etabliert. Basierend auf der Sticktechnik, einem dem Nahen artverwandtem Verfahren bei
dem das verwendete Fadenmaterial jedoch zur Verzierung genutzt wird, wird bei der TFP-Technik
ein Zusatzfaden eingesetzt, der mit nahezu unbegrenzter Musterfreiheit auf beliebige textile und
nicht-textile Flachen (Stickgrund) appliziert und durch Verschlaufen des Ober- und Unterfadens fi-
xiert wird [Cherif, 2011].

Diese Musterfreiheit bei Verwendung unterschiedlichster Zusatzfadenmaterialien ermoglicht es,
komplexe Trassierungen von Sensor- wie auch Leiterstrukturen zu realisieren, weshalb eine Vielzahl
von Sensorstrukturen fiir den Bereich der Smart Textiles auf diese Weise hergestellt wird [FKT, 2016].
In Abbildung 2-16 ist ein mittels der TFP-Technik hergestellter Risssensor zur Nahtstelleniiberwa-

chung dargestellt.

Lastrichtung
.

Abbildung 2-16: Risssensor fiir die Nahtstelleniiberwachung und Dehnungssensor aus CF, hergestellt mittels
TFP-Technik [IGF 19296, 2020]

Aufgrund der genannten vorziglichen Eigenschaften der TFP-Technik wird dieses Verfahren unter

anderen auch fiir die Herstellung der in dieser Arbeit vorgestellten textilbasierten Sensoren verwen-

det werden.

Weben, Stricken und Wirken

Diese, bereits in Abschnitt 2.8.4 vorgestellten, Flachenbildungsverfahren kénnen auch direkt fir die
Einbindung von textilen garnférmigen Sensoren genutzt werden. In der Weberei kann ein textiler
Sensor als Kett-, Schuss-, oder auch ORW-Zusatzfaden bei der Gewebebildung zugefiihrt werden.

Allein bei Nutzung der ORW-Technik ist jedoch eine winkelvariable Trassierung moglich. Aufgrund
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der hohen Produktivitat ist die webtechnische Integration vor allem fiir groRflachige Sensorstruktu-
ren fiir beispielsweise die Uberwachung der mechanischen Belastungszustinde von Leichtbaustruk-
turen (Structural Health Monitoring — SHM) vorteilhaft [Di Santa, 2015]. Durch den vergleichsweise
hohen Bedarf an Fadenmaterial, der gestreckten Fadenlage (geringe mechanische Flexibilitat bei
spaterer Anwendung) sowie auch der materialseitigen Beanspruchung durch die vorherrschenden
Fadenspannungen bei der Gewebeherstellung ist eine direkte Einbindung von komplexen Sensor-

konstruktionen flr das Wundmonitoring mit diesem Verfahren jedoch nicht praktikabel.

Bei der Stricktechnik, insbesondere der musterungstechnisch flexiblen Flachstricktechnik, ist eine
Sensorintegration durch Nutzung von Zusatzfadenlegern prinzipiell méglich. Durch neuere Verfah-
ren kann ein Zusatzfaden auch bei Rundstrickmaschinen in Maschenstabchenrichtung verlegt wer-
den, was die Trassierungsmoglichkeiten auch hier signifikant erhéht [DE 102011003414 B4]. Die
Anforderung an das Fadenmaterial sind im Vergleich zur Weberei jedoch anderer Natur: Aufgrund
der Verschlaufung der Maschenwaren ist eine geringe Biegesteifigkeit des Fadenmaterials notwen-
dig, welche direkt mit der Materialfeinheit (respektive der Materialdicke) korreliert. Die Dicke der
Stricknadeln sowie deren Anordnung (Maschinenfeinheit) limitieren die Integration von komplexe-
ren Sensorstrukturen ebenfalls, weshalb bisher zumeist Drahtmaterialien als Dehnungssensoren

stricktechnisch hergestellt wurden [Farrington et al., 2002].

Gleichermalien gilt diese Anforderung auch fir die Wirkerei, weshalb bisher keine Ansatze zur direk-
ten Integration von einzelnen, komplexen garnférmigen Sensoren, sondern ausschlieRlich flachige

Gewirke mit insbesondere kapazitiver Sensorfunktion vorgestellt wurden [US 6970731 B1].

Sowohl bei Geweben, Gestricken und Gewirken ist eine textiltechnische Herstellung von Taschen
moglich, was eine Integration vorkonfektionierter Sensornetzwerke zuldsst. Hierzu sei ebenfalls auf

Abschnitt 4.1 hingewiesen, wo Integrationsvarianten fiir diese Verfahren entwickelt werden.

Gedruckte und weitere flichenbasierte Sensorik

Die vor allem fiir Folien genutzten Druckverfahren ermoglichen eine gleichzeitige Herstellung und
Applikation von Sensoren. Aufgrund der Vielzahl an Techniken zur Herstellung gedruckter Sensorik

kann an dieser Stelle nur ein grober Uberblick sowie jeweils eine kurze Bewertung gegeben werden.

Im stark wachsenden Marktsegment der sogenannten ,flexible/stretchable/soft electronics’ werden
im speziellen fiir das Health Monitoring von Kérperfunktionen, mdglichst miniaturisierte Sensoren
bendtigt, wobei insbesondere folienbasierte, gedruckte Sensoren derzeit stark im Fokus stehen
[Khan et al., 2015a]. Das flexible Substrat ist hierbei zumeist eine Kunststofffolie aus Polyethersulfon
(PESU), Polycarbonat (PC) oder Polyimid (PI), mit einer Dicke von wenigen Mikrometern. Je nach
Verfahren werden direkt (bspw. Tiefdruckverfahren) oder indirekt (bspw. Siebdruckverfahren) ver-

schiedene, zumeist in geldster oder pastoser Form vorliegende, Materialien auf die Folien appliziert.
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In Abbildung 2-17 ist ein, mittels Transferdruck-Verfahrens hergestellter Glukose-Sensor auf einer PI-

Folie mit Temperaturkompensation dargestellt.

Sweat Disposable
inlet strip -2 mm

Abbildung 2-17: Gedruckter Glukose-Sensor auf einer Folie (ohne Datenverarbeitungs- und Auswerteeinheit)
[Lee et al., 2017]

Fir die Herstellung von komplex aufgebauten Sensoren missen sowohl leitfahige Materialien wie
Pasten mit Silberpartikel, Graphit oder Kohlenstoffnanoréhrchen (Carbon Nano Tubes - CNT) sowie
halbleitende und auch dielektrische Materialien in Mehrschichtstruktur gedruckt werden [Subrama-
nian, 2008]. Neuere Drucktechniken wie die Nanopragelithografie oder der Mikrokontaktdruck er-
lauben eine hohe Positioniergenauigkeit, womit sehr feine und daher auch sehr genaue Sensoren,
beruhend auf beispielsweise dem amperometrischem Messprinzip, hergestellt werden kdénnen
[Khan et al., 2015b].

Nachteile gedruckter Sensoren ist die geringere Flexibilitat und geringe Dehnfahigkeit im Vergleich
zu textilen Losungen. Auch kann die Langzeitmessfahigkeit der planaren Sensoren durch das un-
durchlassige Foliensubstrat beschrankt werden, wobei die Ursache im Falle der Messung von ziahen

Flissigkeiten wie dem Wundsekret, an dem Zusetzen der Sensorflache mit dem Analyt liegt.

Neben dem Foliendruck sei an dieser Stelle noch auf flachenbasierte Sensorik mit physiologisch sen-
sitiven Indikatorstoffen hingewiesen, die vor allem eine Infektionserkennung spezieller gesundheits-
schadlicher Bakterienkulturen (z.B. Escherichia coli, Pseudomonas aeruginosa oder Staphylococcus
aureus) ermoglicht. Diese Indikatorstoffe werden vorzugsweise auf Vliesstoffe durch Sprihtechnik
oder Tauchprozesse aufgebracht [Dargaville et al., 2013]. Ahnlich den bereits in Abschnitt 2.5.2 an-
gesprochenen pH-Wert-Indikatorpapieren sind auch diese Indikatorstoffe nur einmalig anwendbar

und somit fiir ein langeres Wundmonitoring nicht nutzbar.

2.9 Sensorsysteme

Als Sensorsystem wird Ublicherweise der Sensor, die Schnittstelle zur Signallibertragung sowie die

dazugehorige hard- und softwareseitige Datenerfassung, Datenverarbeitung und Datenauswertung
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bezeichnet [Eror, 1995]. In der klassischen Messtechnik wird anstelle von Sensorsystem oft der Be-
griff Messkette verwendet, was insbesondere die Hardware der Sensorsysteme umfasst, inklusive

der Messwertverstarker sowie den Zuleitungen [Neher, 1974].

In der vorliegenden Arbeit soll der Begriff Sensorsystem als die Gesamtheit der untereinander ver-
knlpften Sensoren samt genannter Signal- und Datenweiterleitung sowie Datenverarbeitung ver-
standen werden, da nur durch das Zusammenwirken und den gegenseitigen Messwertabgleich der
Sensoren eine Aussage Uiber die komplexen, physiologischen Vorgange beim Wundmonitoring er-

moglicht wird.

Einem Messsignal kann daher nur dann eine ausreichende Aussagekraft beigemessen werden, wenn
diese Gesamtheit des Sensorsystems betrachtet wird. Daher werden im Folgenden sowohl die der-
zeitigen Methoden der Kontaktierung, der Signallibertragung als auch die Datenerfassung und -aus-

wertung untersucht und Vorzugslosungen evaluiert.

2.9.1 Kontaktierung

Fir die Ubertragung der elektrischen Sensorsignale muss eine Verkniipfung der Messelektroden mit
den Zuleitungen sowie mit der Auswerteeinheit sichergestellt sein. Fiir diese Kontaktierung der ein-
zelnen Leitungen sind in der Elektrotechnik eine Vielzahl von Méglichkeiten vorhanden, wobei nach-
folgend nur auf Kontaktierungsvarianten eingegangen wird, die derzeit im Bereich der Smart Textiles
verwendet werden bzw. verwendet werden kénnten. Es werden zuerst unlésbare, dann bedingt 16s-

bare und schlussendlich l6sbare elektrische Verbindungen behandelt.
Létverbindung

Bei der stoffschliissigen Verbindung des Létens wird die elektrische Kontaktierung durch das metal-
lische Zusatzmaterial (Lot) hergestellt. Fiir diese mechanisch und elektrisch sehr stabile Verbindung
wird das Lot aufgeschmolzen und konsolidiert anschlieRend [Buechley et al., 2009]. Im Bereich der
Elektrotechnik werden liblicherweise Weichlote mit Schmelztemperaturen bis zu 450 °C verarbeitet,
die entsprechend auf das zu kontaktierende Material abgestimmt sind. Zum Loten in der Medizin-
technik werden biokompatible Gold-, Palladium- und Silberlote (ab 25% Silberanteil) verwendet, die
jedoch einerseits aufgrund der héheren Schmelztemperaturen schwieriger zu verarbeiten und an-
dererseits sehr hochpreisig sind [LOT-TEK GmbH, 2019].

Klebverbindung

Im Vergleich zu den Lotverbindungen weisen Leitkleber bzw. Leitlacke, welche zumeist mit Silberleit-
partikel versehen sind, wesentlich geringere Leitfdhigkeiten auf, wodurch hohere Kontaktwider-

stande auftreten [Lu et al., 2017]. Da viele Leitkleber bei Zimmertemperatur ausharten, sind diese
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jedoch einfacher zu verarbeiten und weisen zudem gute mechanische Kontaktfestigkeiten auf. Bio-
kompatible, bspw. Epoxidharz- (EP) oder Polyurethanharz- (PU) basierte Leitlacke sind im Vergleich

zu konventionellen Leitklebstoffen wesentlich kostenintensiver [Yang et al., 2011].
Sticktechnische Verbindung

Eine rein textiltechnische Kontaktierung kann mit der Stick-, insb. der TFP-Technik realisiert werden,
wobei diese Kontaktierungsvariante vorziglich bei flaichenbasierter textiler Sensorik bspw. der Kon-
taktierung einer nichtmetallischen Messleitung (bspw. CF) mit einer metallischen Zuleitung (bspw.
Kupferdraht) eingesetzt wird. Die primaren Vorteile sind die hohe Automatisierung, sofern die Sen-
sornetzwerke mittels des in Abschnitt 2.8.6 genannten TFP-Verfahrens hergestellt werden. Diese
Kontaktierungsmethode besitzt jedoch mehrere Nachteile. Neben dem, durch die vergleichsweise
geringe Kontaktflache (Faser- bzw. Drahtoberflache), hohen Ubergangswiderstand, der unweigerlich
zwischen Messleitung und Zuleitung entsteht, ist insbesondere die geringe thermische Stabilitat der
Verbindung sowie die geringe Kontaktstabilitat bei mechanischen Einwirkungen auf die Zuleitungen
nachteilig [Linz et al., 2010].

Crimpverbindung

Beim Crimpen wird eine formschliissige Verbindung zwischen den zu kontaktierenden Leitermateri-
alien (Zuleitungen) und einer sogenannten Aderendhiilse oder einem Steckschuh geschaffen, indem
diese mit einer Zange plastisch umgeformt wird [DIN EN 60352-2]. Diese sehr einfach zu handha-
bende Verbindung ist mechanisch und elektrisch stabil und weist geringe Ubergangswiderstinde auf.
Da ein direkter Kontakt zwischen den Leitermaterialien geschaffen wird, wird diese Kontaktierungs-
methode auch haufig bei Hochfrequenzanwendungen eingesetzt. Da die Aderendhiilse oder der
Steckschuh selbst abermals mit einer Zuleitung kontaktiert werden muss, kann diese Verbindung
jedoch teilweise sehr voluminds werden, was eine Anwendung Miniaturisierung dieser Kontaktie-

rungsvariante erschwert.

Abbildung 2-18: Gecrimpte Aderendhiilsen
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Klemmverbindungen

Als Klemmverbindungen werden zumeist l6sbare formschliissige Schraub- und Steckverbindungen
fir die Kontaktierung von Drahten bezeichnet. Viele dieser, meist als Kunststoffspritzgussteil vorlie-
genden, Verbinder (bspw. Listerklemmen oder Federkraftklemmen) sind aufgrund ihrer volumino-
sen Ausflhrung hinsichtlich der Patientencompliance fiir den vorliegenden Einsatz nicht geeignet.
Die fiir integrierte Schaltkreise (integrated circuits — IC) genutzten Steckplatze sind flir mikroelektro-
nische Anwendungen ausgelegt, bei denen diese sogenannte IC-Fassungen nicht nur als miniaturi-

sierte Klemmverbindung sondern auch als Lotsockel eingesetzt werden kénnen [Schulz, 2008].
Druckknopfverbindung

Als einfach handhabbare, elektrisch und mechanisch sichere sowie mehrfach I6sbare Verbindung
wurden in vielen Anwendungen im Bereich der Smart-Textiles metallische Druckkndpfe eingesetzt,
die bspw. durch das TFP-Verfahren mittels einem leitfahigen Stickfaden den Kontakt zu einer Elekt-
rode herstellen [DE 102004026554 A1; Niazmand et al., 2011]. Hauptnachteile dieser Verbindungs-
art sind die volumindse Ausfiihrung. Ferner kann nur eine Elektrode pro Steckpunkt kontaktiert

werden, weshalb bei grofReren Sensornetzwerken eine Vielzahl von Druckknépfen bendtigt wird.
Schlussfolgerung

Firr die Auswahl eines Kontaktierungssystems stehen vor allem die messtechnischen Anforderungen
im Vordergrund, was im Speziellen geringe Ubergangswiderstinde bei sicherer Kontaktierung be-

deutet, weshalb dieses Kriterium mit zweifacher Wichtung in die Gesamtwertung eingeht.

e T Medizinische Messtechnische | Textiltechnische | Gesamt-
Anforderungen Anforderungen | Anforderungen | wertung
Lotverbindung 2 5 3 15
Klebverbindung 3 3 3 12
Sticktechn. Verbindung 2 2 5 11
Crimpverbindung 3 4 4 15
Klemmverbindung 3 4 3 14
Druckknopfverbindung 2 3 2 10

Tabelle 2-8: Vergleich und Bewertung der Kontaktierungsverfahren

Sowohl die Lot- wie auch die Crimpverbindung bieten fiir den vorliegenden Anwendungsfall die bes-
ten Moglichkeiten zur Kontaktierung der Sensordrahte mit den Zuleitungen bzw. der Anbindung der

Zuleitungen an die Datenerfassungs- und Auswerteeinheit.
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2.9.2 Signaliibertragung

Fiir die Signallibertragung werden im Bereich der Sensorik tblicherweise Zuleitungen genutzt, die
das elektrische Signal moglichst frei von mechanischen und elektrischen Fremdeinfllissen weiterlei-
ten. Im vorliegenden Anwendungsfall wurden jedoch auch weitere Moéglichkeiten der Signaliibertra-
gung in Betracht gezogen. Beide Moglichkeiten, die direkte Nutzung der Messelektroden und die

drahtlose Signallibertragung, werden im Folgenden kurz diskutiert.

Eine direkte Kontaktierung der Messelektroden mit der Auswerteeinheit besitzt den Vorteil, dass
Ubergangswiderstande nur zwischen Kontaktstelle der Messelektroden und Auswerteeinheit auftre-
ten, auf zusatzliche Zuleitungen kann verzichtet werden. Jedoch hat diese Losung mehrere Nach-
teile. Einerseits werden fir die Messelektroden vergleichsweise preisintensive Drahtmaterialien
genutzt, vgl. Abschnitt 3.1. Des Weiteren liegen die Drahte teilweise ohne elektrische Isolierung vor,
so dass diese nachtraglich aufgebracht oder eine maRgenaue Vorkonfektion vorgenommen werden
musste. Auch besitzen die Messelektroden bspw. im Fall des Temperatursensors (Edelstahldraht) ei-

nen sehr hohen Grundwiderstand, was negative Auswirkungen auf die Signaldeutung haben kann.

Die drahtlose Signallibertragung bspw. durch Anbindung der Messelektroden an einen RFID-Chip
wirde eine drahtlose Datenlibertragung an eine, auRerhalb des Wundverbands gelagerte, Auswer-
teeinheit ermdoglichen. Fir diese Variante miissten die analogen elektrischen Messsignale jedoch im
Wundverband in digitale Signaldaten tberfiihrt werden, wodurch wiederum die angestrebte Minia-

turisierung nicht moglich ware, was dem Tragekomfort (Patientencompliance) nicht zutraglich ware.

Die Vorzugslosung stellt daher die Anbindung der Messelektroden an eine geblindelte Messleitung
dar. Hierbei kann auf sogenannte Flachbandkabel (Abbildung 2-19) zuriickgegriffen werden, die als
mehrpolige/mehradrige Konfiguration erhéltlich sind. Diese Messleitungen sind flexibel, niederoh-
mig (Leitungswiderstand < 10 Q/m) und zudem sehr gut isoliert (Isolationswiderstand > 2 MQ) [DIN
VDE 0701-0702]. Genormte Stecker erméglichen zudem eine sichere Kontaktierung des Kabels mit

der Datenerfassungs- und Auswerteeinheit.

Abbildung 2-19: Flachbandkabel mit Flachbandstecker, 16-polig
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2.9.3 Datenerfassung und -auswertung

Die erheblichen technologischen Fortschritte im Bereich komplexer elektronischer Bauteile in den
letzten Jahren, vor allem flir Anwendungen im Consumer-Bereich, widerspiegeln sich in einer grof3en
Marktverfligbarkeit an miniaturisierten, leistungsstarken und universell einsetzbaren Mikrocontrol-
lern bzw. Einplatinencomputern. Die hier betrachteten Platformen sind der Raspberry Pi 3 der Fa.
Raspberry Pi Foundation, der Arduino Uno der Fa. Arduino, der mirco:bit der Fa. BBC und der Calli-

ope Mini der Fa. Calliope gGmbH.
Raspberry Pi

Der Raspberry Pi ist ein ARM-basierter Einplatinencomputer, der seit 2012 am Markt verfligbar ist
und stetig weiterentwickelt wird, seit 2020 in der vierten Generation. Die Vorteile sind insbesondere
die gute Marktverfugbarkeit verschiedener kompatibler Zusatzmodule, bspw. Analog/Digital-Wand-
ler und die mit Version 2 eingefiihrten, leistungsfahigen Mehrkernprozessoren. Je nach Modell sind
HauptspeichergroRRen bis derzeit 8 GB verfiligbar. In neueren Versionen (ab Raspberry Pi 3) sind so-
wohl WLAN und Bluetooth-Module zusatzlich zu dem LAN- und den USB-Anschliissen als Daten-
schnittstellen vorhanden. Als Programmiersprache wird haufig Python oder auch C verwendet.
[Raspberry, 2022]

Arduino Uno

Der Arduino-Reihe basierte urspiinglich auf 8-Bit-Mikrocontrollern von AVR, die fiir Kontroll- oder
Steuerungsaufgaben eingesetzt werden kann. Fiir komplexere Aufgaben wurde die Reihe spater um
ARM-basierte Boards erweitert. Alle Boards verfligen (iber eine groRe Anzahl an Kontakten, die als
Ein- und Ausgadnge genutzt werden konnen. Sie erméglichen den Anschluss von verschiedene Kom-
ponenten wie LEDs, Displays oder Sensoren. Als Programmiersprache ist tiberwiegend C im Einsatz.
Fiir die Entwicklung der Programme wird eine javabasierte Desktop-Applikation bereitgestellt, die
den Einstieg auf den Ublichen Plattformen (Windows, MacOS und Linux) besonders niederschwellig

gestaltet. [Arduino, 2022]
BBC micro:bit

Der micro:bit ist ein, 2015 von der British Broadcasting Corporation (BBC) vorgestellter Einplatinen-
computer. Schwerpunktmalig wurde er fiir Schulkindern zum Erlernen des Programmierens entwi-
ckelt und wurde daher auch als Geschenk des BBC an britische Schulen Gbergeben. Er verflgt liber
eine USB- und Bluetooth Schnittstelle, programmierbare Schalter, ein Leuchtdiodenarray, einen Be-
schleunigungssensor sowie ein Magnetometer. Fiir die Programmierung des micro:bit kénnen web-
basierte Entwicklungsumgebungen wie das sehr einsteigerfreundliche visuelle Microsoft MakeCode

[Microsoft, 2022] oder Python genutzt werden. [micro:bit, 2022]



2.10 Zusammenfassende Betrachtung 57

Calliope Mini

Vergleichbar mit dem micro:bit wurde auch der Calliope Mini entwickelt, um Schiiler in Deutschland
eine Platform zum einfachen Programmieren zu geben. Im Vergleich ist die Hardware-Ausstattung
des Calliope durch weitere Bauteile wie einen Lautsprecher und einer RGB-Leuchtdiode umfangrei-
cher. Da der Calliope Code-kompatibel zum BBC micro:bit ist, kann neben dem eigenen Calliope Mini
Editor, des Open Roberta Lab oder des Microsoft Programming Experience Toolkit (PXT) auch die

Entwicklungsumgebungen des micro:bits zum Programmieren genutzt werden. [Calliope, 2022]
Schlussfolgerung

Flr die Auswahl eines Systems zur Datenerfassung und —auswertung stehen vor allem die messtech-
nischen Anforderungen im Vordergrund, weshalb dieses Kriterium mit zweifacher Wichtung in die
Gesamtwertung eingeht. Die medizinischen und textiltechnischen Anforderungen beziehen sich ein-

zig auf die geoemtrische GesamtgrofRe der Systeme.

Medizinische Messtechnische | Textiltechnische | Gesamt-
System
Anforderungen Anforderungen | Anforderungen | wertung
Raspberry Pi3 2 5 2 14
Arduino Uno 3 3 3 12
MicroBit 4 2 4 12
Calliope 1 2 1 6

Tabelle 2-9: Vergleich und Bewertung der Datenerfassung und -auswertesysteme

Fiir die Anwendung wurde der Raspberry Pi3 ausgewahlt, der insbesondere aufgrund der hohen
Anzahl an verfligbaren kompatiblen Modulen (A/D-Wandler) sowie Schnittstellen (WLAN, Bluetooth,
USB) geeignet ist. An dieser Stelle soll angemerkt werden, dass prinzipiell verschiedenste Datener-
fassungs- und —auswertesysteme genutzt werden kénnten, die liber eine ausreichende Rechenleis-
tung sowie entsprechende Schnittstellen verfligen. Zu weiteren Ausfiihrungen wird auf Abschnitt

4.3.3 verwiesen.

2.10 Zusammenfassende Betrachtung

Die Unterschiedlichkeit der zu untersuchenden physiologischen Parameter, gepaart mit der Vielfalt
an bestehenden Messprinzipien und textilen Herstellungsmethoden diese umzusetzen, bedingen
unter den Aspekt des komplexen Anwendungsfalles des Wundmonitorings eine ganzheitliche Her-
angehensweise fir die Entwicklung textilbasierter Sensoren. Aufgrund der vielfaltigen medizini-

schen, messtechnischen und textiltechnischen Aspekte dieser Arbeit kann der in diesem Kapitel
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aufgezeigte Stand der Technik daher nur als Uberblick verstanden werden.

Allein diese facettenreiche Betrachtung ermdglicht es jedoch, entsprechend Messprinzipien fir die
einzelnen Sensoren auszuwahlen, die den aufgestellten Anforderungen genlige tragen. Zusammen-

fassend wurden folgende Messprinzipien gewahlt:

e Resistiver Temperatursensor,

Kapazitiver Feuchtesensor,

Impedimetrischer pH-Wertsensor,
e Amperometrischer Lactatsensor und
e Impedimetrischer NET-Sensor.

Die Flechttechnik bietet fiir den vorliegenden Anwendungsfall als einziges textiles Herstellungsver-
fahren flr miniaturisierte Sensoren adaquate Moglichkeiten, derartig komplexe Strukturen fiir die
messtechnischen Aufgaben auch textiltechnisch umzusetzen. Aufgrund des Schichtaufbaus be-
stimmter Sensoren bzw. Sensorkomponenten muss hierbei auch auf chemische Beschichtungsver-

fahren [Bach, 2005] zuriickgegriffen werden, um die gestellte Messfunktion zu erzielen.

Fiir die Integration der textilbasierten Sensoren werden sowohl die Flachstricktechnik, die Webtech-
nik als auch die TFP-Sticktechnik untersucht. Die Kontaktierung soll sowohl mittels Crimp- als auch
Lottechnik erfolgen. Als Gerat fiir die Datenerfassung und —auswertung wurde ein Rasperry Pi 3 aus-
gewadhlt, um mehrere Messsignale in geforderter Genauigkeit liber einen langeren Zeitraum zu er-

fassen und auch entsprechend darzustellen.
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3 Auslegung und Entwicklung textilbasierter Bio-Sensoren

Fir die Auslegung und textiltechnische Umsetzung der Bio-Sensoren werden im Folgenden die ver-
wendeten Materialien, Methoden und genutzten Gerate zur Herstellung und zur Untersuchung auf-
gefiihrt. FUr das ausgewahlte Herstellungsverfahren des Flechtens wird anschlieRend die verfligbare
Flechtmaschine sowie im Rahmen dieser Arbeit vorgenommene technologisch-konstruktive Modifi-
kationen vorgestellt. Die Konzeptions-, Konstruktions- und Herstellungsmethoden werden in den fol-
genden Abschnitten zu den einzelnen Sensoren dargelegt. Da jeder Sensor einen spezifischen
Aufbau besitzt, unterscheiden sich auch die Herangehensweisen der Konzeption. Die Ausgangs-
punkte jedes Sensorkonzepts sind jedoch die zugrundeliegenden Messprinzipien, die in 2.10 aufge-

fahrt wurden.

3.1 Materialien

Analog zum speziellen Aufbau jedes Sensors ist auch die Auswahl der Funktionsmaterialien stark
sensorspezifisch. Hierbei konnen die zur Sensorherstellung genutzen Materialien grundlegend in
drei Kategorien untergliedert werden: Textile Funktionsmaterialien, metallische Drahte und
Beschichtungs-Materialien bzw. Chemikalien. Anschlielend sind die Materialien aufgefiihrt, die
auch in den finalen Sensormustern verarbeitet wurden. Die Auswahl dieser Materialien ist in den
entsprechenden Abschnitten erldautert. Weitere Materialien, die Untersuchungsgegenstand der

Sensorentwicklung waren, werden nur in den entsprechenden Unterkapitel aufgefiihrt.
Textile Funktionsmaterialien

Als Strukturmaterial fiir den Temperatur- und den NET-Sensor wurden Polyester-Filamentgarne (PES)
der Fa. Trevira GmbH, Deutschland mit 100 dtex sowie fir den Lactatsensor PES-Filamentgarne der
Fa. TWD Fibres, Deutschland mit 212 dtex eingesetzt. Als Dielektrikumsschicht fir den
Feuchtesensor wurde Regenerat-Cellulose (Viskose - CV) als Luftspinngarn in einer Feinheit von
165 dtex eingesetzt, was von der Fa. Lenzing AG, Osterreich bezogen und auf unten aufgefiihrter
Luftspinnmaschine am ITM versponnen wurde. Fiir das verwendete Chitosan-Garn (CHS) wurde
Rohmaterial in Form von Chitosan-Flakes mit einem Deacetylierungsgrad von 80 % (Lactatsensor)
bzw. 95 % (pH-Wert-Sensor) bei der Fa. Heppe Medical Chitosan GmbH, Deutschland genutzt und

am ITM mit unten aufgefihrter Lésungsmittelnassspinnanlage ersponnen.
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Metallische Drahtmaterialien

Fir den konzeptionellen Nachweis der elektrischen Funktionalitat sowie den Untersuchungen auf
die sensorische Stabilitat bei mechanischen Belastungen wurden fiir alle Sensormuster Bronzedraht
bzw. Kupferlackdraht der Fa. Elektrisola Feindraht GmbH in den starken von 100 pm bzw. 120 pm
genutzt. Alle weiteren Drahtmaterialien, die einzeln in entsprechenden Abschnitten vorgestellt

werden (Edelstahl, Titan, Silber) wurden von der Fa. Goodfellow Cambridge Ltd. beschafft.
Beschichtungsmaterialien und Chemikalien

Flr die Isolation des Temperatursensors wurde Parylen C der Fa. Goodfellow Cambridge Ltd genutzt.
Die Beschichtung erfolgte bei der Firma First Sensor Microelectronic Packaging GmbH, Dresden. Das
fur den NET-Sensor genutzte Alginat/CMC-Biopolymer wurde am Zentrum fir Translationale
Knochen-, Gelenk- und Weichgewebeforschung (TFO) der Medizinischen Fakultdt der TU Dresden
hergestellt. Die Untersuchungen der Sensitivitit des NET-Sensors wurden am Institut fir
Festkorperelektronik (IFE) der TU Dresden durchgefiihrt, von dem hierbei auch das Humanserum fiir
die Testlosung bereitgestellt wurde. Alle weiteren, fir die Herstellung, Beschichtung und den
Funktionsnachweis der Sensoren bendétigten, Chemikalien sind in Tabelle 3-1 aufgelistet und wurden
allesamt bei der Fa. Sigma Aldrich / Merck KGaA beschafft.

Chemikalie Sensor Verwendung
Phosphatpufferlosung (PBS) pH-Wert Gepufferte Salzlosung fur pH-Wert-Milieu
Glutardialdehyd? (CsHsO,) pH-Wert Vernetzung des Chitosangarns
Goldelektrolyt Lactat Herstellung Au-Schicht
Salzsaure (HCI) Lactat Herstellung der Ag/AgCl-Schicht
Lactatoxidase (LOx) Lactat Enzym
Meerrettichperoxidase (HRP) Lactat Vernetzung des Enzyms
Wasserstoffperoxid (H,0>) Lactat Testlosung fur Funktionsnachweis des Sensors
L-Lactat Lactat Testlosung fiir Lactatnachweis

Tabelle 3-1: Liste der fiir die Sensorherstellung verwendeten Chemikalien

3 GemiR Gefahrstoffkennzeichnung ist Glutardialdehyd als giftig, dtzend, gesundheitsschidlich und umweltgefihrlich
einzuschéatzen. Aus diesem Grund wurden Restaldehyde mehrfach ausgewaschen (Abschnitt 3.6.3). An der hergestell-
ten Struktur konnte anschlieRend keine Zytotoxizitat nachgewiesen werden (Abschnitt 5.8).
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3.2 Methoden und Gerate

Fur die Herstellung der textilen Sensoren wurde eine Rundflechtmaschine des Typs RU 2/12-80 der
Fa. Herzog GmbH genutzt, die in nachfolgendem Abschnitt noch naher erlautert wird. Das fir die
vorliegende Arbeit genutzte Viskosegarn wurde auf einer Luftspinnmaschine Airjet J20 der Fa. Rieter
GmbH, Schweiz hergestellt und mit einer Laborzwirnmaschine DirecTwist der Fa. AGTEKS, Turkei ge-
zwirnt. Das Chitosangarn wurde auf einer Losungsmittelnassspinnanlage der Fa. Fourné Polymer-

technik GmbH, Deutschland ersponnen.

Fiir die Widerstands-, Strom- und Spannungsmessungen wurde das Prazisionsmultimeter 8846A der
Fa. Fluke Corperation, USA eingesetzt. Die Messungen der Kapazitat erfolgten mit dem LC-Meter
AE20204 der Fa. Ascel Electronic, Deutschland. Die Impedanzmessungen wurden an einem
Impedanzanalyzer ISX 3 der Fa. ScioSpec GmbH, Deutschland durchgefiihrt. Die Signalaufnahme und
Auswertung des Referenzsystems erfolgte mit einem Raspberry Pi 3 Model B der Fa. Raspberry Pi

Foundation, UK.

Zur optischen Charakterisierung wurden Schliffbilder mit einem optischen Floureszenz-Mikroskop
AXIO Imager.M1m der Firma Carl Zeiss AG, Deutschland erstellt. Die Thermogravimetrischen
Untersuchungen erfolgten an einem TGA Q500 der Fa. TA Instruments, USA. Fiir die optischen
Oberflachenuntersuchungen wurde ein Rasterelektronenmikroskop (REM) Quanta 250 FEG ESEM
der Firma Fei, USA genutzt. Die Auswagungen erfolgten mit einer Prazisionswaage PCB der Fa. Faust
Laborbedarf AG, Schweiz.

3.3 Technologisch-konstruktive Modifikation der Flechtmaschinentechnik zur op-
timierten Sensorherstellung

Wie bereits in Abschnitt 2.8.3 erlautert, ist die Flechttechnik von zentraler Bedeutung fiir die Her-
stellung der textilen Sensorstrukturen in dieser Arbeit. Flr die Verarbeitung feinster Draht- und Fa-
sermaterialien zur Herstellung miniaturisierter Sensoren waren die am ITM verfligbaren Maschinen
jedoch bedingt geeignet, weshalb eine Analyse der Maschinentechnik und die Entwicklung und Um-

setzung entsprechender Modifikationen vorgenommen wurden.

Am ITM stehen zwei Rundflechtmaschinen sowie ein 3D-Variationsflechter der Fa. Herzog GmbH,
Deutschland zur Verfigung. Der 3D-Variationsflechter VF 1/32-120 bietet musterungstechnisch die
vielfaltigsten Moglichkeiten, jedoch ist diese Flechtmaschine speziell fir die Verarbeitung von Hoch-
leistungsfasermaterialien wie Carbon, Glas sowie Basalt mit hoheren Titern ausgelegt. Die Verarbei-
tung feiner Drahtmaterialien ist aufgrund der bendtigten, sehr geringen Fadenspannungen nicht

moglich.

Die Rundflechtmaschine RU 1/32-80 ist fur die Verarbeitung von Medizintextilien, insbesondere die
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Herstellung von GefaRBimplantaten, konzipiert. Die kleinstmdgliche KIéppel- und somit Fadenanzahl
(16 Kloppel in sogenanntem Halbbesatz) ist jedoch bezliglich der Anforderung an miniaturisierte

Sensorstrukturen bereits zu hoch.

Die Rundflechtmaschine RU 2/12-80 ist fur die Herstellung chirurgischer Nahfaden ausgelegt. So-
wohl die nutzbare Flechtfadenanzahl (12 KIéppel im Vollbesatz, 6 Kloppel im Halbbesatz), die mog-
liche Integration von Zusatzfaden (bis zu 6 Stehfiden, 1 Seelenfaden) wie auch der Einsatz
unterschiedlicher Kl6ppel-Typen fiir Draht- sowie Fasergarnmaterial bietet diese Maschine die beste
Ausgangsposition fiir die Herstellung der zu entwickelnden textilbasierten, miniaturisierten Senso-

ren. Die Maschine in ihrer urspriinglichen Konfiguration ist in Abbildung 3-1 (links) dargestellt.

Bei Vorversuchen mit entsprechendem Drahtmaterialien (insb. 100 um Golddraht) sowie textilen
Funktionsmaterialien (insb. Chitosan-Filamentgarnen von 35 tex) wurde deutlich, dass mit der fest-
gelegten Standardgeschwindigkeit und den verfiigbaren Standardkloppeln die schonende Verarbei-
tung nicht gewahrleistet werden konnte. Daher wurde die Maschine in zwei Entwicklungsschritten

wie folgt modifiziert.

Es erfolgte eine konstruktive Anpassung des Antriebs, wobei der Hauptmotor, ein Asynchron-Motor
mit fest eingestellter Drehzahl von 600 U/min, durch einen in Drehzahl frei regelbaren Servomotor
ersetzt wurde. Hierbei ist nun ein Automatik- sowie ein Tippbetrieb mit Geschwindigkeiten von
1 U/min bis zu 1500 U/min und frei einstellbare Beschleunigungs- und Bremsrampen maoglich. Des
Weiteren wurden die Standard-Drahtkl6ppel (August-Herzog AFDh 80) durch Spezialkloppel des Typs
KL 80 D der Fa. Korting Nachfolger Wilhelm Steeger GmbH & Co. KG ersetzt. Hierflir wurden entspre-
chende Adapterstiicke entworfen und gefertigt, um eine Funktionserweiterung ohne Einschrankung
der Maschinentatigkeit (Gewahrleistung des Einsatzes von Stehfaden) zu erreichen. Fiir diesen ers-
ten Modifikationsschritt musste sowohl die komplette Automatisierungstechnik inkl. Steuerungs-
technik neu entwickelt werden, als auch die mechanische Anbindung der neuen Maschinen-

komponenten sichergestellt werden.

Im zweiten Modifikationsschritt wurde der bisher mit dem Hauptmotor fest gekoppelte Abzug von
ebenjenem getrennt und ein separater Abzugsmotor installiert. Abermals wurde dies auf Basis eines
konzeptionell-konstruktiven Entwurfs in Absprache mit entsprechenden Automatisierungspersonal
durchgefiihrt. Einerseits kann durch diese Modifikation eine gleitende Einstellung der Abzugsge-
schwindigkeiten realisiert werden, was eine Geflechtherstellung mit beliebig definierbarer Flecht-
dichte anstelle der bisherigen groben Abstufung (12 Stufen im Bereich von 11,54 bis 75,18
Flechten/cm) durch aufwandigen Austausch der Getriebezahnrader erlaubt. Andererseits ist damit
auch ein Abzug bei Hauptmotorstillstand (keine Kloppelbewegung) moglich, womit auch ein Flech-

ten mit vorgegebenen Rapportlangen sowie variablen Flechtwinkeln moéglich ist. Diese Modifikation
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ist insbesondere bei der Kontaktierung der Elektrodendrahte der Sensoren von grolRem Vorteil, da
die manuelle, zeitaufwendige Aufdrillung des hergestellten Drahtgeflechts zur nachtraglichen Kon-
taktierung obsolet gemacht wurde. Die Rundflechtmaschine in der modifizierten Form ist in Abbil-

dung 3-1 (rechts) dargestellt.

Abbildung 3-1: Rundflechtmaschine des Typs RU 2/12-80 der Fa. Herzog GmbH in Ursprungskonfiguration
(links, [ITM TU Dresden, 2012]) und nach dem zweiten Modlifikationsschritt (rechts)

3.4 Entwicklung der Temperatursensoren
3.4.1 Konzeptionelle Auslegung

Die Erfassung der Temperatur hat in dieser Arbeit, neben der Information tber den physiologischen
Zustand, auch die Aufgabe der messtechnischen Kompensation weiterer Sensoren, insb. pH-Wert
und Lactat. In Hinblick auf die, in Abschnitt 4.3 noch naher ausgefiihrte, Verknlpfung mit den wei-
teren Sensoren sollte der Temperatursensor eine moglichst hohe Messgenauigkeit besitzen. Hierzu
bietet das thermoresistive Messverfahren, unter Nutzung eines elektrischen Leiters in Form eines
Metalldrahtes, die besten Moglichkeiten flir miniaturisierte und flexible Ausfiihrungen. Zudem kann,
durch eine geeignete Isolation, eine hervorragende Abschirmung gegen chemische Quereinfliisse

realisiert werden.
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Um die messtechnische Stabilitat auch bei mechanischen Belastungen zu gewahrleisten, wurde eine
zugentlastende Flechtgarnkonstruktion genutzt. Dies kann erfolgen, indem im ersten Schritt eine
Seele mit einem moglichst geringen Flechtwinkel und somit geringer Strukturdehnung geflochten

wird, die dann mit der Elektrodendrahtstruktrur mit gréRerem Flechtwinkel umflochten wird.

Die Konzeption des resistiven Temperatursensors basiert auf einer Materialrecherche unter Beriick-
sichtigung der in Kap. 2.2 genannten Anforderungen. Die Recherche betraf sowohl geeignete Leiter-
materialien mit Passivschicht als auch anforderungsgerechte zusatzliche Isolationsschicht-
materialien. Ausgangspunkt dieser Recherche waren kommerziell verfligbare beschichtete Metall-

drahte, wie beispielsweise Kupferlackdraht.

Bei der Recherche? konnten jedoch keine geeigneten Materialkombinationen (kommerziell verfig-
bare Leiter mit Isolationsschicht) gefunden werden, die Anforderungen an Biokompatibilitdt, mecha-
nische Festigkeit sowie hohe Sensitivitat erflillen konnten. Es wurde ebenso festgestellt, dass
Passivschichten wie bspw. die Oxidschicht bei Titandrahten nur eine ungeniigende Isolationswirkung

hinsichtlich der im Wundmilieu auftretender Storeinflisse bieten [Aziz-Kerrzo et al., 2001].

In Hinblick auf das aggressive Messmilieu wurden des Weiteren Voruntersuchungen durchgefiihrt.
Es wurde hierbei festgestellt, dass inerte Lackdrahte (Kupferdraht mit Polyurethanlackschicht) im
Wundmilieu-dahnlichen Analyten (PBS mit pH-Wert von 7,4) unter geringen Messstromen von 100 pA
degradieren. In Abbildung 3-2 ist die Degradation eines Kupferlackdrahtes nach 3 Tagen in PBS op-

tisch anhand der rotlichen Verfarbung bei der linken Klemmhalterung erkennbar.

Abbildung 3-2: Degradierter Kupferlackdraht nach 3 Tagen in PBS

Aufgrund dieser Erkenntnisse wurden Leitermaterialien, geeignete Isolationsschichtmaterialien und

4 Diese Recherche erfolgte im Zeitraum von 2014-2017. Seither sind neuere Typen von Stahllackdrdhten marktverfiig-
bar, die bspw. bereits mit einer biokompatiblen Polyesterlackschicht ummantelt sind [Goodfellow: AlISI 316. (2021)]
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Beschichtungsmethoden separat recherchiert. In Tabelle 3-2 sind mehrere potenzielle Leitermateri-
alien mit ihren spezifischen elektrischen Widerstanden p sowie linearen Widerstands-Temperatur-
koeffizienten (Temperaturbeiwerten) a aufgefiihrt. Als Referenzmaterial wird auch Kupfer in der
Tabelle aufgefiihrt, wobei dessen bekannte zytotoxische Wirkung den Einsatz in der Wunde aus-
schlief3t.

— Spezifischer elektrischczer Linearer Widerstands-Tempera-
Widerstand p in 2 ':1"' turkoeffizient a in 1/K

Kupfer (legiert) 0,0169...0,0175 3,93 x 1073

Silber (rein) 0,0163 3,8x103

Gold (rein) 0,022 4x103

Platin (rein) 0,105 3,8x 1073

Titan (rein) 0,47 5,46 x 103

Edelstahl® 0,2..1,00 5..17 x 103

Tabelle 3-2: Spezifischer Widerstand und Temperaturbeiwert ausgewdhlter Metalle

Die Silberdrahte besitzen aufgrund ihres sehr geringen spezifischen elektrischen Widerstands p eine
unerwiinscht hohe Leitfahigkeit fiir die resistive Messung. Ebenso ist das in geringerem Malle auch
bei Gold der Fall. Platin wird sehr haufig als Material fir die thermoresistive Messung gewahlt, da
es ein lineares Verhalten liber einen grofRen Temperaturbereich von -200 bis +600 °C [Messlinger,
2013] aufweist. Der zu erfassende Temperaturbereich ist in der vorliegenden physiologischen Mess-
aufgabe (20 °C bis 40 °C) jedoch begrenzt, was den sehr hohen Preis fir die Anwendung nicht recht-
fertigt. Titan und Edelstahl weisen beide hohe spezifische elektrische Widerstande auf, wobei
Edelstahl einen hoheren Temperaturbeiwert sowie eine hohere mechanische Festigkeit bei gleich-

zeitig geringeren Materialkosten aufweist und aus diesen Griinden als Material gewahlt wurde.

Fiir die medizinische Anwendung gibt es je nach Einsatzzweck eine Vielzahl an unterschiedlichen
Edelstahltypen. Nach der Richtlinie 93/42/EWG [MPG, 2017] werden diese nach der Einsatzdauer
gegliedert. Fur den invasiven, sogenannten ,kurzzeitigen Einsatz’ (bis zu 30 Tage) wird hauptsachlich
die Stahlsorte 1.4401 eingesetzt [Hlibner, 2009]. Diese Stahlsorte ist kommerziell als Blankdrahtma-

terial in unterschiedlichen Durchmessern verfiigbar.

Beziiglich der Anforderung an eine hohe Sensitivitat bei gleichzeitig guter textiler Verarbeitbarkeit

5 Kennwerte des Edelstahls variieren stark nach Legierungszusammensetzung bzw. Gefiigeart
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wurden unter Zuhilfenahme der Gleichungen fir den elektrischen Widerstand R (Gleichung (2-5))
und der Bruchkraft Fg (Gleichung (3-1)) unterschiedliche Drahtstarken anhand errechneter Werte
verglichen. Obgleich aufgrund des Fertigungsprozesses die Zugfestigkeit Rm mit abnehmendem
Durchmesser steigt, wurde zur besseren Vergleichbarkeit eine Zugfestigkeit von 600 MPa angenom-
men, was der gesetzlichen Mindestzugfestigkeit [6sungsgegliihter Stahle fiir die Drahtherstellung
der Sorte 1.4401 nach DIN EN 10088-3 [DIN EN 10088-3] entspricht. Der spezifische elektrische Wi-
derstand p dieser Stahlsorte ist mit 0,70 Q-mm?/m angegeben [Elektrisola, 2010].

Fr = nr?R,, (3-1)

Darin bedeuten:
Fr: Bruchkraft [N]
r: Drahtdurchmesser [mm]
Rm:  Zugfestigkeit [MPa]

Ein Edelstahl der Sorte 1.4401, der als Draht im Durchmesser 50 um verfligbar ist, weist eine Bruch-
kraft von 117,8 cN bei einem langenbezogenen Widerstand von 356,5 Q/m auf. Somit ist sowohl die
Anforderung nach einer ausreichenden mechanischen Festigkeit wie auch ein hinreichend groRer
Grundwiderstand vorhanden, der in GréRenordnungen (iber den der Ubergangswiderstinde sowie
der Zuleitungen liegt. Durch diesen positiven Aspekt sind die Anforderungen an die Auflésegenauig-

keit des Auswertesystems herabsetzt.

Als Isolationschicht wurde aufgrund der Biokompatibilitdt sowie der chemischen Stabilitat das ther-
moplastische Polymer Parylen ausgewahlt. Flr das Aufbringen der thermoplastischen Isolations-
schichten auf den Draht kann Parylen mittels des Verfahrens der chemischen
Gasphasenabscheidung (Chemical Vapour Deposition — CVD) auf den Draht beschichtet werden. Das
genutzte Parylen-C wird unter anderem zur Beschichtung von medizinischen Geraten sowie Implan-

taten verwendet [Tan et al., 2010].

3.4.2 Konstruktive Entwicklung

Um den Grundwiderstand und somit die Sensitivitat des Sensors zu erhohen, wurde die Sensorkon-
struktion derart ausgelegt, dass der Draht helixartig im Flechtgarn integriert wird. Diese Anordnung
hat im Vergleich zu einem gestreckt vorliegenden Draht verschiedene Vorteile. Die mechanische Sta-
bilitdt wird wesentlich verbessert, da ein Kerngarn genutzt werden kann, das als Strukturmaterial
zugentlastend wirkt. Bei einer Dehnung des textilen Sensors wirkt daher ein signifikant geringerer
mechanischer Einfluss auf den elektrischen Widerstand im Vergleich zu gestreckt vorliegenden Sen-

sordrahten.
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Die erzielbare Gesamtldange einer Windung des Drahtes kann grob in Anlehnung an den Satz des
Pythagoras approximiert werden. Bei bekannter Héhe einer Windung, die im Flechtprozess der
Schlaglange entspricht, sowie bekanntem Umfang des Zylinderdurchmessers als Summe der Radien
von Kerngarn und Sensordraht multipliziert mit doppelter Kreiszahl 2mrg kann die Lange einer Win-
dung bestimmt werden. Bei bekannter Flechtdichte (11,54 Flechten/cm), Flechtdurchmesser von 0,5
mm und Drahtdurchmesser von 50 um erfolgt eine 2,2-fache Langeneinarbeitung im Vergleich zum

gestreckt vorliegenden Draht.

Brunnschweiler beschrieb die Langenberechnung auf geometrischer Basis [Brunnschweiler, 1954].
Eine analytische Berechnung der Langeneinarbeitung unter Einbeziehung der Ondulation des Garns
im Flechtprozess wird durch das Kurvenintegral erreicht, welches (iber Gleichungen der kartesischen
Darstellung vollzogen wird. Diese Gleichungen (3-2) bis (3-4), die auch fir die Erstellung der nachfol-
genden Simulationsmodelle verwandt wird (vgl. Tabelle 3-3), entsprechen den kartesischen Koordi-
naten eines rechtsdrehenden Flechtfadens in einer 1:1-1 Besetzung [Kyosev, 2016a; Ning et al.,
2018].

x(t) = (R + rsin(Nt)) cos t (3-2)
y(t) = (R + rsin(Nt))sint (3-3)
z(t)=P-t (3-4)

Darin bedeuten:
R: Radius des Geflechts [mm]
r: Radius des Flechtfadens [mm]
N: Fadenanzahl im Geflecht
P: Schlaglange [mm]
t: Laufvariable

Mithilfe des Kurvenintegrals wird die Lange Lr eines eingeflochtenen Faden einer Schlagliange P wie

folgt bestimmt:

P
Ly = fo JX2(E) + y2(t) + 22(t)dt (3-5)

Die Ableitungen der einzelnen Komponenten sind wie folgt:

%(t) = Nrcos(Nt) - cost — (R + rsin(Nt)) - sint (3-6)
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y(t) = Nrcos(Nt) - sint + (R + rsin(Nt)) - cost (3-7)

Z(t) =P (3-8)
Zur Vereinfachung werden folgende Terme substituiert:

a = Nr cos(Nt) (3-9)

b = R + rsin(Nt) (3-10)

Dadurch kénnen die Ableitungen % und y sowie die in Gleichung (3-5) genannten Potenzen x2 und

y? wie folgt ausgedriickt werden:

x(t) =acost —bsint (3-11)
y(t) = asint +bcost (3-12)
- 2 cos? £ — = i 2 gjp2 (3-13)
x=(t) = a“ cos t—z(acost-bsmt) + b“sin“ t

1
y%(t) = a?sin®t +§ (acost-bsint) + b?cos? t (3-14)

Das Integral in Gleichung (3-5) kann somit wie folgt ausgedriickt und vereinfacht werden:

P
Ly = f \/a2 cos?t+ a?sin?t + b?sin?t + b? cos?t + P2dt (3-15)
op
Ly = f J(a? + b?) - (cos?t + sin?t) + P2dt (3-16)
0
Mit:
(cos?t +sin?t) =1 (3-17)

Ergibt sich fiir das substituierte sowie riicksubstituierte Integral folgende analytische Losung:

P
L= j J(a? + b2 + P2dt (3-18)
0

P
L= fo J (N7 cos(Nt))? + (R + rsin(Nt))? + P2dt (3-19)

Die Losung des Integrals als Definition der Lange eines Fadens Lf kann anschliefend nur numerisch
erfolgen. Mit genannten Parametern der Flechtdichte (11,54 Flechten/cm), Flechtdurchmesser (0,5
mm), Drahtdurchmesser (50 um) und sechs Flechtfaden im Halbbesatz der Maschine wurde mit Hilfe

der Software MATIlab eine Einarbeitung mit dem Faktor von 2,131 errechnet, die nur in geringem
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MaRe von der approximierten Losung der Helix (Faktor 2,2) abweicht. Fiir detailliertere Informatio-
nen hinsichtlich Geflechtgeometrie sei auf folgende Arbeiten hingewiesen: [Kyosev, 2016a; Kyoseyv,
2016b]

3.4.3 Fertigungstechnische Umsetzung

Fir die fertigungstechnische Umsetzung des Konzeptes wurde im ersten Schritt der Edelstahldraht
mittels des CVD-Verfahrens mit dem Isolationsmaterial Parylen beschichtet. Vorteil bei diesem Ver-
fahren ist das Aufbringen einer homogenen Schichtdicke, die unabhangig von der Geometrie des

Substrats geschlossen auf der gesamten Oberflache abgeschieden wird.

Die aufgebrachte Schichtdicke wird beim genutzten CVD-Verfahren Uber die Beschichtungsdauer
eingestellt. Hierbei wird eine ausreichende Isolationswirkung bei Schichtdicken mit ca. 8 um erzielt
[Ciedlik et al., 2012]. Gleichzeitig wurde bei der Beschichtung darauf geachtet, dass die Biegesteifig-
keit des Substrates (Draht) nicht signifikant steigt, weshalb hohe Beschichtungsdicken vermieden
werden sollten. Zur Uberpriifung der aufgebrachten Schichtdicke wurden Schliffbilder eines, fiir Vor-

versuche genutzten, Stahldrahts mit dem Durchmessers 200 um angefertigt (Abbildung 3-3).

Edelstahl-
draht

Parylen-
schicht

Abbildung 3-3: Schliffbild eines parylenbeschichteten Stahldrahts

Die Schichtdicke der, in Abbildung 3-3 als Corona erkennbaren, Parylenschicht variiert aufgrund der
Oberflachenrauigkeit des Stahldrahtes zwischen 7,5 bis 10 um. Bei Untersuchungen in der PBS-
Losung (vgl. Abschnitt 3.4.1) wurden keinerlei Degradationseffekte festgestellt. Eine elektrische Iso-

lation bei den anforderungsspezifischen Stromen bis 0,5 mA ist somit sichergestellt.

Als Strukturmaterial des Geflechtes wurde biokompatibles PES-Multifilamentgarn genutzt und mit
der Flechtmaschine RU 2/12-80 der August Herzog Maschinenfabrik GmbH & Co. KG, Deutschland,
verflochten. Im ersten Produktionsschritt wurde ein Geflecht mit sechs Flechtfaden bei einer Ma-
schinengeschwindigkeit von 400 U/min hergestellt. Durch die geringe Flechtdichte von 5,77 Flech-
ten/cm liegen die Flechtfidden vergleichsweise gestreckt vor, womit ein derartig hergestelltes
Geflecht durch die geringere Strukturdehnung hohere Zugkrafte im Vergleich zu einer hohen Flecht-

dichte aufnehmen kann. Der zweite Produktionsschritt umfasste die Integration von Drahtmaterial
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durch Uberflechten des ersten Geflechts, was als Kern genutzt wurde. Es wurden fiinf Flechtfaden
aus PES und ein parylenbeschichtete Edelstahldraht mit einer Flechtdichte von 23,08 Flechten/cm
bei einer Maschinengeschwindigkeit von 100 U/min verflochten. Fir beide Verfahrensschritte wurde
das Flechtmuster 1:1-1 verwendet. In Abbildung 3-4 ist der geflochtene Temperatursensor darge-
stellt.

Abbildung 3-4: Geflochtener Temperatursensor im Vergleich zu einer 1-Cent-Miinze

3.5 Entwicklung der Feuchtesensoren
3.5.1 Konzeptionelle Auslegung

Eine Auslegung des Feuchtesensors als flechttechnisches Garn ist sowohl gemal dem resistiven als
auch dem kapazitiven Messverfahren konzeptionell moglich. Bei erst genannter Variante kdnnen
beispielsweise zwei parallele Leiter (Drahte) in einer Weise angeordnet werden, dass zwischen die-
sen eine hygroskopische Funktionsschicht vorhanden ist. Die Besonderheit bei dieser Konfiguration
ist, dass das bendtigte hygroskopische Material (vgl. 2.3.2) in textil verarbeitbarer Form und gleich-
zeitig als sehr diinne Schicht zwischen den Leitern vorliegen muss. Aufgrund dieser Diskrepanz

wurde ein kapazitiver Aufbau fiir den hier entwickelten Feuchtesensor bevorzugt.

Fiir einen flechttechnischen kapazitiven Aufbau wurden zwei unterschiedliche Konzepte untersucht:
die Struktur der parallelen Leiter (sogenannte Twisted-Pair-Struktur) und die koaxiale Zylinderkon-
densatorstruktur. Beide Konstruktionen sind in abstrahierter Darstellung in Tabelle 3-3 mit Gleichun-

gen zur Berechnung der zugehorigen elektrischen Kapazitat erlautert.

Die Twisted-Pair-Struktur ist aufgrund der offenen Elektrodenstruktur storanfalliger fiir dulere elekt-
rische Einflisse [Schwab et al., 2007]. Die koaxiale Zylinderkondensatorstruktur ist messtechnisch
stabiler (Schirmungseffekt) und weist zudem eine achtfach héhere elektrische Kapazitat bei glei-
chem Leiter- und AuRendurchmesser auf, weshalb diese Koaxialstruktur fiir den Feuchtesensor ge-

wahlt wurde.
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Konzepte Twisted-Pair-Struktur Koaxialstruktur
Geometrie

R = Radius der Leiter R: = Radius Innenleiter

d= Mittelachsabstand der Leiter R, = Radius AuRenleiter

| = Lange der Struktur I = Lange der Struktur
Kapazitat c Mgl _ 2 mgg gl

eI Ay (3200 | Crew =T T, (3-21)
(%) n(z2)

Tabelle 3-3: Textiltechnisch herstellbare Kondensatorkonzepte mit zugehdérigen elektrischen Kapazitdten

GemaR der dargelegten Messanforderung sind eine hohe Hygroskopizitat, also Feuchteaufnahmefa-

higkeit, sowie eine geringe Permittivitat vorteilhaft. In folgender Tabelle 3-4 sind die Feuchteauf-

nahme ausgewahlter Faserstoffe bei 65 % r.F. und entsprechende Permittivitaten aufgefiihrt. Ebenso

sind die theoretisch errechneten Kapazitatsunterschiede einer Koaxialstruktur mit gleichen geomet-

rischen Parametern (/=100 mm, R; = 0,1 mm, R> =1 mm) im trockenen (Wassergehalt 0%) und im

feuchten Zustand (Wassergehalt 100%) aufgefiihrt, wobei jeweils Mittelwerte bei Bereichsangaben

der Permittivitat und der Wasseraufnahmefahigkeit herangezogen wurden.

Faserstoff Permittivitat er Feuchte- Errechnete Kapazitdtsunterschiede
aufnahme [%] trocken / feucht / 4
Polyester (PES) 2,3 0,2-0,5 5,56 pF /6,21 pF/ 11,69 %
Polyamid (PA 6) 3,4-4,3 3,5-4,5 8,09 pF /15,51 pF /91,72 %
Polyacrylnitril (PAN) 4,2 1,0-2,5 10,15 pF / 13,35 pF /31,53 %
Viskose (CV) 8,4 12,0-14,0 20,29 pF /42,78 pF / 110,84 %
Wolle (WO) 5,5 14,0-17,0 13,29 pF /41,19 pF / 209,93 %
Baumwolle (CO) 18 6,0—-11,0 43,49 pF / 66,71 pF /53,39 %

Tabelle 3-4: Permittivitit und Feuchteaufnahme ausgewdhlter Faserstoffe bei 65 % r. L. und f = 1 kHz sowie
errechnete Kapazitdten [Bobeth, 1993; Hahn, 2007]
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Aufgrund der hohen Feuchteaufnahmeeigenschaften wiirde Wolle als Dielektrikumsmaterial die
hochsten Kapazitatsunterschiede hervorrufen. Die oben genannten Werte stehen jedoch nur im Be-
zug zum reinen Naturfasermaterial. Textiltechnisch verarbeitbare Wollgarne besitzen jedoch meist
eine Schlichte, welche die Feuchteaufnahme erschweren kann, zudem sind Wollgarne, selbst als
Mischgarn, nur in groberen Titern von >320 dtex verfligbar, was die Herstellung miniaturisierter Sen-
soren sehr einschrankt [Madeira Garnfabrik, 2022]. Unter genannten Aspekten sind CV und PA 6 fir
den Einsatz als Dielektrikumsschicht besser geeignet, da diese ebenso eine hohe Feuchtaufnahme-
fahigkeit besitzen und in sehr feinen Titern erhaltlich sind. Fiir die endglltige Auswahl wurden
Feuchteaufnahmeversuche mit CV- und PA 6-Fasermaterial durchgefiihrt, um diese theoretischen
Werte zu validieren, da insbesondere die aufgebrachte Schlichte einen erheblichen Einfluss auf die

Feuchteaufnahme hat [Schirrmann, 2007].

Die Versuche orientieren sich dabei an der DIN 53800-T1 [DIN 53800-1:2003-06] fiir die Bestimmung
der Trockenmasse von textilen Fasern sowie deren Auswagung nach einer, mit einem Exsikkator ein-
gestellten, Konditionierung bei 65 % r.F. und 94 % r.F. Hierzu wurde die Feinheit der beiden Garne
gemald DIN EN ISO 2060 [DIN EN ISO 2060:1995-04] mit jeweils vier Proben sowie Probeldangen von
jeweils 25 m ermittelt (Tabelle 3-5):

Faserstoff Hersteller Ermittelte Feinheit [tex]
Viskose (CV) Lenzing AG 32,51
Polyamid (PA 6) Stilon S.A. 29,33

Tabelle 3-5: Ermittelte Feinheiten der Faserstoffe CV und PA 6

Fiir die Bestimmung der Trockenmasse wurde eine Trocknungstemperatur von 150 °C gewahlt, die
unterhalb der Zersetzungstemperatur von Viskose (180 °C) sowie auch der Schmelztemperatur von
Polyamid (215 °C) liegt. Die Proben wurden in einem Trockenexsikkator auf Raumtemperatur abge-
kiihlt und anschlieBend ausgewogen. Gemal DIN EN ISO 2060 wurde die Trockenmasse nach dem

dritten Trocknungsdurchgang (Abweichung zu vorherigen Durchgangen < 0,2 %) bestimmt.

Es wurde je zwei Proben pro Faserstoff bei 65 % r.F. sowie 94 % r.F. im Exsikkator konditioniert und
nach gleichem Priifregime gemaR der Trockenmassenbestimmung untersucht. Die ausgewogene

Trocken- und Feuchtemasse sowie die Massezunahme sind in Tabelle 3-6 dargestellt.

Basierend auf den Ergebnissen der Feuchteaufnahme wurde CV als Dielektrikumsschicht fiir die Her-
stellung der Feuchtesensoren ausgewahlt, da dieses Garn eine wesentlich héhere Feuchteaufnahme

sowohl bei 65 % r.F. als auch bei 94 % r.F. aufweist.
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Probe r.F. [%] Trockenmasse [g] Feuchtemasse [g] Massezunahme [%)]
cv 0,7379/0,7348 0,8355/0,8297 13,23 /12,92
65
PA 0,7157/0,7175 0,7365/0,7368 2,91/2,69
cv 0,7488 / 0,7366 0,9559 /0,9447 27,66 /28,25
94
PA 0,7148 / 0,7144 0,7576 / 0,7558 5,99 /5,80

Tabelle 3-6: Ermittelte Trocken- und Feuchtemassen von je zwei gleichartigen Proben (getrennt durch
Schrdgstrich) der Faserstoffe CV und PA 6 bei Konditionierung in 65 % r.F. sowie 94 % r.F.
Als Elektrodenmaterial des Innen- und des AulRenleiters wurde Kupferlackdraht mit einem Durch-
messer von 120 um verwendet. Die Lackschicht verhindert ungewollte Kurzschliisse zwischen Innen-
und Aulienleiter, falls das Dielektrikum den Innenleiter nicht vollstéandig Giberdeckt. An dieser Stelle
sei erwahnt, dass Kupferlackdraht fiir die angedachte medizinische Anwendung nicht genutzt wer-
den kann. Aus finanziellen Griinden wurde der, bereits in Abschnitt 3.4.1 beschriebene, Edelstahl-

lackdraht nur fiir den finalen Demonstrator genutzt.

3.5.2 Konstruktive Entwicklung

Um eine hohe mechanische Robustheit des Feuchtesensors zu gewahrleisten, sowie auch die Grund-
kapazitat fur eine vereinfachte messtechnische Auswertbarkeit zu erhéhen (vgl. Tabelle 3-3), sollte
der Innenleiter des Sensors einen moglichst groRen Querschnitt aufweisen. Fir die Weiterverarbei-
tung, insbesondere die textile Applikation, muss jedoch die mechanische Flexibilitat gewahrleistet
bleiben. Anstatt eines Monofilaments oder eines Einzeldrahtes wurde daher als Innenleiter ebenfalls
eine Geflechtstruktur gewahlt. Diese weist bei gleichem effektivem Durchmesser eine wesentlich
geringere Biegesteifigkeit und somit héhere Flexibilitat auf. Die Dielektrikumsschicht hingegen muss
fiir eine hohe Grundkapazitdt moglichst diinn ausgefiihrt sein, weshalb nur wenige, sehr feine Vis-

kosegarne genutzt wurden.

Fiir eine gute Zuganglichkeit der feuchtesensitiven Dielektrikumsschicht zur Umgebung wird die Au-
Renelektrode als offene Struktur ausgelegt. Hierbei ist zu beachten, dass je nach Uberdeckungsgrad
der AuRenelektrode die elektrische Kapazitat der, als Zylinderkondensator ausgelegten, Struktur
sinkt [Wayne et al., 2016]. Gemal Gleichung (3-22) kann fiir das Verhaltnis der elektrischen Kapazitat
der offenen Struktur Corzur geschlossenen Struktur Cge eine proportionale Korrelation mit dem Uber-

deckungsgrad CF (cover factor) angenommen werden [US, 1969]:
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oS _CF (3-22)

Darin bedeuten:
Cof: Elektrische Kapazitat der offenen Kondensatorstruktur [F]
Cge:  Elektrische Kapazitat der geschlossenen Kondensatorstruktur [F]
CF:  Uberdeckungsgrad [%]

Der Uberdeckungsgrad wird bei einem Geflecht gemaR Gleichung (3-23) errechnet [Kyosev, 2016b],
wobei der Flechtwinkel, liber Winkelbeziehungen gemafl Gleichung (3-24) mit der Schlaglange SL

und dem Geflechtdurchmesser bestimmt werden:

w-N 2 3-23)
CF=1—@— ) (
2'mD-cosa

mit
D
tana = — (3-24)
ana SL
Darin bedeuten:
w: effektive Flechtfadenbreite [mm]

N: Anzahl der Faden im Geflecht
D: Geflechtdurchmesser [mm]
o Flechtwinkel [°]

SL: Schlaglange [mm]

Als Kompromiss zwischen hoher Kapazitat und ausreichender Zuganglichkeit zur Umgebung kann
der Uberdeckungsgrad grob durch Anderung der Flechtfadenanzahl und genau durch Anderung des
Flechtwinkels angepasst werden. Zur genaueren Analyse des Zusammenhangs des Uberdeckungs-

grads zur elektrischen Kapazitat wurden drei Varianten des kapazitiven Feuchtesensors hergestellt.

3.5.3 Fertigungstechnische Umsetzung

Die flechttechnische Sensorherstellung in Form einer Mehrschichtstruktur erfolgte gemaR dem in
Tabelle 3-3 dargestellten Koaxialaufbau. Der geflochtene Feuchtesensor wurde in drei Prozessschrit-

ten hergestellt:

1 Flechten des Innenleiters,
2 Umflechten des Innenleiters mit der Dielektrikumsschicht und

3 Umflechten der Struktur mit den AuRenleitern.



3.5 Entwicklung der Feuchtesensoren 75

In Abbildung 3-5 sind die Herstellungsschritte dargestellt.

Abbildung 3-5: Herstellung des geflochtenen Feuchtesensors und Ergebnis der drei Prozessschritte

Fiir die Herstellung sowohl der Innen- wie auch der AulRenelektroden wurden jeweils sechs Flecht-
faden und somit die halbe Maschinenbesetzung genutzt. Weitere Sensorvarianten mit dichterer Au-
Renelektrode wurden ebenfalls hergestellt, wobei jedoch unter Verwendung von bspw. zwolf
Flechtfaden eine nahezu komplett geschlossene Struktur entstand. Bei hoheren Flechtwinkeln mit
der nur sechs Flechtfaden fiir die AulRenelektrode erhdhte sich die Biegesteifigkeit sehr stark,

wodurch die geforderte Flexibilitdt als mechanische Anforderung nicht erfillt werden konnte.

Die drei ausgewahlten Vorzugsvarianten, deren Prozessparameter im Anhang A aufgefiihrt sind, wur-
den unter Variation der Flechtwinkel mit offener sowie dichter Dielektrikumsschichten (DS) bzw. Au-
Renelektrodenschichten (AS) hergestellt (Abbildung 3-6). Die Sensoren wurden fir die elektrische

Charakterisierung mit Crimp-Verbindungen kontaktiert.

Abbildung 3-6: Variation der Prozessparameter verschiedene Feuchtesensoren
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In Tabelle 3-7 sind die gemessenen langenbezogenen Kapazitdten der hergestellten Sensorvarianten

dem theoretischen Wert der geschlossenen Struktur gegeniibergestellt.

Uberdeckungs- | Lingenbezogene Ka- | Relativwert der
grad CF pazitit C. [pF/m] | Kapazitit Cp el [%]
Geschlossen (theoretischer Wert) 1 551,52 100
Variante 1 (offene DS, offene AS) 0,249 179,05 32,5
Variante 2 (dichte DS, dichte AS) 0,331 213,35 38,7
Variante 3 (dichte DS, offene AS) 0,249 174,1 31,6

Tabelle 3-7: Vergleich der gemessenen Kapazitidten mit errechneten Werten bei gegebenen Geometrien

Die Relativwerte der Kapazititen korrelieren, wie angenommen, mit dem Uberdeckungsgrad CF, wo-
bei hohere Kapazitaten erzielt wurden als theoretisch errechnet. Hierfiir gibt es mehrere Ursachen.
Einerseits ist aufgrund der Inhomogenitat der Geflechtoberflache keine exakte Durchmesserbestim-
mung sowohl von Dielektrikums- wie auch AuBenelektrodenschicht moglich. Als Vorzugsvariante

wurde die Variante 2 ausgewahlt, da diese die hochste langenbezogene Kapazitat aufweist.

3.6 Entwicklung der pH-Wertsensoren
3.6.1 Konzeptionelle Auslegung

Fiir die pH-Wertmessung mittels des impedimetrischen Messverfahrens wird ein Sensoraufbau ana-
log zu dem, in Kap. 3.5.1 dargestellten, kapazitiven Feuchtesensor gewahlt. Im Vergleich zu dieser
kapazitiven Messung wird bei dem Impedanzmessverfahren jedoch die dielektrische Leitfahigkeit
(vgl. 2.5.2 und 2.7.2) genutzt, was neben der Kapazitat auch die Induktivitat und Resistivitat umfasst.
Fiir die Konzeption des textilen pH-Wertsensors wurden im ersten Schritt unter Mithilfe des IFE, TU
Dresden, biokompatible Hydrogele fiir den Einsatz als Dielektrikumsschichten recherchiert, die bei
einer pH-Wertinderung entsprechend eine Quellung und damit einhergehend eine Anderung der
Permittivitidt bzw. Anderung des elektrischen Widerstands aufweisen. Die recherchierten Hydrogele
sind in Tabelle 3-8 aufgelistet. Auch wurde die, fiir die pH-Wertmessung sehr wichtige, Queremp-

findlichkeit bezliglich der Temperatur in der Tabelle beigefiigt.
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Hydrogel Sensitivitdit | pH-Wert- | Querempfindlichkeit Quelle
(Quellung) Bereich (Temperatur)
Chitosan (CHS) und Polyvi- -12 %/pH 2 bis 10 +5 %/K [Khurma et al.,
nylpyrrolidon (PVP) 2005]

vernetzt mit Genipin

N-Vinyl-2-pyrrolidon (NVP) +300 %/pH 3 bis 7 -0,35 %/K [Senetal.,,
mit Itaconsaure-Copolymer | (nicht linear) 1999]
CHS-Polyvinylalkohol (PVA) -10 %/pH 3 bis 8 keine Angabe [Wang et al.,
vernetzt mit Glutaraldehyd 2006]
CHS-PVA, unvernetzt +12,5 %/pH k. A. k. A. [Gunasekaran
et al., 2006]

Tabelle 3-8: pH-Wertsensitive, biokompatible Hydrogele

Die, flir eine sensorische Messung an sich, gute Eigenschaft der sehr hohen Quellung des N-vinyl 2-
Pyrrolidone im Vergleich zu den CHS-basierten Hydrogelen hat groBe Nachteile hinsichtlich einer
Messdatenaufzeichnung, da die enormen geometrischen Veranderungen keine stabilen Sensorgarn-
konstruktionen ermoglichen. Auch liegt das N-vinyl 2-Pyrrolidone in gel6ster Form vor und muss
mittels chemischer Beschichtungsprozesse verarbeitet werden, eine Herstellung als schmelz- oder
l6sungsmittelgesponnene Faser ist bisher nicht bekannt. CHS hingegen wird als textiler Faserstoff
seit langerem am ITM als Filamentgarn in hoher Qualitat (feinheitsbezogene Zugfestigkeiten von
Uber 10 cN/tex) hergestellt und besitzt aus diesem Grund vorzigliche Verarbeitungseigenschaften.
Daher wurde, gemaR den Anforderungen an eine textiltechnische Verarbeitung, CHS-Garn in einer

Feinheit von 48 tex genutzt.

Als Elektrodenmaterial wurde aufgrund der guten Biokompatibilitdt bei angemessenen Materialkos-
ten Titandraht mit einem Durchmesser von 100 um gewahlt. Fiir die Funktionstests der messtechni-
schen Stabilitdit bei mechanischen Belastungen wurde ein Bronzedraht mit gleichem
Drahtdurchmesser genutzt, welcher (iber ausreichende mechanische Festigkeit, als auch gute elekt-

rische Eigenschaften verfligt.

3.6.2 Konstruktive Entwicklung

Basierend auf der theoretischen Konzeption und den durchgefiihrten Untersuchungen hinsichtlich

der kapazitiven Wirkung in Abhangigkeit von der Geflechtstruktur (vgl. Abschnitt 3.5.2) erfolgte die



78 3 Auslegung und Entwicklung textilbasierter Bio-Sensoren

Konstruktion der pH-Wertsensoren mittels des Flechtverfahrens unter Nutzung von jeweils sechs
Drahten als Innen- sowie auch als AuRenelektrode und sechs, am ITM hergestellte, CHS-
Filamentgarne fiir die Dielektrikumsschicht. Abermals wurde fir die AuRenelektroden eine offene
Struktur gewahlt, um einerseits den Zugang zum Wundexsudat, insbesondere aber die Quellung der
pH-Wertsensitiven CHS-Schicht zu ermdglichen (Abbildung 3-7, links).

Diese Quellung wird erst durch eine Quervernetzung des CHS zu einem Hydrogel moglich. Dafiir
werden (Poly-)Carbonséduren in das kationische CHS inkorporiert, wodurch ein quervernetztes Netz-

werk ausgebildet wird, das durch physikalische bzw. ionische Wechselwirkungen gepragt ist.

3.6.3 Fertigungstechnische Umsetzung

Fur die flechttechnische Herstellung wurde die Flechtmaschine des Typs RU 2/12-80 der Fa. August
Herzog Maschinenfabrik GmbH & Co. KG genutzt. Die Sensorherstellung erfolgte, wie in Abbildung
3-7 dargestellt, in drei Schritten:

1. Umflechten des Innenleiters mit der Dielektrikumsschicht aus sechs CHS-Filamentgarnen mit

einer Flechtdichte von 5,77 Flechten/cm,

2. Umflechten der Struktur mit sechs Elektrodendrahten des AuBenleiters mit einer Flecht-

dichte von 9,4 Flechten/cm und

3. Vernetzung des CHS in 1 %-igen Glutardialdehyd (GDA)-L6sung fiir 1 h, nachtragliches Wa-

schen in drei Waschzyklen zu je 10 min in demineralisiertem Wasser.

Abbildung 3-7: Schematische Darstellung der drei Herstellungsschritte des pH-Wertsensors und Messaufbau

Zur Uberpriifung des Sensoraufbaus und der Bestimmung des Garnquerschnitts wurden Schliffbilder
von dem Garn mit unvernetzten und vernetzen CHS (vergleiche Fertigungsschritt 2 bzw. 3) erstellt.

Jeweils drei Schliffbilder beider Typen sind in Tabelle 3-9 gegenlibergestellt:
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Unvernetzt

Vernetzt

/

500 ym | {500 ym

Tabelle 3-9: Schliffbilder von pH-Wertsensorgarnen mit unvernetztem und vernetztem CHS

Wie aus den Schliffbildern in Tabelle 3-9 ersichtlich, verbessert sich durch die Vernetzung die Einbin-
dung der Kernelektrode. Zudem besitzt das Sensorgarn einen homogenen Querschnitt mit zentraler

Kernelektrode und den, in gleichmaRigem Abstanden befindlichen, AuRenelektroden.

Durch die Vernetzung wird das CHS zu einem Hydrogel mit ampholytem Charakter, was bedeutet; es
kann je nach pH-Wert sowohl als Sdure oder auch als Base reagieren. Gekoppelt damit kann eine
pH-wertabhdngige Quellung erfolgen und einhergehend die fiir die sensorische Funktion bendétigte
Permittivitatsanderung. Als Nachweis des Quellungsverhaltens wurden Sensormuster mit Kupfer-
drahtelektroden in einem Vorversuch 24 h in dem Vernetzer GDA (1 %-ige Losung) eingelegt, um
eine sehr starke Vernetzung zu erzeugen, und anschlieBend in PBS-Probel6sungen mit pH 7 und pH 5
eingelegt (Abbildung 3-8).

Abbildung 3-8: Quellungsverhalten von stark vernetztem CHS bei pH-Wert 7 (links) und pH-Wert 5 (rechts)

Die Quellung des Hydrogels bei pH 5 ist hierbei sehr stark, weshalb fiir eine sensorische Anwendung

kirrzere Vernetzungszeiten von 1 h gewahlt wurden. Um das CHS-Hydrogel vor Austrocknung zu
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schitzen, werden die entwickelten Sensoren anschlieRend in destilliertem Wasser gelagert®.

Im Vorfeld der messtechnischen Untersuchungen der pH-Wertsensoren ist eine Konditionierung er-
forderlich. Diese Konditionierung der Sensoren, bei der verschiedene Quellungszustande erreicht
werden, stabilisiert das quervernetzte CHS-Hydrogel, wodurch das messtechnische Verhalten ver-
bessert wird. Hierfiir wurden die Sensoren fiir jeweils zwei Stunden abwechselnd in PBS-Losungen

mit unterschiedlichen pH-Werten (pH 4 und pH 10) gegeben.

3.7 Entwicklung der Lactatsensoren
3.7.1 Konzeptionelle Auslegung

Fiir die amperometrische Lactatmessung (vgl. 2.6.2) werden drei Elektroden benétigt. Ublicherweise
erfolgt an der Arbeitselektrode (AE) die enzymatische Aufspaltung des Lactats in H,0,. Durch Ver-
wendung eines katalytischen Materials wird das H.0;, wiederum unter Freiwerden von Elektronen
aufgespalten, womit das elektrische Potenzial an dieser Elektrode verandert wird. Dieses Arbeitspo-
tenzial wird mit der Referenzelektrode (RE), die ein konstantes Referenzpotenzial besitzt, abgegli-
chen, wobei an der Gegenelektrode (GE) eine Spannung zur Verfligung stellen, die die galvanische
Zelle schlief3t.

Obgleich die entsprechend funktionalisierte AE Ublicherweise als Enzymtrager fungiert, sind auch
abgewandelte Konfigurationen moglich. Eine schadlose Verarbeitung der mit einer Enzymschicht
funktionalisierten AE ist bei der textilen Herstellung nicht zu garantieren, da im Flechtprozess auf-

tretende Reibungseffekte diese Funktionsschichten beschadigen kénnten.

Fiir die textile Herstellung wurde Chitosangarn (CHS-Garne) als Enzymtrager ausgewahlt. Fir die
Sensorherstellung werden CHS-Garne mit einem Deacetylierungsgrad von 80% verwendet. Das En-
zym selbst wird durch den Vernetzer Meerrettichperoxidase (Horseradish Peroxidase - HRP) an das

Chitosan gekoppelt und an diesem immobilisiert.

Den Anforderungen aus 2.1.3 folgend wurden die Elektroden als textil verarbeitbare Drahte ausge-
flihrt und wie folgt gewahlt. GemaR der elektrochemischen Spannungsreihe sind sowohl Gold- als
auch Platin als katalytisch wirkendes Material fir die AE denkbar. Aufgrund des hoheren Standard-
potenzials (E°au = +1,69 V im Vergleich zu E°pt = +1,20 V) wurde Gold als Material fir die AE ausge-
wahlt, da ein hoheres positives Potenzial einer héheren katalytischen Wirkung entspricht. Anstelle
eines preisintensiven Golddrahtes wurde jedoch ein Silberdraht ausgewahlt, der anschlieRend gal-

vanisch mit einer Goldschicht beaufschlagt wird. Dieser verfiigt zudem Uber eine rund 50% hohere

6 Im spateren Anwendungsszenario im Wundverband geniigt auch eine Lagerung in einer mediendichten Verpackung,
die fir eine sterile Lagerung von Medizinprodukten vorgeschrieben ist.



3.7 Entwicklung der Lactatsensoren 81

Zugfestigkeit im Vergleich zum Golddraht, was die textiltechnische Verarbeitung vereinfacht. In glei-
cher Weise wurde auch die GE ausgefiihrt. Flr die RE wurde ein etabliertes Herstellungskonzept
gewahlt, bei dem auf einen Silberdraht eine Silber-Silberchloridschicht (Ag/AgCl) abgeschieden wird,

um ein konstantes Potenzial E zur AE bereitzustellen.

3.7.2 Konstruktive Entwicklung

Flr den textilen Aufbau des Lactatsensors mit dem 3-Elektrodensystem und dem enzymbeaufschla-
gen CHS als Kerngarn wurde eine Triple-Helix-Struktur entwickelt. Diese Konstruktion gewahrleistet
einerseits einen definierten Elektrodenabstand und somit eine hohe sensorische Stabilitdt. Anderer-
seits ist durch die Ondulation der Elektroden im Geflecht eine strukturelle Flexibilitdt unter mecha-
nischen Belastungen gegeben. Um gleichartige Verarbeitungsbedingungen zu erzielen, wurde als
Drahtdurchmesser fir alle drei Elektrodendrahte 125 um gewahlt, um eine ausreichende Zugfestig-
keit flir die anschlieBende flechttechnische Verarbeitung bereit zu stellen. Um einen Kontakt und
somit einen Kurzschluss der drei Elektrodendrahte auszuschlieen und zudem die mechanische Sta-
bilitdt zu erhdhen, wurde zusatzliches Strukturmaterial eingesetzt. Als inertes und gleichzeitig gut zu
verarbeitendes Material wurde hierbei PES-Filamentgarn der Fa. TWD Fibres, Deutschland mit
212 dtex ausgewahlt, das auch fir die Herstellung von Medizinprodukten der angestrebten Medi-
zinproduktklasse Il b genutzt wird. Der prinzipielle Aufbau ist in Abbildung 3-9 im Querschnitt dar-
gestellt.

Referenzelektrode

Chitosangarn PES-Struktur-
mit Enzym flechtgarn
Gegenelektrode Arbeitselektrode

Abbildung 3-9: Prinzipielle Querschnittsdarstellung des textilen Lactatsensors

Eine abschnitts- bzw. segmentweise Funktionalisierung des Enzymtragers sowie auch der Elektro-
dendrahte ist sowohl aus Kostengriinden als auch Griinden der Prozesskontrolle einer kompletten
Beschichtung des Sensors vorzuziehen. Angelehnt an planare, folienbasierte Sensoren, bei der eine
Elektrodenoberflache im Bereich von 1...5 mm? vorliegt, entspricht dies bei verwendetem Elektro-
dendrahtdurchmesser einer Segmentlange im Bereich von 2,5...12,5 mm. Durch die flechtprozess-
bedingte Uberlappung der Bereiche werden bei der Funktionalisierung jedoch groRere Segmente

gefertigt, die nachtraglich entsprechend auf eine Lange von 10 mm konfektioniert werden.
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3.7.3 Fertigungstechnische Umsetzung

Im Folgenden sind die enzymatische Ausriistung des CHS-Garns, die Herstellung der AE, GE und RE

sowie die fertigungstechnische Umsetzung im Flechtprozess genauer ausgefiihrt.
Enzymtrdger Chitosangarn

Die CHS-Garne werden mittels dem EDC-NHS-Verfahren mit LOx beschichtet. Fiir die Immobilisie-
rung des Enzyms wurde eine Kopplung von HRP mit EDC (1-Ethyl-3- [3-dimethylaminopropyl] car-
bodiimidhydrochlorid) durchgefiihrt. EDC ist ein wasserloslicher Vernetzer, der die Carboxylgruppen
des HRP fiir die Reaktion mit den Aminogruppen des Chitosans aktiviert. Bei der Immobilisierung
wurden 2 mM EDC verwendet. Zusatzlich werden 5 mM Sulfo-NHS (N-hydroxysulfosuccinimide) ein-

gesetzt, um die Effizienz der Kopplung zu erhéhen.

Die Beschichtung erfolgt segmentweise in einem Reaktionsbehalter, mit je 5 Schlaufen @ 50 mm
Lange mit einem Abstand von je 200 mm. Die CHS-Garne werden nach Ansetzen und Reagieren der
EDC-NHS-LOx-Losung fiir 4 Stunden in der Losung inkubiert, in der insgesamt 10 Units LOx enthalten
sind. Im Anschluss an die Inkubation werden die Chitosangarne in drei Waschschritten mit den Lan-
gen 5 Minuten, 5 Minuten und 30 Minuten in PBS ausgewaschen, und daraufhin fiir 16 Stunden zum

Trocknen aufgehangt

Der resultierende Komplex aus HRP (10 pg/ml) und H,0,, kann eine Vielzahl von chromogenen Stof-
fen oxidieren. Der durch die Oxidation hervorgerufene Farbumschlag wurde daher gleichzeitig als

Nachweis fir die HRP-Aktivitat genutzt und ist in Abbildung 3-10 dargestellt.
Arbeijtselektrode AE

Die Herstellung des goldbeschichteten AE aus Ag-Draht erfolgte durch Badgalvanik in einer Gold-
elektrolytlésung. Es wurde ein Ag-Draht (gegliiht, Reinheit 99,99%, Durchmesser 125 um) der Fa.
Goodfellow verwendet. Die Goldelektrolytlosung des Typs Midas wurde von der Fa. Tifoo, Deutsch-
land und Aceton bei der Fa. Sigma Aldrich, USA bezogen. Fiir die Beschichtung wurde eine Span-

nungsquelle BT-305 der Fa. BASETech sowie ein Labormultimeter 87V der Fa. Fluke verwendet.

Fiir die galvanische Abscheidung des Goldes auf dem Ag-Draht wurde ein Graphitstab als Anode
verwendet. Kathodenseitig wurde der Ag-Draht auf eine speziell dafiir gefertigte Stitzstruktur aus
inertem PTFE aufgebracht, wodurch eine Beschichtungsbereiche von je 50 mm in einem Abstand
von je 200 mm realisiert wurden. Zur Prozessiiberwachung wurde zwischen Spannungsquelle und
Kathode ein Multimeter geschaltet. Die Stlitzstruktur sowie der gesamte Versuchsaufbau fiir die

Badgalvanik sind in Abbildung 3-11 dargestellt.
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Abbildung 3-11: Stiitzstruktur mit umwickelten Silberdraht und Graphitstab als Anode (links) und Versuchs-
aufbau zur Goldbeschichtung (rechts)

Im Anschluss an die Beschichtung wird der Draht in destilliertem Wasser gewaschen, getrocknet und

fiir die Verarbeitung im Flechtprozess aufgespult.

Zur Bestimmung der Beschichtungsparameter wurden sowohl die Beschichtungsdauer (1 min, 2 min,
5 min und 10 min) als auch die angelegte Spannung (1 V und 1,5 V) variiert und optisch durch Ras-
terelektronenmikroskop- (REM) Aufnahmen hinsichtlich Beschichtungsdicke und -homogenitat un-
tersucht. Bei geringeren Spannungen (0,5V) wurden selbst nach 10 min keine sichtbaren Au-
Schichten erzeugt. In den folgenden Abbildung 3-12 bis 3-14 sind ausgewahlte REM-Aufnahmen mit
entsprechenden Beschichtungsparametern dargestellt, wobei immer die Stirnseite mit der Beschich-

tung fokussiert wurde.
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Abbildung 3-14: REM-Aufnahmen Au-Ag-Draht; 1,5 V fiir 10 min

Sowohl der Einfluss der unterschiedlichen Spannungen als auch der Beschichtungszeiten sind in den
ausgewahlten REM-Aufnahmen deutlich sichtbar. Bei 1,5V fir 10 min kann eine Ablésung der Au-

Beschichtung beobachtet werden. Eine homogene Beschichtung mit Schichtdicken von ca. 3 um wird
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bereits bei 1 V fiir 5 min erzielt, weshalb diese Parameter auch als Vorzugsparameter fir die Ferti-

gung der verwendeten Arbeitselektrode ausgewahlt wurden.
Referenzelektrode RE

Die Entwicklung der RE erfolgt durch elektrochemisches Abscheiden einer Chloridschicht auf den
Ag-Draht in 35 %-iger Salzsaurelosung (HCl). Bei angelegter Gleichspannung durch eine externe
Spannungsquelle spalten sich, wie in Gleichung (3-25) dargestellt, von der HCI-Losung negativ gela-
dene Chlorid-lonen (CI) ab.

HCl+ H,0 - H;0* + Cl~ (3-25)

Diese lonen lagern sich an der positiv geladenen Anode (Ag-Draht) an. Kathodenseitig wurde aber-
mals eine Graphitelektrode verwendet. In Abbildung 3-15 ist ein Vergleich eines unbeschichteten zu

einem AgCl-beschichteten Silberdrahts dargestellt.

Abbildung 3-15: Unbehandelter Ag-Draht (oben) im Vergleich zu einem Ag/AgCl-Draht (unten)

Analog zum Schichtnachweis der AE wurden die Beschichtungsparameter (1 V und 1,5V, 1 bis 10
min) variiert und entsprechend mittels REM-Aufnahmen analysiert. Ausgewahlte Aufnahmen sind
in folgenden Abbildung 3-16 bis 3-18 dargestellt.



86 3 Auslegung und Entwicklung textilbasierter Bio-Sensoren

—— 100 pm —— , ag O | HFW o —— 100 ym ——

t v
ETD | 10.1mm 1 e U Institut fuer Baustoffe 2 .00 000 x | 414 pm TU Dresde: stitut fuer Baustoffe

Abbildung 3-16: REM-Aufnahmen Ag/AgCl-Draht; 1 V fiir 2 min
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Abbildung 3-18: REM-Aufnahmen Ag/AgCl-Draht; 1,5 V fiir 10 min

Sowohl der Einfluss der unterschiedlichen Spannungen als auch der Beschichtungszeiten sind in den

dargestellten REM-Aufnahmen deutlich sichtbar. Eine homogene Beschichtung mit Schichtdicken
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von ca. 3 um wird bereits bei 1 V fir 2 min erzielt, weshalb diese Parameter auch als Vorzugspara-
meter fiir die Fertigung der verwendeten Referenzelektrode ausgewahlt wurden. Die erzeugten
AgCl-Schichten zeigten bei langerer Lagerung einen langsamen Zerfall, was mit einem Farbumschlag
von violett zu silbergrau einhergeht. Obgleich diese Gefligeumwandlung unter ultravioletter Strah-
lung (UV) fir die in Kapitel 5 durchgefiihrten messtechnischen Untersuchungen keinen negativen
Einfluss hatte, kann durch geeignete Beschichtung mit bspw. Polyvinylbutyral (PVB) die Langzeitsta-
bilitat der RE verbessert werden [Ren et al., 2009]. Hierzu ist jedoch eine komplexe Analyse von
geeigneten Isolationsschichtdicken und Beschichtungsmethoden noétig, die entsprechende Abschir-
mung vor UV-Licht bei gleichzeitiger Permeabilitat und somit guter Zuganglichkeit zum Analyt sowie

auch ausreichender mechanischer Stabilitat bei der textilen Verarbeitung gewahrleisten.
Textile Herstellung

Fir die textile Herstellung wurde die in Abschnitt 0 beschriebene Flechtmaschine genutzt. Der
Flechtgarnaufbau erfolgte entsprechend der in Abbildung 3-9 beschriebenen Konzeption. In Abbil-
dung 3-19 ist die Kloppelbesetzung dargestellt.

O

s @ yd N >
o " O ~ . Elektrodendrahte
O Y7\ 0O
4 N\ -
. . A @ Chitosangarn mit Enzym

O Strukturmaterial

Abbildung 3-19: Kléppelbesetzung der Flechtmaschine fiir die Lactatsensorfertigung

Das mit dem Enzym funktionalisierte Chitosangarn wird als Kerngarn von den Struktur- und Elektro-
denmaterial umflochten. Die strukturelle Bindung entspricht aufgrund der asymetrischen Kléppel-
besetzung (3 gegen 6) einer 1:2-1-Bindung. Es wurde mit Fadenspannungen von 0,314 N bei einer
Flechtdichte von 18 Flechten/cm und einer Abzugsgeschwindigkeit von 3 cm/min gearbeitet. Fir die
spatere vereinfachte Konfektion der Sensoren wurden jeweils 20 cm geflochten und 5 cm abgezo-
gen, wobei die funktionalisierten Bereiche des Chitosangarns wie auch der Elektroden jeweils mittig

in den geflochtenen Bereichen liegen. In Abbildung 3-20 ist der Flechtprozess dargestellt.
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Abbildung 3-20: Flechtprozess des Lactatsensors

AnschlieBend wurden die Sensoren entsprechend konfektioniert, indem jeweils ein Schnitt mittig im
ungeflochtenen sowie im geflochtenen Bereich erfolgte. Als Vorbereitung fiir die Kontaktierung wur-

den die Zuleitungen dieser Sensorabschnitte anschlieffend mit einem Schrumpfschlauch versehen
(vgl. Abbildung 4-21).



3.8 Entwicklung der NET-Sensoren 89

3.8 Entwicklung der NET-Sensoren
3.8.1 Konzeptionelle Auslegung

Fiir die impedimetrische Messung der NET-Konzentration wurde ein kapazitiver Sensoraufbau ana-
log zu dem der pH-Wertsensoren in Abschnitt 3.6.1 gewahlt, wobei die hier verwendete Funktions-
schicht entsprechende Empfindlichkeiten auf die Exsudatmenge bzw. die NET-Konzentration im
Exsudat aufweisen muss. Im Forschungsprojekt IGF 17826 wurde Carboxymethylcellulose (CMC) als
Funktionsschicht mittels Impedanzanalyse untersucht [IGF 17826, 2016]. Hierbei wurden planare
Sensorsubstrate mit CMC beschichtet, mit neutrophilen Granulozyten kultiviert und zur NET-Bildung
stimuliert. Als Referenz wurden unbeschichtete Sensoren genutzt, die sowohl mit stimulierten und
als auch unstimulierten Zellen untersucht wurden. Es konnte gezeigt werden, dass die CMC einer-
seits die NET-Bildung nicht kiinstlich beschleunigen, andererseits bei deren Anwesenheit eine Impe-
danzerhéhung von 7 % aufweisen. Fir detailliertere Informationen zu dem planaren Verhalten von

CMC sei auf eine Publikation von Schroter hingewiesen [Schroter et al., 2016].

3.8.2 Konstruktive Entwicklung

CMC ist in Faserform nicht kommerziell erhaltlich. Eine chemische Modifikation von zellulosischen
Fasern (bspw. Baumwolle oder Viskose) ist moglich, jedoch sehr komplex und Gbersteigt den Umfang
dieser Arbeit bei weitem [Blomstedt, 2007; Fras Zemlji¢ et al., 2008]. Aus diesem Grund wurden vom
TFO geplottete Alginat-CMC-Hohlstrukturen als Funktionsmaterial bereitgestellt [Lou et al., 2013].
Dem Alginat, einem biokompatiblen Biopolymer, das in diesem Fall als Strukturmaterial eingesetzt
wird, wird CMC mit einem Masseanteil von ca. 17 % beigemischt, um die entsprechende Sensitivitat
zu erreichen. Dieses Funktionsmaterial wurde anschlieBend in Losung gebracht und durch eine
Spinndise in Hohlfaserform geplottet. In Abbildung 3-21 sind Quer- und Langsansicht der geplotte-
ten Struktur dargestellt, deren AuRendurchmesser ca. 840 um und deren Durchmesser des inneren
Kanals ca. 200 um betragt.

Abbildung 3-21: Geplottete Hohlstruktur aus Alginat und CMC in Quer- und Ldngsansicht
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Die Funktionsschicht aus Alginat-CMC besitzt eine schlauchartige Form, die elastisch und somit ver-
formbar ist. Beim Plotten von langeren Strukturen weisen diese, bedingt durch den bendétigten
Trocknungsvorgang (Gefriertrocknung bei -20 °C fur 8h), wie in Abbildung 3-21 (rechts) dargestellt,

eine wellige Form auf.

Da diese wellige Struktur das Einbringen eines Kernelektrodendrahts stark erschwert, wurden nur
relativ kurze Abschnitte (max. 3 cm) fiir die weitere Verarbeitung verwendet.

3.8.3 Fertigungstechnische Umsetzung

Fiir die Herstellung wird die Kernelektrode aus Titandraht in die Alginat-CMC-Hohlstruktur einge-
bracht. AnschlieBend wird die AuRenelektrode, bestehend aus sechs Titandrahten mit einem Durch-

messer von jeweils 125 um, durch Umflechten aufgebracht (Abbildung 3-22).

Abbildung 3-22: Herstellungsschritte des NET-Sensors: Einbringen des Kernelektrodendrahtes (links und
rechts oben) und Umflechten mit der Aufsenelektrode (rechts unten)

Das Umflechten erfolgte an der in Abschnitt 0 genannten Rundflechtmaschine, wobei eine 1:1-1-
Bindung mit einer Flechtdichte von 5,77 Flechten/cm genutzt wurde, um eine gute Zuganglichkeit
zum Messmedium und somit dem Wundexsudat zu gewahrleisten. Zur Erhéhung der chemischen
Stabilitdt wurde die hergestellte Sensorstruktur anschlieBend fiir 24 h in PBS stabilisiert und nach-

traglich mit 1-molarer Kalziumchloridlésung (CaClz) nachvernetzt.

3.9 Zusammenfassende Betrachtung

In diesem Kapitel der Auslegung und Entwicklung wurden neuartige Konzepte und Konstruktionen
der textilbasierten Bio-Sensoren umgesetzt. Fir diese Umsetzung wurde die bestehende Flechtma-
schinentechnik technologisch-konstruktiv modifiziert. Die entwickelten Sensoren haben, bedingt

durch die verwendeten Sensorprinzipien, einen komplett unterschiedlichen Aufbau entsprechend
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der resistiven, kapazitiven, amperometrischen und impedimetrischen Messaufgabe.

Grundsatzlich ist fir die Sensorkonzeptionen zu beachten, dass eine starke Abhangigkeit beziglich
der zu verwendeten Elektroden- und sensitiven Funktionsschichtmaterialien zur jeweiligen Struktur
bzw. dem Sensorprinzip besteht. Bei der flechttechnischen Umsetzung der Sensorkonstruktionen
wurden die Verfahrensparameter sowie Verfahrensgrenzen untersucht. So definieren die genutzten
Drahtdurchmesser (Elektroden) sowie Faserfeinheiten (Struktur- bzw. Dielektrikumsmaterialien) die

Sensorgeometrie.

Flr die resistiven Temperatursensoren wurde, basierend auf mathematischen Modellierungen, eine
zugentlastete Garnkonstruktion entwickelt, bei der die sensitive Elektrode aus Stahllackdraht als ein-
zelner Flechtfaden in einem zugentlasteten Geflecht integriert wurde. Der kapazitive Feuchtesensor
besteht aus einem Mehrschichtaufbau in Form eines offenen Zylinderkondensators mit einer Die-
lektrikumsschicht aus CV. In gleichartiger Weise wurde auch der pH- und NET-Sensor entworfen und
umgesetzt, wobei die Delektrikumsschichten entsprechend aus funktionalisiertem Chitosangarn
bzw. CMC bestehen und fir eine impedimetrische Analyse ausgewahlt wurden. Fiir den amperomet-
rischen Lactatsensor erfolgte die Konzeption anhand eines 3-Elektroden-Aufbaus, wobei die Draht-

elektroden um eine Funktionsschicht aus enzymbeschichteten CHS-Garn geflochten sind.

Es wurden miniaturisierte textilbasierte Sensoren entwickelt und umgesetzt, die ein potenzielles
Maximum von messtechnischer und mechanischer Stabilitdt unter zusatzlicher Bericksichtigung

medizintechnischen Aspekten darstellen.
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4 Entwicklung von textilbasierten Sensorsystemen

In diesem Kapitel werden Methoden entwickelt, um die in Kapitel 3 entwickelten neuartigen textil-
basierten Sensoren zu textilbasierten Bio-Sensorsystemen zu verknipfen. Die Grundlage hierbei sind
die in Abschnitt 2.8.6 evaluierten Applikations- bzw. Integrationsverfahren (TFP-Stick-, Strick-, Web-
und Wirktechnik) und die in Abschnitt 2.9 erarbeiteten Verschaltungen zu Sensorsystemen. Der Be-
ginn dieses Kapitels soll der Auslegung der Sensorsysteme gewidmet werden, da die Anordnung der
Sensoren unmittelbar mit dem Messszenario, dem Monitoring chronischer Wunden, verbunden ist.
AnschlieBend werden die textiltechnischen Prozesse fiir die Applikation und Integration der Senso-
ren untersucht, wobei die elektrotechnische Kontaktierung sowie die Signal- und Datenlibertragung

gesondert behandelt wird.

4.1 Auslegung des Sensorsystems fiir die Anwendung im Wundverband

Flr eine Integration der Sensoren bzw. des Sensorsystems kann in vorteilhafter Ausfiihrung der in
Abschnitt 2.2.1 genannte Mehrschichtaufbau der Wundverbande genutzt werden. Als atraumati-
sche (schmerzmindernde, gewebeschonende) Primarschicht werden bspw. PU-Schaume oder Sili-
kongitter eingesetzt, durch die das Exsudat von der Wunde zu der dahinter gelegenen,
absorbierenden Sekundarschicht, bspw. einem Saugvlies, transportiert wird. Die Einbettung des Sen-
sorsystems zwischen Primar- und Sekundarschicht erlaubt einerseits die Sicherstellung der Benet-
zung der Sensoren. Andererseits wird, im Falle der Anwendung von Kompressionsverbanden, die
Druckbelastung auf die Sensoren durch eine bessere Lastverteilung verringert, was sowohl sensor-
als auch wundschonend ist. In Abbildung 4-1 ist die angedachte, prinzipielle Anordnung der Senso-

ren im Wundverband dargestellt.

Integrierte textile Sensoren Abschirmende Tertidrschicht

-
Absorbierende Sekundarschicht “-|--..-ﬁ__ﬁ o~ - |

— oo oo oo

Atraumatische Primarschicht —— |

Abbildung 4-1: Prinzipielle Anordnung der Sensoren im Wundverband

GemaR dieser Anordnung ist sowohl eine Applikation an eine textile Schicht, als auch eine Integra-
tion der Sensoren zwischen zwei Schichten durch textile Verfahren moglich. Es kann sowohl die Pri-

mar- oder auch Sekundarschicht zur Applikation genutzt werden, bzw. eine Einbettung einer
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separaten Sensorschicht in eine textiltechnisch herstellbare Taschenstruktur erfolgen.

Fiir die geometrische Anordnung der Sensoren im Sensorsystem wurde ein Layout entwickelt, dass
eine einfache Skalierung an die in Abschnitt 2.2.1 genannten Geometrien der Wundverbande
(50 mm x 50 mm bis 200 mm x 200 mm) ermoglicht. Die Trassierung, also die Anordnung der Sen-

soren im Sensorsystem, erfolgt entsprechend der Messprinzipien (Abbildung 4-2).

/ —— Temperatur

/T\ /I-\
-_--_-‘-_-‘—-——
: : —— pH-Wert
| |
: | T~ [~ Feuchte
| I |
I : I [~ Lactat
1 |
|
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4
// Mikrocontroller
Referenzsensoren |JC

Abbildung 4-2: Layout des Sensorsystems

Im dargestellten Sensorlayout wurde der Temperatursensor entsprechend den medizinischen Anfor-
derungen (2.2.1) in der Ndhe des Wundrandes platziert. Zudem ist das Sensorgarn maandrierend
angeordnet, um sowohl einen hoheren Grundwiderstand als auch eine geringe Belastung bei me-
chanischen Beanspruchungen zu gewahrleisten. Durch die vorteilhafte Auslegung der textilen Sen-
soren ist eine einseitige Anbindung der kapazitiven (pH-Wert- und Feuchte-) Sensoren sowie des
amperometrischen Lactatwertsensors moglich, was insbesondere bei kleineren Wundverbandgro-
RBen hilfreich ist (vgl. Abbildung 4-4, rechts). Der Mikrocontroller ist, als austauschbare und damit
wiederverwendbare Auswerteeinheit, auRerhalb des Wundverbandes angebracht und mit einem

Flachbandkabel mit den Sensoren verkniipft.

Im Sensorlayout ist die Platzierung von Referenzsensoren angedeutet, die ggf. zum Messwertab-
gleich eingesetzt werden kénnen. Fir die nachfolgende Herstellung der Sensordemonstratoren
wurde auf deren Einbindung jedoch verzichtet, da dies zusatzliche Messkandle und damit eine er-
hohte Anzahl an Zuleitungen bediirfte. Da der NET-Sensor aufgrund der Nutzung der geplotteten
Dielektrikumsstruktur (vgl. Kap. 3.8.2) fur die nachfolgenden praktischen Untersuchungen nicht in
mengenmaRig ausreichendem Male verfiigbar war, wurde dieser Sensor in der Mustergeometrie
nicht vorgesehen. Dieser kapazitive Sensor kann jedoch in gleicher Weise wie der pH-Wert- bzw.

Feuchtesensor angeordnet werden.
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4.2 Textiltechnische Prozessoptimierung zur Applikation bzw. Integration der mi-
niaturisierten Sensoren

Um die in Abschnitt 2.8.6 erarbeiteten moglichen Applikations- bzw. Integrationsverfahren fir die
An- bzw. Einbindung der textilen Sensoren zu nutzen, ist eine textiltechnische Prozessoptimierung
dieser Verfahren notwendig. Hierflir werden in diesem Abschnitt die einzelnen Verfahren des TFP-
Stickens, des Strickens, des Webens und des Wirkens analysiert und fiir die Herstellung der Sensor-
netzwerke optimiert. AbschlieBend erfolgt eine Bewertung der Prozesse und die Auswahl von Vor-

zugslésungen, die in den experimentellen Untersuchungen in Kap. 5 genutzt werden.

Wie bereits erlautert, miissen die Sensoren eine gute Zuganglichkeit zum Analyt, dem Wundexsudat,
besitzen. Aus diesem Grund wurden fir alle in folgenden Abschnitten untersuchten Applikations-
bzw. Integrationsmethoden strukturell offene textilen Flachengebilde genutzt bzw. direkt als solche

hergestellt.

4.2.1 TFP-Sticktechnik

Basierend auf den Anforderungen in Abschnitt 2.2 sowie den gewonnenen Erkenntnissen aus voran-
gegangenen Abschnitten wurden fir das Applizieren der entwickelten Sensoren mittels der TFP-
Sticktechnik sowohl ein textiler wie auch ein nicht-textiler Stickgrund untersucht. Als textile Stick-
griinde wurden offene Polyestergewirke der Fa. Eschler Textil GmbH, Deutschland und als nicht-tex-
tiler Stickgrund ein geplottetes Silikongitter der Fa. KET Kunststoff- und Elasttechnik GmbH,

Deutschland untersucht.

Die Gewirke aus Polyester reprasentieren die vielfiltigen, in der Wundbehandlung eingesetzten Tex-
tilien. Zur Exsudatabsorption werden neben Saugvliesen auch dichte Gewirkestrukturen wie Typ B,
flr Gaze bei Verbrennungswunden oder Herniennetze offene Monofilstrukturen wie Typ D und bei

Kompressionsverbanden halbdichte, dehnbare Strukturen (Typ A & C) genutzt.

Art. 323003 ||

Abbildung 4-3: Gewirkte Stickgriinde der Fa. Eschler Textil GmbH mit Artikel- sowie Typenbezeichnung
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Auf Basis des in Abbildung 4-2 dargestellten Layouts wurden Stickmustergeometrien mit dem CAD-
Programm SolidWorks erstellt. Als .dxf-Datei konnen diese Muster durch alle gangigen CAD-
Programme (z. B. SolidWorks®, Inventor® oder CATIA®) beliebig skaliert, gedehnt oder gestaucht
werden. Gemal den Geometrien der Wundverbandsysteme (vgl. Tabelle 2-2) wurden zwei Muster-
geometrien ausgewahlt und entsprechend in maschinenlesbare Formate umgesetzt, bei denen die
Stichsetzung festgelegt wird (sog. Punchen). Die beiden Stickmustergeometrien von 100 mm x

200 mm und 50 mm x 50 mm sind in Abbildung 4-4 dargestellt.

Abbildung 4-4: Stickmustergeometrien 100 mm x 200 mm (links) und 50 mm x 50 mm (rechts)

Bei der Stickmustergeometrie 50 mm x 50 mm wurde fiir die inneren Sensoren anstelle der schlau-
fenféormigen eine maanderférmige Anordnung gewahlt, da die kompakte Geometrie sehr geringe
Radien bendtigt hatte, was, in Kombination mit dem Risiko eines Anstechens benachbarter Sensoren

im Stickprozess, eine Sensorschadigung hervorrufen kénnte.

Fir die Herstellung der Muster wurde eine TFP-Stickmaschine vom Typ SGY 0200-650D des Herstel-
lers ZSK Stickmaschinen GmbH, Deutschland genutzt. Fir das Ober- und Unterfadenmaterial wurde
ein Polyestergarn (gezwirntes Fasergarn mit der Feinheit 25 tex) der Fa. Alterfil Ndhfaden GmbH,
Deutschland ausgewahlt, da dieses sowohl genligende mechanische Festigkeit wie auch geforderte

Biokompatibilitat aufweist.

Die Verfahrensparameter zur Herstellung flir das Versticken der textilen Sensoren wurden experi-
mentell ermittelt, wobei insbesondere die schadigungsfreie Applikation in den Vordergrund gestellt
wurde. Hierfir wurde fir die Zufiihrung des Funktionsgarns (textiler Sensor) tiber die Spule am so-

genannten Wickelkopf (W-Kopf, Abbildung 4-5) realisiert.

Diese Zufiihrmethode ermdglicht, im Vergleich zu der Zufihrung mit einem Schlauchsystem, mehr
mustertechnische Freiheitsgrade, da mit dem W-Kopf beliebige Drehwinkel angefahren werden kon-
nen. Zudem ist diese Methode schidigungsiarmer, da die Fiihrung (iber nur eine Ose realisiert sowie

auch eine Spulen- statt eine Fadenbremse eingesetzt wird.
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-1. w

Abbildung 4-5: Sticktechnische Herstellung mit W-Kopf

Die Verfahrensparameter wurden dahingehend optimiert, dass die gekrimmten Bereiche mit einer
héheren Stichanzahl gestickt wurden, was ein dullerst positionstreues Applizieren der textilen Sen-
soren ermoglicht. Die Fadenspannung des Stickfadenmaterials (Oberfaden) wurde vergleichsweise
gering gewahlt, um eine gute Drapierfahigkeit zu gewahrleisten. In Tabelle 4-1 sind die, in umfang-
reichen praktischen Versuchen ermittelten, Verfahrensparameter fiir die sticktechnische Applikation

der entwickelten Sensoren zusammengestellt.

Stickgrund Polyestergewirke Silikongitter
Stoffdriickerhohe 20 INC’ 25INC
Hub (22) 90 INC 90 INC
Hub (Pantograf) 35 INC 45 INC
Stichart Z75 774

Tabelle 4-1: Maschinenparameter fiir die Herstellung mittels TFP-Sticktechnik

Das aufgestickte Sensornetzwerk auf der textilen Tragerstruktur ist in Abbildung 4-6 dargestellt.

71 INC (Inkrement) entspricht 0,1 mm.
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Abbildung 4-6: Aufgesticktes Sensornetzwerk 100 mm x 200 mm auf textiler Tréigerstruktur

Zusammenfassend konnte gezeigt werden, dass eine konturtreue verfahrenstechnische Applikation
der textilen Sensoren auf verschiedenen Stickgriinden mittels der TFP-Sticktechnik moglich ist. Die
musterungs- und bindungstechnische Optimierung erfolgte durch Erstellung einer speziellen Tras-
sierung fir kompakte Mustergeometrien sowie der experimentellen Analyse bezliglich Vorzugspa-

rametern flur das Stickverfahren.

4.2.2 Stricken

Wie bereits in Abschnitt 4.1 erldutert, erlauben die vielfaltigen mustertechnischen Moglichkeiten
des Strickens sowohl eine direkte bindungstechnische Integration der Sensoren als auch die Herstel-
lung textiler Taschenstrukturen, die eine Einbettung sticktechnisch hergestellter, Sensorsysteme, ggf.

in Kombination mit weiteren Funktionsschichten, ermaéglicht.

Beide Strukturen wurden fir Rechts-Rechts-(RR) Flachstrickmaschinen konzipiert, da dieser Strick-
maschinentyp die hochste mustertechnische Flexibilitdat aufweist. Da eine Vielzahl an spezialisierten
Flachstrickmaschinen fir unterschiedliche Anwendungen existiert, wurden Kriterien fiir die Auswahl
des zu verwendenden Maschinentyps aufgestellt. Diese sind die Maschinenfeinheit (Abstand der
Nadeln), die verfahrenstechnische Flexibilitdt (Anzahl der Fadenflihrer bzw. der Stricksysteme), der
Nadelbettenabstand und Abzugsart. Die beiden letztgenannten Kriterien sind essentiell, um in die
sticktechnisch hergestellten Sensorsysteme in die Taschen einzulegen und schadigungsfrei zu verar-
beiten. Die Anzahl der Fadenflhrer ist insb. fiir die bindungstechnisch einzuarbeitenden textilen
Sensoren von grofler Bedeutung. In Tabelle 4-2 sind die am ITM verfligbaren Maschinen mitsamt

entsprechender Parameter zusammengestellt.
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Hersteller Feinheit Faden- Nadelbetten- Strick- Abzug
Typ fiihrer Abstand systeme
Steiger 8/10 mm Gummierte
E7 24 3
Aries 3 (variabel) Walzen
Steiger
E7 32 5mm 3 3D-Abzug
Aries 3D
Shima Seiki Gezahnte
E15 6 4 mm 1
SWG091 Walzen
Steiger Gezahnte
E10 16 5mm 2
CMS 320 TC Walzen

Tabelle 4-2: Ubersicht geeigneter Flachstrickmaschinen

Da sowohl die Aries 3 als auch die Aries 3D der Fa. Steiger, Schweiz fiir die Fertigung von Composite-
Halbzeugen mit Zufiihrung von Stehfaden (Kettfaden) ausgelegt wurden, sind diese Maschinen nur
unter erheblichem Aufwand umristbar. Die Flachstrickmaschine SWG091 der Fa. Shima Seiki, Japan
besitzt eine Feinheit von E 15, womit an dieser Flachstrickmaschine nur bedingt eine offene Ma-
schenstruktur hergestellt werden kann und die Maschine zudem mit nur einem Stricksystem eine
geringe Mustervariabilitat verfigt. Die CMS 320 TC der Fa. Stoll, Deutschland bietet, mit der Feinheit
E10, ausreichendem Nadelbettabstand sowie hoher Flexibilitdt (16 Fadenfiihrer und 2 Stricksys-

teme) die besten Voraussetzungen fiir die Herstellung der gestrickten Strukturen.
Bindungstechnische Integration

Fiir die bindungstechnische Integration textiler Sensoren wurde ein Muster fiir ein offenmaschiges
Rechts-Rechts-(RR) Gestrick entwickelt, wobei die textilen Sensoren durch direkte Vermaschung mit
der RR-Grundstruktur verbunden wurden. Hierbei stellt die Flexibilitat und Ondulationsfahigkeit des
textilen Sensors die Grenze der Musterkomplexitdt dar, da dieser bei jeder Verschlaufung stricktech-
nisch als bspw. Henkel an die Grundstruktur angebunden und somit mechanisch stark belastet wird.
Ein Vorteil der RL-Struktur ist ein geringeres Flachengewicht im Vergleich zu einer RR-Struktur, was
zudem mit einer offenmaschigeren Struktur einhergeht, wodurch eine bessere Benetzung der Sen-

soren mit dem Wundexsudat erreicht wird.

Die Integration innerhalb einer Maschenreihe kann durch je einen Fadenfiihrer pro Sensor erfolgen,
wobei der Sensor als Voll- oder Teilschuss eingelegt werden kann. Mit dem Vollschuss ware nur eine

Einbindung liber die komplette Maschenreihe bzw. Warenbreite moglich, was fiir die angedachte
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Mustergeometrie ungeeignet ware. Durch Nutzen der Teilschussfunktion wird der textile Sensor hin-
gegen nadelgenau in dem Gestrick platziert und es kann eine Umkehrung tiber mehrere MR erfol-
gen, wodurch eine Schlaufenstruktur entsteht. Dies gestattet ferner eine gewisse
Ondulationsfahigkeit und somit eine Fadenreserve, die eine Flexibilitdat bei Bewegung ermdoglicht,

sowie eine auftretende Zughemmung in der Wundauflage vermeidet.

Flr die Mustervarianten wurden folgende Einstellungsparameter und Strickelemente (Tabelle 4-3)

in umfangreichen Versuchen als Vorzugslosung ermittelt.

Bindung des Gestricks Grundbindung Rechts/Links

Bindungselemente Henkel, Flottierung, Kombination aus Schuss- und Stehfaden

Abzug: 2,0 mm
Strickparameter o
Kuliertiefe: 9,5 mm

Anzahl der Stricksysteme 2 Systeme

1 x Normal-Fadenfuhrer fir den Maschenfaden
Anzahl der Fadenfiihrer
3 x Intarsia-Fadenfiihrer fir die textilen Sensoren

Anzahl MR, MS & l1cm 2 10 MR lcm 26 MS
Maschendichte (MD) MD = 10 MR/cm x 6 MS/cm = 60 Maschen pro cm?

Tabelle 4-3: Maschinenparameter und Strickelemente der bindungstechnischen Integration

Das Muster wird an der rechten Seite der Nadelbetten gestrickt, um den Weg der Fadenfihrer und
somit die ungenutzte Einarbeitung der textilen Sensoren so gering wie moglich zu halten. Fir die
Zufuhrung der textilen Sensoren wurde eine Garnrollenhalterung konstruiert, von der diese passiv
abgezogen und zu den Intarsia-Fadenfiihrern gefiihrt werden. In Abbildung 4-7 ist diese Garnhalte-
rung, bestehend aus drei drehbaren Garnrollen mit jeweils angebrachten Massestlicken und Faden-

bremsen fiir das jeweilige Sensorgarn, dargestellt.
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Abbildung 4-7: Garnhalterung fiir passive Fadenlieferung

Die Garnhalterung ermdglicht ein tangentiales Abziehen und ein horizontales Zufiihren der textilen
Sensoren zu den Fadenfiihrern. Auf eine aktive Fadenzulieferung und -spannungsiiberwachung
durch Einsatz eines Fournisseurs wurde verzichtet, da die Einarbeitung des Teilschussfadens eine zu
geringe Gegenkraft erzeugte und das Sensorgarn nicht in ausreichendem MaRe riickgeholt wurde.
Zudem flihrte das Wickeln der textilen Sensoren um das Rad des Fournisseurs zu einer Verdrillung
und somit unerwiinschten Verformung, was wiederum die sensorische Funktionstiichtigkeit beein-

trachtigt.

Die Sensoren werden als Schussfaden in Maschenreihen (MR)-Richtung zwischen den Maschenrei-
hen der RL-Grundbindung und in Maschenstdabchen (MS)-Richtung mittels des Bindungselementes
Flottierung liber ein Maschenstdabchen integriert. Die Flottierung erfolgt abwechselnd um zwei Ma-
schen versetzt, um eine Ondulation der textilen Sensoren fiir die geforderte Fadenreserve zu erzeu-
gen. In Anhang B ist ein Ausschnitt der Technikansicht der Muster-Software mit der

bindungstechnischen Integration der textilen Sensoren abgebildet.

Vor der Integration des Schussfadens in MR-Richtung wird eine Masche auf das vordere Nadelbett
umgehangt, damit an dieser Stelle der Schussfaden durch das Bindungselement Henkel befestigt
werden kann. Der Schussfaden wird mittels Intarsia-Fadenfihrer nadelgenau gefiihrt und der vorher
umgehadngten Masche mit dem Bindungselement Henkel am hinteren Nadelbett angebunden. Des
Weiteren wird der Schussfaden auch am Ende mit einem Henkel gehalten, um ein Verrutschen zu
vermeiden und ein gestrecktes Einlegen zu ermoglichen. In Abbildung 4-8 ist links die Programmie-
rung des Umhangens und das Bindungselement Henkel zu sehen, wahrend rechts der eingelegte

Schussfaden und der Henkel (siehe weiBer Pfeil) abgebildet sind.
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Abbildung 4-8: Befestigung des Schussfadens mit Henkel

In der Abbildung 4-9 ist ein derartig hergestelltes Gestrick der GroRe 50 mm x 50 mm mit integrierten

textilen Sensoren als Schussfaden dargestellt.

pH-Wertsensor

Lactatsensor

Feuchtesensor
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Abbildung 4-9: Gestrick mit bindungstechnisch Integrierten textilen Sensoren, 50 mm x 50 mm

Die textilen Sensoren liegen in MR-Richtung verschiebestabil zwischen den verkreuzten Maschen
des Grundgestricks. In MS-Richtung onduliert das Temperatur-Sensorgarn als auRenliegender
Schussfaden und wird durch die wiederholende, versetzte Flottierung im Gestrick eingebunden. Die
inneren textilen Sensoren fir pH-Wert, Lactat und Feuchte werden als Teilschusseinlage nach vier

Maschenreihen wieder zurlickgefihrt.
Gestrickte Tasche

Die textile Tasche ist als Schlauchbindung ausgefiihrt, wobei die Randbereiche mit einer gekreuzten
Rechts-Rechts-(RRG) Grundbindung abgeschlossen sind. Der Nadelbettabstand der CMS 320 TC er-
moglicht nach der Maschenbildung der Taschenstruktur auf dem hinteren sowie dem vorderen Na-
delbett (jeweils Rechts-Links-Gestricke) das Einlegen des Sensornetzwerkes, welches anschlieRend

durch eine RR-Bindung geschlossen wird.
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Flr diese Mustervarianten wurden folgende Einstellungsparameter und Strickelemente (Tabelle 4-4)

in umfangreichen Versuchen als Vorzugslosung ermittelt.

Grundbindung Rechts/Rechts gekreuzt (RRG)

Schlauchbindung (RL auf beiden Nadelbetten)

Henkel, Flottierung, Kombination aus Schuss- und Stehfaden

Abzug: 6,5 mm
Kuliertiefe: 12.0 mm vorderes Nadelbett
Kuliertiefe: 12.5 mm hinteres Nadelbett

1 System

1 x Normal-Fadenfuhrer fir den Maschenfaden

lcm 26 MR lcm 27 MS
MD = 6 MR/cm x 7 MS/cm = 42 Maschen pro cm?

lcm 26 MR lcm &2 6 MS
MD = 6 MR/cm x 6 MS/cm = 36 Maschen pro cm?

Tabelle 4-4: Maschinenparameter und Strickelemente der bindungstechnischen Integration

Die Nadelbetten stehen zur Herstellung der RRG-Bindung im Interlockversatz gegentiber. Flr das
Stricken der RRG- und Schlauchbindung ist zudem ein Versatz des hinteren Nadelbettes in einer Ma-
schenreihe notwendig, um trotz der beiden unterschiedlichen Bindungen ein optimales Maschen-
abschlagen zu ermoglichen. In Abbildung 4-10 sind eine Draufsicht und eine Detailansicht der RRG-

Grundbindung zur weniger offeneren Schlauchbindung gegeben.

Abbildung 4-10: Draufsicht (links) und Detailansicht (rechts) der RRG-Grundbindung und Schlauchbindung

Bei den jeweiligen Mustern wurde im oberen mittleren Bereich mittels Umhangen der Maschen vom
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vorderen auf das hintere Nadelbett eine Offnung in der Tasche erzeugt, um die Zuleitung des Flach-
bandkabels bzw. die textilen Sensoren herauszufiihren (vgl. Abbildung 4-2). In Abbildung 4-11 sind

die vier hergestellten Muster nebeneinander dargestellt.

Abbildung 4-11: Muster gestrickter Taschen unterschiedlicher Geometrien ohne Sensornetzwerk

Die Integration der vorgefertigten, gestickten Sensornetzwerke in die textilen Taschen erfolgt vor
dem Schlauchabschluss. Die gestickten Sensornetzwerke wurden hierbei um jeweils 5 mm kleiner
als die gestrickten Taschen skaliert: 45 mm x 45 mm, 95 mm x 45 mm, 195 mm x 95 mm und 195 mm
x 195 mm auf. Das PES-Gewirk der Fa. Eschler GmbH, als Tragermaterial des gestickten Sensornetz-
werks ermdglicht ein problemloses Einlegen zwischen den Nadelbetten. Aufgrund der geringen Di-
cke hat das Gewirk eine geringe Biegesteifigkeit, weshalb das Sensornetzwerk sich in der Tasche
verziehen und eindrehen kann. Der Einlegevorgang sowie das eingestrickte Sensornetzwerk ist in

Abbildung 4-12 dargestellt.
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Abbildung 4-12: Einlegevorgang (links) und eingelegtes Sensornetzwerk (rechts) in der gestricktem Tasche
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Eine Automatisierung des Einlegevorgangs ist prinzipiell moglich, jedoch sowohl steuerungstech-
nisch als auch konstruktiv sehr komplex und mit hohen Anforderungen verbunden. Die automati-
sierte Einlegevorrichtung muss mit der Maschinensoftware verknlpft bzw. synchronisiert werden,
um mit einem Maschinenhalt das nétige Zeitfenster des Einlegevorgangs zu schaffen. Zumindest an
diesem Maschinentyp ist jedoch kein Zugriff auf die interne Maschinensteuerung maoglich. Fir die
Einlage sollte das Sensornetzwerkes unbedingt vorfixiert werden und ondulationsfrei vorliegen. Dies
kann vorteilhafterweise auch geschehen, indem das Sensornetzwerk bereits in einem Mehrlagenpa-
cket, bestehend aus weiteren Funktionsschichten, gebindelt wird. Das Handling dieser textilen
Struktur musste einen moglichst schmalen Klemm- und Freigabemechanismus beinhalten, welcher

zudem die Schlauchstruktur nicht beschadigen darf.

Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass zwei Verfahren fir die stricktechnische Integra-
tion der entwickelten textilen Sensoren theoretisch konzipiert und textiltechnisch umgesetzt wur-
den. Die Methoden der direkten, bindungstechnischen Integration sowie auch die Integration der
vorkonfektionierten (aufgestickten) Sensornetzwerke in textile Taschen ermdglichen mustertech-

nisch hochflexible, geometrisch variable Einbindungsmaglichkeiten.

4.2.3 Weben

In Anbetracht der vielfaltigen Mdoglichkeiten zur webtechnischen Integration der textilen Sensoren
erfolgte eine initiale theoretische Betrachtung der vorhandenen Moéglichkeiten. Unabhangig des
auszuwahlenden Webverfahrens ist die Zufiihrung der Kettfaden von einem Spulengatter gegenliber
der Kettbaum-Zufiihrung zu bevorzugen, da sowohl fiir die Erstellung textiler Taschen als auch der
direkten bindungstechnischen Integration der Sensorgarne unterschiedliche Kettfadenlauflangen
bendtigt werden. Auch erlaubt eine Spulengatterspeisung wesentlich mehr Mustermaoglichkeiten

ohne partielle kettseitige Spannungsspitzen.

Eine klassische, bindungstechnisch direkte Integration der Sensorgarne kann auf unterschiedliche
Weise geschehen. Mittels der Schitzenwebtechnologie kann neben dem fiir die Erstellung des
Grundgewebes bendtigten Schiitzen ein weiterer Spulenschiitze genutzt werden, welcher mit einem
textilen Sensor besttickt ist. Flir den Einsatz mehrere Sensortypen sowie dem Grundgewebeschuss
waren jedoch mindesten sechs Schiitzen nétig, was derzeit nur mit Sondermaschinen moglich ist
[Hoffmann, 2021]. Zudem besteht bei dieser webtechnischen Einarbeitung der Nachteil einer be-
grenzten Musterung, da durch die Spulenschiitzen einerseits kein Teilschuss, andererseits kein breit

gezogener Maander, wie fiir den Temperatursensor, realisiert werden kdnnen.

Eine direkte Integration kann auch mittels der hochproduktiven Breitwebtechnologie, bspw. mittels

Greiferwebmaschinen erfolgen. Hierbei kann die Funktionalisierung durch Integration der Sensoren
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sowohl mittels Schuss- als auch Kettmusterung realisiert werden. Selbst in spezieller Ausfiihrungs-
form ist durch Einsatz eines Kettfadenversatzsystems jedoch keine, den Anforderungen gerechte,

Musterung gemal der Zielgeometrie (vgl. Abbildung 4-2) moglich.

Fir die indirekte Integration durch Herstellung einer textilen Taschenstruktur miissen, unabhangig
vom Maschinentyp, mindestens vier Kettfadensysteme verfligbar sein, um eine Trennung von zwei
Gewebelagen zu ermoglichen. Hierdurch kann eine Schlauchstruktur hergestellt werden, die ein Ein-

legen eines vorkonfektionierten aufgestickten Sensornetzwerks erlaubt.

Anhand dieser theoretischen Vorbetrachtung ist fiir die webtechnische Integration der textilen Sen-
soren nur das System der textilen Taschen zielflihrend. Andere webtechnische Verfahren zur Reali-
sierung von Sensornetzwerken wiirden, aufgrund ungeniigender musterungstechnischer Moglich-

keiten, nur in begrenztem Malle das in Abschnitt 4.1 entwickelte Layout wiedergeben.
Gewebte Tasche

Die Herstellung einer textilen Tasche kann einerseits nach dem Webvorgang erfolgen, woflir jedoch
eine Fadenschar nachtraglich aufgetrennt werden miusste. Vorteilhafterweise ist andererseits ein
Einlegen bei kurzzeitigem Maschinenstopp mit geéffnetem Fach. In diesem Fall werden noch unver-
kreuzte Kettfaden bei Seite geschoben und das textilbasierte flexible Sensornetzwerk zwischen
beide Kettfadenlagen eingebettet. Da die Taschengeometrie sich am Sensornetzwerk orientiert, ist
fiir eine Entwicklung dieser Herstellungsvariante eine vergleichsweise schmale Gesamtbreite ausrei-
chend. Bandwebmaschinen weisen im Vergleich zu Breitwebmaschinen zumeist variablere Muste-
rungsmoglichkeiten auf. In besonderem MaRe sind Nadelbandwebmaschinen fiir diese Anwendung
geeignet, da diese sowohl eine hohe Schaftanzahl und daher hohe Musterméglichkeiten besitzen
und ferner mit einem nicht geschnittenen Schussfaden arbeiten, was einen geschlossenen Waren-

rand gewahrleistet.

Die theoretische Konzeption und Modellierung erfolgte auf einer Nadelbandwebmaschine des Typs
NFREQ42/2/130-3N der Fa. Jakob Muller AG, Schweiz, deren Auswahl aufgrund der Kettfadenzufiih-
rung durch das Spulengatter sowie der hohen Anzahl an Schéaften (8 Polschéfte und 12 Grundschéfte)

erfolgte. Die technische Patrone fiir das Schlauchgewebe ist in Abbildung 4-13 bzw. dargestellt.
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Fadenanzahl 200 (4x2 /46 x4 /4 x 2), 16 Faden/cm
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Abbildung 4-13: Technische Patrone

Die Bindungspatrone entspricht an den Randbereichen (Schaft 5 und 6) einer Leinwandbindung, die

Taschenoffnung wird Gber den Fachwechsel der Schifte 1 bis 4 realisiert.

Als Grundmaterial fiir sowohl Kett- als auch Schussfaden wurde aufgrund der hohen Festigkeit bei
PES-Stapelfasergarn der Fa. Trevira GmbH, Deutschland mit einer Feinheit von 100 dtex verwendet.
Da die Warenbreite der hier angewandten Webmaschine auf 130 mm festgelegt ist, wurden die

Muster in den drei GroRen 100 mm x 50 mm, 100 mm x 100 mm und 200 mm x 100 mm realisiert.

Fiir die Bindung wurden insg. 200 Kettfaden eingezogen, die sich auf je 4 x 2 Faden fir die Randbe-
reiche sowie 4 x 46 Faden fir die Schlauchbildung aufteilen. Somit ergibt sich eine Kettfadendichte

von 16 Faden/cm. Analog dazu wurde die Schussfadendichte auf 16 Fiden/cm angeglichen, um ein
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homogenes Warenbild zu realisieren. In Abbildung 4-14 ist die Nadelbandwebmaschine mit den ein-

gezogenen Kettfaden in Draufsicht dargestellt.
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Abbildung 4-14: Draufsicht der Nadelbandwebmaschine wdhrend der Herstellung der Taschenstruktur

Bedingt durch die offene Struktur kénnen wahrend des Webprozesses leichte Verwerfungen im Ta-
schenbereich auftreten. Die Flihrungsfaden wurden fiir das erleichterte Einziehen des gestickten
Sensornetzwerks bindungstechnisch in das Gewebe integriert. Diese Flihrungsfaden werden wah-
rend der Herstellung der geschlossenen Flache im Oberfach, wahrend der Herstellung der Schlauch-
struktur zwischen die beiden entstehenden Gewebelagen gehalten. In Abbildung 4-15 ist eine

gewebte Tasche mit einem integrierten Sensornetzwerk der GroRe 100 mm x 200 mm dargestellt.

Abbildung 4-15: Gewebte Tasche mit integriertem Sensornetzwerk (100 mm x 200 mm)

Wie in Abbildung 4-15 ersichtlich ist, kdbnnen die gestickten Muster der Sensornetzwerke schadi-

gungs- und ondulationsfrei in die gewebten Taschen eingezogen werden.
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Zusammenfassend kann festgehalten werden, dass die Anforderungen an hoher Geometrievariabi-
litat und an einer offenen Struktur durch das Weben erfiillt werden kénnen. Jedoch ist die Verschie-
bestabilitat der gewebten Taschen (Kett- und Schussfaden) im Vergleich zu den gestrickten Varianten
geringer. Zudem werden die eingelegten Sensornetzwerke durch den Walzenabzug stark auf Druck

beansprucht, wodurch eine Schadigung der Sensoren hervorgerufen werden kann.

4.2.4 Wirken

Als Ausgangspunkt der konzeptionellen Uberlegung zur Umsetzung der Sensornetzwerke mittels des
Wirkverfahrens wurde Anhand der vorhandenen textilen Sensoren eine direkte bindungstechnische
Integration (Sensor als Wirkfaden) ausgeschlossen. Dies hat zum einem rein geometrische Ursachen,
da sowohl die Fadenfiihrung durch die Lochnadeln der Nadelbarren sowie auch die geringe Gassen-
breite eine Integration mit derartigen textilen Sensoren mit einem Durchmesser von bis zu 1 mm
ausschlieBt. Ferner wiirde die Verschlaufung der textilen Sensoren in hohem MalRe die sensorische

Funktion einschranken.

Als Alternative wurde daher eine Integrationsmethode gewahlt, die im IGF-Vorhaben 17425 BR
»Technologische und konstruktive Entwicklung eines effektiven Systems fiir den Schusseintrag mit
variabler Schusslange und Schussfolge an Kettenwirkmaschinen zur Integration von Funktionsfa-
den” [IGF 17425, 2014] entwickelt wurde. In diesem Projekt wurde eine, am ITM verfligbare, dop-
pelbarrige Raschelmaschine DG506 DPLM der Fa. LIBA Maschinenfabrik GmbH/Karl Mayer
Textilmaschinenfabrik GmbH, Deutschland mit einer entwickelten Einzelfadenschussvorrichtung
modifiziert (Abbildung 4-16).

Abbildung 4-16: Modifizierte Raschelmaschine
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Mit diesem nachgeristeten System wird ermoglicht, Funktionsfaden in variabler Schusslange in Ab-
standsgewirke zu integrieren. Dabei wird der Funktionsfaden von einem Schussleger in einen Halte-
kamm auRerhalb der Wirkstelle vorgelegt. Zusammen mit diesem legt der Fadenleger den
Funktionsfaden in einen modifizierten Stechkamm ein, der diesen zur Wirkstelle transportiert und
dort wahrend der Maschenbildung fixiert. Somit ist es moglich, den Schussleger unabhangig vom
Maschenbildungsprozess zu bewegen und Funktionsfaden beliebig (z. B. nach drei Maschenreihen)

in das Gewirk zu integrieren.

Um eine offene Struktur umzusetzen, wurde auf den Grundbarren eine Atlasfiletbindung eingestellt.
Als Bindung fiir die Polschicht wurde eine sogenannte IXI-Bindung gewahlt, bei der die dritte Lege-

barre (L3) nicht bestiickt wird. Diese Bindung ist schematisch als Kettensetzplan in Abbildung 4-17

dargestellt.
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Abbildung 4-17: Bindungsbild mit Kettensetzplan

Die Einarbeitung der Sensorgarne wird als schlaufenformiger Teilschuss (im Kettensetzplan nicht ver-
zeichnet) zwischen den Polschichten vorgesehen, um dem angestrebten Muster des Sensornetz-

werks gerecht zu werden.

Als Material fiir die Grundflachen wurde ein Polyester-Multifilamentgarn der Feinheit 200 dtex und
als Abstandsfaden ein Polyester-Monofil mit einem Durchmesser von 0,15 mm der Fa. Trevira GmbH,
Deutschland eingesetzt. Als optimierter Prozessparameter wurde in umfangreichen Versuchen an
der Raschelmaschine ein Frasblechabstand von 5 mm und ein Abzugswert von 5 Maschenreihen/cm

ermittelt.
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Mittels der Einzelfadenschussvorrichtung (Abbildung 4-18) wurden die textilen Sensoren Versuchs-

weise als Maanderstrukturen integriert (Abbildung 4-19).

Abbildung 4-18: Einzelfadenschussvorrichtung an der Raschelmaschine
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Abbildung 4-19: Hergestelltes Gewirk mit integrierten textilen Sensoren
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Einbettung weiterer Schichten wie beispielsweise einer Schaumschicht nicht méglich. Zudem ware
der herzustellende Schlauch musterungstechnisch nicht in Einzeltaschen separierbar. Vorteilhaft bei
der wirktechnischen Integration ist jedoch einerseits die offene und dennoch verschiebestabile
Struktur sowie die Flexibilitat bei Druckbeanspruchung, welche hinsichtlich der Patientencompli-

ance ein sehr positiver Faktor ist.

4.3 \Verkniipfung des Sensorsystems und Datenauswertung

Die Gesamtheit des Sensorsystems kann hierarchisch in bendétigte Einzelkomponenten bzw. Prozesse
untergliedert werde. Fiir den vorliegenden Anwendungsfall kann folgendes systematisches Prozess-

schema zugrunde gelegt werden, was der Messkette entspricht (Abbildung 4-20).

Relevante Parameter Temp, Feuchte, Lactat, pH, NET

Textile Sensoren

Resistive, kapazitive, amperom., impedimetr. Werte

Digitalisierung der Messwerte

Konvertierung durch A/D-Wandler

Filterung von Storsignalen

Einbindung von Tiefpassfilter und Stérungstoleranz

Datenverarbeitung puC

Software — Registrierung und Verarbeitung Messdaten

Archivierung der Daten in Datenbank Dtool

i 3 logging & graphing
Datenlogger, Aufnahme max-, min-, Durchschnittswerte S

Grafische Darstellung

Diagramm des kontinuierlichen Monitorings

Abbildung 4-20:Prozessschema bzw. Messkette fiir das Sensorsystem Wundmonitoring

Aus diesem Schema kénnen die hardwareseitigen Einzelkomponenten der Kontaktierung, Signal-
Ubertragung sowie Datenerfassung und —auswertung abgeleitet werden, die im Folgenden beschrie-
ben werden.

4.3.1 Kontaktierung

GemaR Abschnitt 2.9.1 wurden fiir das vorliegenden Konzept des Sensornetzwerks sowohl die Lot-
als auch die Klemmverbindungen als Vorzugslésungen ausgewahlt. Mit der Auswahl eines Flach-

bandkabels zur Signallibertragung ist die Kontaktierung zur Datenerfassungs- und —auswerteeinheit
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durch kontaktstabile Steckverbinder gewahrleistet.

Aufgrund der einfachen Handhabbarkeit wurden fir Voruntersuchungen, insbesondere bei Variation
der Drahtdurchmesser und der Drahtmaterialien der verschiedenen Sensoren, jedoch Aderendhdil-
sen genutzt, die dann mit aufgesteckten Abgreifklemmen mit den Messleitungen verknlipft wurden.
Flr die experimentellen Untersuchungen wurden zudem niederohmige Messleitungen (4 mm) ge-
nutzt. Bei komplexeren Messungen, insbesondere der Impedanzmessung im Fall der pH-Wert- und

NET-Sensoren besitzt diese Kontaktierungsart jedoch nur eine unzureichende Reproduzierbarkeit.

Daher wurde ein Kontaktierungssystem entwickelt, bei welchem die, bereits in Abschnitt 2.9.1 be-
schriebenen, IC-Sockel genutzt wurden. In vorteilhafter Ausfiihrung kénnen bestimmte Typen dieser
Sockel kontaktsicher und mechanisch stabil ineinander gesteckt werden [MPE Gerry GmbH Serie
006, 2019]. Fur die Kontaktierung werden die entsprechenden Aderenden, so diese (iber eine Isola-
tionslackschicht verfiigen, abisoliert. Eine gute Entfernung der Lackschicht bei gleichzeitig geringer
Schadigung der Drahtmaterialien an sich wurde mit einem Pinsel mit Glasfaserenden erreicht. An-
schlieBend werden die Aderenden, im Falle der Feuchte-, pH-Wert-, Lactat- und NET-Sensoren auch
verdrillte Litzen aus bis zu sechs Drahten, in die IC-Sockel gesteckt und mit Lot vergossen bzw. die

Adern um Pins gelegt mit Lot fixiert (Abbildung 4-21, oben).

Abbildung 4-21: Anschlussdréihte eines Sensorgarns an Pins eines IC-Sockels gelétet (oben) und im isolierten
Zustand (unten)

Durch das Fixieren der Drahte wird sowohl ein stoff- als auch formschlissige Verbindung sicherge-

stellt, was ein weiterer Vorteil dieser entwickelten Kontaktierungsvariante ist. Es kann somit auf spe-

zielle, materialspezifische Lote fir bspw. Edelstahl oder Titan sowie dem Einsatz von Flussmitteln

verzichtet werden.
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AnschlieRend wird die Ubergangsstelle des Sockels zu dem textilen Sensor durch Uberwurf eines
Schrumpfschlauchs mit den Dimensionen 4,8 mm auf 2,4 mm mechanisch stabilisiert (Abbildung
4-21, unten). Im Falle von Biege- oder Zugbelastungen, verhindert dies einerseits Drahtbriiche zwi-
schen Sensor und Kontaktstelle. Ein vorteilhafter Nebeneffekt ist andererseits die definierte Abgren-
zung des sensitiven Messbereichs zur Kontaktstelle, Kurzschliisse durch Eindringen des

Messmediums in den Sockelbereich werden vermieden.

4.3.2 Signaliibertragung

Fiir die sichere Signallibertragung wurde ein Flachbandkabel gewahlt, welches lber eine entspre-
chende Anzahl an Polen bzw. Leitungen verfiigt. Die Anzahl der ndtigen Leitungen orientiert sich an
den verwendeten Messelektroden der entsprechenden Sensoren. In Tabelle 4-5 sind die Sensoren

und entsprechend benétigten Messleitungen aufgelistet.

Sensortyp Messprinzip Anzahl Elektroden Anzahl Messleitungen
Temperatursensor Resistiv 1 2
Feuchtesensor Kapazitiv 2 2
pH-Wertsensor Impedimetrisch 2 4
Lactatsensor Amperometrisch 3 3
NET-Sensor Impedimetrisch 2 4
Gesamtsumme 15

Tabelle 4-5: Verwendete Messprinzipien und bendtigte Messleitungen

Fiir die beiden, nach dem impedimetrischen Messprinzip arbeitenden, Sensoren wurde die experi-
mentelle Charakterisierung (Kap. 5) mit einer Vierleitermessung durchgefiihrt. Eine Messdatener-
fassung mit einer Zweileitermessung ist flr die vorliegende Anwendung problematisch vor allem
aufgrund der Effekte der Streukapazitdt. Da, wie bereits in Kap. 4.1 beschrieben, der NET-Sensor
vorerst nicht in das Sensornetzwerk integriert wurde, kann eine Gesamtsumme von elf Adern ange-

nommen werden.

Eine Moglichkeit zur weiteren Reduzierung der Messleiteranzahl besteht darin, bestimmte Elektro-
den mehrerer Sensoren auf das gleiche Bezugspotenzial (Masse) zu legen. Jedoch wiirde dies wie-
derum eine Kontaktierung der Elektrodendrahte untereinander bedirfen, worauf in dieser Arbeit
verzichtet wurde. Das ausgewahlte Flachbandkabel mitsamt kontaktiertem Sensornetzwerk ist in
Abbildung 4-22 dargestellt.
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Abbildung 4-22: Flachbandkabel mit kontaktiertem Sensorgarn, ohne Isolierung

4.3.3 Datenerfassung und -auswertung

Die physiologischen Parameter, die die Wunde bzw. das Wundexsudat charakterisieren, werden von
den entwickelten textilen Sensoren als elektrische Signale (Strom, Spannung, Impedanz, Kapazitat)
aufgenommen. AnschlieBend erfolgt die Digitalisierung dieser Messwerte. Diese Konvertierung er-
folgt im Falle der Widerstands- und Stromwerte auf dem Mikrocontroller direkt auf dem Board bei
den kapazitiven Messwerten durch einen A/D-Wandler MPR 121 der Fa. Adafruit, USA [Adafruit,
2022]. Die Digitalisierung der Messwerte erfolgt in einer Auflosung von 10 Bit, was einer Untertei-
lung der Messskala in 1024 diskrete Messwerte entspricht. Die Festlegung dieser Messwertschritte
orientiert sich an den in Kapitel 5 aufgenommenen Messbereichen. Fir die Datenerfassung und -
archivierung wurde ein Mikrocontroller Raspberry Pi 3 der Fa. Raspberry Pi Foundation, USA genutzt.
Die Steuerung des Messablaufes Gbernimmt ein Python-Programm. Es realisiert neben der Mess-

wertaufnahme auch die Filterung von Storsignalen und Messartefakten sowie die Darstellung der
grafischen Oberflache.

Die Messschritterfassung erfolgt zeitlich getaktet mit einer Taktzeit von 10 s. Zur Kompensation von
Messartefakten sowie einem messtechnisch bedingten Rauschen werden jeweils 6 Messwerte ge-
mittelt, so dass effektiv ein Messwert pro Minute erfasst wird. Fiir die vorliegende Anwendung ist

das ausreichend, da eine Anderung des Wundheilungszustandes tiber einen vergleichsweise langen

Zeitraum von Stunden bzw. Tagen eintritt.
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4.4 Zusammenfassende Betrachtung

In diesem Kapitel wurden neuartige Verfahrenswege entwickelt, um textilbasierte Sensoren zu tex-
tilen Sensorsystemen zu verknipfen. Durch experimentelle Prozessoptimierung der textiltechni-
schen Verfahren (TFP-Stick-, Strick-, Web- und Wirktechnik) wurde gezeigt, dass die Sensoren
mustertechnisch frei und geometrisch unabhangig appliziert bzw. integriert sowie bereits vorkon-

fektionierte (aufgestickte) Sensornetzwerke in textile Taschen eingebettet werden kénnen.

Als Vorzugslosung der direkten Integration ist hierbei die TFP-Technik ermittelt worden, die aufgrund
der hohen Variabilitdt des Tragermaterials (Stickgrund) sowie der kompletten Musterfreiheit bei der
Sensortrassierung der strick- und wirktechnischen Integration zu bevorzugen ist. Eine derartige auf-
gestickte Sensorstruktur kann in Kombination mit bekannten Wundverbandschichten, gemal$ dem
zu behandelnden Wundtyp in den Schichtaufbau integriert werden was eine hohe Anwendungsva-

riabilitat ermoglicht.

Fiir eine indirekte Integration ist eine Ausbildung von textilen Taschen mit der Stricktechnik prades-
tiniert. Aufgrund der vielseitigen bindungstechnischen Mustermoglichkeiten kann eine hohe Dra-
pierfahigkeit bei gleichzeitig hervorragender Verschiebestabilitat erzielt werden. In Kombination mit
dem konzipierten, messtechnisch optimierten Sensorlayout besteht bei Nutzung der gestrickten Ta-
schen die Moglichkeit, zusatzliche Funktionsschichten, fir bspw. die Exsudataufnahme, einzubin-
den. Anforderungsgerecht konnen die Sensoren hinter einer Polsterschicht und vor einer
Absorptionsschicht platziert sein. Zudem ermdoglicht dies eine einfache Handhabung (Applikation

und Entfernung) des kompletten Wundverbandpakets mit integriertem Sensornetzwerk.

Fiir die hier entwickelten miniaturisierten Sensoren wurde eine spezielle Kontaktierungsmethode
entwickelt. Das Einl6ten der Aderenden in Stecksockel ermoglicht eine hervorragende mechanische
sowie messtechnische Stabilitat. Flir die Signallibertragung wird ein flexibles Flachbandkabel ge-

nutzt, um die Sensoren mit der Auswerteeinheit zu verknipfen.

Fiir die Datenerfassung und —auswertung wurde ein Prozessschema entwickelt und die Teilschritte
entsprechend dargelegt. Durch Verwendung eines Mikrocontrollers kdnnen die erfassten und verar-

beiteten Daten digitalisiert und archiviert sowie auch dargestellt werden.
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5 Experimentelle Charakterisierung

Flr die experimentelle Charakterisierung werden in diesem Kapitel die umfangreichen Untersuchun-
gen an den entwickelten textilbasierten Sensoren dargestellt. Es sei darauf hingewiesen, dass hierbei
nur die Ergebnisse ausgewahlter wissenschaftlich und/oder technisch besonders relevanter Vorzugs-
varianten der, gemaR Kapitel 3 hergestellten, Sensoren dargestellt werden, da die Gesamtheit der

untersuchten Varianten und Typen den Umfang dieser Arbeit bei weitem lbersteigen wiirde.

Aufgrund der unterschiedlichen Arten der Messprinzipien wurden fiir jeden Sensortyp spezielle Ver-
suchsaufbauten entwickelt und genutzt, um die messtechnischen Empfindlichkeit, das Hysterese-
verhalten, das Einschwingverhalten sowie das Langzeitverhalten entsprechend der in Abschnitt 2.2
dargelegten Anforderungen zu untersuchen. Sofern vorhanden, erfolgten die Untersuchungen in An-
lehnung an anerkannte Normen. Die Betrachtung der messtechnischen Stabilitat bei mechanischen
Beanspruchungen, der Selektivitdat und die Untersuchung der Biokompatibilitdt der verwendeten
Materialien wurden gesamtheitlich durchgefiihrt. AbschlieBend wird in diesem Kapitel eine umfas-

sende Ergebnisdiskussion durchgefiihrt.

5.1 Temperatursensor

Fiir die unten aufgefiihrten Untersuchungen wurden die Temperatursensoren gemald Abschnitt 4.3.1
kontaktiert. Zusatzliche Konditionierungen oder Vorbehandlungen wurden nicht durchgefiihrt. Die
Bestimmung der messtechnischen Empfindlichkeit erfolgte in Anlehnung an die [EN ISO 80601-2-
56]% in einem Wasserbad mit einem Thermostat und einem Préazisionswiderstandsmessgerit des
Typs Fluke 8846A. Der Versuchsaufbau ist in Abbildung 5-1 dargestellt.

5.1.1 Messtechnische Empfindlichkeiten

Die Charakterisierung erfolgte im physiologisch relevanten Bereich von 23 bis 40 °C, wobei die An-
fangstemperatur gemald 0.g. Norm gewahlt wurde. Nach Einstellung der Temperatur mit den Schritt-

weiten von 1 K wurde diese Temperatur fiir 1 min gehalten.

Um die Messung zu verifizieren, wurden parallel zu den neuentwickelten, textilbasierten Sensoren

thermoresistive Referenzsensoren des Typs Pt100 und Pt1000 (vgl. Abschnitt 2.3.2 — Thermoresistive

8 Medizinische elektrische Gerite - Besondere Festlegungen fiir die Sicherheit einschlieBlich der wesentlichen Leis-
tungsmerkmale von medizinischen Thermometern zum Messen der Kérpertemperatur”
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Messverfahren) untersucht. Die Ergebnisse dieser Untersuchung sind in den Diagrammen in Abbil-
dung 5-2und Abbildung 5-3 dargestellt.

Abbildung 5-1: Versuchsaufbau zur messtechnischen Charakterisierung der Temperatursensoren
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Abbildung 5-2: Widerstandsdnderungen der Referenzsensoren Pt100 (links) und Pt1000 (rechts) in Abhdn-
gigkeit der Temperaturdifferenz
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Abbildung 5-3: Widerstandsdnderung von drei Parylen-beschichteten textilen Temperatursensoren in Abhén-
gigkeit der Temperaturdifferenz [Wendler et al., 2020]
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Der elektrische Widerstand der Referenzsensoren sowie der drei untersuchten Sensorgarne TS1...3
ist wie erwartet linear von der Temperatur abhangig. Fiir die Referenzsensoren Pt100 bzw. Pt1000
wurde eine mittlere Linearitatsabweichung von 0,013 K bzw. 0,008 K ermittelt. Die Linearitatsabwei-

chung der textilbasierten Sensoren wurde mit 0,028 K errechnet.

Die Ubertragungsverhalten dieser Sensoren entspricht 99,4 mQ K. Normiert auf den Grundwider-

stand von 150 Q wird ein Widerstands-Temperaturbeiwert von 3,6 x 103 K erreicht.

5.1.2 Hystereseverhalten

Fur die Bestimmung des Hystereseverhaltens der Sensoren wurde das Wasserbad mit 0,1 K/min er-
warmt und nach Erreichen der Temperatur von 40 °C abgekiihlt. Die Messwerte wurden in Schritten
zu je 0,5 K aufgenommen. In Abbildung 5-4 ist das Hystereseverhalten von drei artgleichen Sensoren
gestaffelt dargestellt. Da fiir diese Messung langere Sensorgarnabschnitte genutzt wurden, weichen

die Absolutwerte der Widerstandsanderungen von den in Abbildung 5-3 ermittelten Werten ab.
12 +
10 +

Widerstandsdnderung [Q]

8
6
4
2
0

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
Temperaturanderung [K]

Abbildung 5-4: Hystereverhalten von drei gleichartigen textilen Temperatursensoren (gestaffelte Darstellung
zur besseren Ubersicht)

Der Abkiihlvorgang entspricht in Abbildung 5-4 der jeweils oberen Kurve. Hierbei weisen die entwi-

ckelten Temperatursensoren eine gutes Hystereseverhalten auf. Die mittlere Hystereseabweichung

von Aufwarm- zu Abkihlvorgang betragt 0,49 + 0,13 K.

5.1.3 Einschwingverhalten

Um das Einschwingverhalten zu untersuchen, wurden die Sensoren trocken bei Raumtemperatur
gelagert (22,5 °C) und anschlieBend in ein vorgeheiztes Wasserbad mit den Temperaturen von 30 °C,
35 °C und 40 °C getaucht. Der Messwert wurde anfangs jede Sekunde, anschlieBend in groBeren

Zeitintervallen aufgenommen. Das Einschwingverhalten ist in Abbildung 5-4 dargestellt.
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Abbildung 5-5: Einschwingverhalten eines Sensors bei 30°C, 35°C und 40°C

GemaR den aufgenommenen Messwerten weisen die entwickelten Temperatursensoren ein sehr
rasches Einschwingverhalten auf. Bereits nach 5 s betragen bei allen drei untersuchten Einschwing-
temperaturen die aufgenommenen Werte mindestens 92,5 % der Endwerte, nach 10 s liegen diese

Messwerte bei 95 % des Endwerts, der nach 1 Minute erreicht wird.

5.1.4 Langzeitverhalten

Fiir die Ermittlung des Langzeitverhaltens wurden die charakterisierten Sensoren fiir sieben Tage im
Messaufbau (vgl. Abbildung 5-1) belassen. Uber diese Dauer wurde eine Anderung des Grundwider-
stands von durchschnittlich 0,005% (7,4 m(Q) ermittelt. Die maximale Abweichung der langzeitbe-

dingten Messunsicherheit entspricht einer Temperaturdifferenz von 0,074 K.

5.2 Feuchtesensor

Die messtechnische Charakterisierung des Feuchtesensors erfolgte aufgrund der genaueren Einstell-
barkeit der Messparameter in einem Exsikkator bei unterschiedlichen Zustanden der feuchten Luft
und korrelliert somit mit der Feuchte im Sensor bzw. beim spateren Einsatz mit dem Wundmilieu.
AbschlieBende Benetzungsuntersuchungen wurden als Referenzmessungen durchgefiihrt. Es wur-
den Messlosungen mit verschiedenen Salzen hergestellt, um die erzielte Luftfeuchtigkeit im Exsikka-
tor einzustellen. Die verwendeten Salze und die damit einstellbaren Luftfeuchten sind in Tabelle 5-1

aufgelistet.

Salz KC>H30; K2CO3 NHisNO3 NacCl (NH4)2504 KNO3

Rel. Luftfeuchte in % 22,5 43,2 65 75,5 81,3 94,6

Tabelle 5-1: Verwendete Salze und korrespondierende relative Luftfeuchten

Die Messsignale der textilbasierten Feuchtesensoren wurden mit einem LC-Meter AE20204 der Fa.
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Ascel Electronic, Deutschland erfasst und mit einem Messrechner aufgezeichnet. Als Referenzsensor
wurde hierbei ein kapazitiver Sensor (vgl. Abbildung 2-6) des Typs DHT22 der Fa. Aosong Electronics
Co., Ltd., China genutzt, der eine angegebene Messgenauigkeit von + 5% r.L. besitzt. Die Signalauf-
nahme dieses Referenzsystems erfolgte mit einem Raspberry Pi 3 Model B der Fa. Raspberry Pi Foun-
dation, UK. Der Versuchsaufbau ist in Abbildung 5-6 dargestellt.

Exsikkator mit
Sensoren

Abbildung 5-6: Versuchsaufbau zur messtechnischen Charakterisierung der Feuchtesensoren [Wendler et al.,
2019]

5.2.1 Messtechnische Empfindlichkeiten

Fiir die Bestimmung der messtechnischen Empfindlichkeit der textilbasierten Feuchtesensoren und
der angegebenen Feuchte gemall dem Referenzsensor wurden die Kapazitatswerte in einer Zeit-
spanne von 20 h aufgezeichnet. Zum Nachweis der Reproduzierbarkeit wurde dieser Test viermal mit

jedem Salz wiederholt.

In Abbildung 5-7 ist die Kennlinie als Mittelwert samt Standartabweichung dieser vier Messungen
entsprechend den eingestellten Feuchten in einem Diagramm verzeichnet. Im gleichen Diagramm
ist der ausgegebene Feuchtewert des Referenzsensors mitsamt dessen bekannter Messungenauig-

keit (£ 5% r.L.) verzeichnet.

Der Messwert des Referenzsensors weicht in dieser Untersuchung in den angegebenen Grenzen der
Messunsicherheit teilweise von der eingestellten Feuchte ab (vgl. Messpunkt bei 81,3 %r.L.). Anhand
der ermittelten kapazitiven Messwerte der Messpunkte kann gemaR der Beschreibung in der Norm
,Warme- und feuchtetechnisches Verhalten von Baustoffen und Bauprodukten - Bestimmung der
hygroskopischen Sorptionseigenschaften” das Polynom der Sorptionsisotherme bestimmt werden
[DIN EN ISO 12571], die fur folgende Untersuchungen als charakteristische Sensorkennlinie genutzt

wird. Dieses im Versuch ermittelte Polynom ist in folgender Gleichung (5-1) gegeben.
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Abbildung 5-7: Kapazitdtsdnderung des textilbasierten Sensors im Vergleich zum Referenzsensor und Poly-
nom der Sorptionsisotherme nach DIN EN ISO 12571 [Wendler et al., 2019]

C(pF) = 0,00038 - (r.L.)3 — 0,0522 - (r.L.)? 4+ 2,3887 - (r.L.) + 2,8398 (5-1)

Darin bedeuten:
C Elektrische Kapazitat [pF]
r.L.:  Relative Luftfeuchte [%]

Diese Kennlinie wurde in den nachfolgenden Untersuchungen verwendet, um anhand der kapaziti-

ven Messwerte entsprechend die relative Feuchte anzugeben.

5.2.2 Hystereseverhalten

Da zum Untersuchungszeitpunkt fiir die Aufzeichnung des Hystereverlaufs noch keine Klimakammer
vorhanden war, wurde anstelle dessen das dynamische Verhalten der textilen Sensoren bestimmt.
Es wurden Messungen durchgefiihrt, bei denen mit 94,6% r.L. (KNO3) sowie bei ge6ffnetem Exsikator
gearbeitet wurde, um einen moglichst hohen Unterschied im Vergleich zur Raumluftfeuchte aufzu-
weisen. Nach Vorkonditionierung der textilbasierten Sensoren (Lagerung in Raumluft) wurde der
Deckel des Exsikkators fiir 2 Stunden geschlossen, anschlieRend angehoben und nach 30 Minuten
Exposition wiederum geschlossen. Zur Bestimmung des dynamischen Verhaltens wurden zwei

Messzyklen durchgefiihrt.

Mithilfe des in 5.2.1 ermittelten charakteristischen Polynoms wurde die Feuchte anhand des kapa-

zitiven Messsignal errechnet. Messartefakte wurden durch eine Mittelung von je 10 Messwerten



122 5 Experimentelle Charakterisierung

kompensiert. Im dynamischen Bereich wurde auf diese Mittelung jedoch verzichtet, da ansonsten
ein segmentierter Abfall (Treppcheneffekt) im Diagramm entsteht. Die Ergebnisse sind unter Ab-

gleich mit dem Referenzsensor in Abbildung 5-8 dargestellt.
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Abbildung 5-8: Dynamisches Hystereseverhalten des textilbasierten Feuchtesensors im Vergleich zum
Referenzsensor

Der mit den entwickelten Sensoren aufgezeichnete Feuchteverlauf korreliert mit den Werten des
Referenzsensors, wobei die entwickelten Sensoren ein hervorragendes dynamisches Verhalten beim
Wechsel in das trockenere Niveau aufweist. Anhand der aufgenommenen Messkurven im Vergleich
zum Referenzsensor kann zudem ein dhnliches Hystereverhalten geschlossen werden (Messdrift tex-
tiler Sensor und DHT22: +5%). Aufgrund der, im Vergleich zu dem planaren Referenzsensor, groRRen
sensitiven Oberflache der textilen Sensoren tritt ein verzogertes Einschwingverhalten in das feuchte

Milieu auf, was im nachfolgenden Abschnitt ndher untersucht wird.

5.2.3 Einschwingverhalten

Unter der Annahme, dass elektrische Einschwingeffekte infolge von bspw. Erwdrmung des Leiterma-
terials vernachlassigt werden konnen, entspricht das Einschwingverhalten im Fall der Feuchtesenso-
ren dem Sorptionsverhalten und wurde bei 65% r.L.,, 81,4% r.L. und 94,6% r.L. untersucht. Die
elektrische Kapazitat des entwickelten Sensors wurde unter Abgleich mit dem Referenzsensor in ei-
nem Zeitraum von 20 h aufgezeichnet. In Abbildung 5-9 ist exemplarisch das Ergebnis der Messung
bei 81,4% r.L. dargestellt.
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Abbildung 5-9: Einschwingverhalten des textilbasierten Feuchtesensors im Vergleich zum Referenzsensor bei
81,4% rel. Luftfeuchte
Es wurde ein leicht verzogertes Einschwingverhalten des textilbasierten Sensors im Vergleich zum
Referenzsensor aufgezeichnet. Fir den textilen Sensor wird nach ca. 4 h ein Wert erreicht, der 10%
vom finalen Wert abweicht, beim Referenzsensor ist dies bereits nach 2 h der Fall. Zudem weicht der
erfasste Feuchtewert (Mittelwert ab Stunde 10: 82,7 % r.L.) des textilen Sensors nur in geringem
Malie von der eingestellten, tatsdachlichen Feuchte (81,4% r.L.) ab, wobei der Referenzsensor eine
deutlichere Abweichung aufweist (Mittelwert ab Stunde 14: 84,9 % r.L.). Da sowohl beim textilen,
als auch dem Referenzsensor ein mehrstiindiges Einschwingverhalten ermittelt wurde, kann auch
die Verteilung der Luftfeuchte im Exsikkator als verzégert angenommen werden. Im Unterkapitel des

Verhaltens im wassrigen Milieu soll dieser Aspekt noch deutlicher herausgearbeitet werden.

5.2.4 Langzeitverhalten

Die Feuchtesensoren wurden fiir die Ermittlung des Langzeitverhaltens fiir sieben Tage im Exsikkator
belassen. Bei der anschlieRenden Untersuchung mit Salzen der niedrigsten bzw. héchsten relativen
Luftfeuchte wurden Abweichungen der Kapazitat von 1,4 pF bei 22,5% r.L. bzw. 2,3 pF bei 94,6% r.L.

ermittelt, was einer Feuchteabweichung von 2,5% r.L. bzw. 1,3% r.L. entspricht.

5.2.5 Verhalten im wassrigen Milieu

Im Vergleich zu den bisherigen Untersuchungen soll in diesem Abschnitt die Ertlichtigung des Sen-
sors zur Feuchtemessung im wassrigen Niveau nachgewiesen werden. Hierfiir wurden bei zwei art-
gleichen Sensortypen Benetzungsversuche mit deionisiertem Wasser durchgefiihrt. Die Sensoren

wurden eingetaucht, wenige Minuten im Wasser belassen und anschlielend an der Raumluft ge-
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trocknet. Der Versuch erfolgte bei einer konstanten Temperatur von 24°C und einer relativen Luft-
feuchte von 36%. Der Kapazitatsverlauf beider Sensoren wahrend der Benetzung und der Trocknung
ist in Abbildung 5-10 dargestellt.
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Abbildung 5-10: Verhalten im wdssrigen Milieu

Nach einem raschen Anstieg auf einen rund 10-fachen Wert im Vergleich zur Messung im Exsikkator
bei 94,6% r.L. fallt der Messwert kontinuierlich ab. Nach der Entnahme des Sensors aus dem Mess-
gefaR bei Minute acht bzw. zehn steigt der Messwert wieder leicht an, was mit der Ansammlung von
Wasser im, fir den Trocknungsprozess genutzten, Uhrenglas in Zusammenhang gebracht werden
kann. Eine Trocknung ist nach 45 bzw. 50 Minuten erreicht und der Kapazitdtswerte befinden sich
wieder bei den Ausgangswerten vor der Benetzung. Anhand der Messergebnisse kann nachgewie-
sen werden, dass der entwickelte Feuchtesensor auch im wassrigen Milieu eine zuverlassige Funkti-

onalitat aufweist.

5.3 pH-Wertsensor

Fiir die Untersuchung der pH-Wertsensoren wurde der physiologisch relevante Messbereich von

pH 4 (Minimalwert Haut) bis pH 9 (Maximalwert chronische Wunde) festgelegt.

Eine besondere Herausforderung fiir die messtechnische Untersuchung mittels des Impedanzmess-
prinzips war die fadenformige Gestalt der Sensoren, da weder spezielle Kontaktierungen noch Ver-
suchsaufbauten fir die Messung in einem wassrigen Medium existieren. Fir Voruntersuchungen
wurde eine Messwanne aus inertem Polytetraflourethylen (PTFE) entwickelt und umgesetzt, in der

die Sensoren liegend, ohne Zugbelastung, eingespannt wurden (Abbildung 5-11).
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Abbildung 5-11: Messwanne fiir Voruntersuchung an pH-Sensorgarnen

In dieser Konfiguration konnten, insbesondere Aufgrund der Zuleitungen zwischen den seitlich an-
geordneten, goldplatierten Sub Miniature B (SMB)-Steckbuchsen und der weien PTFE-Messwanne
jedoch keine reproduzierbaren Messergebnisse ermittelt werden, da auftretende Streukapazitaten
das Messsignal signifikant beeinflussten. In dieser Konfiguration konnte zudem nur bedingt eine Re-
ferenzierung des pH-Wertes der Losung durch das pH-Meter erfolgen. Auch war ein Wechsel der
Messlosung nur durch ein Pipettiergerat moglich. Ferner war der Wechsel der Sensorgarne sehr auf-
wandig, da diese durch Sicherungsschrauben fixiert wurden, um eine Beriihrung des Bodens und
somit eine nur einseitige Benetzung zu garantieren. Bei geringfiigig zu lang konfektionierten Senso-
ren trat, bedingt durch Kapillareffekte an den Sensorenden, Messfliissigkeit aus der Messwanne aus.

Trotz einer Abdeckung aus PMMA erschwerten Verdunstungseffekte die Langzeitmessungen.

Ein verbesserter Messaufbau wurde durch die Konstruktion eines Messdeckels realisiert, an dem die
textilen pH-Wertsensoren in einem Becherglas mit Messlosung hangend eingespannt sind. Der ent-

wickelte Messdeckel sowie der gesamte Messaufbau sind in Abbildung 5-12 dargestellt.

Rechnergestiitzte
Messwertaufnahme

pH-Meter
Messleitungen

Abgedichter
Messdeckel

pH-Wertsensoren  in
Messlosung

Abbildung 5-12: Messdeckel mit Einspannelementen (links) und Messaufbau fiir pH-Wertmessungen (rechts)
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Dieser Messaufbau weist im Vergleich zu der bisher verwendeten Messwanne mehrere Vorteile auf
und kann gleichsam alle Nachteile kompensieren. Die Zuleitungen sind sowohl kurz und, durch die
Lotkonstruktion, sehr stabil ausgefiihrt, womit die unerwiinschten Streukapazitaten stark reduziert
werden konnten. Im Messdeckel ist eine entsprechende Bohrung fiir das pH-Meter zur Referenzie-
rung vorgesehen. Ein Wechsel der Messldsung als auch der Messgarne ist durch Abnahme des Mess-
deckels vom Becherglas sowie auch der Entnahme der einzeln fixierten Einspannelementen ohne
weiteres moglich. Der Deckel kann zudem fiir Langzeitmessungen mit Formmasse abgedichtet wer-
den (vgl. Abbildung 5-12, links). Die Anknlipfung der Sensoren erfolgt (iber die in Abschnitt 4.3.1

dargelegte Kontaktierung mittels der IC-Sockel.

5.3.1 Messtechnische Empfindlichkeiten

Aufgrund des kapazitiven Aufbaus sowie der komplexen Zusammenhange der pH-wertabhangigen
Quellung bzw. pH-wertabhingigen Anderung der elektrischen Eigenschaften der Sensoren wird ein
frequenzabhéangiges Verhalten der messtechnischen Empfindlichkeit der pH-Wertsensoren ange-
nommen (vgl. Abschnitt 2.7.2). Zur Ermittlung einer geeigneten Messfrequenz wurde mit dem Im-
pedanzmessgerat ein Frequenzbereich von 100 Hz bis 1 MHz mit einer linearen Unterteilung von 50
Teilschritten untersucht. Die Messung erfolgte bei einer Amplitudenspannung von 125 mV. Als
Messanalyte wurden neutrale, sowie mit Natronlauge (NaOH) bzw. mit Essigsaure (CH3COOH) ver-
setzte PBS-Losungen hergestellt, die Werte von pH 3,51 (sauer), pH 7,51 (neutral) und pH 10,3 (al-
kalisch) aufwiesen. Mit der sauren sowie alkalischen Losung wurden auch die Losungen fir die

nachfolgenden Stufentests hergestellt.

In folgender Abbildung 5-13 ist exemplarisch fiir das saure Milieu die Impedanz (Real- und Imaginar-
teil) von vier untersuchten Sensoren im Frequenzspektrum dargestellt. Der Messpunkt bei 100 Hz
Ubersteigt den Messwertebereich der Ordinatenachse deutlich. Wie jedoch spater in Abbildung 5-14

deutlich wird, hat dieser Frequenzbereich fir die Messung eine geringe Prioritat.

Die vier untersuchten Sensoren gleichen Typs weisen dhnliche frequenzabhangige Widerstands-
werte sowohl im Real- als auch Imaginarteil auf. Beim Imaginarteil tritt jedoch ein unerwartetes Ver-
halten auf, da die negativen Widerstande im komplexen Spektrum ein induktives Verhalten der
Sensoren aufzeigen. Hochstwahrscheinlich ist dieses Verhalten auf die fadenférmige Gestalt der Sen-

soren zurlckzufuhren.

Aufgrund des kapazitiven Aufbaus der Sensoren ist fiir die messtechnischen Untersuchungen insbe-
sondere der Imaginarteil relevant, der hierbei ndher untersucht werden soll. In folgender Abbildung

5-14 ist die Differenz der komplexen Widerstande vom sauren zum alkalischen Milieu dargestellt.
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Abbildung 5-13: Frequenzspektrum der Impedanz von vier Sensoren im sauren Milieu mit Real-(Re) und
Imagindrteil (Im)
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Abbildung 5-14: Frequenzspektrum der Differenz der komplexen Widersténde vom saurem im Vergleich zum
alkalischen Milieu

In der charakteristischen Kurve der vier untersuchten Vorzugsvarianten der Sensoren treten im Be-
reich von 300 bis 600 kHz die groRten Differenzen auf. Daher wird dieser Bereich in folgenden Un-
tersuchungen naher betrachtet. Auffallend ist das individuelle frequenzabhdngige Verhalten der
Sensoren. Die groRte Widerstandsdifferenz tritt bei Sensor 3 bereits bei ca. 300 kHz auf, bei den

anderen Sensoren erst bei ca. 400 kHz.
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Ein weiterer Faktor bei der messtechnischen Untersuchung betrifft die Lange der Sensoren, die di-
rekt mit dem Impedanzverhalten in Zusammenhang stehen. Aufgrund der vorteilhaften Konstruk-
tion der Sensoren mit einer einseitigen Kontaktierung sowohl der Kern- als auch AulRenelektrode
kann deren Lange sehr einfach angepasst werden. Gemall den bekannten Geometrien der Wund-

verbande (vgl. 2.2.1) wurden Sensoren in den Langen von 2, 5 und 10 cm untersucht.

Die Untersuchung wurde im relevanten pH-Wertbereich von pH 4 bis pH 9 (vgl. 2.1.5) aufsteigend
mit Abstufungen von jeweils einem pH-Wert-Schritt durchgefiihrt, wobei die Lésung nach 30 min

gewechselt wurde. In folgender Abbildung 5-15 ist der Stufentest der Sensoren dargestellt.

Die ermittelten Daten zeigen eine prinzipielle Korrelation der untersuchten Sensorlangen, wobei mit
steigender Lange die pH-Wertsensitivitat abnimmt. Im Verlauf ist jedoch kein eineindeutiges Ergeb-
nis erkennbar, da die Imaginarteile der Impedanz bei steigenden pH-Werten bis pH 7 bzw. pH 8 eben-
falls steigen und hierbei sogar der kapazitive Anteil den induktiven Anteil Gbersteigt (positiver
Widerstandswert). Bei héheren pH-Werten wiederum sinkt der Imaginarteil der Impedanz. Alle Sen-

soren weisen bei geringen pH-Werten < pH 6 hohe Einschwingzeiten auf.
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Abbildung 5-15: Imagindrteil der Impedanz verschiedener Sensorldngen bei aufsteigenden pH-Werten

Vier Sensoren mit der Lange von 2 cm wurden, als Vorzugsvariante der finalen Sensoren, anschlie-
RBend im relevanten pH-Wertbereich bei einer Frequenz von 600 Hz messtechnisch charakterisiert.
Im Vergleich zu den vorangegangenen Untersuchungen wurde der Wechsel der pH-Werten jede

Stunde vollzogen. Die Ergebnisse dieser Charakterisierung sind in Abbildung 5-16 dargestellt.
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Abbildung 5-16: Imagindrteil der Impedanz der finalen pH-Wertsensoren bei aufsteigenden pH-Werten

Von den vier untersuchten Sensoren zeigte ein Sensor (A3) keine Reaktion auf Werte < pH 7. Bei den

beiden Sensoren A2 und A4, sowie auch in geringeren Male Al, wurden dhnliche Kennlinien aufge-

nommen. Trotz der Erhéhung der Wechselzeiten der pH-Wertlésungen ist der Sensoren bei pH 4,

pH 5 und pH 9 noch nicht im eingeschwungenen Zustand.

Zwischen den, direkt vor dem pH-Wertwechsel aufgenommenen, Werten der Imaginarteile der Im-

pedanz kann Korrelation zu den pH-Werten ermittelt werden. Diese Korrelation ist in Abbildung 5-17

dargestellt, wobei Sensor A3, aufgrund der starken Abweichung, nicht bericksichtigt wurde.
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Abbildung 5-17: Korrelation zwischen pH-Werten und mittelwerten der Imagindrteile der Impedanz sowie

entsprechender Standardabweichung
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Auffallig sind die geringen Standardabweichungen bei pH 6 bis 8 im Vergleich zu den hohen Stan-
dardabweichungen bei pH 4, 5 und 9. Die Ursache kann ggf. auf geringe Abweichungen in der geo-

metrischen Struktur der Flechtgarne zuriickzufiihren sein.

Trotz des nicht eindeutigen Verhaltens der pH-Wertsensoren ist, bezogen auf den Anwendungsfall,
ein wiinschenswertes Messverhalten erkennbar: Abweichungen von einem normalen Wundhei-
lungsverlauf (vgl. Abbildung 2-2, S.9) die unterhalb von pH 6 sowie oberhalb von pH 8 liegen, kdnnen

eindeutig detektiert werden.

5.3.2 Hystereseverhalten

Flr die Untersuchung des Hystereseverhaltens wurden vier Sensoren wechselnd in saure (pH 5) so-
wie alkalische Messlosungen (pH 9) gegeben. Der Wechsel erfolgte alle 24 h, wobei insgesamt vier
Wechsel durchgefiihrt wurden. Jedoch konnte nahezu keine Impedanzanderung (Imaginarteil) Giber
den gesammten Versuchszeitraum festgestellt werden, wobei auch in den Charakterisierungsversu-
chen festgestellt wurde, dass der Imaginarteil der Impedanz bei beiden pH-Werten im ahnlichen
Bereich liegt. Weiterreichende Untersuchungen sind notig, um das Hystereseverhalten genauer zu

untersuchen.

5.3.3 Einschwingverhalten

Anhand der durchgefiihrten Untersuchungen wurde festgestellt, dass das Einschwingverhalten stark
vom vorherrschenden pH-Wert abhangt. Im sauren und alkalischen Milieu kann die Einschwingzeit
bis zu 4 h betragen (vgl. Abbildung 5-18). Im neutralen Milieu ist eine Einschwingzeit von wenigen
Minuten zu beobachten (vgl. Abbildung 5-16).

5.3.4 Langzeitverhalten

Fiir die Ermittlung des Langzeitverhaltens wurden vier gleichartige Sensormuster fir 24 Stunden in
drei pH-Wertlésungen (sauer, neutral, alkalisch) gegeben und kontinuierlich in Schritten von 4 Mi-
nuten die Impedanz bestimmt. Um ein Verdunsten der Messlosung zu verhindern wurde das ge-
nutzte Becherglas abgedichtet. Zum Abgleich wurde mit dem pH-Meter der pH-Wert kontinuierlich

mitbestimmt.

Auszugsweise sind in Abbildung 5-18 die Messwerte des Imaginarteils der Impedanz tGber den Zeit-

verlauf von 24 h dargestellt.
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Abbildung 5-18: Imagindrteil der Impedanz (iber einen Zeitbereich von 24h im sauren Milieu

Nach einer Einschwingzeit bis ca. Messschritt 60 (4 h) wurde ein konstantes Impedanzverhalten un-
ter minimalen pH-Wertanderungen ermittelt. Gleichartig verlaufen auch die Kurven im neutralen
Milieu, wobei hier jeweils zwei Sensoren abweichendes Verhalten aufweisen. Im alkalischen Milieu
ist eine starke Tendenz der Messlésung zu beobachten, die zu einem neutralen Milieu strebt (Abfall
von pH 9 auf pH 8). Diese Anderung wird von den Sensoren nur bis ca. pH 8,5 wiedergegeben. In
Anhang C sind beide Diagramme dargestellt. Eine genauere Analyse des Verhaltens im alkalischen
Milieu sollte in weiterfihrenden Arbeiten durchgefiihrt werden, jedoch konnten im sauren sowie

neutralen Milieu eine Langzeitmessfahigkeit nachgewiesen werden.

5.4 Lactatsensor

Vor der messtechnischen Charakterisierung der Lactatsensoren erfolgt eine theoretische Vorbe-
trachtung sowie ein Vorversuch zur Ermittlung der enzymatischen Abbaurate des Lactats, da diese
die Messung direkt beeinflusst. Anschliefend werden Untersuchungen des entwickelten Sensors ei-
nerseits durch Eintauchen in Messlésung sowie andererseits durch Auftropfen von Messlésung
durchgefihrt. In den Untersuchungen wurden destilliertes Wasser und PBS der Firma BioWhittaker
Lonza, Deutschland sowie Sodium-L-Lactat der Firma Sigma Aldrich, USA verwendet. Als Einbet-
tungsstruktur fur die Charakterisierung durch Auftropfen wurden Bandagen der Fa. Karl Otto Bock,
Deutschland, verwendet. Als Messgerat wird ein EmStat3+ der Firma PalmSens, Niederlande einge-

setzt.
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5.4.1 Theoretische Vorbetrachtung und Vorversuch

Da die Lactatoxidase (LOx) im Zuge der Enzymreaktion Lactat abbaut, muss ohne Lactatzugabe der
Lactatwert in der Messlésung liber die Zeit abnehmen. Ob diese Abnahme des Lactatwerts eine Aus-
wirkung auf die zu messenden Lactatwerte hat, kann mit folgender mathematischer Vorbetrachtung

abgeschatzt werden.

Im Bereich der chronischen Wunden variiert die Exsudatmenge nach Wundphase, Wundart und ins-
besondere WundgrofRe. Nach derzeitigem Kenntnisstand fallen bei stark exsudierenden Wunden
(Verbrennungswunden) bei einer Unterdruckbehandlung tber 24 h Exsudatmengen von 1,3 ml pro
cm? an, was 54 ul h't cm entspricht [Dealey et al., 2006]. Entsprechend der messtechnischen An-
forderungen (Abschnitt 2.2.2) sollten Lactatwerte im Bereich von 1 bis 20 mmol/| erfasst werden.
Fur eine angenommene WundgréRe® von 10 cm? sind folgende Lactatmengen pro Stunde zu erwar-

ten:
Npin = 1mmol 1”1 54 ul A~ *em™2 - 10 cm? = 0,54 uymol h™1 (5-2)

Nax = 20mmol 1™t - 54 ul h"*cm™2 - 10 cm? = 10,8 umol h™1 (5-3)

Nach der Betrachtung der anzunehmenden Lactatmenge wird nun der Beschichtungsprozess der
Chitosangarne mit LOx betrachtet. In einem Beschichtungsdurchgang werden insgesamt fiinf Berei-
che von je 50 mm (= 250 mm) Garnlange mit 10 Units LOx beschichtet. Eine Unit setzt per enzym-
technologischer Definition pro Minute 1 umol Substrat um. Geht man von einer vollstandigen und
gleichmaBigen Beschichtung der verfliigbaren LOx aus, kann folgende Beschichtungsmenge je Sen-

sorlange angenommen werden:

Qox 10U

= = 0,04 U mm™! (5-4)
Learn 250 mm mm

Somit entspricht der Lactatumsatz unter Idealbedingungen 0,04 pmol min™* mm>, bzw. 2,4 umol h-
I mm. Bei einer angenommenen Sensorldnge von 10 mm entspricht der theoretische Enzymumsatz
24 umol ht und ist somit hoher als die maximal anfallende Lactatmenge bei der ausgewahlten
Wunde.

Zur Uberpriifung dieser theoretischen Annahme wird ein Vorversuch mit einem Sensor mit einer
sensitiven Lange von 5 mm durchgefiihrt. Der Versuchsaufbau sowie die beiden Versuchsvarianten

zum Eintauchen in Messlosung und Auftropfen von Messldsung sind in Abbildung 5-19 dargestellt.

9 Chronische Wunden mit einer WundgréRe von >4 cm? gelten als ,,GroRe Wunden®, die einer vertieften Wundbehand-
lung bediirfen.



5.4 Lactatsensor 133

Abbildung 5-19: Messaufbau (links) zur Ermittlung der enzymatischen Abbaurate und messtechnischen Emp-
findlichkeit durch Eintauchen (Mitte) und des Hystere- sowie Langzeitverhaltens (rechts)

Hierbei wird beim eingetauchten Sensor bei einem angelegten Potential von 0,65 V die Lactatkon-
zentration c zunachst auf 0,5 mmol/l und danach auf 1 mmol/l erhéht. Das Ergebnis dieser Untersu-
chung ist in Abbildung 5-20 dargestellt.
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Abbildung 5-20: Zeitabhdngiger Lactatabbau ohne kontinuierliche Lactatzugabe und aufgenommener
Stromwert
Anhand dieser Messung ist erkennbar, dass der Sensor nach einer, hier nicht dargestellten, Ein-
schwingzeit von ca. 500 s einen klaren Anstieg der gemessenen elektrischen Stromstarke in Folge

der Lactatzugabe von 0,5 mmol/I verzeichnet. Der darauffolgende Anstieg zwischen 600 s bis 800 s
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kann auf ein vollstandiges Benetzen der Sensorstruktur zuriickgefiihrt werden. Nach Zugabe der
zweiten Lactatdosis von 1 mmol/I wird nach ca. 850 s ein Peak erreicht, von wo aus ein stetiger, mit
der Zeit nachlassender Abfall der elektrischen Stromstarke stattfindet. Dieser erreicht nach ungefahr
2900 s einen annahernden Stillstand. Die Lactatmenge bei einer Konzentration von 1 mmol/l in der

Lésung entspricht ca. 4 umol.

Der Abbau erfolgt iber ca. 2400 s = 0,66 h. Somit kann der Lactatabbau auf anndhernd 0 Uber die

Zeit bezogen auf die sensitive Lange des Sensors wie folgt linear angenahert werden:

4,02 umol
40 min 5 mm

~ 1,22 umol A"t mm™1 (5-5)

Daraus wird geschlussfolgert, dass fiir eine maximal zu erreichende Abbaurate von 10,2 umol/h (vgl.
Gleichung (5-3)) eine Sensorlange von min. 8,3 mm bendtigt wird. Mit den hergestellten Langen des

Messbereichs von 10 mm wird dem genlige getan.

5.4.2 Messtechnische Empfindlichkeiten

Flr die Untersuchung der messtechnischen Empfindlichkeit bei unterschiedlichen Lactatwerten wer-
den in Kurzzeitmessungen der lineare Anstieg von Lactat untersucht. Der Messaufbau entspricht der
Darstellung in Abbildung 5-19. Die Charakterisierung von zehn artgleichen Sensoren erfolgte durch
Eintauchen in 4 ml lactatfreier Messlosung. In einer ersten Einschwingphase (ca. 5 min) wurden die
Sensoren mit der Messlosung durchtrankt, danach erfolgte die Lactatbeigabe in Schritten von 1, 2,
5 und 10 mmol/I. Vor erneuter Lactatbeigabe wurde das Einschwingen des Signals abgewartet, was
dem Maximum der Abbaurate und somit dem Lactatwert entspricht. In Abbildung 5-21 ist das cha-

rakteristische Verhalten anhand eines Sensors dargestellt.
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Abbildung 5-21: Sensorsignal als Stromstdrke beim Eintauchen in Lésung mit variierenden Lactatkonzentrati-
onen
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Bei den untersuchten Sensoren wiesen sieben Sensoren dhnliches Verhalten wie in Abbildung 5-21
auf, drei Sensoren zeigten uneindeutiges Verhalten mit teilweise sehr starken bzw. sehr schwachen
Signalanderungen, was auf eine ungeniigende Funktionalisierung mit LOx hindeutet. Bei den funkti-
onstiichtigen Sensoren wurden bis Konzentrationen von 10 mmol/l im Mittelwert ein Ubertragungs-
verhalten von 0,47 (£ 0,17) pA/mmol/l aufgenommen. Diese relativ hohe Standardabweichung kann
auf den manuellen Herstellungsprozess zuriickgefiihrt werden, bei dem jeder Sensor eine leicht ab-

weichende Enzymmenge bzw. sensitive Lange aufweist.

5.4.3 Hystereseverhalten

Aufgrund des Messprinzips unter Abbau des Analyts konnte keine direkte Hysteremessung realisiert
werden. Jedoch wurde die Wiederholgenauigkeit des Messsignals anhand einer mehrzyklischen
Messung durch Auftropfen von Messlosung (vgl. Abbildung 5-19) ermittelt. Hierbei wurde neben der
Angabe der aufgenommenen Stromstarke | auch die Lactatkonzentration ¢ angegeben, wobei die
errechnete Konzentrationsabnahme des Lactats bertiicksichtigt wurde. Auch wurde die beigegebene
Messlosung als Volumen V aufgefiihrt. Die Beigabe von Lactatlésung mit einem Konzentrationsaqui-
valent von 5 mmol/I erfolgte jeweils im Zeitbereich von 10 bis 15 min. In folgender Abbildung 5-22

ist das Ergebnis dieser Messung dargestellt.
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Abbildung 5-22: Untersuchung der Wiederholbarkeit durch Aufnahme des Sensorsignals als Stromstdrke so-
wie zugehérige Lactatkonzentration bei mehrzyklischem Auftropfen von Messlésung

Nach Beigabe der ersten Lactatlésung reagiert der Sensor mit einem Peak bei ca. 1,2 yA, wobei er
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bei den folgenden Zugabeschritten nur zwischen 0,85 bis 1 pA erreicht. Dennoch kann bei den nach-
folgenden Lactatzugaben eine Wiederholbarkeit des Messsignals mit Messabweichungen von durch-

schnittlich 1,3 mmol/l nachgewiesen werden.

5.4.4 Einschwingverhalten

Da sowohl in den Untersuchungen der messtechnischen Empfindlichkeit wie auch der Wiederholge-
nauigkeit die Einschwingvorgange deutlich betrachtet wurden, wurden keine expliziten Untersu-
chungen des Einschwingverhaltens durchgefiihrt. Je nach Losungsmenge (Eintauchen oder

Auftropfen) sowie Lactatmengen wurden Einschwingzeiten von unter 10 Sekunden ermittelt.

5.4.5 Langzeitverhalten

Zur Identifikation einer Langzeitmessfahigkeit wurde ein bereits messtechnisch charakterisierter und
somit benutzter Sensor im unbenetzten Zustand fir 18 h belassen. Es wurde sowohl Grundlésung
als auch Losung mit unterschiedliche starken Lactatgehalten von 1,2 umol (entspricht 2,5 mmol/l)
sowie 4,2 umol (entspricht 8,75 mmol/l) zugegeben. Abermals wurde das Volumen der Losungs-

menge sowie die anzunehmende Lactatabbaurate in das Diagramm in folgender Abbildung 5-23 ein-

bezogen.
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Abbildung 5-23: Untersuchung des Langzeitverhaltens durch Aufnahme des Sensorsignals als Stromstérke so-
wie zugehérigem Lactatgehalt bei Auftropfen von Messldsung

Nach der Beigabe von 80 pul lactatfreier Messlosung wird ein sprunghafter Anstieg der elektrischen
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Stromstdrke mit anschlieBendem schnellem Abfall aufgezeichnet. Die Beigabe von der einer gerin-
gen Konzentrationsmenge Lactat unterscheidet sich kaum von der vorherigen Beigabe von GrundIo-
sung. Die folgende Beigabe von Konzentrat mit 4,2 umol Lactatgehalt erzeugt einen deutlichen,
sprunghaften Anstieg der elektrischen Stromstarke mit darauffolgendem langsamem Abfall. Eine
weitere Zugabe von 20 ul Grundlésung erzeugt hingegen nur einen leichten Anstieg der elektrischen
Stromstarke. Somit ist davon auszugehen, dass auch nach 48 h noch eine Aktivitat der LOx nachweis-

bar und somit die Langzeitmessfahigkeit des Sensors nachgewiesen werden konnte.

5.5 NET-Sensor

Die messtechnische Charakterisierung der NET-Sensoren stellt aufgrund des zu verwendenden Zell-
mediums (Serum aus Humanblut) eine besondere Herausforderung dar. Aufgrund der schwierigen
Gewinnung sowie der geringen zur Verfligung stehenden Menge musste auf die Untersuchung des

Hysterese-, Einschwing- und Langzeitverhaltens verzichtet werden.

Die Untersuchung der messtechnischen Empfindlichkeit der NET-Sensoren erfolgte in Reaktionsge-
falen (Eppendorf-GefaRe). Fiir diese Reaktionsgefalle mit einem Volumen von 1,5 ml wurde eine
Halterung konstruiert, an der auch die SMB-Buchsen fiir die Kontaktierung mit dem Impedanzmess-

gerat befestigt wurden, siehe Abbildung 5-24.

Abbildung 5-24: Halterung fiir Reaktionsgefdfie mit eingebrachten NET-Sensoren im Zellmedium

Zunachst wird eine Suspension des Mediums mit Zellanteil in die ReaktionsgefaRe gegeben und eine
Stunde bei 39°C und 5% CO; inkubiert. Im Anschluss wird im Zellmedium durch Beigabe von Phorbol-
12-myristat-13-acetat (PMA) eine kiinstliche Infektion stimuliert. Ab diesem Zeitpunkt wird die Im-
pedanzmessung mit einer Anregungsspannung von 12 mV gestartet. In folgender Abbildung 5-25 ist
exemplarisch der frequenzabhdngige Zeitverlauf der Impedanzianderung an einem untersuchten

Sensor dargestellt.
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Abbildung 5-25: Zeitverlauf des Frequenzspektrums der Impedanzinderung [IGF 17826]

Uber den Zeitraum von 8 h wurde bei diesem Sensor bei einer Frequenz von 4,34 kHz eine Impe-
danzanderung von ca. 10,8 % ermittelt. Fiir die 15 untersuchten Sensoren betragen die Impedanzan-
derungen nach der Stimulation des Zellmediums im Mittel 9,7 (+ 1,6) % wobei die sensitivste
Messfrequenz bei 4,23 (+ 0,23) kHz liegt.

5.6 Messtechnische Stabilitdt bei mechanischen Beanspruchungen

GemaR den Anforderungen aus Abschnitt 2.2 (vgl. Tabelle 2-1) wurden die textilen Sensoren in den
mechanischen Beanspruchungsszenarien Querdruck, Zug und Biegung untersucht. Aufgrund der ge-
ringen herstellbaren Lange der NET-Sensoren wurden diese nicht untersucht. Jedoch kénnen auf-
grund des zu den pH-Wertsensoren dhnlichen Aufbaus analoge messtechnische Kennwerte
abgeleitet werden. Abweichend zu den impedimetrischen bzw. amperometrischen Messprinzipien
flir pH-Wert- und Lactatsensor wurde fiir diese Untersuchungen eine dquivalente Messmethode ge-
nutzt, die die messtechnischen Stabilitaten hinreichend charakterisiert. So ermaoglicht die Aufzeich-
nung der elektrischen Kapazitdt bei diesen Sensoren eine quantitative Einschatzung lber den

Deformationszustand und somit der messtechnischen Stabilitat.

Die Messwertaufzeichnung der Sensoren erfolgt mittels des Kapazitditsmessgeradts (LC-Meter)
AE20204 der Fa. Ascel Electronic, Deutschland bzw. im Falle der Temperatursensoren mit dem Pra-

zisionsmultimeter 8846A der Fa. Fluke Corperation, USA.

5.6.1 Querdruckbelastung

Bei dem Einsatz der Sensoren unter einem Druckverband mit Driicken bis zu 6,1 kPa wurde ein Ver-
suchsaufbau mit zwei PMMA-Platten gewahlt, zwischen denen die textilen Sensoren in einer defi-

nierten Lange schlaufenartig gelegt wurden. Bei einer Sensorldnge von 10 cm und einem
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Durchmesser von ca. 1 mm betrégt die Projektionsflache 1 cm?. Ein Nenndruck von 6,1 kPa wird bei
einer Querdruckbelastung mit einer Masse von 0,062 kg erreicht, was der Masse der genutzten
PMMA-Platte entspricht. Bei den Untersuchungen wurde auch ein Uberlastfall untersucht, bei dem
zusatzlich ein 500 g Massestick auf die PMMA-Platte gesetzt wurde. Die Messwerte von je 10 Sen-

soren pro Typ wurden in folgenden Lastzustanden aufgenommen:
e Unbelastet: Grundwert des unbelasteten Sensors,
e Belastet: Probenbelastung mit PMMA-Platte (62 g),
e Uberlastfall: Probenbelastung mit PMMA-Platte und Massestiick (562 g) und
e Entlastet: Endwert der Sensoren nach Entnahme aus dem Priifstand.

In Tabelle 5-4 sind die Mittelwerte und Standardabweichungen der aufgenommenen Messwerte als

prozentuale Anderungen bezogen auf den Zustand vor der Querdruckbelastung aufgefiihrt.

Sensortyp Unbelastet Belastet Uberlastfall Entlastet

Temperatursensor | 126,3 (+3,81) Q | <0,01 (x0,003)% | 0,03 (+0,01)% | <0,01 (+0,004) %

Feuchtesensor 12,56 (£ 0,26) pF | 1,21 (x0,17)% 3,09 (+1,35) % 0,07 (£ 0,04) %

pH-Wertsensor | 11,56 (+ 0,19) pF | 1,49 (+0,65) % 3,01 (x1,07)% 0,44 (£ 0,27) %

Lactatsensor 8,45 (+ 0,35) pF 2,78 (£1,05)% | 13,21 (+x5,12)% | 0,95(x0,63) %

Tabelle 5-2: Mittelwerte aufgenommenen Messwerte und Standardabweichungen als prozentuale Anderun-
gen bezogen auf den Zustand vor der Querdruckbelastung

Bei den Temperatursensoren wurde selbst im Uberlastfall nur eine geringe Widerstandsinderung

aufgezeichnet. HingKapaegen reagieren die Sensoren mit kapazitiver Struktur wesentlich empfindli-

cher auf die Querdruckbelastung. Im Vergleich der Sensorkennwerte vor und nach dem Versuch

wurde jedoch im Durchschnitt bei keinem der Sensortypen eine messtechnische Anderung von gro-

Ber als 1 % aufgezeichnet.

5.6.2 Zugbelastung

Die Untersuchungen der Zugbelastung erfolgten an einer Universalprifmaschine Z2.5 der Firma
ZwickRoell GmbH & Co. KG, Deutschland. Die textilen Sensoren mit einer definierten Gesamtldange
von 25 cm wurden mit einer freien Lange von 5 cm unter geringem Klemmdruck in die Zugprifma-

schine eingespannt. Der Versuchsaufbau ist in Abbildung 5-26 dargestellt.
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Abbildung 5-26: Versuchsaufbau zur Untersuchung der Zugbelastung
Die Messwerte von je 10 Sensoren pro Typ wurden in folgenden Lastzustanden aufgenommen:
e Unbelastet: Grundwert des unbelasteten Sensors,
e Nach Einspannung: Probenfixierung durch Prifklemmen,
e Nach Belastung: Zugbelastung mit 1 N und
e Entlastet: Endwert der Sensoren nach Entnahme aus dem Priifstand.

In Tabelle 5-3 sind die Mittelwerte und Standardabweichungen der aufgenommenen Messwerte als

prozentuale Anderungen bezogen auf die effektiven, unbelasteten Bezugslangen aufgefiihrt.

Temperatursensor | 212,45 (£ 5,05) Q 0,15 (x0,04) % 0,16 (£ 0,06) % | 0,04 (+£0,02) %

Feuchtesensor 6,42 (+ 0,17) pF 3,13(+1,15) % 3,66 (+1,09)% | 0,12 (+0,04) %

pH-Wertsensor | 6,14 (+0,22) pF 2,56 (+0,81) % 3,04 (+0,98) % | 0,21 (+0,08) %

Lactatsensor 4,32 (+0,24) pF 4,54 (+2,05) % 7,21 (£3,12)% | 0,54 (£0,15) %

Tabelle 5-3: Mittelwerte und Standardabweichungen der aufgenommenen Messwerte als prozentuale Ande-
rungen bezogen auf den Zustand vor der Zugbelastung

Bei allen vier untersuchten Sensortypen wurde ein groRer Einfluss der Probeneinspannung auf den

Messwert aufgezeichnet. Die anschlielende Belastung hatte einzig beim Lactatsensor einen dhnlich

groBen Einfluss auf den aufgezeichneten Messwert. Im entlasteten Zustand der Sensortypen eine

messtechnische Anderung von gréRer als 1 % aufgezeichnet.
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5.6.3 Biegebelastung

Fiir die Untersuchung der messtechnischen Stabilitdt der Sensoren bei Biegebelastungen wurde ein
unikaler Prifstand konstruiert, mit dem die geforderten maximalen Biegewinkel von 180° bei mini-
malen Biegeradien von 2 cm realisiert werden. Wie in Abbildung 5-27 dargestellt, werden die Garne
in eine fixe und eine bewegliche Halterung gespannt. Die bewegliche Halterung ist Gber zwei Kegel-
rader mit einem Koppelgetriebe verbunden, was wiederum durch einen Gleichstrommotor ange-

trieben wird. Mit dem Priifstand kénnen bis zu neun textile Sensoren gleichzeitig untersucht werden.

4

Abbildung 5-27: Priifstand zur Untersuchung der Biegebelastung

Je Sensortyp wurden zehn Sensoren von der Mittelstellung jeweils 90° nach beiden Richtungen aus-
gelenkt. Die Untersuchungen erfolgten liber den Zeitraum von 10 Minuten, was ca. 300 Lastspielen

entspricht. Die Messwerte wurden in folgenden Lastzustanden aufgenommen:

e Unbelastet: Grundwert des unbelasteten Sensors,
e Nach Einspannung: Probenfixierung durch Schraubklemmen,
e Nach Belastung: Dauer von 300 Lastspielen und

e Entlastet: Endwert der Sensoren nach Entnahme aus dem Priifstand.

In Tabelle 5-4 sind die Mittelwerte der aufgenommenen Messwerte als prozentuale Anderungen

bezogen auf den Zustand vor der Biegebelastung aufgefiihrt.

Einzig bei den pH-Wertsensoren wurde nach der Einspannung eine starke Erhohung der elektrischen
Kapazitat festgestellt, die sich nach der Belastung nur geringfligig erhéhte. Im Vergleich der Sensor-
kennwerte vor und nach dem Versuch wurde jedoch bei keinem der Sensortypen eine messtechni-

sche Anderung von gréRer als 1 % aufgezeichnet.
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Sensortyp Unbelastet Nach Einspannung | Nach Belastung Entlastet
Temperatursensor 221,28 Q 0,03 % 0,07 % 0,04 %
Feuchtesensor 13,43 pF 0,28 % 0,58 % 0,13 %
pH-Wertsensor 11,42 pF 7,92 % 8,02 % 0,57 %
Lactatsensor 14,91 pF 0,21 % 0,35% 0,15%

Tabelle 5-4: Einfluss der Biegebelastung auf die Sensorstabilitdt

5.7 Untersuchung der Selektivitat

Bei der Untersuchung der Selektivitat wurden die entwickelten Sensoren einzeln mit wundmilieu-
spezifischen Parametern untersucht. Fir die Bestimmung der Selektivitdt gegeniiber der Temperatur
und Feuchte wurden die Proben im Klimaschrank vermessen. Die Querempfindlichkeiten gegeniiber
Lactat und pH-Wert erfolgte durch Zugabe der entsprechenden Losungen mit, in den folgenden Ta-
bellen, spezifizierten Analytmengen. Eine Selektivitatsuntersuchung des NET-Sensors sowie auch die
Selektivitat der weiteren entwickelten Sensoren gegeniber der NETs wurden nicht durchgefiihrt, da

das benétigte Humanserum nicht in derartig groen Mengen zur Verfligung gestellt werden konnte.
Temperatursensor

In Tabelle 5-5 ist die Selektivitdt der Temperatursensoren dargestellt. Die Temperatursensoren wei-
sen geringe Querempfindlichkeit und somit hohe Selektivitat auf und bendtigen keine messtechni-

sche Kompensationsschaltung.

Parameter Feuchte pH-Wert Lactatwert
Untersuchter Bereich 22,5...94,6% r.F. 4..10 2...15 mmol/I
AR [%)] 0,71 1,53 1,02
Tabelle 5-5: Selektivitét der Temperatursensoren
Feuchtesensor

Die Ergebnisse der Selektivitatsuntersuchungen der Feuchtesensoren sind in Tabelle 5-6 dargestellt.

Parameter Temperatur pH-Wert Lactatwert
Untersuchter Bereich 22...40°C 4..10 2...15 mmol/I
AC [%] 8,3 -14,32 18,43

Tabelle 5-6: Selektivitit der Feuchtesensoren
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Der Einfluss der Temperatur auf die Feuchte und deren mathematische Beschreibung sind seit lan-
gem bekannt und kénnen durch eine Ausgleichsschaltung kompensiert werden [Malmberg et al.,
1956; Sousa et al., 2017]. Der Einfluss des pH- und Lactatwerts auf die Feuchtesensoren im Auftropf-
versuch (vgl. Kap. 5.4.2) ist sehr hoch. Dieser Einfluss kann jedoch auch dem Versuchsaufbau ge-
schuldet sein, bei dem die aufgetropfte Analytmengen geringfligig variierten und somit das

Messergebnis negativ beeinflusste (vgl. Abschnitt 5.2.5).

pH-Wertsensor

Die ermittelte Querempfindlichkeit der pH-Wertsensoren ist in Tabelle Tabelle 5-7 dargestellt:

Parameter Temperatur Feuchte Lactatwert
Untersuchter Bereich 22°C...40°C 22,5..94,6%r.F. 2...15 mmol/I
AC [%] 0,8 21,2 38,7

Tabelle 5-7: Selektivitdt der pH-Wertsensoren

Die Abweichung durch die Temperaturdnderung ist geringfiigig. Anderungen der Feuchte und Lactat-
werte beeinflussen die aufgenommene Impedanz jedoch in erheblichen MaRe. Eine Kompensation
dieser Storeinflisse durch entsprechende Kalibrierung bedarf intensiver und umfangreicher Erfor-

schung.
Lactat

In Tabelle 5-8 ist die Selektivitat der Lactat-Sensoren dargestellt.

Parameter Temperatur Feuchte pH
Untersuchter Bereich 22°C...40°C 22,5...94,6% r.F. 4..10
AC [%] 0,5 20,7 23,5

Tabelle 5-8: Selektivitit der Lactatsensoren

Die Temperatur beeinflusst die Lactatsensoren nur unerheblich, hingegen ist der Einfluss durch die
Feuchte wie auch den pH-Wert signifikant. Ersteres wurde bereits in Abschnitt 5.4.5 betrachtet, letz-
teres kann mit der Anwesenheit von Salzen bzw. Sduren erkldrt werden, die an der katalytischen
Arbeitselektrode des Lactatsensors abgebaut werden. Dies ist ein weiterer, groBer Forschungsge-

genstand, wobei jedoch geeignete Schutzmembrane diesen Quereinfluss abschwachen kénnten.

5.8 Biokompatibilitdtsuntersuchungen

Die Untersuchungen zur Biokompatibilitdat (Zytotoxizitatstests) wurden Zentrum fir Translationale

Knochen-, Gelenk- und Weichgewebeforschung (TFO) der Medizinischen Fakultdt der TU Dresden
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durchgefiihrt. Anstelle der kompletten Sensoren wurden die Einzelkomponenten untersucht, um im
Falle einer Zytotoxizitat das entsprechende Material eindeutig identifizieren zu kdnnen. Die Drahte
sowie Garne wurden fiir die Untersuchung auf eine Lange von 1 cm gekirzt und mit y-Strahlung,

Ethanol oder Autoklav sterilisiert. Je Material wurden drei Proben genutzt.

Bei den Untersuchungen wurde Zellkulturmedium, bestehend aus Dulbecco's Modified Eagle's Me-
dium (DMEM), 10% fotales Kalberserum (FCS), 100 U/ml Penicillin und 100 pg/ml Streptomycin, so-

wie primare humane dermale Fibroblast-Zellen (NHDF) von der Fa. Promocell, Deutschland genutzt.

Die Proben wurden in 800 ul Zellkulturmedium eingelegt. Nach 24 h und im weiteren Verlauf zwei-
mal wochentlich wurde das kontaminierte Zellkulturmedium extrahiert und im Anschluss zu den Zel-
len gegeben. Als Kontrolle wurde ein Zellkulturmedium genutzt, das nicht in Kontakt zu den
Materialien gebracht wurde. Nach 1, 7, 14 und 21 Tagen wurden Zellproben aus beiden Zellkultur-

medien zur Analyse der Zellzahl entnommen und verglichen.

Zur Einschatzung der Zytotoxizitat erfolgte eine Zellzahlbestimmung durch Untersuchung der Aktivi-
tat der Lactatdehydrogenase (LDH). In folgender Tabelle 5-9 ist die Proliferation (Zellwachstum) der
NHDF-Zellen als prozentualer Wert im Vergleich zum Kontrollmedium sowie das entsprechende zy-

totoxische Verhalten angegeben.

Sensortyp Probenmaterial Tag1 Tag7 Tag 14 Tag 21
Temperatur Edelstahldraht 83,28 92,46 97,19 91,25
Temperatur Parylen 92,40 133,96 83,35 91,70

Feuchte CV-Garn 85,60 104,02 105,53 91,51

Feuchte/pH/NET Ti-Draht 86,63 129,36 90,43 87,38

pH/Lactat CHS-Garn 90,51 132,15 91,80 82,05

pH Titandraht mit vernetztem CHS | 110,67 98,52 96,17 95,65

Lactat Beschichteter Au-Draht 91,16 140,72 112,38 103,21

Lactat Ag/AgCl-Draht 83,81 139,99 64,72 66,14

NET Kollagen-CMC 86,86 90,74 94,87 96,20
Einschatzung der Zytotoxizitat: Proliferierend Nicht zytotoxisch Moderat Zytotoxisch

Tabelle 5-9:Prozentuale Proliferation von NHDF im Vergleich zum Kontrollmedium mit quantitativer und qua-
litativer Einschdtzung der Zytotoxizitdt

Bei keiner der Proben wurde eine starke Zytotoxizitat (Zellproliferation < 60% der Referenz) festge-

stellt. Die Proben des Ag/AgCl wiesen eine moderate Zytotoxizitdt zum Zeitpunkt d14 und d21 auf.
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5.9 Ergebnisdiskussion

In diesem Kapitel wurden die entwickelten textilen Sensoren zur Messung von Temperatur, Feuchte,
pH-Wert, Lactat und NET-Konzentration umfangreich messtechnisch untersucht. Bei den Sensoren
zur Messung der Temperatur, Feuchte und dem Lactatwert wurden messtechnische Empfindlichkei-
ten, Hysterese- und Langzeitmessverhalten nachgewiesen, die die Nutzung im humanphysiologi-
schen Bereich zulassen. Fiir die pH-Wert- und NET-Sensoren existiert weiterer Forschungsbedarf,
wobei dies bei den textilen pH-Wertsensoren insbesondere eine umfangreichere Charakterisierung
und Analyse der Sensoren, bei den NET-Sensoren eine genauere Analyse der biochemischen Zusam-
menhange betrifft. Hohere Messgenauigkeiten konnten durch eine weitere Miniaturisierung der
Sensorkonstruktion erreicht werden, wobei hierfiir spezielle Flechtmaschinen fir Medizinprodukte

verwendet werden miissten, die in dieser Arbeit nicht zur Verfligung standen.

Alle Sensoren verfligen liber gute (pH-Wert, Lactat) bzw. sehr gute (Temperatur, Feuchte) messtech-
nische Stabilitdten bei mechanischen Beanspruchungen bei Querdruck-, Zug- und Biegebelastungen.

Nach entsprechender mechanischer Belastung wies kein Sensor einen Messdrift von > 1% auf.

Die Querempfindlichkeit der Sensoren auf Fremdanalyte ist im Fall der Temperatur- und Feuchte-
sensoren sehr gering bzw. hinreichend durch Kompensationsschaltungen ausgleichbar. Bei den pH-
Wert- sowie Lactatsensoren sind noch nahere Betrachtungen sowie auch bspw. die Nutzung von
Membranstrukturen notwendig, um die Querempfindlichkeit zu verbessern. Fiir den Lactatsensor
wird diesbeziglich eine fir H,0, permeable Membranschicht auf der AE benétigt, die eine erhohte
Selektivitat gegenliber Fremdenzymen ermdglicht. Nach einer Materialrecherche ist das I6sliche Po-
lymer p-Phenylendiamin (PPD) potentiell aussichtsreich, wobei elektrochemische Methoden zur
Aufbringung an die Drahtstrukturen fiir die vorliegenden Au-Ag-Drihte eine vertiefte Untersuchung

bendtigten wiirde.

Die entwickelten Sensoren kdnnen gemaR der Zytotoxizitatsuntersuchung als biokompatibel einge-
schatzt werden. Allein bei zwei Materialien des Lactatsensors wurde eine moderate Zytotoxizitat

festgestellt.
Lactatkonzentration und Lactatmenge

Ein wichtiger Aspekt fiir die Ermittlung des Lactats ist der Zusammenhang zwischen dem Lactatwert
(entspricht der relativen Lactatkonzentration) und dem Lactatgehalt (entspricht der absoluten
Lactatmenge). Der medizinisch relevante Parameter ist der Lactatwert. Dieser Relativwert entspricht
einer Menge Lactat je Volumen (mmol/l). Die enzymatischen Sensoren hingegen basieren auf dem
Abbau der absoluten Lactatmenge (1 Unit Lactatoxidase setzt 1 umol Lactat pro Minute um), unab-

hédngig vom vorhandenen Volumen. Bei zu groflen Messvolumina kann die absolute Lactatmenge bei
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héheren Lactatkonzentration die maximal mégliche Abbaurate (ibersteigen, so dass eine Ubersatti-
gung vorliegt, wobei das Sensorsignal nicht den wahren Lactatwert widerspiegelt. Aus diesem Grund
wurden die beiden Untersuchungsvarianten des Eintauchens und des Auftropfens genutzt. Es kann
mit dem Eintauchen eine sehr genaue Einstellung des Lactatwerts im Analyt erreicht werden, was
die Ermittlung der Sensitivitat der entwickelten textilen Sensoren bei geringen Konzentrationen er-
moglicht. Bei der Untersuchungsvariante des Auftropfens wird hingegen eine realitdtsnahere Menge
an Messanalyt zur Sensorbenetzung genutzt. Eine Ubersattigung des Lactats kann vermieden und
auch hohe Lactatkonzentrationen betrachtet werden. Allein durch eine gezielte Zufiihrung mit ei-
nem konstanten Volumenstrom kdnnte eine Differenzierung der Lactatkonzentration im Vergleich

zur Lactatmenge erzielt werden, was als weiterer Forschungsgegenstand betrachtet werden sollte.
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6 Konzeptentwicklung zur allgemeingiiltigen Auslegung und Anwen-
dung textilbasierter Bio-Sensorsysteme

Abgeleitet aus den bisherigen Erkenntnissen werden in diesem Kapitel Konzepte entwickelt, die als
Leitlinien fir die allgemeingultige Auslegung und Anwendung textilbasierter Bio-Sensorsysteme gilt.
Dies betrifft die Konzeption und Herstellung der Sensoren sowie deren textiltechnische Integration
und Verschaltung zu Sensornetzwerken, was auch die Vernetzung und Verkniipfung der Sensoren
untereinander sowie deren Kalibrierung umfasst. In diesem Kapitel wird zudem auch die Entwicklung
von Multifunktionssensoren diskutiert, mit denen mehrere Messfunktionen in einem Sensor reali-
siert werden. Abschlieend werden ausgesuchte Demonstratoren der Sensornetzwerke vorgestellt,

die im Zuge dieser Arbeit entwickelt wurden.

6.1 Auslegungshinweise zur Herstellung der Sensoren

Unabhadngig vom Sensortyp sollten die primaren sensorischen Funktionen der Sensitivitat, der Se-
lektivitat und der Stabilitat bei der Konzeption und Umsetzung der Sensoren im Vordergrund stehen
[Jaeger et al., 2018]. Fir die Anwendung als textiltechnisch integrierbare Sensorik ist ferner die Mi-
niaturisierung der Sensoren wichtig, da diese, wie in vorangegangenen Kapiteln gezeigt, gleichsam

auch die Sensitivitat positiv beeinflusst.

Bei Sensoren mit resistivem Wirkmechanismus zur Temperaturmessung kénnen aufgrund des di-
rekten physikalischen Zusammenhangs der MessgroRe mit dem aufgenommenen Sensorsignal sehr
prazise Messungen durchgefiihrt werden. Hierbei sollte auf hochohmige Drahte mit moglichst ge-
ringem Durchmesser zurlickgegriffen werden, was auch im spateren Unterpunkt ,Miniaturisie-

rung‘ noch ndher herausgestellt wird.

Beziiglich der Sensorstabilitdt ist bei resistiven Sensoren eine Abschirmung vor Quereinfliissen er-
forderlich, da der elektrische Widerstand des Sensormaterials in leitfahigen Milieus durch Quer-
schluss, also ungewollten Verbindungen des Messstromkreises zu Fremdstromkreisen, signifikant
verringert werden kann. Dieser unerwiinschte Effekt kann bereits durch den Einsatz von Lackdrdhten
mit einer Isolationsschicht von wenigen Mikrometern beseitigt werden [Zach, 2015]. Mechanische
Quereinfliisse, die die geometrische Gestalt des resistiven Leiters und damit des Signals verandern,
kdnnen durch eine flechttechnische Einarbeitung mit moglichst hoher Flechtdichte minimiert wer-
den. Durch die helixartige Einarbeitung des resistiven Leiters kdnnen Zug- und Druckbelastungen

strukturelastisch vom Geflecht aufgenommen werden (vgl. Abschnitt 5.6). Bei den entwickelten
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Temperatursensoren wurden Flechtdichten von rund 20 Flechten/cm als idealer Kompromiss ermit-

telt, da eine zu hohe Flechtdichte wiederum einen sehr voluminésen Sensoraufbau nach sich zieht.

Bei den Sensoren mit kapazitivem bzw. impedimetrischen Wirkmechanismus (Feuchte, pH-Wert,
NET-Konzentration) besteht ein direkter Zusammenhang zwischen Sensitivitdt und den geometri-
schen Eigenschaften, weshalb eine kompakte Sensorkonstruktion genutzt werden sollte. Anhand ei-
nes konkreten Beispiels fiir kapazitive Sensoren fiir die Feuchtemessung soll dies im Folgenden kurz
dargelegt werden. In mathematischer Ableitung aus Gleichung (3-21) korreliert die elektrische Ka-

pazitat, als LeitgroRe fir die Messfunktion, wie folgt mit den Radien der Elektrodenschichten:

1
€~ —ry (61

In (Rl)

Darin bedeuten:
C Elektrische Kapazitat
Ri: Radius der Innenelektrode
R>: Radius der AuRenelektrode

Die Differenz der Radien von Aufien- und Innenelektrode (R> und R:) entspricht dabei der Dicke d

der Dielektrikumsschicht:

d = RZ - R1 (6_2)

Da, wie in Abschnitt 3.5.2 dargelegt, die elektrische Kapazitit proportional mit dem Uberdeckungs-
grad korreliert, sollte die duBere Elektrodenschicht dicht geflochten, jedoch nicht komplett geschlos-
sen sein, um eine Zuganglichkeit der sensitiven Dielektrikumsschicht zum Analyt zu gewahrleisten.
Der Uberdeckungsgrad kann tiber die Variation der Flechtdichte sehr genau eingestellt werden. Der
errechnete Uberdeckungsgrad des in Abbildung 6-1 dargestellten kapazitiven Sensors betrigt rund
71 %.

Abbildung 6-1: Kapazitver Sensor mit einem errechneten Uberdeckungsgrad von 0,706

Fir die Konzeption von Lactat-Sensoren sowie auch anderer biochemischer amperometrischer Sen-
soren, zum Beispiel zur Messung von Glukose und gleichermalien potentiometrischer Sensoren, be-

stimmen primar die bendtigten Materialien bzw. komplexen Materialkombinationen die Gestaltung.
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In diesem Fall stellen insbesondere die funktionellen Schichten auf den textilen Faden oder Draht-
materialien eine mogliche strukturelle Schwachstelle dar, da diese wahrend des Verarbeitungspro-
zesses beschadigt oder sogar komplett zerstért werden kdnnen. Aus diesem Grund sollte bei der
Verarbeitung derartig funktionalisierter Fadenmaterialien eine Fadenzugkraft von unter 50 cN ge-

nutzt werden.

Die Einzelelektroden (Arbeits-, Referenz- und Gegenelektrode) sollten mit Abstanden von <1 mm,
jedoch keinesfalls beriihrend angeordnet werden. Bei enzymatischen Wirkmechanismen sollte die
Auslegung des Sensors gemal den Anteilen der funktionellen Gruppen erfolgen, da diese den men-
genbezogenen Umsatz in die detektierbaren Spaltprodukte, und somit die gesamte Messfahigkeit
malgeblich bestimmen. In den Versuchen der Lactatmessung mit dem Enzym LOx hat sich der Ein-
satz von bereits 10 Enzymeinheiten pro Sensor als ausreichend erwiesen, die auf eine funktionelle

Lange von ca. 20 mm aufgebracht wurden.

Die Bestrebung zur Miniaturisierung ist mit den textil- bzw. werkstofftechnischen Grenzen der Ver-
arbeitung sehr dlinner Elektroden in Einklang zu bringen. Derzeitige Feindraht-Flechtmaschinen sind
in der Lage, Stahl- bzw. Kupferdrahte mit einem Durchmesser von 11 um bzw. 14 um zu verarbeiten
[Steeger, 2020]. Diese Nominal-Werte fir bspw. geflochtene Stents kdnnen jedoch nur unter Ver-
wendung gleichartiger Materialien im Flechtprozess (alle Flechtfaden liegen als glatte und somit frik-
tionsarme Drahte vor), begrenzter Maschinengeschwindigkeiten sowie geringer Fadenspannungen
fiir offene Geflechte angewandt werden. Eine realistischere Einschatzung der verarbeitbaren Mate-
rialien sind Drahtdurchmesser von 20 um bzw. 30 um (Stahl bzw. Kupfer). Aquivalent dazu wurde im
Kontext dieser Arbeit ermittelt, dass textile Garne feinheitsbezogene Festigkeiten von mindestens
10 cN/tex und Feinheiten von mindestens 150 dtex aufweisen mussen. Fir die textile Weiterverar-
beitung (bspw. durch Stricken) sollte die Gesamtdurchmesser der geflochtenen Sensoren nicht mehr
als 1 mm betragen, bzw. im Falle der maschengerechten Einarbeitung dem Nadelgassenabstand an-

gepasst werden.

6.2 Kalibrierung, Justierung und Messwertabgleich

Eine Kalibrierung beschreibt die Feststellung der Abweichung des Anzeigewertes zu dem Normal-
(Real-)wert des Messgegenstandes bzw. zu den Referenzwerten anderer Messgerate. Die Anpassung
dieses Anzeigewertes wird als Justieren bezeichnet. Eine Kalibrierung sollte mit moglichst prazisen
Referenzmessgeraten und kurzen Messketten erfolgen, um Quereinfliisse zu minimieren. Das Justie-
ren kann bei allen hier entwickelten Sensoren digital erfolgen, da das aufgenommene resistive, ka-
pazitive oder amperometrische Sensorsignal durch einen Analog-Digital-Wandler (A/D-Wandler) in
ein digitales Datensignal umgeformt und bei der Datenausgabe mit einer beliebigen Skala gekoppelt

wird. Der Messwertabgleich bezieht sich auf die Messdatenabhangigkeit der Sensoren zueinander
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bzw. die Abhangigkeit der Messdaten zu bekannten Quereinflissen (Abschnitt 5.7). Allgemein wei-
sen die in dieser Arbeit entwickelten textilen Sensoren aufgrund des Einsatzes von zugfesten Struk-
turmaterialien wie PA oder PES sowie des kompakten Aufbaus eine hinreichende Stabilitat
gegenliber mechanischen Quereinfliissen auf, was sowohl Zug-, Druck- als auch Biegebelastungen
betrifft.

Beim Temperatursensor ist die Kalibrierung durch Verwendung eines Flissigkeitsthermometers in
einem Wasserbad durchzufiihren, womit ein stabiles Temperaturmilieu vorliegt, in dem ein Refe-
renzverfahren mit physikalisch direktem Zusammenhang eine prazise Parameterbestimmung er-
laubt [EN I1SO 80601-2-56]. Durch die entwickelten stabilen Isolationsschichten und die strukturelle
Einarbeitung der Messdrahte in ein Geflecht kdnnen chemische Quereinfliisse minimiert werden,

was in Abschnitt 5.6 nachgewiesen werden konnte.

Die Kalibrierung des Feuchtesensors sollte in einem Exsikkator in verschiedenen Luftfeuchtemilieus
bis hin zur kompletten Sattigung durchgefiihrt werden. Mit einer direkten Befeuchtung bzw. Benet-
zung des Sensors mit definierten Wassermengen konnte nur eine ungeniigende Reproduzierbarkeit
der Ergebnisse erreicht werden (vgl. Abschnitt 5.2.5). Ein Messwertabgleich bezliglich der Tempera-
tur sollte in der Justierung bedacht werden, wobei diese thermodynamischen Zusammenhange hin-
reichend bekannt sind [Light et al., 2005]. Weitere Quereinfllisse wie beispielsweise pH-Wert und
Lactatgehalt sollten als weiterer Forschungsgegenstand betrachtet werden, da diese Parameter die

Permittivitat von Wasser und somit den gemessenen Feuchtewert beeinflussen.

Bei dem entwickelten pH-Wertsensor sollte vor der Kalibrierung eine Konditionierung in den maxi-
mal zu erwartenden Grenzen des Messbereichs durchgefiihrt werden. Die Konditionierung fiir den
hier entwickelten pH-Wertsensor auf Chitosan-Hydrogelbasis findet zwischen pH 3,5 und pH 10,5
statt, da in starkeren sauren bzw. basischen Milieus eine Auflésung des vernetzten Polymers auftre-
ten kann. Die Kalibrierung kann im Anschluss an das Auswaschen der Konditionierungsldsungen mit
einem Impedanzmessgerat durchgefiihrt werden. Die Festlegung des sensitiven Frequenzbereichs
ist hierbei stark von der Sensorgeometrie, jedoch auch der Trassierung des Sensors auf dem Trager-
material abhangig. Bei den, in dieser Arbeit entwickelten, Sensoren auf kapazitiver Basis ist der sen-
sitive Frequenzbereich unterhalb von 100 kHz, da bei hoheren Frequenzbereichen der induktive
Anteil der Impedanz Uberwiegt. Aufgrund des komplexen Zusammenhangs der physikalischen und
chemischen Einflussparameter, insbesondere im Wundmilieu, sind die Quereinfliisse des Messwerts

zu anderen Parametern ein weiterer Forschungsgegenstand fiir zuklinftige Arbeiten.

Fir den amperometrischen Lactatsensor ist sowohl eine enzymfreie Kalibrierung in Milieus mit un-
terschiedlichen H,0,-Konzentrationen, als auch eine Kalibrierung des Sensors mit Enzym vorteilhaft.
Erstere sollte vor allem bei einer Neuentwicklung oder Anpassungen des Gesamtsystems verwendet
werden, da die zeitlich eingeschrankte Enzymaktivitat fir derartige Untersuchungen ein hemmender

Faktor ist. Fur die finalen Versionen der hergestellten Sensoren ist jedoch eine Kalibrierung mit den,
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mit Enzymen funktionalisierten, Arbeitselektroden bzw. den Enzymen auf dem Chitosanfilament un-
abdingbar. Die Kalibrierung ist in einem wassrigen Milieu unter Zugabe von Lactat durchzufiihren,
wobei eine mindestens halbstiindige Konditionierung in neutralem Milieu erforderlich ist. Fir den
Messwertabgleich sind die Abhdngigkeiten des Lactatwerts von sowohl der Temperatur (Enzymakti-
vitat) als auch dem pH-Wert zu berlicksichtigen. Diese Zusammenhange sind in den bekannten
Schwellenwertmodellen (vgl. 2.1.6) dargelegt. Die genauen Abhangigkeiten weiterer Parameter, ins-
besondere unter der Berlicksichtigung auf die Enzymaktivitat des Sensors, sind ein weiterer For-

schungsgegenstand.

Die Kalibrierung des NET-Sensors ist sowohl hinsichtlich des Messmilieus (definiertes Zellkulturme-
dium) als auch einer Referenzierung dullerst schwierig. Bisher ist kein verlassliches Referenzmess-
verfahren etabliert. Mit Hilfe eines Mikroskops kann eine Zahlung der stimulierten Zellen in einer
Petrischale erfolgen, wobei parallel gleichartiges Zellmedium zur Kalibrierung der Sensoren in bspw.
in Eppendorf-GefaRen gegeben wird. Da dieses Zellmedium, insbesondere im stimulierten Zustand,
jedoch diverse, teilweise noch komplett unbekannte bzw. noch nicht charakterisierte Eigenschaften
bezlglich Temperatur, Feuchte, pH-Wert, etc. aufweist, sind derzeit nur qualitative Kalibrierungen

und Messwertabgleiche moglich.

6.3 Auslegungshinweise zur textiltechnischen Integration der Sensoren und Sen-
sornetzwerke

Ein grofRer Vorteil der entwickelten textilen Sensoren ist das vergleichsweise unkomplizierte Verar-
beitungs- bzw. Einarbeitungsverhalten durch klassische textile Prozesse wie dem Sticken, Weben,
Stricken oder Wirken. Unabhangig vom Sensortyp weisen die textilen Sensoren den typischen Cha-
rakter eines Flechtgarns auf, sind in den ermittelten Grenzen ondulier- und dehnbar (Knickradius
2 cm, Knickwinkel 180°) und besitzen eine ausreichende Zugkraft von tber 300 cN fir die textile
Einarbeitung (vgl. Abschnitt 5.6). In diesem Unterkapitel werden allgemeine sowie, entsprechend
der textilen Prozessen, spezielle Auslegungshinweise gegeben. AbschlieRend wird eine Ubersicht der

textilen Prozesse fir die direkte sowie indirekte Integration gegeben.

Allgemein sollte die textiltechnische Integration der Sensoren mdéglichst schonend passieren. Fiir die
Zufiihrung sollten die textilen Sensoren tangential von der Spule abgezogen werden, da ein Uber-
kopf-Abzug eine erhdhte Kringelneigung hervorruft. Aufgrund der vorhandenen Elektrodendrahte
im Geflecht kann ein Einkringeln sowohl bei der Fadenleitung (bspw. Fiihrung in Osen oder Hiilsen),
als auch im textilen Flachengebilde unerwiinschte mechanische (Reib-)Effekte hervorrufen sowie

Funktionsbeeintrachtigungen der Sensoren nach sich ziehen.

In den umfangreichen Untersuchungen, insbesondere an Flachstrickmaschinen, wurde ein passiver

Fadenabzug anstelle einer aktiven Zuflihrung (Fournisseur) genutzt. Da die textilen Sensoren mog-
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lichst zugentlastet in der Tragerstruktur vorliegen sollten und ihnen auch primar keine strukturme-
chanische Bedeutung beim Gebrauch beikommt, sollte die Fadenfiihrung mit geringsten Spannungs-
einstellungen der Fadenleitorgane von unter 100 cN (Fadenbremse, Fadenriickholeinrichtungen)
bzw. auch der Strukturfaden (Oberfadenspannung bei TFP) erfolgen. Auf Knotenwéachter kann auf-

grund der Homogenitat der geflochtenen Sensoroberflache verzichtet werden.

Der Einsatz zusatzlicher Fadenleitorgane sollte nach Mdéglichkeit vermieden werden, bzw. bei diesen
dann auf ausreichende Radien (entsprechend der Anforderungen groRRer als 2 cm) bzw. eine ausrei-
chende Osen- sowie HiilsengréRe (je nach Sensortyp Durchmesser von 1...2 mm) geachtet werden.

Fadenleitorgane aus Keramik oder Kunststoff sind metallischen Leitorganen vorzuziehen.

Bei TFP-Stickmaschinen ist fiir die Integration bzw. Applikation der Sensoren eine ausreichende
Stichbreite zu bericksichtigen, um ein Anstechen der Sensoren zu vermeiden. In den durchgefiihrten
Untersuchungen wurden Stichbreiten von 9 mm sowie Pantografen-Hibe von 3,5 mm bei Stickgriin-
den geringer Materialdehnbarkeit (PES-Gewirke) und bis zu 4,5 mm bei Stickgrinden mit hoher Ma-
terialdehnbarkeit (Geplottete Silikongitter) genutzt. Die Stichweiten kdnnen vergleichsweise groR
(Uber 8 mm) gewahlt werden, wobei an Umlenkstellen geringere Stichweiten von ca. 3 mm gewahlt
werden sollten, um die Musterkontur zu gewahrleisten. Die Stoffdriickerh6he sollte manuell so ein-

gestellt werden, dass eine mechanische Deformation der Sensoren vermieden wird.

Fiir die schonende Einarbeitung sollten Strickmaschinen entsprechend liber geeignete Maschinen-
feinheiten verfligen. Dies betrifft einerseits die Nadelteilung (E10 oder grober) und andererseits ei-
nem ausreichenden Abstand der Nadelbetten. Fir die Herstellung textiler Taschen mit
Sensornetzwerken sollte der Nadelbettenabstand mindestens 5 mm betragen. Gemaf der Forde-
rung einer offenen Grundstruktur sind sowohl bei der direkten maschengerechten Einbindung der
textilen Sensoren als auch bei der Herstellung textiler Taschen fiir die Integration von Sensornetz-
werken RL-Bindungen zu verwenden. In den durchgefiihrten Untersuchungen konnten zwar keine
negativen Effekte hinsichtlich der Nutzung gezahnter Abzugswalzen erfasst werden, jedoch sei die

Nutzung gummierter Abzugswalzen zu bevorzugen.

Beziiglich der Webmaschinentechnik kann aus den in Kap. 4.2.3 genannten Griinden nur auf die
Herstellung von textilen Taschen zur Integration von Sensornetzwerken eingegangen werden. Durch
Verwendung der Atlasfiletbindung kann ein angemessener Kompromiss zwischen einerseits offenen
Flachengebildestruktur und andererseits einer ausreichenden Verschiebestabilitat erreicht werden.
Fiir die webtechnische Herstellung ist ein entsprechend groBer Abstand zwischen Webblatt und
Brustbaum nétig, um das bspw. aufgestickte Sensornetzwerk schonungsarm in die textile Tasche zu
integrieren, da dieses moglichst glatt (undrapiert) kettbaumseitig in die noch offene Tasche gegeben
wird. Bezliglich des Abzugs ist auf eine geringe Pressung durch die Abzugswalzen zu achten. Falls
keine Anpassung des Walzendruckes bzw. Walzenabstandes moglich ist, sollten zumindest weiche

Walzengarnituren verwendet werden.
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Die Einarbeitung durch die Wirkmaschinentechnik wurde in der Arbeit nur in begrenztem MaRe
untersucht, da Schusseintragssysteme fiir diese Technologie noch Entwicklungsgegenstand sind und
fir die maschengerechte Integration der textilbasierten Sensoren noch weiter angepasst werden
miussen. Perspektivisch sollte auch hier moglichst grofle Legeradien der Sensorgarne im Gewirk ge-

achtet werden.

In folgender Tabelle 6-1 sind die untersuchten textiltechnischen Integrationsmoglichkeiten darge-
stellt sowie die hauptsachlichen Vorteile und Nachteile dieser Typen dargestellt. Moderne Web- bzw.
Wirktechniken wiirden auch die direkte bzw. Taschenintegration ermaoglichen, wurden aber in der
vorliegenden Arbeit dahingehend nicht vollumfanglich untersucht. Der Begriff Flexibilitat bezeichnet
in diesem Zusammenhang die Fahigkeit, unterschiedliche Tragermaterialien bzw. auch Kontaktie-

rungsmoglichkeiten verarbeiten zu kdnnen.

TFP-Sticktechnik Stricktechnik Webtechnik Wirktechnik

Direkte Integration | *Musterung 0 Musterung et - Musterung

bzw. Applikation - Produktivitat + Produktivitat o Produktivitat
untersucht
der Sensoren

+ Flexibilitat - Flexibilitat - Flexibilitat
. o Musterung o Musterung
Integration von . .
Nicht A e Nicht
Sensornetzwerken . + Produktivitat + Produktivitat
in textile Tasch moglich untersucht
In textile Taschen o Flexibilitat - Flexibilitat

Tabelle 6-1: Ubersicht der textiltechnischen Integrationsméglichkeiten

Fir die Auswahl eines geeigneten textilen Verfahrens gemiR der Ubersicht in Tabelle 6-1 sollte im-
mer der konkrete Anwendungsfall berticksichtigt werden. Hierzu zdhlen bspw. Anzahl und Lange der
einzusetzenden Sensoren, sowie auch Art des Tragermaterials. Allgemein ist die TFP-Sticktechnik als
flexibelstes Verfahren zur direkten Integration von Sensoren bzw. der Herstellung eines Sensornetz-
werks auf einer textilen Tragerschicht am besten geeignet. Die Stricktechnik ist das produktivere
Verfahren zur Integration von Sensornetzwerken, bei der auch die Maoglichkeit besteht, zusatzliche

Funktionsschichten, bspw. zur Wundfliissigkeitsabsorption, in eine textile Tasche einzubringen.

6.4 Verkniipfung und Vernetzung der Einzelsensoren

Eine besondere Herausforderung fir die Anwendung der textilbasierten Sensoren in einem Sensor-
netzwerk ist deren Kontaktierung und das Verschalten der Sensoren zu Sensornetzwerken. In Ab-
schnitt 2.9.1 wurden die Lo6t- wie auch die Klemmverbindungen zur Kontaktierung der
Elektrodendrahte der Sensoren mit den Zuleitungen bzw. die Anbindung der Zuleitungen an die Da-

tenerfassungs- und Auswerteeinheit als am besten geeignet herausgestellt.
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Erstrebenswert fir die Kontaktierung der Sensoren ist eine (teil-)Automatisierung, da dieser Arbeits-
schritt derzeit noch mit einem erheblichen manuellen Aufwand verbunden ist. In Abschnitt 3.3
wurde die technologisch-konstruktive Modifikation der Flechtmaschine beschrieben, welche auch
die Funktionserweiterung um den Rapportbetrieb beinhaltet. Dadurch kdnnen flottierte Segmente
in das Geflecht integriert werden. Eine teilautomatisierte Kontaktierung ware dadurch moglich, dass
die freiliegenden Drahtelektroden gegriffen und bspw. mit einer halboffenen Klemm- oder Crimp-
verbindung gefiihrt wiirden. Fir eine komplett automatisierte Kontaktierung sollte die Flechtma-
schine (ber einen schonenden Bandchenabzug verfligen, hinter dem das geflochtene
Sensorsegment geschnitten sowie die Enden der Elektrodendrahte durch bspw. vergielRen in Lottil-

len kontaktiert werden.

Fir die Signallibertragung sollten moglichst niederohmige Zuleitungen eingesetzt werden, womit
die Signalqualitat durch elektrische und ggf. elektrothermische Effekte nicht beeinflusst wird. Fur
den Einsatz von den kapazitiv bzw. impedimetrisch arbeitenden pH-Wert- sowie NET-Sensoren soll-
ten diese Zuleitungen zudem geschirmt sein, um ein Signalbeeinflussung durch Streukapazitaten zu

verhindern.

Bezliglich der Vernetzung der Sensoren zu Sensornetzwerken ist in Abschnitt 6.2 bereits der Mess-
wertabgleich diskutiert worden. In den durchgefiihrten Untersuchungen, insb. bei den hergestellten
Demonstratoren, geniigen hinsichtlich der Kontaktierung zur die Datenerfassungs- und Auswer-

teeinheit alle genutzten Steckersysteme (vgl. Abschnitt 4.3) den gestellten Anforderungen.

6.5 Multifunktionssensorik

Die Integration mehrerer Messfunktionen in einen Sensor ist ein gleichermaRen ambitioniertes wie
auch erstrebenswertes Konzept fir zukiinftige Entwicklungen textiler Sensorik. Vorteile von Multi-
funktionssensorik sind ein geringerer Platzbedarf, eine geringere Anzahl an Anschlusstellen und so-
mit geringere Gesamtkosten, weshalb dieses Konzept fiir klassische Sensorik im Allgemeinen bereits
seit langerer Zeit verfolgt und fiir Biosensorik im Speziellen stetig weiter vorangetrieben wird [Ah-
lers, 1997; Nakata et al., 2017].

Fiir amperometrische Messverfahren ermdoglicht die Mehrfachnutzung einer Referenz- bzw. Be-
zugselektrode fir mehrere Messfunktionen einen vereinfachten Sensoraufbau. Eine Materialeinspa-
rung im Sinne einer Mehrfachnutzung gilt auch fiir das eingesetzte Strukturmaterial. Gleiches gilt
fiir kapazitive Sensoren, bei denen bspw. im Falle der beim entwickelten Feuchtesensor genutzten
Konfiguration die Innenelektrode als resistiver Temperatursensor genutzt werden kénnte. Fiir textile
Sensoren hat dieses Konzept zudem einen weiteren Vorteil bezliglich der textiltechnischen Integra-
tion, da sowohl die Maschinenkomplexitdt (Anzahl der Legesysteme) als auch den Herstellungsauf-

wand erheblich reduziert werden.

In besonderem MaRe ist der Einsatz von Multifunktionssensorik auch dann sinnvoll, wenn bekannte
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Quereffekte am diskreten Messort mit aufgezeichnet werden sollen. Aus diesem Grund sind bspw.
die meisten pH-Wertmessgerdate mit einem integrierten Temperatursensor ausgeristet. Weitere
sinnvolle Kombinationsmoglichkeiten sind beispielsweise enzymatische Mehrfachmessungen
(Lactat- und Glukosemessung), bei denen mit nur einer Gegenelektrode eine Speisespannung fir

zwei Messsysteme bereitgestellt werden kann.

In folgender Abbildung 6-2 ist exemplarisch ein geflochtener Multifunktionssensor dargestellt, bei
dem drei Elektrodendrahte fir eine amperometrische Messung als Triple-Helix, sowie ein Elektro-

dendraht in gegensinniger Drehrichtung flr eine resistive Messung integriert wurden.

Elektrodendraht fir resistive Elektrodendrahte fiir ampero-
Temperaturmessung metrische Lactatmessung

Abbildung 6-2: Beispiel eines textilen Multifunktionssensors

Mit einem derartigen Sensoraufbau kann der thermische Quereinfluss auf die Lactatbildung und so-
mit auf die Lactatmessung lokal erfasst, sowie durch messtechnische Verknipfung digital kompen-

siert werden.

Bei dem Einsatz von Multifunktionssensoren muss sorgfaltig untersucht werden, ob bzw. in welchem
Male sich die integrierten Messsysteme gegenseitig beeinflussen. In besonderem Male ist bei ka-
pazitiven bzw. impedimetrischen Sensoren eine weitere Integration von resistiven oder amperomet-
rischen Systemen nur mit einer geeigneten Schirmung sinnvoll, da jeglicher Stromfluss eines

benachbarten Leiters einen elementaren Einfluss auf das Signal hat.

6.6 Demonstratoren der Sensornetzwerke

Im Laufe dieser Arbeit sind mehrere Demonstratoren der Einzelsensoren wie auch der Sensorsys-
teme umgesetzt worden. Die Einzelsensoren wurden bereits in Kapitel 3 detailliert dargestellt und

diskutiert, so dass dieses Unterkapitel auf die Demonstratoren der Bio-Sensorsysteme fokussiert.

GemalR dem vorliegenden Anwendungsfall der sensorischen Uberwachung von chronischen Wun-
den wurden die ersten Demonstratoren der Sensorsysteme mit bereits marktverfiigbaren Wundver-
bdnden umgesetzt. In Analogie zu Abbildung 4-1 wurde eine offenporige PU-Schaumschicht eines
Schaumverbands vom Typ Mepilex © Border der Fa. M6Inlycke Health Care GmbH als TFP-Stickgrund
genutzt. In Abbildung 6-3 ist diese bestickte PU-Schaumschicht dargestellt, auf der ein Temperatur-,

ein Feuchte- sowie ein pH-Wertsensor appliziert und in den gedffneten Verband integriert wurden.



156 6 Konzeptentwicklung zur allgemeingiiltigen Auslegung und Anwendung textilbasierter Bio-Sensorsysteme

Abbildung 6-3: Wundverband mit Schaumschicht und applizierten Feuchte-, pH-Wert- sowie Temperatur-
sensor (v. . n. r).
Dieser Demonstrator des Bio-Sensorsystems mit ausgewahlten Einzelsensoren wurde auf mehreren
Messen ausgestellt und sollte vor allem auch die positiven haptischen/flexiblen Eigenschaften texti-

ler Sensornetzwerke darstellen.

Auf Basis dieser Erfahrungen wurden mehrere Demonstratoren hergestellt, die auf dem entwickel-
ten, in Abschnitt 4.2.1 erlauterten Stickmuster basieren. In folgender Abbildung 6-4 ist ein Demonst-
rator dargestellt, bei dem ein speziell geplottetes Silikongitter der Fa. KET Kunststoff- und
Elasttechnik GmbH verwendet wurde. Dieser Demonstrator soll einerseits die Drapierbarkeit des
entwickelten Sensorsystems verdeutlichen, andererseits verfligt er bereits tGber eine eingeschrankte
Funktionstiichtigkeit. Die mittels der TFP-Sticktechnik applizierten Feuchte-, pH-Wert- und NET-
Sensoren wurden mit einem kapazitiven A/D-Wandler vom Typ MPR121 der Fa. Adafruit Industries

verknlipft, mit dem eine digitale Datenweitergabe dieser Messwerte ermoglicht wird.

Abbildung 6-4: Demonstrator einer Sensorsystems auf einem Silikongitter mit verkniipftem, kapazitivem
A/D-Wandler
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In Abbildung 6-5 ist der funktionsfahige Demonstrator des Wundverbandes mit Sensornetzwerk
(stricktechnisch hergestellte Variante 1) mit angeschlossener Datenerfassungs- und Auswerteeinheit

wahrend einer kapazitiven Messung (Feuchte) dargestellt.

Abbildung 6-5: Funktionsféhiger Demonstrator des Sensornetzwerks mit angeschlossener Datenerfassungs-
und Auswerteeinheit

Der Demonstrator, ein gesticktes Sensornetzwerk, eingelegt in eine gestrickte Tasche, wurde bezlig-

lich der genannte Parameter charakterisiert. Aufgrund einer fehlerhaften Lagerung (Trocken) konn-

ten bei einem erneuten Funktionstest nach 14 Tagen nur beim Temperatur- und Feuchtesensor

zuverlassige Messwerte ermittelt werden. Es konnte jedoch nachgewiesen werden, dass textilba-

sierte Bio-Sensorsysteme fir die In-situ-Erfassung physiologischer Parameter in derzeitigen textil-

technischen Methoden hergestellt werden kdonnen.
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7 Zusammenfassung und Ausblick

Fir die Betrachtung humanphysiologischer Vorgange bei chronischen Wunden wurden in dieser Ar-
beit textile Sensoren entwickelt, die die relevanten Parameter Temperatur, Feuchte, pH-Wert, Lactat-
gehalt und NET-Konzentration erfassen kdnnen und damit textilbasierte Bio-Sensorsysteme fiir die

In-situ-Erfassung physiologischer Parameter hergestellt werden kann.

Hierbei wurden die physiologischen Grundlagen analysiert und medizinische, mess- sowie textiltech-
nische Anforderungen an die Sensoren abgeleitet. In einer umfangreichen Recherche zum Stand der
Technik und Forschung wurden Messverfahren und textile Herstellungsverfahren analysiert und de-
ren Ubertragbarkeit fiir die Entwicklung miniaturisierter, textiler Sensoren und Sensorsysteme be-

trachtet. Folgende Messprinzipien wurden ausgewahlt:

e Resistiver Temperatursensor,

Resistiver/Kapazitiver Feuchtesensor,

Impedimetrischer pH-Wertsensor,
e Amperometrischer Lactatsensor und

e Impedimetrischer NET-Sensor.

Bei der Auswahl des textilen Herstellungsverfahrens fiir miniaturisierte Sensoren wurde die Flecht-
technik ausgewahlt, da dieses textile Verfahren vorziigliche Mdéglichkeiten zur Herstellung derartig
komplexer Strukturen fiir die Erfillung der messtechnischen Aufgaben bereitstellt. Die verfligbare
Flechtmaschinentechnik wurde umfangreich modifiziert, um eine schonende Verarbeitung feinster
Faser- und Drahtmaterialien und eine gezielte Vorkonfektion zu erméglichen. Anschliefend wurden
textile Sensorkonstruktionen konzipiert und flechttechnisch umgesetzt, wobei besondere Heraus-
forderungen hinsichtlich der Funktionalisierung und der Verarbeitung der sensitiven Materialien zu
bewidltigen waren, um die gestellten medizinischen, mess- und textiltechnischen Anforderungen zu

erfullen.

Fiir die Herstellung der resisitven Temperatursensoren wurden medizinisch zertifizierte und hochoh-
mige Edelstahldrahte mit einer inerten Isolationsschicht aus Parylen in einem PVD-Verfahren funk-
tionalisiert. Fir die textile Integration dieser Temperatursensordrahte wurde eine zugentlastete

Flechtkonstruktion entwickelt. Bei der Untersuchung dieses textilen Temperatursensors konnte im
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physiologisch relevanten Bereich von 22 bis 40°C eine Messgenauigkeit in Form einer Linearitatsab-
weichung von 0,028 K ermittelt werden. Die mittlere Hystereseabweichung von Aufwarm- zu Ab-
kiihlvorgang betragt 0,49 = 0,13 K, die langzeitbedingte Messunsicherheit wurde mit 0,074 K

ermittelt.

Beim Feuchtesensor wurde ein kapazitiver Aufbau in Form eines offenen Zylinderkondensators ge-
wahlt. Als Elekrodenmaterial wurde Kupferlackdraht untersucht, wobei genannter Edelstahllack-
draht fir die finalen Demonstratoren benutzt wurde. Bei der Auswahl des, fir die Detektion der
Feuchte essentiellen, hygroskopischen Dielektrikumsmaterials wurde nach einer theoretischen Be-
trachtung und praktischen Untersuchung Viskosefasergarn ausgewahlt. Bei unterschiedlichen
Feuchtezustdanden von 22,5 bis 94,6 % r.F. wurde, unter Bestimmung der Sorptionsisotherme und
weiterflihrenden dynamischen sowie Lanzeituntersuchungen, Messunsicherheiten von unter 3 %r.F.

ermittelt.

Bei der Entwicklung des pH-Wertsensors wurde ein Mehrschichtaufbau genutzt, wobei der Fokus
auf der Entwicklung einer pH-wertsensitiven Funktionsschicht lag. Hierzu wurde ein Chitosangarn
eingesetzt, was nach der textilen Herstellung in Glutardialdehyd-Losung zu einem Hydrogel vernetzt
wurde. Durch den ampholyten Charakter des Hydrogels quillt dieses in Abhangigkeit zum pH-Wert,
was die Permittivitat des Sensors beeinflusst, die wiederum durch die Impedanzmessung bestimmt
werden kann. In Versuchen wurden in pH-Werten von 3,51 bis 10,3 die Messfahigkeit nachgewiesen.
Obgleich die aufgenommene Kennlinie keine eineindeutige Zuordnung zuliel3, kdnnen mit dem Sen-

sor die kritischen Zustande bei einer Wundheilung erfasst werden.

Fiir den Lactatsensor wurde ein ganzlich neuartiger textiler Aufbau entwickelt, der dem amperomet-
rischen Messprinzip mit drei Elektroden nachempfunden ist. Anstelle einr Gblicherweise funktiona-
lisierten Arbeitselektrode wurde jedoch ein Chitosangarn mit dem Enzym Lactatoxidase ausgeristet.
Dieses Garn wird anschlieBend in eine Struktur aus, abermals funktionalisierter, Arbeits-, Referenz-
und Gegenelektrode eingeflochten. Durch den enzymatischen Abbau wird das anfallende H,0; ka-
thalytisch an der Arbeitselektrode aufgespalten, wobei die Lactatmenge dem erfassten Stromwert
entspricht. In umfangreichen Untersuchungen im physiologisch relevanten Lactatwertbereich von 1
bis 20 mmol/I konnte die Messfahigkeit bei Messunsicherheiten von 1,3 mmol/l ermittelt werden.
Trotz einer postulierten Abnahme der Sensitivitat infolge der Enzymdegradation konnte eine Lang-

zeitmessfahigkeit nachgewiesen werden.

Fur den textilen NET-Sensor wurde ein Mehrschichtaufbau entwickelt, bei dem eine sensitive Car-
boxy-Methyl-Celluloseschicht als geplottete Hohlstruktur zwischen Titanelektrodenschichten einge-
bettet wurde. Die Untersuchung dieses neuartigen und bislang noch nicht detailliert spezifizierten

Parameters erfolgte in Tastversuchen, da als Medium Humanserum eingesetzt werden muss, was
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nur in begrenztem Male zur Verfligung stand. Durch Stimulation des Zellmediums wurde lber einen
Zeitraum von 8 h eine Infektion simuliert, wobei der textile Sensor diese mit einem Impedanzanstieg

von 10,8 % eindeutig detektieren konnte.

Die entwickelten Sensoren wurden hinsichtlich ihrer messtechnischen Stabilitaten bei mechanischen
Beanspruchungen Zug, Druck und Biegung untersucht, die sich am realen Anwendungsfall orientie-
ren. Es konnten bei allen untersuchten Sensoren hohe Stabilitaiten (Messdrift nach Untersu-

chung > 1%) nachgewiesen werden.

Bei den Untersuchungen der Quereffekte bzgl. Selektivitat wiesen Temperatur- und Feuchtesenso-
ren eine hohe Stabilitat auf. Fir die pH-Wert- und Lactatsensoren wurden teilweise signifikate Quer-
empfindlichkeiten auf Fremdanalyte ermittelt. Ein verifizierter Abgleich im gesamten Messspektrum
konnte aufgrund der Fille der Kombinationsmoglichkeiten jedoch nicht durchgefiihrt werden und

sollte Forschungsgegenstand zukiinftiger Arbeiten sein.

Entsprechend der medizinischen Anforderungen zur Verwendung biokompatibler Materialien wur-
den bei zytotoxischen Untersuchungen der entwickelten Sensoren bei keiner der Proben starke Zy-

totoxizitaten (Zellproliferation unter 60% der Referenz) festgestellt.

Fiir die Integration der entwickelten Sensoren in textile Tragerstrukturen wurden unterschiedliche
textile Verfahren untersucht. Hierzu wurde ein Sensorlayout entwickelt, was die spezifischen Cha-
rakteristika der Sensoren beriicksichtigt. Die Sensorintegration bzw. Applikation erfolgte durch TFP-
Stick-, Strick-, Web- und Wirkverfahren. Bei allen Verfahren konnte die Einarbeitung der entwickel-
ten textilen Sensoren nachgewiesen werden, wobei insbesondere das TFP-Stick- und das Flachstrick-

verfahren als Vorzugslosungen herausgearbeitet wurden.

Fiir die Verknlipfung der Sensoren zu einem Sensornetzwerk wurden detailliert die Kontaktierung,
die Signallibertragung sowie die Datenerfassung und —auswertung diskutiert. Fir die feinen und
feinsten Drahtmaterialien wurden stoff- und formschlissige Kontaktierungsverfahren unter Nutzung
von IC-Sockel als Lot-Vergusselemente entwickelt, die eine mechanisch und elektrisch sichere Ver-
bindung bei geringen Ubergangswiderstianden erméglichen. Fiir die Signaliibertragung zu der Aus-
werteeinheit wurde ein Flachbandkabel genutzt. Bei der Datenerfassung und —auswertung wurde
ein Mikrocontroller in Form eines Raspberry Pi Zero mit entsprechenden A/D-Wandlern ausgerdistet,

mit dem eine Datenerfassung und grafische Darstellung moglich ist.

In einer Konzeptentwicklung zur allgemeingiltigen Auslegung und Anwendung der textilbasierten
Bio-Sensorsysteme wurden Auslegungshinweise zur Herstellung der Sensoren und Sensornetzwerke,
inklusive Kalibrierung und Justierung sowie deren textiltechnische Integration gegeben. Abschlie-
Rend wurden die, im Laufe dieser Arbeit, entwickelten Demonstratoren erklart, die den Entwick-

lungsprozess auch chronologisch aufzeigt.
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Uber dem Ziel dieser Arbeit hinaus sollen die erreichten Entwicklungergebnisse als Gedankenan-
stoRe fur die Verwendung und Weiterentwicklung geflochtenern Sensoren fiir medizintechnische
und auch nicht-medizintechnische Anwendungen geben. Die entwickelten Konstruktionen kénnen
bespielweise auch fir die Erfassung mechanischer Parameter wie Zug, Querdruck oder Torsion sowie

auch Taupunkt oder Degradationseffekte bspw. in Baussubstanz (Carbonatisierung) genutzt werden.

Als Ausblick sei eine Vision des Einsatzszenarios eines komplett autonomen, intelligenten Wundver-
bandes skizziert: Nach der Erkennung einer chronischen Wunde bei beispielsweise Diabetis-Patien-
ten wird eine stationare Wundvorbehandlung durch das medizinische Personal eingeleitet und der,
mit einem textilen Sensornetzwerk ausgeriistete, Wundverband auf die Wunde aufgebracht. Uber
diesen Wundverband wird ein Druckverband appliziert, wobei der aufzubringende Druck sensorisch
registriert wird und bei falscher Wicklung (zu fest/zu lose) ein akustisches oder visuelles Signal vom
Wundverband ausgeht. Nachdem der Druckverband aufgebracht wurde, Giberpriift das medizinische
Personal kurz die Funktionsfahigkeit des Verbandes, wobei dem Patienten auf einem Display seine

derzeitigen physiologischen Parameter gezeigt werden.

Ein derartiger intelligenter Wundverband, der sich haptisch kaum von derzeitig verwendeten Typen
unterscheidet, verfiigt (iber eine autonome Energieversorgung in Form einer kompakten Batterie,
und erlaubt eine Einsetzbarkeit im Bereich von zwei Wochen. Die Verarbeitung der erfassten Daten
erfolgt mit einem integrierten Mikrocontroller. Uber eine ebenfalls integrierte, kabelungebundene
Schnittstelle, beispielsweise Bluetooth®, werden die verarbeiteten Daten an den Patienten sowie
auch das medizinische Personal ibermittelt. Bei Uberschreitung von festgelegten Grenzwerten in-
folge einer Wundheilungsstérung sendet der Wundverband entsprechend eine Warnung oder leitet
selbststandig Gegenmalinahmen ein, indem bspw. Wirkstoffe wie Wachstumsfaktoren freigegeben

werden, die eine Wundinfektion hemmen.

Bei stark exsudierenden Wunden erkennt der intelligente Wundverband, wenn das Aufnahmever-
mogen des Feuchte-Reservoirs (in Form des Hydrogels oder Hydrokolloids) erreicht ist und ein
Wundverbandwechsel stattfinden muss. Mit einer Schritt-flr-Schritt-Unterstlitzung durch ein mobi-
les Endgerat kann dieser Wundverbandwechsel auch vom Patienten selbst durchgefihrt werden.
Hierbei wird die gekapselte Elektronik (Mikrocontroller, Energieversorgung, Schnittstelle) entfernt

und kann in einen neuen Verband wiederverwendet werden.

Durch den Einsatz textiler Sensoren kann solch ein intelligenter Wundverband in erheblichen Male
die Lebensqualitdt von Patienten durch eine reduzierte Anzahl an Wundverbandwechsel erhdéhen
und durch Friiherkennung kritische Wundverlaufe verhindern. Ferner kénnen in gleichem Male die
Material-und insbesondere die Personalkosten fiir die medizinische Pflege erheblich reduziert wer-

den, was ein grolSes volkswirtschaftliches Nutzen bringt.
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Anhang

A - Herstellungsvarianten Feuchtesensor

Parameter Variante 1 Variante 2 Variante 3
b= Materialstruktur 6-fach Kupferlackdraht um Kupferlackdrahtkern (120 um)
O
£ ¥
§ 3 Flechtdichte 11,54 Flechten/ dm
§ 2
g - Kloppeltyp ASDh 80, Einzelzug
%5
0 iS5 | Geschwindigkeit 200 U/min
o -
£ Rampe Anstieg 200 / Brems 200

Materialstruktur 12-fach Viskose (19,7 tex) um Innenelektrode

e & ,
2 3 Flechtdichte 11,54 Flechten / dm 18,8 Flechten/ dm
S <
g 2 Klsppeltyp KL 80 D — 03
2 o
S S | Geschwindigkeit 200 U/min
WL~

Rampe Anstieg 200 / Brems 200
% Materialstruktur 6-fach Kupferlackdraht (120 um) um Viskose-Geflecht
T
§ _§ Flechtdichte 11,54 Flechten /dm | 18,8 Flechten/dm | 11,54 Flechten / dm
g 2
g - Kloppeltyp ASDh 80, Einzelzug
S 5
e 5 Geschwindigkeit 200 U/min
Q
X Rampe Anstieg 200 / Brems 200
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B - Technikansicht gestrickte Tasche
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C - Langzeitmessung Lactatsensor

Langzeitmessung im neutralen Milieu
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Lanzeigmessung im alkalischen Milieu
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