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ZUSAMMENFASSUNG

Die Technik der Blutkardioplegie wurde in 
den späten 1970er Jahren im Labor von Ge-
rald Buckberg an der Universität von Kali-
fornien in Los Angeles unter Nutzung ei-
nes Bubble-Oxygenators für Kinder Shiley 
S-070 und einer Rollenpumpe entwickelt. 
Melroses ursprüngliches Konzept der Ka-
lium-Kardioplegie war dafür der Ursprung. 
Volumetrische Kolbenpumpen sind in Ver-
bindung mit umfassenden Mess-, Steuer- 
und Regelungseinrichtungen am besten ge-
eignet, die Anforderungen an Genauigkeit 
der Medikamentengabe unter spezifischen 
Bedingungen wie Druck, Widerstand und 
Temperatur zu erfüllen. Seit ihrer Einfüh-
rung in die klinische Praxis werden sie ge-
nutzt zur Entwicklung und Umsetzung mo-
derner kardioplegischer Techniken, zur 
medikamentösen Therapie, zur assistierten 
Perfusion bei Eingriffen am schlagenden 
Herzen und als Werkzeug zur Erforschung 
und Behandlung des Reperfusionsscha-
dens und des akuten Myokardinfarkts. Der 
Aufbau des Systems und die mathemati-
sche Basis für koordinierte Pumpgenauig-
keit erlauben eine Vielzahl klinischer An-
wendungen.
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ABSTRACT

In the late 1970s 4:1 blood cardioplegia 
techniques were developed using the Shi-
ley S-070 infant bubble oxygenator and a 
roller pump from Gerald Buckberg, based 
on the former sodium-based cardioplegia 
of Melrose. A fundamental require ments 
analysis yielded basic elements of deliver-
ing blood with precise concentrations of 
drugs under specific conditions of tem-
perature resistance and pressure. Unique 
pump and control technologies were as-
sembled into a product system solution for 
cardioplegia applications. Since inception, 
the system has been utilized to develop ad-
vanced cardioplegia techniques, drug thera-
pies, perfusion support of OPCAB patients 
and is the tool for ongoing research to treat 
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reper fusion injury and acute myocardial 
infarction. The system configuration and 
mathematical basis for coordinated pump 
accuracy are designed to fulfill the require-
ments of multiple clinical applications.
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EINFÜHRUNG

Melrose und Mitarbeiter studierten als Ers-
te die Wirkung normothermer Blutkardio-
plegie mit einer Kaliumkonzentration von 
245 mmol/L im Tiermodell [1]. Obwohl 
die se Konzentration überhöht war, wur-
de das Konzept später überprüft und ak-
zeptiert und von Gay und Ebert 1973 als 
kristal loide Kalium-Kardioplegie vorge-
stellt [2]. Blutkardioplegie wurde 1977 von 
Follette und Kollegen wieder eingeführt 
[3], entwickelte sich seitdem mit einem ge-
schätzten Anteil von 70 % zur bevorzugten 
Methode der Myokardprotektion und ist in 
der Literatur gut dokumentiert [4, 5, 6].

Zusammensetzung, Temperatur, Art der 
Gabe und Applikationsdruck wurden viel-
fach untersucht, um die Protektion zu op-
timieren und die negativen Effekte der Is-
chämie zu minimieren. Schlauchsets und 
die Ausrüstung der HLM wurden den An-
forderungen dieser Entwicklung angepasst. 
Blutkardioplegische Mischungen werden 
überwiegend mit einer oder zwei peristal-
tischen Rollenpumpen appliziert, in die ein 
zweikalibriges Doppelschlauchsystem zur 
Mischung von der Herz-Lungen-Maschine 
entnommenem, arterialisiertem Blut mit in 
Flaschen oder Beuteln bereitgestellten kris-
talloiden Lösungen eingelegt wird. Diese 
Systeme enthalten weiterhin einen Wärme-
tauscher, der mit einem Normo-/Hypother-
miegerät verbunden wird, einen separaten 
oder integrierten Blasenfilter oder einen 
Filter und einen Anschluss für eine Druck-
messung zur Überwachung des ausgangs-
seitigen Liniendrucks. Das Verhältnis der 
Durchmesser des blut- und des kardiople-
gieführenden Schlauches bestimmt das 
Maß der Verdünnung der kardioplegischen 
Lösung. Der Dosierungsfehler wurde 

schon früh von Fried et al. beschrieben [7] 
und setzt sich zusammen aus fabrikations-
bedingten Abweichungen in der Konzen-
tration der Bestandteile der verwendeten 
Lösung, den produktions-, material- und 
chargenabhängigen Abweichungen der ef-
fektiven Lumina der verwendeten Schläu-
che und den Abweichungen in der Okklu-
sion der eingesetzten Pumpen. Manuelle 
Kontrollmechanismen wurden entwickelt, 
die Genauigkeit insbesondere der Medi-
kamentengabe zu erhöhen und gleichzei-
tig den Dilutionseffekt zu verringern. In-
fusionsspritzenpumpen werden eingesetzt, 
um kardioplegische Lösungen direkt in die 
Perfusionslinie zu applizieren und die Flüs-
sigkeitsbelastung des Herzmuskels zu ver-
ringern [8, 9]. Erkennend, dass eine gute 
perioperative Protektion des Herzens ent-
scheidend zum Erfolg der chirurgischen 
Behandlung der Herzerkrankung beiträgt 
und dass Morbidität und Ko-Morbidität der 
Patienten stetig steigen, wurde ein Pump-
system konzipiert, welches die präzise Mi-
schung von Medikamenten mit Blut und 
deren jederzeit sichere, kontrollierte Gabe 
erlaubt. 

SYSTEMBESCHREIBUNG

Das gesamte Perfusions- und Protektions-
system besteht aus drei Subsystemen: der 
Prozessoreinheit, der Pumpeneinheit und 
der Zirkulationseinheit. Das System ver-
bindet Gerätebestandteile mit konfektio-
niertem sterilen Verbrauchsmaterial und 
bildet in seiner Gesamtheit ein Myokard-
protektionssystem mit umfassender Si-
cherheitsausstattung [10].

Prozessoreinheit
Die Prozessoreinheit enthält gedruck-
te Schaltungen zur programmgestützten 
Steuerung, Regelung sowie Kontrolle des 
Gesamtsystems und stellt Schnittstellen 
zwischen Software, Hardware und Men-
ware (dem/der Kardiotechniker/in) bereit. 
Die Einheit enthält drei Mikroprozesso-
ren zur Gewährleistung einer hohen Zu-
verlässigkeit und Ausfallsicherheit. Die 
Prozessoren erhalten ihre Eingaben vom 
Bedien- und Anzeigepult, steuern die Pum-
peneinheit an, verarbeiten die Signale der 

Volumetrische Kolbenpumpen 
und ihre Steuerung 
für die Myokardperfusion
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Zirkulationseinheit, geben die Betriebspa-
rameter als numerische und diskrete In-
formationen an das Bedien- und Anzeige-
pult zurück und erlauben die Speicherung 
vorgewählter Einstellungen und Abläufe 
(Abb. 1).

Pumpeneinheit
Die Pumpeneinheit umfasst drei getrennt, 
aber koordiniert arbeitende Pumpen: die 
doppelt ausgeführte Hauptpumpe für Blut 
und kristalloide Lösung, die Kaliumpum-
pe und die Additivpumpe. Die Pumpenele-
mente sind für jede Pumpe identisch auf-
gebaut und von dem sterilen Fluid durch 
flexible Kassetten zum Einmalgebrauch 
getrennt. Kegelförmige Profilkolben ver-
drängen das Volumen aus der mit Fluid 
gefüllten Kassette. Jede Kassette hat eine 
Rückhaltekapazität von 50 ml. Die Profil-
streifen eines jeden Kolbens greifen in die 
Aussparungen der Kolbenwand, verfesti-
gen die Kassette in ihrer Lage und sichern 
eine genaue Volumenverdrängung über den 
gesamten Kolbenhub.

Jedes Pumpenelement enthält neben dem 
Profilkolben einen Druckaufnehmer, eine 
Leitspindel, einen Schrittmotor und einen 
optischen Messwertaufnehmer. Die Mikro-
prozessoren steuern und überwachen den 

Pumpenstatus durch die Auswertung der 
Daten des Druckaufnehmers (Füllstatus) 
und des Optokopplers (Kolbenbewegung) 
und geben Stellbefehle an den Schrittmo-
tor, Kraft auf die Arbeitsspindel und damit 
den Kolben zu übertragen. 

Jeder Schrittmotor liefert 4.700 Schritte 
für einen vollen Hub des Kolbens (Abb. 2) 
und kann diesen in Halbschritten ansteuern. 
Dies ermöglicht eine Genauigkeit von 0,5 
bis 5,1 µl je Schritt bei Geschwindigkeiten 
von bis zu 2.200 Schritten je Sekunde. Die 

hochgenaue Einstellung des vorgewählten 
Mischungsverhältnisses wird gewährleis-
tet durch dynamische Kompensation je-
des Über- oder Unterfüllens in jedem Ar-
beitszyklus. Unter Zugrundelegung der 
aktuellen Kolbenposition wird die Motor-
bewegung durch die Software neu gerech-
net, um eine Gesamtfehlergenauigkeit von 
< 5 % für den vollen Bereich der einstellba-
ren Mischungsverhältnisse und damit der 
Medikamentenkonzentration zu gewähr-
leisten. 
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Abb. 1: Blockschaltbild des Pumpsystems
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Abb. 2: Pumpencharakteristik. Das verdrängte Volumen (y-Achse) hängt von der Position des 
Kolbens (x-Achse) ab. Die kegelförmige Bauart erlaubt eine nicht lineare Beziehung. 
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Das Volumen V in µl, das bei einer ge-
gebenen Position X des Kolbens pro Mo-
torschritt durch diesen verdrängt wird, be-
rechnet sich zu: 

Die Motorschrittrate S als Funktion des 
Flusses Q und der aktuellen Position X 
wird bestimmt durch die Formel:

oder in guter Näherung mit 

Die Hauptpumpe ist als alternierende 
Doppelkammer ausgeführt, um einen konti-
nuierlichen Fluss aufrechtzuerhalten. Wäh-
rend eine Kammer Fluid auswirft, füllt sich 
die andere und wird für die Auswurfphase 
vorbereitet. In ausgeformten Kanälen be-
findliche Ventile regeln den Einstrom von 
Blut und gegebenenfalls kristalloider Kar-
dioplegie in die beiden Kammern und den 
Wechsel von Einstrom und Auswurf zwi-
schen den Kammern (Abb. 3). Während je-
der Füllphase fährt der Pumpenkolben ei-
ne genau bemessene Strecke zurück, um 
Platz für das zur Herstellung des gewählten 
Mischungsverhältnisses benötigte Blut zu 
schaffen. Dieser Schritt wird dann für die 
kristalloide Komponente wiederholt. Der 
gesamte Füllprozess ist passiv und hängt 
vom hydrostatischen Druck der anliegen-
den Fluids ab. Abhängig von der einge-
stellten Flussrate sind ungefähr 50 mmHg 
zur Füllung erforderlich. In der Pumpen-
kammer werden die korrekten Füllvolu-

mina durch definierten Kolbenvorschub 
und den dabei aufgebauten Kammerdruck 
kontrolliert. Im Fall insuffizienter Füllung, 
z. B. durch erhöhten Widerstand in einer 
Schlauchleitung, wird eine Statusmeldung 
ausgegeben. Nach Abschluss des Füllpro-
zesses wird der Pumpenkolben so weit 
vorwärts bewegt, dass ein der gegenüber-
liegenden Kammer äquivalenter Druck 
aufgebaut wird. Wenn die so gefüllte Kam-
mer zu pumpen be ginnt, wird der Druck 
beim Übergang von der einen auf die an-
dere Kammer ausbalanciert (Abb. 4). Die 
Systemcompliance ist bekannt, so dass ei-
ne genaue Kompensation der herrschen-
den Drücke erfolgen kann. Die unabhängig 
arbeitenden Kammerventile ermöglichen 
überlappenden Wechsel von einer Kammer 

auf die andere und damit unterbrechungs-
freien linearen Fluss.

Zyklischer Fluss
Der zyklische oder pulsatile Fluss wird ge-
neriert durch steten Wechsel zwischen ei-
nem höheren, durch die Vorwahl der Im-
pulshöhe bestimmten Fluss und einem 
niedrigen Fluss, der aus den Vorgaben für 
Mittelfluss und Impulsbreite so berechnet 
wird, dass mit dem resultierenden Fluss 
(Abb. 5) der an der Pumpe eingestellte Soll-
fluss erreicht wird. Der Pulsdruck wird ge-
messen und angezeigt und kann durch Än-
dern von Impulshöhe und -breite angepasst 
werden. Die Frequenz reicht von 50 bis 90 
Zyklen je Minute. Die Impulsbreite gibt 
an, wie viel Prozent der Zeit eines Zyklus 
für den höheren Fluss aufgewendet werden. 
Die Impulshöhe (Amplitude) hat einen Be-
reich von 50–400 %. Wird beispielswei-
se der Kardioplegiefluss mit 200 ml/min 
appliziert, bedeutet eine Impulshöhe von 
100 % einen Fluss von 400 ml/min wäh-
rend der gewählten Impulsdauer. Die Flüs-
se werden wie folgt berechnet (Abb. 6):

Systolischer Fluss =
 Gesamtfluss x Amplitude
Diastolischer Fluss =
 (Impulsbreite – Amplitude) x Fluss

Impulsbreite – 1

Zirkulationseinheit
Die Zirkulationseinheit enthält zur Tem-
perierung einen Wärmetauscher aus Edel-
stahl, welcher in einer Bewegung auf die 
Konsole gesteckt und dort mit einer halben 
Drehung des Sicherungsknaufs verriegelt 

Abb. 3: Hauptkammerplatte mit Darstellung der Ventil- und Kolbenposition für jede Pumpe. Wäh-
rend Kammer A gerade auswirft, wird Kammer B mit Blut gefüllt.

Abb. 4: Druckentwicklung in den Kammern und resultierender Druck. Die überlappende Steue-
rung baut Druckspitzen auf, um linearen Fluss zu gewährleisten.
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wird. Damit sind gleichzeitig auch beide 
Wasseranschlüsse sowie Druck-, Tempera-
tur- und Niveausensor angeschlossen. Eine 
magnetisch gekoppelte Zentrifugalpum-
pe zirkuliert Wasser entweder durch das 
integ rierte oder das extern angeschlosse-
ne Reservoir. Das interne Reservoir ist mit 
zwei elektrisch isolierten 500-Watt-Heiz-

elementen und zwei Thermistoren zum 
Schutz vor Übertemperatur ausgerüs tet. 
Ein dritter Thermistor ist im Einlass zum 
Wärmetauscher angebracht, um die aktuel-
le Temperatur im Wasserkreislauf zu mes-
sen. Schließlich wird die erzielte Tempera-
tur der kardioplegischen Lösung nahe des 
Auslasses des Wärmetauschers mit einer 
Infrarotsonde gemessen. Ein Magnetven-
til steuert die Umschaltung zwischen inter-
nem und externem Kreislauf (Abb. 7). Der 
externe Kreislauf dient als Kühlkreislauf 
über den Anschluss entweder an einen Eis-
wasserbehälter oder an ein Normo-/Hypo-
thermiegerät. Der interne Kreislauf dient 
als Heizkreislauf und erlaubt eine Tempe-
raturvorwahl bis 39 °C oder, über eine spe-
zielle Freischaltung, bis 42 °C. Bei bekann-
ter Leistungskurve des Wärmetauschers 
berechnet die Software die erforderliche 
Wassertemperatur zu Erreichung der Kar-
dioplegie-Solltemperatur und leitet Strom 
auf die Heizelemente, der in Dauer und Be-
trag proportional zur gewünschten Tempe-
raturänderung ist. Die volle Leistung an 
beiden Heizelementen steigert die Wasser-
temperatur um 0,41 K je Sekunde. Entspre-
chend der aktuell erreichten Temperatur 
wird die Heizleistung kontinuierlich ange-
passt. Umgekehrt dazu steuert, wenn Küh-
len gewählt ist, das Magnetventil zwischen 
internem und externem Kreislauf durch va-

riables Öffnen und Schließen das Absinken 
der Temperatur auf den Sollwert. Die ge-
samte Temperatursteuerung erfolgt konti-
nuierlich unter Berücksichtigung etwaiger 
Änderungen des Kardioplegie flusses, der 
Einlass- und der Solltemperatur.

Drucksteuerung
Das System enthält zwei Drucksteuerein-
richtungen: je eine obere und untere Druck-
grenze jeweils für antegrade und retrograde 
Gabe sowie einen automatischen, druck-
kontrollierten Betriebsmodus. Im Falle des 
Erreichens der oberen Druckgrenzen gibt 
die Prozessoreinheit ein akustisches Sig-
nal aus und reduziert den Fluss so weit, dass 
die Alarmgrenze wieder unterschritten wird. 
Persistieren die den Überdruck auslösen-
den Bedingungen, wird der Fluss weiterhin 
reduziert, bis stabiler Fluss aufrechterhal-
ten werden kann oder über Auswertung der 
Fluss-/Druckkurve erkannt wird, dass die 
Tischlinie okkludiert ist. In diesem Fall wird 
der Fluss gestoppt, ein optisches und akus-
tisches Signal ausgegeben und das inkorpo-
rierte automatische Entlüftungsventil ge-
öffnet, um den entstandenen Überdruck im 
System abzubauen. Die unteren Druckgren-
zen dienen der akustischen Information über 
entfernte oder diskonnektierte Katheter.

Der automatische, druckkontrollierte 
Betrieb ermöglicht es, einen vorgewähl-
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Abb. 5: Pulsatilität, ex vivo gemessen an der Kanülenspitze bei einem gewünschten Kardioplegiefluss von 200 ml/min. Die Amplitude beträgt 220 %, 
die Impulsbreite 30 %.

Abb. 6: Programmablaufplan zur Generierung 
der Pulsatilität
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ten Applikationsdruck aufrechtzuerhalten. 
Die Funktion wird manuell aktiviert, so-
bald der gewünschte Druck bei angemes-
sener Flussrate erreicht ist, und bewirkt 
die selbsttätige Erhöhung und Absenkung 
des Pumpenflusses entsprechend den ak-
tuell herrschenden, veränderlichen Wider-
standsbedingungen im koronaren Gefäß-
bett.

Luftbewältigung
Das System erkennt Luft auf zwei We-
gen: Im Zirkulationssystem ist eine Bla-
senfalle inkorporiert, in der ein geräteim-
manenter Ultraschall-Niveausensor wirkt 
und bei massivem Lufteinstrom ein auto-
matisch arbeitendes Entlüftungsventil öff-
net. Ein nachgeschalteter Blasendetektor 
dient als redundantes Sicherheitsmerkmal 
und stoppt den Pumpenfluss im Falle eines 
Lufteinschlusses in der Tischlinie.

STAND UND AUSBLICK

Das System wurde konzipiert und entwi-
ckelt als Werkzeug zur präzisen und siche-

ren Gabe konfektionierter oder in Echtzeit 
gemischter kardioplegischer Lösungen. Es 
erlaubt eine geringere Dilution in kardio-
plegischen Lösungen oder den gänzlichen 
Verzicht darauf durch die direkte unabhän-
gige Mischung von Blut mit Kalium und 
Magnesium; oder die bedarfsweise Anrei-
cherung mit zusätzlichen, zum Beispiel er-
nährungswirksamen Additiven. 

Künftige Schwerpunkte liegen in der 
Entwicklung, Erprobung und Einführung 
neuer kardioprotektiver Substanzen, de-
nen das Potenzial zugesprochen wird, ei-
nem Reperfusionsschaden vorzubeugen. 
So konnte gezeigt werden, dass Adenosin 
die Erholung des Myokards nach Ischämie 
verbessern kann, wenn es in präziser Kon-
zentration gegeben wird. Es wirkt druck-
senkend bei einer systemischen Halbwir-
kungszeit von < 15 Sekunden [11]. Derzeit 
laufen Studien zur Klärung des klinischen 
Nutzens der gezielten hochgenauen intra-
myokardialen Gabe von Adenosin in der 
Herzchirurgie. Durch die Entwicklung 
neuer medikamentöser Therapien werden 

Abb. 7: Prinzipschaltbild des Zirkulationssubsystems

auch die Anforderungen an die sichere und 
genaue Gabe von Medikamenten und ihre 
Mischung mit Blut steigen. Die hier vor-
gestellte Kolbenpumpentechnologie er-
laubt diese hochgenaue Dosierung und 
Mischung und ermöglicht so die positive 
Beeinflussung des post operativen Ergeb-
nisses bereits während der Operation.
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