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Zusammenfassung

Bei der Bioimpedanzmessung handelt es sich um ein elektrisches Messverfahren,
welches der Charakterisierung von organischem Gewebe dient. Durch das Ap-
plizieren eines bekannten Messstromes in das zu analysierende Gewebe und die
simultane Ermittlung des so entstehenden Spannungsabfalls, kann das passive
elektrische Verhalten bestimmt werden. Da das Gewebe keinem rein ohmschen
Leiter entspricht, sondern wegen der isolierenden Eigenschaften der Zellmem-
branen auch kapazitive Anteile besitzt, weist die Bioimpedanz eine Frequenzab-
hängigkeit auf. Diese kann als zusätzliche Information genutzt werden, schränkt
jedoch auch den sinnvoll nutzbaren Frequenzbereich von Bioimpedanzmessun-
gen ein. Neben dieser Einschränkung sind auch die anwendbaren Stromstärken
aus Gründen der elektrischen Sicherheit limitiert.

Herkömmliche Anwendungen sind die bioelektrische Impedanzanalyse zur Be-
stimmung der Körperzusammensetzung und die Impedanzkardiographie, bei
welcher die zeitlichen Impedanzänderungen zur Analyse des Herzschlags heran-
gezogen werden. Die besonderen Vorteile der Bioimpedanzmessung gegenüber
anderen Messverfahren liegen einerseits in der Nicht-Invasivität, andererseits in
der Fähigkeit, Gewebe tief unterhalb der Hautoberfläche zu analysieren. Zudem
kommt das Verfahren ohne ionisierende Strahlung aus und ist durch kostengüns-
tige Schaltungstechnik instrumentierbar.

Diese Vorteile sollen im Rahmen dieser Arbeit genutzt werden, um neue Messan-
sätze zu entwickeln, mit denen entweder zusätzliche Informationen vom Körper
abgeleitet werden können, oder aber Redundanzen zu bestehenden Verfahren zu
ermöglichen. Im besonderen Fokus stehen dabei Verfahren, die auf simultaner
Messung der Bioimpedanz an mehreren Messorten beruhen. Als vordergründige
Anwendungen dienen die elektrische Impedanzplethysmographie, mit der die
arterielle Pulswelle aufgezeichnet werden kann und die elektrische Impedanz-
myographie zur Detektion von Muskelbewegungen. Nachdem in dieser Arbeit
die Herausforderungen hinsichtlich der Messverfahren betrachtet werden, wer-
den daraus die resultierenden Anforderungen an ein Plethysmographie- und ein
Myographie-Messsystem abgeleitet. Basierend darauf werden zwei problemspe-
zifische Mehrkanal-Messsysteme entwickelt. In den zugehörigen Charakterisie-
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rungen der Systeme wird gezeigt, dass die erforderlichen Anforderungen hin-
sichtlich Messabweichungen, Messunsicherheiten und Kanalsynchronizitäten er-
füllt werden und die Instrumentierungen weit über dem Stand der Technik lie-
gen. Nach der Instrumentierung werden jeweils neue biomedizinische Messan-
sätze vorgestellt, welche auf der Impedanzplethysmographie bzw. -Myographie
beruhen. Mittels Probandenmessungen werden diese untersucht und die Fähig-
keiten der entwickelten Messgeräte, diese Verfahren durchzuführen, bestätigt.
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1 Einleitung

Die Bioimpedanzmessung ist ein biomedizinisches Verfahren, welches die passi-
ven elektrischen Eigenschaften von organischem Gewebe untersucht. Diese wer-
den maßgeblich durch die Ionenleitfähigkeit der intra- und extrazellulären Flüs-
sigkeiten der Zellen bestimmt. Die dünnwandigen Zellmembranen wirken hin-
gegen als elektrisch isolierende Umschließungen der Zellen. Die so auftretenden
Isolationsstrecken zwischen den leitfähigen Flüssigkeiten verursachen ein ka-
pazitives Verhalten, was zu einer Frequenzabhängigkeit der Bioimpedanz führt
[47,52,57]. So können aus der Bioimpedanz Informationen bezüglich Gewebeart, -
Geometrie und -Zustand abgeleitet werden [23,47,128]. Dieses passive elektrische
Verhalten wird bestimmt, indem ein bekannter hochfrequenter Wechselstrom in
das zu untersuchende Gewebe eingeleitet und simultan der resultierende Span-
nungsabfall gemessen wird. Dabei werden Elektroden für die Übergänge zwi-
schen Ionen- und Elektronenleitung genutzt [47, 86]. Mittels ohmschen Gesetzes
können aus den Strom- und Spannungsinformationen der Real- und der Imagi-
närteil der komplexen Bioimpedanz berechnet werden. Die genaue örtliche Feld-
ausbreitung des Messstromes ist bei diesem Verfahren unbekannt und kann nur
abgeschätzt bzw. durch geometrische Elektrodenanordnungen beeinflusst wer-
den. Absolute Messwerte sind daher schwierig interpretierbar und kaum mitein-
ander vergleichbar [2, 29, 102, 107].

Deutlich interessanter sind die zeitlichen Änderungen der Bioimpedanz wäh-
rend einer Messung. Diese können Informationen bezüglich Herzschlag, At-
mung, Skelettmuskel-Kontraktionen oder Bewegungen des Verdauungstraktes
beinhalten [4, 6, 10, 31, 54, 133]. Besondere Vorteile der Bioimpedanzmessung
sind die Fähigkeit, solche physiologische Ereignisse auch tief unterhalb der
Hautoberfläche detektieren zu können und die medizinische Unbedenklichkeit
des Verfahrens [96,98,112]. Zusätzlich sind die technischen Umsetzungen häufig
kostengünstiger, kleiner und energiesparender als die Realisierung alternativer
Verfahren, was den Einsatz in portablen Geräten ermöglicht [17, 158, 189].

Schwerpunkt dieser Arbeit ist die Instrumentierung von Bioimpedanz-Systemen,
mit denen neue Messansätze umgesetzt werden können, welche herkömmliche
Messverfahren verbessern, ergänzen oder gar ersetzen können. Im besonderen
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Fokus stehen dabei die elektrische Impedanzplethysmographie und Impedanz-
myographie zur Detektion von arteriellen Pulswellen bzw. Muskelkontraktionen,
da entsprechende herkömmliche Messverfahren Nachteile aufweisen, auf die im
späteren Verlauf dieser Arbeit eingegangen wird.

1.1 Hintergrund und Stand der Technik

Bioimpedanzmessungen werden in vielen Anwendungen genutzt und können
daher in unterschiedlichsten Konfigurationen gemäß den geltenden Anforderun-
gen durchgeführt werden. Wie in Abbildung 1.1 illustriert, kann unterschieden
werden, ob die Bioimpedanz einmalig bestimmt wird, oder ob sie in Abhän-
gigkeit der Zeit gemessen wird. Einzelmessungen sind insbesondere für die
Bioelektrische Impedanzanalyse (BIA) hinreichend, welche der Abschätzung der
Körperzusammensetzung dient. Dieses Messverfahren, welches die Bioimpe-
danz zwischen zwei Extremitäten bestimmt, ist von kommerziellen Körperfett-
waagen, wie beispielsweise HBF-516B (von Omron Healthcare) oder mBCA 515
(von seca), bekannt [8, 10, 33, 59, 107]. Die zeitaufgelöste Messung hingegen kann
genutzt werden, um transiente Änderungen der Bioimpedanz zu analysieren.
Diese können ihre Ursache in physiologischen Ereignissen wie Atmung, Herz-
schlag oder Muskelkontraktionen haben [30, 92, 122]. Eine klinische Anwendung
ist die Impedanzkardiographie (IKG), mit der das Herzschlagvolumen abge-
schätzt werden kann. Kommerzielle Geräte sind beispielsweise CardioScreen
1000/2000 (von medis Medizinische Messtechnik GmbH) oder erweiterbare Pa-
tientenmonitore wie IntelliVue (von Philips Health Systems). Weitere bekannte
Anwendungen sind die Detektion von Schluckvorgängen, indem die geometri-
schen Veränderungen im Hals mittels Bioimpedanz gemessen werden, und die
Beatmungsüberwachung [41, 124, 150].

Wird die Bioimpedanzmessung nicht nur mit einem, sondern mit mehreren
Kanälen simultan durchgeführt, ergeben sich neue mögliche Messszenarien.
Die zeitaufgelöste Mehrkanalmessung wird beispielsweise für das bildgebende
Verfahren der Elektrischen Impedanz-Tomographie (EIT) genutzt. Durch die
simultane Impedanzmessung eines Gewebes unter Verwendung mehrerer unter-
schiedlich angeordneter Strom- und Spannungselektroden können mit diesem
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Verfahren räumliche Informationen zur Impedanzverteilung gewonnen werden.
Eine anschließende Signalverarbeitung rekonstruiert aus den Informationen ein
Bild [11, 24, 42, 63, 121, 182]. Dieses Verfahren wird bereits kommerziell (Dräger
PulmoVista 500) zur Beatmungsüberwachung genutzt.

Das dritte Merkmal einer Bioimpedanzmessung ist, ob die Messung mit nur ei-
ner Messfrequenz betrieben wird, oder ob unterschiedliche Frequenzen genutzt
werden, um so einen Frequenzgang bestimmen zu können. Da es sich bei der
Bioimpedanz um eine komplexe Größe handelt, können sowohl die Impedanzbe-
träge, als auch die -Phasen bestimmt werden. Wie bei der Mehrfrequenzmessung
können so zusätzliche Informationen über die Bioimpedanz bestimmt werden,
welche je nach Anwendung nützlich sein können [62, 109, 145].

Einkanal-
Messung

Mehrkanal-
Messung

Einfrequenz-
Messung

Mehrfrequenz-
Messung

Einzelmessung Zeitaufgelöste 
Messung

Messung des 
Impedanzbetrags

Messung der 
komplexen Impedanz

Abbildung 1.1: Merkmale einer Bioimpedanzmessung.

Der Fokus dieser Arbeit liegt auf der zeitaufgelösten Mehrkanalmessung, insbe-
sondere zur simultanen Detektion von physiologischen Ereignissen an mehreren
Messorten. Diese Ereignisse können im Zusammenhang mit dem Herz-Kreislauf-
System stehen oder aber auch mit Aktivitäten der Skelettmuskulatur. Die Litera-
tur und aktuelle Forschung konzentrieren sich zur Informationsextraktion ins-
besondere auf die Weiterentwicklung und Signalauswertung etablierter biome-
dizinischer Messverfahren, wie Elektrokardiographie (EKG), Photoplethysmo-
graphie (PPG), Phonokardiographie (PKG) und Elektromyographie (EMG). Die
Anwendung der Bioimpedanzmessung zur Detektion physiologischer Ereignis-
se ist oftmals auf die Erkennung besonders starker Impedanzvariationen, wie
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sie bei der Schluckdetektion oder der Atmungsüberwachung auftreten, begrenzt
[99, 151].

Es wurde in der Vergangenheit auch gezeigt, dass die Bioimpedanz, unter
Verwendung spezieller Messtechnik, nützliche zusätzliche oder redundante
Informationen bei der Detektion von Pulswellen [26, 44, 62, 89, 94, 176] oder
Muskelkontraktionen [68, 92, 133] liefern kann. Bei diesen Messungen handelt es
sich jedoch oftmals um Einkanal-Messungen. In Anlehnung an herkömmliche
Messverfahren ist hingegen häufig die simultane Messung von Biosignalen
an mehreren Messorten interessant, welche mit technischen Schwierigkeiten
einhergeht. Zusätzlich können Messungen zur Gewinnung redundanter Infor-
mationen der Erhöhung der Robustheit dienen. Diese Gebiete wurden bisher
kaum erforscht. So konnte beispielsweise im Rahmen einer umfangreichen Li-
teraturrecherche kein Messsystem zur Impedanzplethysmographie gefunden
werden, welches vier Kanäle aufweist, um die Pulswelle an allen Extremitä-
ten simultan mit hinreichender Auflösung der charakteristischen Signalform
aufzuzeichnen. Arbeiten zur Impedanzmyographie sind noch deutlich weniger
publiziert. So konnte keine Arbeit gefunden werden, welche simultan Bioimpe-
danzbetrag, -Phase und das zugehörige EMG am gleichen Messort misst. Mehr-
kanalmessungen dieser Signale zur Untersuchung unterschiedlicher Muskeln
bzw. Muskelgruppen konnten dementsprechend auch nicht gefunden werden.
Es wird angenommen, dass insbesondere die notwendige anspruchsvolle Mess-
technik der Grund für die geringe Publizität ist. Daher ist das Ziel dieser Arbeit
die problemspezifische Instrumentierung zur hochaufgelösten Bioimpedanz-
messung mehrerer synchronisierter Kanäle. Anwendungsschwerpunkte sind die
Impedanzplethysmographie (IPG) und die Elektrische Impedanzmyographie
(EIM).

1.2 Originalbeiträge

Die in dieser Arbeit erzielten wissenschaftlichen Beiträge bestehen in den pro-
blemspezifischen Instrumentierungen und in den so ermöglichten neuen biome-
dizinischen Anwendungen.
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Herkömmliche Mehrkanal-Bioimpedanzsysteme realisieren die Kanaltrennung
durch zeitliches Multiplexing [45, 63, 67, 108, 110, 189]. Somit können durch an-
spruchsvolle Schaltvorgänge nur quasi-simultane Messungen ermöglicht wer-
den. Die Schaltfrequenzen sind technisch limitiert, was zu einer Begrenzung der
Abtastraten bzw. der Kanalanzahl führt. Da in dieser Arbeit die Bioimpedanzen
an unterschiedlichen Körperstellen simultan bestimmt werden, sind die Abta-
straten nicht limitiert. Es entstehen jedoch elektrische Verkopplungen zwischen
den Messkanälen. Diese wurden in der Literatur und den wissenschaftlichen Ver-
öffentlichungen bisher nicht näher analysiert. Daher wurde ein elektrisches Ver-
kopplungsmodell entwickelt und dieses bei der Instrumentierung berücksich-
tigt [50, 71].

Zur Bioimpedanzmessung werden Messströme im Frequenzbereich von bis
zu einigen 100 kHz in das Gewebe geleitet [58]. Der zu messende resultie-
rende Spannungsabfall, welcher die Impedanzinformation beinhaltet, befindet
sich somit im gleichen Frequenzbereich. Die eigentlichen Nutzsignale, die
Bioimpedanzbetrags- und Phasenänderungen, werden durch die physiologi-
schen Ereignisse verursacht und befinden sich somit in deutlich niedrigeren
Frequenzbereichen unterhalb von 100 Hz. Die notwendige Demodulation der
Impedanzinformationen findet in den meisten veröffentlichten Systemen nach
der Digitalisierung statt [63, 67, 121, 156]. Das erfordert eine hochfrequente
Analog-Digital-Umsetzung und anschließend einen hohen Rechenaufwand. In
dieser Arbeit werden Ansätze vorgestellt, mit denen die Messsignale bereits
vor der Digitalisierung vorverarbeitet werden können. Somit ist ein deutlich
niederfrequenteres Abtasten der Signale möglich, was die Nutzung besonders
hochauflösender Analog-Digital-Umsetzer (engl. Analog-to-Digital Conver-
ter (ADC)) erlaubt. Zusätzlich kann der Rechenaufwand der anschließenden
digitalen Signalverarbeitung signifikant reduziert werden.

Bisherige Bioimpedanz-Messsysteme sind nicht für die simultane hochaufgelöste
Detektion von Pulswellen an allen Extremitäten ausgelegt. In dieser Arbeit wird
die Entwicklung eines 4-Kanal-Messsystems vorgestellt, welches in der Lage ist,
arterielle Pulswellen an mehreren Messorten simultan und hochaufgelöst abzu-
leiten. Dazu wird eine problemspezifische analoge Gleichrichterschaltung vor-
gestellt, welche die notwendige Präzision in den hohen Frequenzbereichen auf-
weist [76]. Zudem wird eine Modifikation dieser Schaltung vorgestellt, mit der
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simultan zur Bioimpedanz ein EMG-Signal unter Verwendung eines gemeinsa-
men ADC-Kanals gemessen werden kann [80]. In dieser Arbeit wird außerdem
gezeigt, dass die Bestimmung von Messstrom und resultierendem Spannungsab-
fall über der unbekannten Impedanz mittels einer gemeinsamen Auswerteelek-
tronik die Kalibrierung stark vereinfacht.

Der zweite Anwendungsschwerpunkt dieser Arbeit ist die Detektion von Mus-
kelkontraktionen. In den meisten Anwendungen, wie dem Ansteuern von Pro-
thesen, wird dazu herkömmlicherweise das EMG eines Muskels bzw. einer Mus-
kelregion mittels Oberflächenelektroden abgeleitet [28,47]. Ein signifikantes Pro-
blem dieser Methode sind die auftretenden Störspannungen, welche durch Elek-
trodenbewegungen entstehen können, da diese typischerweise im gleichen Fre-
quenzbereich auftreten wie das Nutzsignal [32]. Die geometrischen Änderungen
des Gewebes während einer Muskelkontraktion können auch mittels Bioimpe-
danzmessungen detektiert werden. Dieses Verfahren (EIM) und dessen Verwen-
dung in medizinischen Echtzeit-Anwendungen ist bisher kaum erforscht [56,144,
146, 160]. Da jedoch bekannt ist, dass sowohl der Betrag als auch die Phase In-
formationen über eine Muskelkontraktion beinhalten, wird in dieser Arbeit ein
zweites 4-Kanal-Messsystem entwickelt, welches in der Lage ist, die komple-
xe Bioimpedanz zu bestimmen [83, 133]. Gemäß eigener Kenntnis der Litera-
tur ermöglicht dieses System erstmals, simultan zu den vier komplexen Bioim-
pedanzen auch die korrespondierenden EMG-Signale der Muskelregionen ab-
zuleiten. Auch für dieses System wird eine problemspezifische analoge Demo-
dulationsschaltung vorgestellt. Es ist das erste bekannte publizierte Mehrkanal-
Messsystem, welches in der Lage ist, simultan mit einem gemeinsamen Elektro-
densatz den Bioimpedanzbetrag, die Bioimpedanzphase und das EMG abzulei-
ten.

Neben den genannten Ergebnissen der Instrumentierung wurden, unter Verwen-
dung dieser, neue medizintechnische Messansätze entwickelt und realisiert. Eine
Herausforderung der Pulswellenanalyse ist, dass die Ausbreitungsgeschwindig-
keit der Welle (engl. Pulse Wave Velocity (PWV)) innerhalb der Aorta zwar von
besonderem Interesse ist, jedoch mit den herkömmlichen Druckmessungen an
den Extremitäten nicht direkt gemessen, sondern bestenfalls abgeschätzt werden
kann [22, 173]. In dieser Arbeit wird ein Messverfahren vorgeschlagen, mit dem
die aortale Pulswellengeschwindigkeit direkt mittels zweier simultaner Bioimpe-
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danzmessungen nicht-invasiv gemessen werden kann [138,139]. Die Problematik
des Parameters PWV wird analysiert und ein Ansatz zur Bestimmung des aor-
talen Frequenzgangs als aussagekräftigerer Parameter wird vorgeschlagen [82].
Zudem wird unter Verwendung der vier implementierten Messkanäle die Mög-
lichkeit vorgestellt, die Pulswelle an allen Extremitäten simultan mittels Impe-
danzplethysmographie zu detektieren und die charakteristischen Signalformen
auszuwerten [76]. Abschließend wird eine Modifikation der Gleichrichterschal-
tung des Plethysmographie-Systems gezeigt, mit der erstmals Bioimpedanz- und
EMG-Signale zur Detektion von Muskelkontraktionen simultan mittels gemein-
samen Elektrodensatz und ADC-Kanal aufgenommen werden können [80].

Mit dem zweiten entwickelten Messsystem können EMG-Signale, Bioimpedanz-
betrag und -Phase simultan mit einem gemeinsamen Elektrodensatz gemessen
und das zeitliche Verhalten der Signale zueinander analysiert werden. Unter
Verwendung aller vier Kanäle konnten Messungen vom Unterarm während
der Durchführung typischer Handbewegungen aufgenommen werden [83]. Die
Ergebnisse zeigen, dass zukünftige Implementierungen in Prothesensteuerungen
sinnvoll sein könnten. Ein weiterer vorgestellter Messansatz dient der Detektion
von Kontraktionen des Zwerchfells zur Beatmungsüberwachung [80]. Die in
einigen biomedizinischen Anwendungen herkömmlicherweise durchgeführte
EMG-Messung der Zwerchfellkontraktionen ist sehr störanfällig [169, 184]. Es
wird gezeigt, dass zusätzliche oder ausschließliche Bioimpedanzmessungen
zur Detektion der auftretenden Geometrieänderungen sinnvoll sein können.
Abschließend wird ein Ansatz vorgestellt, mit dem Muskelkontraktionen mit-
tels Analyse der Phaseninformation von Störeinflüssen unterschieden werden
können [140]. Dieser Ansatz wird theoretisch anhand eines Ersatzschaltbildes
hergeleitet und mittels Probandenmessungen überprüft.

Die im Rahmen dieser Arbeit entstandenen wissenschaftlichen Ergebnisse wur-
den in zahlreichen begutachteten Fachzeitschriftenbeiträgen [71, 74, 76, 78, 81–83]
und auf Fachkonferenzen vorgestellt [61, 70, 72, 73, 75, 77, 79, 80, 147, 180, 186].
Zudem wurden inklusive Internationalisierungen zehn Patente angemel-
det [27, 84, 85, 136–142]. Außerdem wurden im Rahmen dieser Arbeit zahlreiche
Abschlussarbeiten betreut [5, 13, 50, 93, 148, 149].
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1.3 Gliederung

Nach dieser Einleitung unterteilt sich die Arbeit in fünf weitere Kapitel. In
den Grundlagen werden zunächst die Begriffe Bioimpedanz, Impedanzple-
thysmographie, Elektromyographie und Impedanzmyographie näher erklärt.
Anschließend wird auf das Prinzip der Bioimpedanzmessung und die korre-
spondierenden Herausforderungen eingegangen. Einer der Schwerpunkte liegt
dabei auf der Mehrkanalmessung. Im vierten und fünften Kapitel werden jeweils
die Entwicklungen der problemspezifischen Bioimpedanz-Messsysteme vorge-
stellt. Nach den zugehörigen System-Charakterisierungen werden jeweils neue
medizintechnische Messansätze entworfen und mittels Probandenmessungen
untersucht. Abschließend werden die wesentlichen Ergebnisse dieser Arbeit
zusammengefasst und Anregungen für zukünftige Arbeiten genannt.
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2 Grundlagen

In diesem Kapitel werden die Grundlagen der in dieser Arbeit verwendeten bio-
medizinischen Messverfahren beschrieben. Zu Beginn werden die Eigenschaf-
ten der elektrischen Bioimpedanz und das Grundprinzip der Bioimpedanzmes-
sung erklärt. Anschließend folgt ein Abschnitt über die Grundlagen der elektri-
schen Impedanzplethysmographie, der Detektion von arteriellen Pulswellen mit-
tels Bioimpedanz. Zum Ende wird auf das Verfahren der Elektromyographie zur
Erkennung von Muskelkontraktionen eingegangen und dessen Alternative, die
elektrische Impedanzmyographie, vorgestellt.

2.1 Bioimpedanz

Die Bioimpedanz beschriebt den Wechselstromwiderstand und somit das pas-
sive elektrische Verhalten von biologischem Gewebe. Sie setzt sich aus den un-
terschiedlichen elektrischen Eigenschaften der Gewebearten zusammen, welche
sich im betrachteten Feld befinden. Die geometrische Anordnung der organi-
schen Zellen hat dabei einen maßgeblichen Einfluss auf die Impedanz [47]. Ein
häufig verwendetes Ersatzschaltbild zur Beschreibung des elektrischen Verhal-
tens einer dieser Zellen ist auf der linken Seite in Abbildung 2.1 gezeigt [60]. Da
es sich sowohl bei intra- als auch extrazellulären Flüssigkeiten um gute Ionen-
leiter handelt, werden sie im Ersatzschaltbild durch die ohmschen Widerstände
Ri und Re nachgebildet. Die dünnwandige, schlecht leitende Doppellipidschicht
der Zellmembran weist hingegen einen kapazitiven Charakter Cm auf [122]. Ih-
re leitfähigen Ionenkanäle werden durch die parallelen Widerstände Rm reprä-
sentiert [63]. Es ist zu beachten, dass dieses Ersatzschaltbild stark vereinfacht ist
und die darin enthaltene Bauteile nicht als ideal angenommen werden können.
Um das elektrochemische Verhalten besser abzubilden, kann Cm aufgrund auftre-
tender Relaxations-Vorgänge eine zusätzliche Frequenzabhängigkeit zugewiesen
werden [47].

Das gezeigte Ersatzschaltbild (ESB) kann in zwei Schritten weiter vereinfacht
werden. Zunächst werden die resistiven und kapazitiven Anteile der Zellmem-
bran zusammengeführt [9]. Das elektrische Verhalten dieser Impedanz kann, wie
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in der Abbildung 2.1 rechts gezeigt, auch mittels drei elektrischer Komponenten
abgebildet werden. Dieses Ersatzschaltbild wird in der Literatur häufig nicht nur
zur Modellierung einer einzelnen Zelle, sondern auch für Zell-Gewebe herange-
zogen. Die Bauteile werden darin vereinfacht als frequenzunabhängig angenom-
men [7, 47, 57].

Cm/2

Ri

Re

2Rm

CmRm

Rm Cm

Re

C1

R2

R1Ri

Zellmembran

Intrazell. 
Flüssigkeit

Extrazell. 
Flüssigkeit

Zellkern

Abbildung 2.1: Ersatzschaltbild der Bioimpedanz und dessen schrittweise Vereinfachun-
gen, basierend auf [60].

Da sich organisches Gewebe nicht rein ohmsch verhält, sondern zusätzlich ka-
pazitive Eigenschaften hat, wird die Bioimpedanz als komplexe Größe beschrie-
ben, welche von der Frequenz f beziehungsweise der Kreisfrequenz ω = 2π f
abhängt. In Gleichung 2.1 sind gängige Schreibweisen der elektrischen Impe-
danz, welche das komplexe Verhältnis aus der Spannung U und dem Strom I
beschreibt, dargestellt. Da in dieser Arbeit stets Z ∈ C gilt, wird zur besseren Les-
barkeit auf gesonderte Darstellungsformen von komplexen Variablen verzichtet.

Z(2π f ) = Z(ω) =
|U|
|I| ej(φu−φi) = |Z|ejφ = Re{Z}+ jIm{Z} (2.1)

Zur grafischen Darstellung der komplexen Impedanz wird häufig die komplexe
Ebene, wie in Abbildung 2.2, genutzt.
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Abbildung 2.2: Darstellung einer elektrischen Impedanz in der komplexen Ebene.

2.1.1 Elektrische Eigenschaften

Die tatsächlichen elektrischen Eigenschaften von Bioimpedanzen sind deutlich
komplexer, als im vorherigen Ersatzschaltbild berücksichtigt. Untersuchungen
zeigen, dass das Impedanzverhalten biologischen Gewebes drei Frequenzberei-
che aufweist, in denen es besonders frequenzsensitiv ist [100]. Diese Bereiche
werden als α-, β- und γ-Dispersionsbänder bezeichnet und decken in etwa jeweils
Bα ≈ 10...500 Hz, Bβ ≈ 10 kHz...5 MHz bzw. Bγ > 1 GHz ab [53,102,153]. Exakte
Grenzen dieser Bänder können nicht sinnvoll definiert werden, da das Frequenz-
verhalten von Bioimpedanzen stark variieren kann [53]. Der für diese Arbeit in-
teressante Bereich ist das Frequenzband der β-Dispersion, welches im Zusam-
menhang mit den dielektrischen Eigenschaften der Zellmembranen und deren
Wechselwirkungen mit den intra- und extrazellulären Flüssigkeiten steht [57,58].

Um die Frequenzabhängigkeit der komplexen Bioimpedanz grafisch abzubilden,
können unterschiedliche Darstellungsformen verwendet werden. In Abbildung
2.3 ist die Ortskurve einer exemplarisch modellierten Bioimpedanz (R1 = 50 Ω,
R2 = 50 Ω, C1 = 20 nF) in der komplexen Ebene dargestellt. Die ausgewähl-
ten Zahlenwerte könnten beispielsweise einer Bioimpedanzmessung am Unter-
arm entsprechen [149]. In dieser Darstellungsform ist gut erkennbar, wie sich der
Real- und Imaginärteil einer Bioimpedanz in Abhängigkeit der Frequenz verhal-
ten.

Die gleiche Information über die Impedanz kann auch, wie in Abbildung 2.4,
in Form eines Frequenzgangs, bestehend aus Betrags- und Phasengang, veran-
schaulicht werden. Das kapazitive Verhalten der Bioimpedanz führt zu einer ste-
tigen Verringerung des Impedanzbetrages. Im Phasengang ist zu sehen, dass die
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Abbildung 2.3: Ortskurve einer modellierten Bioimpedanz.

stets negative Phasenverschiebung in diesem Beispiel bei ca. f = 110 kHz maxi-
mal wird. Wird die zuvor genannte Frequenzabhängigkeit der im Ersatzschalt-
bild enthaltenen Kapazität berücksichtigt, so verläuft die Ortskurve flacher und
erreicht geringe Imaginärteile. Im Frequenzgang entspricht dies einem weniger
steilen Verlauf des Übergangsbereichs des Impedanzbetrags und einer geringe-
ren maximalen Phasenverschiebung [63].

10 3 10 4 10 5 10 6

f / Hz

20

40

60

|Z
| /

 

10 3 10 4 10 5 10 6

f / Hz

-20

-10

0

 / 
°

Abbildung 2.4: Frequenzgang einer modellierten Bioimpedanz.

Wie verschieden das elektrische Verhalten unterschiedlicher Gewebearten sein
kann, lässt sich bei Betrachtung derer spezifischen Leitfähigkeiten κ erkennen.
Typische Literaturwerte für zwei Frequenzbereiche können Tabelle 2.1 entnom-
men werden.
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Tabelle 2.1: Beträge der spezifischen Leitfähigkeiten unterschiedlicher Gewebearten in
zwei Frequenzbereichen [47].

Spezifische Leitfähigkeit |κ| / S
m

Gewebe f =1 Hz...10 kHz f ≈ 1 MHz

Haut (trocken) 10−7 10−4

Fett 0,02-0,05 0,02-0,05
Muskeln 0,05-0,4 0,6

Blut 0,7 0,7

Die Zusammensetzung trockener Haut führt demnach im Mittel zu einer stark
frequenzsensitiven Leitfähigkeit, welche gegenüber den anderen aufgeführten
Gewebearten deutlich niedriger ist. Fett scheint hingegen im Frequenzbereich
der β-Dispersion ein sehr ohmsches Verhalten aufzuweisen. Muskeln und Blut
zeichnen sich durch besonders hohe Leitfähigkeiten aus, wobei Muskeln neben
der Frequenzabhängigkeit auch eine Anisotropie aufweisen. So ist die Leitfähig-
keit in Faserrichtung höher als quer zur Faser [1, 47, 102]. Es ist zu beachten, dass
diese Werte starken Streuungen unterliegen [36].

2.1.2 Elektrode-Haut-Übergänge

Da es sich bei organischem Gewebe um einen Ionenleiter handelt, sind Elektro-
den zur Kontaktierung elektrischer Messgeräte notwendig [113]. Es kann sich
dabei um Nadelelektroden, welche in das Gewebe eindringen, oder um Ober-
flächenelektroden handeln [47], wobei im Rahmen dieser Arbeit ausschließlich
letztere betrachtet werden. Als Elektrolyt in der Grenzschicht zwischen Elektro-
de und Haut können spezielle Elektrodengels oder -Hydrogels verwendet wer-
den, welche oftmals bereits auf kommerziellen Elektroden aufgetragen sind. Der
tatsächliche Ladungsträgeraustausch zwischen dem Elektronen- und Ionenleiter
findet in der elektrochemischen Doppelschicht statt, welche zwischen beiden ent-
steht [47].

Wegen der Wechselwirkungen untereinander können die elektrischen Eigen-
schaften von Elektrode und Haut nicht getrennt voneinander betrachtet werden.
Stattdessen wird der Begriff des Elektrode-Haut-Übergangs verwendet. Dieser
Übergang und insbesondere dessen Elektrode-Haut-Impedanz (engl. Electrode
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Skin Impedance (ESI)) beeinflussen elektrische Messverfahren wie die Bioimpe-
danzmessung oder die Elektromyographie signifikant [25, 105, 179].

Die Modellierung des Elektrode-Haut-Übergangs einer Gel-Elektrode ist in Ab-
bildung 2.5 dargestellt [25]. Darin ist zu sehen, dass das elektrische Verhalten
in drei Abschnitte unterteilt werden kann. Der erste Abschnitt repräsentiert
den Übergang zwischen der typischerweise metallischen Elektrode und dem
Elektrolyten. Die an diesem Übergang entstehende Halbzellenspannung UHZ

wird durch die Nernst-Gleichung beschrieben und ist von der Konzentration
der Metallionen und der Temperatur abhängig [47]. Daraus ergibt sich für die
typischerweise einige 100 mV betragende Halbzellenspannung eine Veränder-
lichkeit [113].

RC

REp

RD

CEp

CC

Elektrode

Dermis

Epidermis

Gel

UHZ

Abbildung 2.5: Ersatzschaltbild eines Elektrode-Haut-Übergangs einer Gel-Elektrode,
basierend auf [25].

Fließt ein elektrischer Strom durch die Elektrode, so ändert sich die Konzentra-
tion der Metallionen und somit auch die Halbzellenspannung. Diese Änderung
von UHZ durch einen Strom wird Polarisation genannt und ist messtechnisch pro-
blematisch [47]. Zur elektrischen Biosignalerfassung werden daher bevorzugt
nicht-polarisierbare bzw. kaum polarisierbare Silber-Silberchlorid-Elektroden
(Ag/AgCl) verwendet. Diese dämpfen durch Einfügen eines Puffersalzes die
sonst vom Strom hervorgerufene Ionenkonzentrationsänderung [114].

Die Parallelschaltung (CC||RC) repräsentiert eine Modellierung der Doppel-
schichtimpedanz als verlustbehaftete Kapazität [114].
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Deutlich signifikanteren Einfluss auf die Elektrode-Haut-Impedanz hat jedoch
die Epidermis [25]. Diese äußerste Schicht der Haut weist einen sehr hohen ohm-
schen Widerstand REp auf. Ihre Leitfähigkeit ist daher stark vom parallelen kapa-
zitiven Verhalten CEp abhängig und somit frequenzabhängig. Zuletzt repräsen-
tiert RD das resistive Verhalten der Dermis. Stark abhängig von der Beschaffen-
heit der Haut und der Elektrode können bei einem Elektrodendurchmesser von
D = 1 cm Elektrode-Haut-Impedanzbeträge von einigen 100 Ω bis einige 1000 Ω
entstehen [63, 187].

Das gezeigte Ersatzschaltbild lässt sich unter Zusammenfassung der modellie-
renden Bauelemente vereinfachen. In Abbildung 2.6 ist das resultierende, in der
Literatur häufig verwendete, Ersatzschaltbild, bestehend aus einem Serienwider-
stand RS und den parallelen Bauteilen CP und RP, dargestellt. Die Halbzellen-
spannung wird unverändert durch UHZ repräsentiert [63, 114].

RP

RS

CP

UHZ

Abbildung 2.6: Vereinfachtes Ersatzschaltbild eines Elektrode-Haut-Übergangs einer
Gel-Elektrode [63].

Die Anforderungen einiger Anwendungen lassen die Verwendung von Gel-
Elektroden jedoch nicht zu. Insbesondere wenn eine Wiederverwendung der
Elektroden ohne manuelles Auftragen eines Elektrolyten gefordert ist, fin-
den Trockenelektroden Anwendung. In diesem Fall wird eine Elektrode ohne
Applikation eines zusätzlichen Elektrolyten auf der Hautoberfläche platziert.
Wegen des fehlenden Elektrolyten ist RP zunächst sehr groß und der Elektrode-
Haut-Übergang verhält sich nahezu ausschließlich kapazitiv. Nach einiger Zeit
entstehen Flüssigkeitsansammlungen zwischen Elektrode und Haut, welche
RP sinken lassen [155, 188]. In dieser Arbeit werden ausschließlich Hydrogel-
Elektroden verwendet und berücksichtigt. In Abschnitt 5.6.4 wird jedoch noch
einmal auf die Problematik von Trockenelektroden hinsichtlich Bioimpedanz-
Instrumentierungen eingegangen und ein Ansatz für die Impedanzmyographie
vorgestellt, entstehende Störungen von Nutzinformationen zu separieren.
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2.1.3 Messprinzip

Da die Impedanz keine physikalische Basisgröße, sondern eine abgeleitete Größe
ist, kann sie nicht direkt bestimmt werden. Stattdessen muss die zu bestimmen-
de Impedanz in einen Stromkreis eingebunden werden und sowohl der durch-
fließende Strom als auch die über die Impedanz abfallende Spannung bestimmt
werden. Abhängig von dem zu bestimmenden Bereich des Frequenzgangs, muss
die Messung unter Verwendung verschiedener Signalfrequenzen durchgeführt
werden.

Die Besonderheit bei der Messung der Bioimpedanz ist, dass das Messinstru-
ment nicht direkt an die gewünschte Impedanz angeschlossen werden kann, son-
dern stets Elektroden genutzt werden müssen. Der entstehende Elektrode-Haut-
Übergang weist typischerweise vielfach höhere Impedanzbeträge auf als die ei-
gentliche Bioimpedanz [63]. Die zusätzlich auftretenden Halbzellenspannungen
und die Tatsache, dass sich die Messbedingungen zeitlich ändern, verlangen nach
problemspezifischen Messansätzen. Diese werden im Abschnitt 3 näher analy-
siert.

2.2 Impedanzplethysmographie

Die Untersuchung der arteriellen Pulswellenausbreitung ist ein bekanntes Ver-
fahren, um Rückschlüsse auf das Herz-Kreislauf-System des Menschen zu zie-
hen [123]. Neben optischen und tonometrischen Messverfahren zur Detektion
der Pulswelle, kann diese auch mittels Bioimpedanzmessungen detektiert wer-
den [120]. Dieses als Impedanzplethysmographie bekannte Verfahren wird in die-
sem Abschnitt näher beschrieben.

2.2.1 Arterielle Pulswelle

Mit jedem Herzschlag wird ein Blutvolumen in das Arteriensystem gepumpt.
Der korrespondierende Druckstoß breitet sich vom Herzen entlang der Aorta bis
hin zu den Kapillaren aus. Die bekanntesten biomedizinischen Anwendungen
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dieser arteriellen Pulswelle sind die Bestimmung des Blutdrucks und die Photo-
plethysmographie zur Messung der Sauerstoffsättigung des Blutes [103]. Da die
Pulswellen-Signalform während der Ausbreitung durch das Arteriensystem be-
einflusst wird, beinhaltet sie auch Informationen über dessen Zustand [48, 168].
Von besonderem medizinischem Interesse ist die Elastizität der Aorta, da sie
maßgeblich für die Dämpfung der vom Herzen ausgehenden Druckstöße verant-
wortlich ist [22,173]. Diese Eigenschaft der Aorta wird auch als Windkesseleffekt
bezeichnet. Ist die Arteriensteifigkeit der Aorta beispielsweise durch Kalzifikati-
on oder Kollagenablagerungen erhöht, so wird das Dämpfungs-Vermögen einge-
schränkt [104].

Die notwendige Aufzeichnung der Pulswelle direkt an der Aorta ist mit den
meisten herkömmlichen Messmethoden schwierig. Stattdessen wird die Pulswel-
le oftmals alternativ an den Extremitäten gemessen [111, 123]. Wird nur ein Puls-
wellensensor verwendet, so kann ausschließlich die charakteristische Signalform
der Welle zur Informationsextraktion genutzt werden. Wird sie hingegen an zwei
oder mehr Punkten detektiert, so ist eine zusätzliche Laufzeitmessung der Puls-
welle zwischen diesen Punkten möglich. Aus den gewonnenen Informationen
des genutzten Verfahrens müssen anschließend Rückschlüsse auf die Charakte-
ristik der Aorta gezogen werden.

2.2.2 Pulswellenanalyse

Der Begriff der Pulswellenanalyse beinhaltet zwei unterschiedliche Messverfah-
ren. Beim ersten handelt es sich um die Messung der Pulswellengeschwindigkeit
PWV. Dabei wird der Zusammenhang zwischen der Elastizität eines Gefäßes
und der Ausbreitungsgeschwindigkeit von Druckstößen ausgenutzt [34]. Eine
vereinfachte Beschreibung dieses Zusammenhangs liefert die Moens-Korteweg-
Gleichung

PWV =

√
Eh
2rρ

, (2.2)

wobei E die Elastizität und h die Wandstärke des Blutgefäßes repräsentieren [69].
Des Weiteren wird die Pulswellengeschwindigkeit vom Gefäßradius r und der
Dichte des Blutes ρ beeinflusst. Die aortale PWV variiert von ca. 5 m/s bei jungen
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gesunden Menschen bis 15 m/s bei Menschen mit einem sehr hohen Risiko eines
bevorstehenden kardiovaskulären Ereignisses [101].

Zur Bestimmung der aortalen PWV können zwei unterschiedliche Messprinzi-
pien genutzt werden. Das erste Prinzip beruht auf der Positionierung nur eines
Drucksensors auf der Hautoberfläche oberhalb einer peripheren Arterie, wie der
Unterarmarterie Arteria radialis [127]. Aus der Signalform der aufgezeichneten
Pulswelle und Probandeninformationen wie Alter, Geschlecht, Körpergröße und
Gewicht lässt sich unter Verwendung von meist empirisch ermittelten Algorith-
men die PWV innerhalb der Aorta abschätzen [143].

Bei dem zweiten Messprinzip handelt es sich um eine Laufzeitmessung der Puls-
welle und die Abschätzung der zurückgelegten Strecke innerhalb der Arterie
bzw. des Arteriensystems [18]. Wegen der Schwierigkeit, die Pulswelle innerhalb
der Aorta nicht-invasiv mittels Drucksensoren zu detektieren, wird die Laufzeit-
messung üblicherweise alternativ an peripheren Blutgefäßen durchgeführt [127].
In der Vergangenheit wurden meistens charakteristische Punkte der Pulswelle
detektiert und für die Laufzeitmessung herangezogen [18, 64]. In Abbildung 2.7
sind die häufig verwendeten Punkte zur Bestimmung der Pulswellenlaufzeiten
(engl. Pulse Transient Time (PTT)) eingezeichnet.

PTTderi1 PTTpeak

PTTfoot PTTderi2 Zeit

S
en
so
r 1

S
en
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r 2

Abbildung 2.7: Bestimmung der Pulswellenlaufzeit zwischen den Messorten von
Sensor1 und Sensor2 unter Verwendung charakteristischer Punkte der Pulswelle.

Dabei ist das Signal Sensor1 als Startsignal und Sensor2 als Ankunftssignal zu
verstehen. Als charakteristische Punkte sind die Minima (PTTfoot), Maxima
(PTTpeak) und jeweils die Maxima der ersten (PTTderi1) und zweiten (PTTderi2)
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Ableitung eingetragen. Tatsächlich wird bei diesem Verfahren nicht nur vernach-
lässigt, dass sich periphere Arterien anders verhalten als die Aorta [170]. Es wird
auch angenommen, dass sich durch das Passieren der zwischen den Sensoren
liegenden Arterie die Signalform der Pulswelle nicht ändert. Es ist jedoch anzu-
nehmen, dass das Tiefpassverhalten der Aorta einen nicht-linearen Phasengang
φ(ω) über die Kreisfrequenz ω, wie bei analogen Filtern, aufweist [125]. Da aber,
wie in

τg(ω) = −dφ(ω)

dω
(2.3)

zu sehen, die Gruppenlaufzeit τg(ω) die Ableitung des Phasengangs ist, kann sie
unter der genannten Voraussetzung nicht über die Frequenz konstant sein [106].
Es ist daher anzunehmen, dass eine Dispersion entsteht, welche die Form der
Pulswelle beeinflusst.

Das zweite Messverfahren, welches unter dem Begriff der Pulswellenanalyse ver-
standen wird, ist die Bestimmung des Augmentationsindex AIx. Hierbei wird
angenommen, dass sich die arterielle Pulswelle innerhalb der Aorta, in der Nähe
des Herzens, aus einer Überlagerung zweier Druckimpulse zusammensetzt. Es
handelt sich dabei zum einen um die initiale Druckwelle, die durch das Her-
auspumpen des Blutvolumens in die Aorta entsteht [116]. Diese wird im Ar-
teriensystem, insbesondere an der Aortenbifurkation, reflektiert und läuft zum
Herzen zurück, wo sie als Überlagerung mit der ursprüngliche Welle erscheint.
Die so entstehende Druckerhöhung ∆P wird dabei als Augmentation bezeichnet
und erzeugt eine erhöhte Pulswellenamplitude PP, wie in Abbildung 2.8 illus-
triert [183].

Zeit

Druck

PP

ΔP

Abbildung 2.8: Bestimmung des Augmentationsindex einer arteriellen Pulswelle, basie-
rend auf [183].
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Die in der Literatur häufig verwendete Größe, die diese Druckerhöhung be-
schreibt, ist der Augmentationsindex [116, 183]

AIx =
∆P
PP
· 100 %. (2.4)

Da für dieses Verfahren ebenfalls die Druckverhältnisse innerhalb der Aorta
bekannt sein müssen, diese aber nicht direkt nicht-invasiv gemessen werden
können, wird zur Messung meistens auf die Extremitäten ausgewichen. An-
schließend werden mittels Algorithmen die Druckverhältnisse innerhalb der
Aorta nachgebildet [40, 178]. Es entstehen somit ähnliche Probleme, wie sie
zuvor für die Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit beschrieben wurden.

2.2.3 Messprinzip der Impedanzplethysmographie

Neben dem genannten Verfahren, mittels Drucksensoren oder optischen Senso-
ren die Pulswellen zu detektieren, existiert das nicht-invasive Verfahren der Im-
pedanzplethysmographie. Bei diesem Messverfahren werden die in Tabelle 2.1
genannten unterschiedlichen Leitfähigkeiten der Gewebearten ausgenutzt [35].
Zur Veranschaulichung des Messverfahrens ist in Abbildung 2.9 ein zylinderför-
miges Modell mit der Länge l einer Extremität mit einer Arterie dargestellt.

AArterie

AGewebe

Abbildung 2.9: Modell einer Extremität, ausschließlich aus zwei Materialien bestehend.

Das Modell ist soweit vereinfacht, dass es nur noch aus einer Arterie und dem
umgebenden Gewebe besteht. Unter Annahme idealer Kontaktierungen der ebe-
nen Zylinderflächen und homogenen Leitfähigkeits-Verteilungen berechnet sich
der Impedanzbetrag zu

|Z|( f , t) =
∣∣∣∣ l
κGewebe( f ) · AGewebe + κArterie( f ) · AArterie(t)

∣∣∣∣ . (2.5)
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Beim Eintreffen der arteriellen Pulswelle erweitern sich die elastischen Arterien
und erhöhen den Querschnitt AArterie, weshalb dieser eine Zeitabhängigkeit auf-
weist. Infolgedessen sinkt der Impedanzbetrag. Der Umstand, dass für die mit
gut leitfähigem Blut gefüllte Arterie κArterie � κGewebe gilt (vgl. Tabelle 2.1), ver-
stärkt den Effekt der Verringerung von |Z|.

Da die Bioimpedanz nicht zwischen den Schnittflächen des Modells gemessen
werden kann, wird bei der Impedanzplethysmographie die Sensorik mittels
Elektroden mit der Hautoberfläche verbunden [35]. Abbildung 2.10 zeigt den
Messaufbau der Impedanzplethysmographie exemplarisch. Es ist zu beachten,
dass das Strömungsfeld des Messstroms im Gewebe nicht homogen und die
genaue Feldausbreitung nicht vorhersagbar ist [47]. Die Bioimpedanz beinhaltet
somit zwar kaum nützliche Informationen über die Gewebegeometrien, jedoch
Informationen über deren zeitlichen Änderungen.

Z

Gewebe 
(Muskeln, Fett)
Haut
Elektroden

Arterie

Z

Diastole Systole

Abbildung 2.10: Exemplarischer Messaufbau der Impedanzplethysmographie.

Wie in Abbildung 2.11 zu sehen, setzt sich der gemessene Impedanzbetrag bei
der Impedanzplethysmographie aus einem Gleich- und einem Wechselanteil zu-
sammen. Zur besseren Vergleichbarkeit mit zuvor gezeigten Druckkurven wird
in der Abbildung die Bioimpedanz invertiert dargestellt.

t

-|Z|

Gleichanteil Wechselanteil

Abbildung 2.11: Typischer zeitlicher Verlauf der Bioimpedanz bei einer Impedanzple-
thysmographie.
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Der Gleichanteil repräsentiert die Bioimpedanz des Gewebes inklusive der mitt-
leren Impedanz der pulsierenden Blutgefäße. Die in diesem Verfahren interessan-
te Information ist jedoch der Wechselanteil. Wie in der Grafik angedeutet ist
der Wechselanteil wegen der geringen Querschnittänderungen der Arterien je-
doch gering gegenüber dem Gleichanteil. Typische Werte liegen in den Bereichen
|Z|DC ≈ 20...100 Ω bzw. |Z|AC ≈ 20...100 mΩ [39, 63, 94].

2.3 Elektromyographie

Bei der Elektromyographie handelt es sich um ein häufig genutztes elektrisches
Biomessverfahren zur Detektion von Muskelkontraktionen. Bekannte Anwen-
dungsgebiete sind sowohl die Erkennung von Muskel- oder Nervenerkrankun-
gen als auch die Steuerung von Prothesen [51, 126]. In dieser Arbeit wird es na-
hezu ausschließlich als Referenzsignal zur Detektion von Muskelkontraktionen
genutzt. Daher stellt dieser Abschnitt nur eine Einführung in die Elektromyogra-
phie dar.

2.3.1 Grundlagen

Bei der Elektromyographie werden die aufsummierten Aktionspotentiale von
Muskelzellen gemessen, welche während einer Kontraktion entstehen [130, 149].
Neben der Verwendung von invasiven Nadel-Elektroden zur örtlich hochauf-
gelösten Messung von EMG-Signalen, werden für die einfache Kontraktions-
Detektion von ganzen Muskeln oder Muskelgruppen häufig Oberflächenelektro-
den genutzt [51]. Je nach Messort dieses Oberflächen-EMGs ergibt sich aus der
Überlagerung vieler Aktionspotentiale ein stochastisches Signal im Frequenz-
bereich zwischen 10 Hz und 500 Hz mit Amplituden von bis zu 5 mV [130].
Ein typisches EMG-Signal, welches am Unterarm mittels Oberflächenelektroden
oberhalb des tiefen Fingerbeugemuskels (Musculus flexor digitorum profundus)
abgeleitet wurde, ist in Abbildung 2.12 dargestellt. Es sind deutlich zwei Kon-
traktionen zu erkennen.
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Abbildung 2.12: Exemplarisches EMG-Signal.

2.3.2 Messansatz und Störeinflüsse

Wie später noch beschrieben wird, weist die Ableitung der Spannungssignale bei
der Bioimpedanzmessung ähnliche Probleme auf, wie die Ableitung eines EMG-
Signals. Daher werden an dieser Stelle die Herausforderungen der Elektromyo-
graphie bereits detaillierter betrachtet.

Das Elektromyogramm wird mittels einer Differenzspannungsmessung zwi-
schen zwei Elektroden abgenommen [51]. Ein Ersatzschaltbild dieser Messung
ist in Abbildung 2.13 gezeigt. Die EMG-Signalquelle wird durch die Wechsel-
spannungsquelle UEMG in Kombination mit der zugehörigen Innenimpedanz
Zi,EMG modelliert. Die auftretenden Elektrode-Haut-Übergange werden, wie
bereits in Abbildung 2.6, aus passiven elektrischen Bauelementen und jeweils
einer Gleichspannungsquelle nachgebildet. Das Spannungsmessinstrument V
weist eine parallele Innenimpedanz Zi,M auf.

Zi,EMG

UEMG

RP1

RS1

CP1 UHZ1

RP2

RS2

CP2 UHZ2

UMV

Elektrode‐Haut‐Übergang 1

Elektrode‐Haut‐Übergang 2

Zi,M

ZE1

ZE2

Abbildung 2.13: Prinzipieller Aufbau zur Messung eines EMG-Signals.
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Nach Zusammenfassen der Elektrode-Haut-Impedanzen zu ZE1 bzw. ZE2 lässt
sich die tatsächlich gemessene Spannung UM mittels

UM =
(UEMG + UHZ1 −UHZ2) · Zi,M

Zi,EMG + ZE1 + ZE2 + Zi,M
(2.6)

bestimmen. Wird davon ausgegangen, dass der Innenimpedanz-Betrag |Zi,M| des
Messgerätes sehr groß gegenüber der Betragssumme der anderen passiven Bau-
elemente ist, so ist die gemessene Spannung die additive Überlagerung aus dem
EMG-Signal und der Halbzellenspannungen gemäß

UM ≈ UEMG + UHZ1 −UHZ2 ||Zi,M|�|Zi,EMG+ZE1+ZE2|. (2.7)

Im Idealfall heben sich bei Verwendung von gleichen Elektroden die Halbzell-
spannungen auf und es wird nur UEMG gemessen. In der Realität sind die Halb-
zellspannungen jedoch nicht identisch, sondern weichen in geringem Maße von-
einander ab [114]. Somit entsteht ein Gleichspannungsfehler im Messsignal. Da
der Frequenzbereich von EMG-Signalen aber zwischen 10 Hz und 500 Hz liegt,
kann dieser leicht von diesem Gleichspannungs-Fehler separiert werden. Deut-
lich problematischer sind zeitliche Änderungen der Halbzellenspannungen, wel-
che beispielsweise durch mechanische Einflüsse auf die Elektroden entstehen
[114]. Befinden sich diese Artefakte im Frequenzbereich des EMG-Signals, sind
sie schwierig von dem Nutzsignal zu unterscheiden.

Einen weiteren Einfluss haben Einkopplungen von Störsignalen in den Mess-
kreis. Besonders signifikant sind dabei die Einkopplungen der Netzspannung
[55]. Da der zu vermessende Körper nicht resistiv mit der Netzspannung verbun-
den ist, koppelt diese ausschließlich kapazitiv und induktiv in den Körper ein,
wobei die kapazitive Einkopplung dominiert. Typischerweise betragen die Kop-
pelkapazitäten, je nach Umgebungsbedingungen, einige wenige pF, sind aber
wegen ihrer komplexen geometrischen Abhängigkeiten nicht vorhersagbar [55].
In Abbildung 2.14 ist ein Ersatzschaltbild dargestellt, welches diese Kapazitä-
ten berücksichtigt und deren Auswirkungen auf eine EMG-Messung verdeut-
licht [119]. UN stellt die auf das Erdpotential bezogene Netzspannung dar, wel-
che über die Geometrie-bedingten Koppelkapazitäten CC1 und CC2 in den Körper
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einkoppelt. Obwohl die Messperson keine direkte Verbindung zur Erde hat, ist
sie ebenfalls kapazitiv über CCE1 mit dem Erdpotential verbunden. Die EMG-
Messung geschieht über Elektroden unter Berücksichtigung der Elektrode-Haut-
Impedanzen ZE1 und ZE2. Anstatt auf die zuvor beschriebene differentielle Ein-
gangsimpedanz zwischen positivem und negativem Eingang des Messgerätes,
wird in diesem Ersatzschaltbild ein Fokus auf die Gleichtaktimpedanzen ZCM1

und ZCM2 der beiden Messeingänge U+ und U− gelegt. Diese Gleichtaktimpe-
danzen sind zwar mit der Schaltungsmasse verbunden, ermöglichen jedoch auch
einen Stromfluss zur Erde, da diese wiederum mittels der parasitären Koppelka-
pazität CCE2 mit dem GND-Potential des Messinstrumentes verkoppelt ist.

UN

ZCM1 ZCM2

U‐

U+
CC1

CC2

CCE1

CCE2

ZE1

ZE2

Abbildung 2.14: Ersatzschaltbild der bei EMG-Messungen auftretenden kapazitiven
Einkopplung der Netzspannung, basierend auf [119].

Es ist ersichtlich, dass trotz der geringen Koppelkapazitäten die Netzspannung
in den menschlichen Körper einkoppelt und dort einen Spannungsabfall erzeugt,
welcher in Form einer Differenzspannung zwischen den Messelektroden auftritt.
Wegen der typischerweise örtlich dicht beieinander liegenden Elektrodenanord-
nung und der niedrigen Bioimpedanzwerte, ist diese unerwünschte Differenz-
spannung jedoch sehr gering und kann in der späteren Signalverarbeitung leicht
entfernt werden [119]. Deutlich ausschlaggebender ist die an den Elektroden an-



26 2 Grundlagen

liegende Gleichtaktspannung UCM. Unter Annahme eines idealen Verstärkers mit
unendlich hohen Gleichtaktimpedanzen ZCM1 und ZCM2 liegt diese auch an den
Verstärkereingängen an und kann gemäß

UCM =
U+ + U−

2
(2.8)

bestimmt werden. Herkömmliche Differenzverstärker können diese Gleichtakt-
signale hinreichend unterdrücken [51]. Da die Gleichtaktimpedanzen von realen
Verstärkern jedoch technisch begrenzt sind, entstehen zwei Spannungsteiler, wel-
che sich jeweils aus ZE und ZCM zusammensetzen. Analog zu einer Wheatstone-
schen Messbrücke entsteht so aus der Gleichtaktspannung eine Differenzspan-
nung

UDN = UCM
ZCM1ZE2 − ZCM2ZE1

(ZCM1 + ZE1)(ZCM2 + ZE2)
, (2.9)

welche zwischen U+ und U− anliegt. Gegen diese Differenzspannung ist
die Gleichtaktunterdrückung des Verstärkers wirkungslos. Wegen der hohen
Elektrode-Haut-Impedanzen bei der Netzfrequenz und deren starker Varianz,
können so unerwünschte Gegentaktsignale am Differenzverstärker auftreten,
die in Größenbereichen der Nutzsignale sind [131]. Dies stellt die Grundlage für
die Anforderung einer hohen Gleichtakt-Eingangsimpedanz der Messschaltung
dar. Um bereits das Auftreten hoher Gleichtaktspannungen zu reduzieren, kann
mittels einer dritten Referenzelektrode das Potential der Schaltungsmasse oder
das invertierte Gleichtaktsignal an den Patienten zurückgeführt werden [115].

2.4 Elektrische Impedanzmyographie

Bei der elektrischen Impedanzmyographie handelt es sich um eine Anwendung
der Bioimpedanzmessung. Üblicherweise wird sie genutzt, um aus den passi-
ven elektrischen Eigenschaften der Muskeln Schlüsse über deren Gesundheits-
zustand oder den von Nerven zu ziehen [134, 135, 165]. Es gibt jedoch auch ers-
te Ansätze, welche die zeitliche Detektion von Muskelkontraktion fokussieren
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[133, 160]. Diese Information könnte beispielsweise alternativ oder ergänzend
zum zuvor beschriebenen EMG für die Steuerung von Prothesen verwendet wer-
den. Letztere Anwendung wird in dieser Arbeit näher betrachtet.

2.4.1 Grundlagen

Anders als die Elektromyographie, beruht die EIM nicht auf der Aufzeich-
nung von Muskelaktionspotentialen. Stattdessen werden die Muskelgeometrie
und deren Änderungen bei Kontraktionen mittels Bioimpedanzmessung detek-
tiert [92, 133]. Ein maßgeblicher Vorteil gegenüber einer EMG-Messung ist, dass
die Frequenz des Bioimpedanz-Messsignals deutlich oberhalb des Frequenzbe-
reichs von Bewegungsartefakten liegt. Zudem ist die Messfrequenz bekannt, was
die Unterscheidung zwischen Nutz- und Störsignal deutlich erleichtert.

Skelettmuskeln bestehen aus mehreren Muskelfaserbündeln, welche sich wieder-
um jeweils aus vielen einzelnen Muskelfasern zusammensetzen. Der Aufbau ei-
ner dieser Fasern ist in Abbildung 2.15 schematisch dargestellt [170]. Jede Fa-
ser besteht aus Myofibrillen, welche vom Sarcoplasma umgeben sind [154]. Die
Myofibrillen bestehen wiederum aus einer Aneinanderreihung vieler Sarcomere,
welche durch sogenannte Z-Scheiben separiert sind [170]. Auf Grundlage dieses
Aufbaus wird angenommen, dass sich das Sarcoplasma, welches zum Großteil
aus Wasser und Proteinen besteht, zunächst vorrangig resistiv verhält [170]. Par-
allel dazu werden die Myofibrillen ebenfalls als resistiv angenommen. Durch die
Übergänge zwischen Sarcomere und Z-Scheiben entsteht zusätzlich ein kapaziti-
ves Verhalten. Aus der gezeigten Geometrie ist ersichtlich, dass die auftretende
Bioimpedanz eine Anisotropie aufweisen muss und dass das Ersatzschaltbild nur
für Messungen entlang der Muskelfaser zulässig ist [102].

Sarcomer Z‐Scheibe

Muskelfaser

Myofibrille

Sarcoplasma

Abbildung 2.15: Prinzipieller Aufbau einer Skelettmuskulatur-Faser.
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Abbildung 2.16 zeigt das daraus folgende Ersatzschaltbild. R1 repräsentiert hier
das Sarcoplasma, R2 das resistive Verhalten der Myofibrillen und C1 das kapazi-
tive Verhalten der Myofibrillen.

C1R2

R1

Abbildung 2.16: Ersatzschaltbild einer Skelettmuskulatur-Faser.

Die Bioimpedanz des modellierten Muskels ZMuskel kann somit mittels

ZMuskel =
R1 + jωR1R2C1

1 + jωC1(R1 + R2)
(2.10)

beschrieben werden. Daraus ergibt sich ein Impedanzbetrag von

|ZMuskel| =

√(
R1 + ω2R1R2C2

1(R1 + R2)
)2

+
(
ωR2

1C1
)2

1 + ω2C2
1(R1 + R2)2

. (2.11)

Wird nun der Muskel kontrahiert, so verkürzen sich die Sacomere und somit die
Abstände zwischen den Z-Scheiben, was eine Erhöhung der Kapazität C1 mit sich
führt. Die Betrachtung der Grenzfälle

C1 → 0⇒ |ZMuskel| = R1; und C1 → ∞⇒ |ZMuskel| =
R1R2

R1 + R2
(2.12)

lässt erwarten, dass die Impedanzbeträge bei Muskelkontraktionen, unter Ver-
wendung von Wechselstrom, sinken.

Unter Betrachtung der Bioimpedanzphase

φ(ZMuskel) = −arctan

(
ωC1R2

1
R1 + ω2C2

1R1R2 (R1 + R2)

)
(2.13)
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fällt auf, dass ω und C1 bzw. ω2 und C2
1 ausschließlich als Produkt auftre-

ten. Gemäß dem Modell führt die mit einer Muskelkontraktion einhergehende
Erhöhung von C1 daher zu einer Stauchung des Phasengangs entlang der Fre-
quenzachse. In der häufig verwendeten logarithmischen Frequenzdarstellung
entspricht dies einer Verschiebung des Phasengangs zu niedrigeren Frequenzen.
Dieses Verhalten könnte für die Detektion von Muskelkontraktionen, unabhän-
gig vom Impedanzbetrag, interessant sein und wird an späterer Stelle dieser
Arbeit aufgegriffen.

2.4.2 Messansatz

Der Messaufbau der Impedanzmyographie entspricht dem der Impedanzple-
thysmographie in Abschnitt 2.2.3, wobei die Elektroden auf der Hautoberfläche
so platziert werden, dass sich die zu vermessenden Muskeln bzw. Muskel-
gruppen im Messbereich befinden. In Abbildung 2.17 ist beispielhaft gezeigt,
wie der zeitliche Betragsverlauf eines Impedanzmyographie-Signals aussehen
kann [68, 133]. Er besteht aus einem Gleichanteil, welcher für diese Messung
keine wesentlichen Informationen beinhaltet, und dem Wechselanteil, der durch
das Kontrahieren der Muskeln verursacht wird. Der Einfluss der Pulswelle auf
den Signalverlauf ist zu vernachlässigen, da bei der Impedanzmyographie deut-
lich höhere Impedanzänderungen in einstelligen Ohm-Bereichen zu erwarten
sind [68, 133].

t

|Z|

Gleichanteil Wechselanteil

Abbildung 2.17: Typischer zeitlicher Verlauf der Bioimpedanz bei einer Impedanzmyo-
graphie, basierend auf [68, 133].
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Im Gegensatz zu einem EMG-Signal liegt die maximale Signalamplitude des
Nutzsignals nicht bereits zu Beginn einer Kontraktion an. Da die Bioimpedanz-
änderungen auf die Geometrieänderungen des Gewebes zurückzuführen sind,
erreichen sie ihr Maximum erst zum Ende der ausgeführten Bewegung. Die
Steigungen der gemessenen Signale sind entsprechend gering. Eine schnelle De-
tektion von beginnenden Muskelkontraktionen mittels Bioimpedanz erfordert
daher nicht nur eine hinreichend hohe Zeit- sondern auch Impedanzauflösung.
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3 Herausforderungen der
Bioimpedanz-Instrumentierung

Wie zu Beginn dieser Arbeit beschrieben, kann die Bioimpedanzmessung für ver-
schiedenste Anwendungsgebiete genutzt werden. Da bereits festgelegt wurde,
dass in dieser Arbeit voranging simultane Mehrkanal-Messungen in Abhängig-
keit der Zeit zur Pulswellen- und Muskelkontraktions-Detektion durchgeführt
werden sollen, liegt der Schwerpunkt dieses Kapitels auf den damit einhergehen-
den Herausforderungen. Begonnen wird mit dem elektrischen Messprinzip zur
Bestimmung der Bioimpedanz. Anschließend wird auf die Extraktion der Nutz-
informationen aus dem gemessenen elektrischen Signal eingegangen. Nachdem
auch die Einflüsse der Messleitungen und Elektroden analysiert wurden, werden
die bei der Mehrkanalmessung auftretenden Schwierigkeiten näher betrachtet.

3.1 Messprinzip

Die Bestimmung einer unbekannten Bioimpedanz erfordert die Kenntnis des
durchfließenden Stromes und der über der Impedanz abfallenden Spannung. Ob
die für die Messung notwendige elektrische Energie der Bioimpedanz mittels
einer Spannungsquelle oder einer Stromquelle zugeführt wird, ist technisch
nicht relevant. Da jedoch, aus Gründen der elektrischen Sicherheit, der Strom
im menschlichen Körper begrenzt werden muss, ist die Verwendung einer
Stromquelle sinnvoll [118, 157].

Das resultierende trivialste Messprinzip ist in Abbildung 3.1 dargestellt. Der
Messstrom IM wird über die beiden Elektroden und die zugehörigen Elektrode-
Haut-Impedanzen ZE1 und ZE2 in das Gewebe geleitet. Die Spannungsmessung
wird bei diesem Messprinzip ebenfalls an diesen beiden Elektroden durchge-
führt. Dadurch wird nicht nur der über der Bioimpedanz auftretende Spannungs-
abfall gemessen, sondern auch der seriell an den Elektrode-Haut-Übergangen
entstehende. Da typischerweise die Elektrode-Haut-Impedanzen vielfach größer
sind als die zu messende Bioimpedanz und sich zusätzlich zeitlich ändern, ist
dieser Ansatz für die Anforderungen der meisten Anwendungen nicht hinrei-
chend [63].



32 3 Herausforderungen der Bioimpedanz-Instrumentierung

Um die Auswirkung der hohen ESIs zu vermeiden, kann das Vierleitermessver-
fahren (Abbildung 3.2) genutzt werden. Bei diesem Verfahren werden zur Stro-
meinprägung in das Gewebe und zur Spannungsmessung separate Elektroden-
paare verwendet. Da der Innenwiderstand einer idealen Spannungsmesseinrich-
tung unendlich hoch ist, fließen keine Ströme durch ZE3 und ZE4. Der somit ge-
messene Spannungsabfall resultiert daher ausschließlich durch ZBio.

V
ZE1 ZE2

IM

ZBio

UM

Gewebe

Abbildung 3.1: Zweileitermessung zur
Bestimmung der Bioimpedanz.

V
ZE1 ZE3 ZE4 ZE2

IM

ZBio

UM

Gewebe

Abbildung 3.2: Vierleitermessung zur
Bestimmung der Bioimpedanz.

An späterer Stelle dieser Arbeit wird gezeigt, dass der Ansatz der Vierleitermes-
sung zwar sinnvoll ist, die genannten Bedingungen aber stark idealisiert sind.

3.2 Signaldemodulation

Wie zuvor beschrieben, wird ein bekannter Wechselstrom IM mit der Kreisfre-
quenz ω in eine unbekannte Bioimpedanz geleitet und die resultierende Span-
nung UM gemessen. Gemäß dem Ersatzschaltbild einer Bioimpedanz (vgl. Abbil-
dung 2.1), kann diese durch die Eigenschaften ausschließlich linearer Bauelemen-
te modelliert werden. Somit wird erwartet, dass bei elektrischer Anregung keine
Signale anderer Frequenz als die des Anregesignals auftreten. In Abbildung 3.3
ist die Bioimpedanz als lineares System dargestellt, welches sich ausschließlich
auf die Ausgangsamplitude und -Phase auswirkt.

îM∙cos(ωt+φi) Bioimpedanz
|Z|∙ ejφ 

ûM∙cos(ωt+φu)

Abbildung 3.3: Vereinfachung der Bioimpedanzmessung.
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In vielen Bioimpedanzanwendungen ist die Auswertung der Phaseninformati-
on nicht üblich, und es werden ausschließlich die Signalamplituden betrachtet
[39, 44, 89, 94, 176]. In diesen Fällen kann die gemessene Spannung UM als hoch-
frequentes Trägersignal aufgefasst werden, dessen Amplitude vom Betrag der
Bioimpedanz bestimmt wird.

Diese Arbeit befasst sich vorwiegend mit zeitlich veränderlichen Bioimpedanzen.
Daher ist nicht nur die Amplitude ûM der gemessenen Spannung von Interesse,
sondern insbesondere deren geringen zeitlichen Variationen, wie sie beispiels-
weise bei der Impedanzplethysmographie auftreten. Somit entstehen durch die-
se Nutzsignale mit deutlich niedrigeren Kreisfrequenzen ωN als der festgelegten
Anrege- bzw. Trägerkreisfrequenz ωT, die Seitenbänder zwischen ωT − ωN,max

und ωT + ωN,max. Das resultierende einseitige Amplitudenspektrum dieser Am-
plitudenmodulation ist in Abbildung 3.4 dargestellt. Es ist zu beachten, dass die
maximal auftretenden Frequenzen fN,max =

ωN,max
2π in den modulierenden Nutzsi-

gnalen von den zu vermessenden physiologischen Ereignissen abhängen, jedoch
typischerweise im Bereich einiger weniger 10 Hz liegen. Die Trägerfrequenz be-
findet sich hingegen deutlich höher in kHz- bis MHz-Bereichen.

ω

|UM(ω)|

ωT+ωN,max
ωT

ωT‐ωN,max

Abbildung 3.4: Einseitiges Amplitudenspektrum des amplitudenmodulierten Span-
nungssignals.

Das tatsächliche Spannungssignal, welches über der Bioimpedanz abfällt, ist in
diesem Fall somit, anders als zuvor in Abbildung 3.3 vereinfacht gezeigt, auch
abhängig von der Frequenz mit der sich die Bioimpedanz ändert. Es kann als

UM = ûT · cos(ωTt) +
ûN

2
· (cos((ωT −ωN)t) + cos((ωT + ωN)t)) (3.1)
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ausgedrückt werden. Zum Extrahieren der Information über den Impedanzbe-
trag muss eine Amplitudendemodulation des Spannungssignals durchgeführt
werden. Diese kann sowohl kohärent, beispielsweise mittels einer Phasenregel-
schleife, vom Messsystem durchgeführt werden, als auch inkohärent [181]. Die
Umsetzung des letzteren Verfahrens beruht in der Regel auf einer Gleichrichtung
des Signals mittels Detektion der Nulldurchgänge und eine anschließende Tief-
passfilterung [181].

Wird für die Messanwendung zusätzlich auch die Phaseninformation der Bioim-
pedanz benötigt, so reicht eine Amplitudendemodulation nicht aus und der
Spannungsabfall über der Impedanz muss als Ergebnis einer Quadraturamplitu-
denmodulation (QAM) interpretiert werden. Um in diesem Fall die Betrags- und
Phaseninformation aus dem Spannungssignal zu erhalten, eignet sich das In-
Phase-&-Quadrature (I&Q)-Verfahren [163]. Dessen Prinzip ist für eine zunächst
als konstant angenommene Impedanz in Abbildung 3.5 gezeigt [166].

Zur Bestimmung der Inphase- IAM(t) und der Quadraturkomponente QAM(t)
wird das gemessene Spannungssignal jeweils mit einem harmonischen Signal
multipliziert. Dieses harmonische Signal weist im oberen I-Zweig die gleiche Fre-
quenz und Phasenlage auf wie der genutzte Messstrom. Im Q-Zweig handelt
es sich um das gleiche harmonische Signal, welches jedoch um 90◦ phasenver-
schoben ist. Nach den Multiplikationen werden beide Komponenten Tiefpass-
gefiltert.

ûM·cos(ωt+φu) cos(ωt+φi)
-sin(ωt+φi)

IAM,TP(t)

QAM,TP(t)

IAM(t)

QAM(t)

Abbildung 3.5: Prinzip der I&Q-Demodulation, basierend auf [166].
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Durch die Multiplikationen ergeben sich die beiden Komponenten

IAM(t) = ûM · cos(ωt + φu) · cos(ωt + φi)

=
ûM

2
(cos (φu − φi) + cos (2ωt + φu + φi)) (3.2)

QAM(t) = −ûM · cos(ωt + φu) · sin(ωt + φi)

= − ûM

2
(sin (φi − φu) + sin (2ωt + φu + φi)) . (3.3)

Nach dem anschließenden Passieren der Tiefpassfilter, welche in der Lage sein
müssen, die hochfrequenten Wechselanteile der beiden Komponenten hinrei-
chend zu dämpfen, vereinfachen sich die Terme zu

IAM,TP(t) =
ûM

2
cos(φu − φi) (3.4)

QAM,TP(t) =
ûM

2
sin(φu − φi). (3.5)

In diesen Gleichungen befinden sich wegen der als konstant angenommenen Im-
pedanz keine t. Da in realen Anwendungen die Impedanz jedoch variiert, exis-
tieren in diesem Fall auch für IAM,TP und QAM,TP Zeitabhängigkeiten. Aus den
beiden Komponenten können mittels

ûM = 2
√

I2
AM,TP + Q2

AM,TP (3.6)

φ = φu − φi = arctan
(

QAM,TP

IAM,TP

)
(3.7)

die gesuchte Amplitude und Phasenlage des gemessenen Spannungssignals be-
stimmt werden.

Sollen simultane Mehrfrequenzmessungen der Bioimpedanz durchgeführt wer-
den, so kann eine Überlagerung verschieden-frequenter Ströme in die Impedanz
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geleitet werden. Zur Demodulation wird dann je Frequenz ein Demodulator be-
nötigt. Ein weiterer Ansatz, mit dem auch Frequenzgänge von Impedanzen er-
fasst werden können, ist die Breitbandanregung der unbekannten Impedanz und
die anschließende Transformation von Strom- und Spannungssignalen in den
Frequenzbereich. Durch komplexe Division der beiden Spektren lässt sich der
Frequenzgang der Bioimpedanz bestimmen [63, 145].

3.3 Signalaufnahme-Topologien

Wird angenommen, dass die Informationen über die Bioimpedanz in digitaler
Form bereitgestellt werden sollen, kann verallgemeinert kann gesagt werden,
dass eine Umsetzung der Bioimpedanzmessung in ein Messsystem aus drei ele-
mentaren Komponenten besteht. Benötigt werden ein ADC, eine Signaldemodu-
lation und meistens eine zusätzliche Digitale Signalverarbeitung (DSV) zur Be-
rechnung der Impedanzwerte oder zur Störungsreduktion. Die Reihenfolge die-
ser Verarbeitungsschritte kann jedoch für jede Implementierung anders sein und
muss den Anforderungen der Anwendung entsprechend angepasst sein. So kann
es beispielsweise sinnvoll sein, die Signale möglichst zu Beginn zu digitalisieren
und nach dieser Diskretisierung die Demodulation und weitere Signalverarbei-
tungsschritte durchzuführen. Es kann aber auch vorteilhaft sein, die Demodula-
tion noch vor der Digitalisierung durchzuführen. Beide Topologien sind in Ab-
bildung 3.6 bzw. 3.7 gezeigt.

ADC
u(t) Z(t)

Demodulation DSV

Abbildung 3.6: Topologie 1.

u(t) Z(t)
Demodulation DSVADC

Abbildung 3.7: Topologie 2.

Ein bereits genanntes Merkmal der Bioimpedanzmessung liegt in der sehr hohen
Trägerfrequenz, die bis in den MHz-Bereich reicht, und der sehr viel geringeren
Nutzsignal-Frequenz im Hz-Bereich. Das hat zur Folge, dass bei Verwendung der
Topologie 1 sehr hohe Abtastraten benötigt werden, um das Nyquist-Kriterium
zu erfüllen. Mit steigender Abtastrate sinken jedoch typischerweise die Auflö-
sungen der kommerziell verfügbaren ADCs [65]. Zudem entstehen durch die ho-
hen Abtastraten entsprechend hohe Datenraten. Diese führen zu einem großen
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Speicherplatzbedarf und einer rechenintensiven Demodulation und eventuell an-
schließenden DSV. Ein Ausweg kann die Unterabtastung der Signale sein. Da
sich die Signalqualität bei starker Unterabtastung jedoch verschlechtert, ist die-
ser Ansatz limitiert [174]. Zudem müssen die genutzten ADCs nicht nur die ge-
ringere Abtastrate zur Verfügung stellen, sondern weiterhin auch für die hohe
Signalfrequenz ausgelegt sein. Die Topologie 2 hat den Vorteil, dass wegen der
analogen Demodulation nur noch Signale im Frequenzbereich der Nutzsignale
digital verarbeitet werden müssen. Dadurch können ADCs mit geringer Abta-
strate und hoher Auflösung ausgewählt werden, wie sie insbesondere für die
Impedanzplethysmographie notwendig ist (vgl. Abschnitt 2.2.3). Die tatsächlich
erzielbare Signalqualität hängt jedoch stark von der Umsetzung einer solchen
analogen Demodulation ab. Zudem ist der Bedarf an analoger Schaltungstechnik
erhöht gegenüber Topologie 1.

3.4 Messleitungen

Für die elektrische Verbindung zwischen Messelektroden und Impedanz-
Messsystem werden Leitungen benötigt. Wegen ihrer nicht-idealen Eigen-
schaften können sie die Bioimpedanzmessung beeinflussen bzw. die Ergebnisse
verfälschen. Es ist daher sinnvoll, diese gemäß der Leitungstheorie zunächst in
ein Ersatzschaltbild zu überführen. Abbildung 3.8 zeigt die allgemeine Form für
eine Zweidrahtleitung. Dieses setzt sich aus den Leitungsbelägen R′, L′, G′ und
C′ zusammen, welche die jeweilige elektrische Leitungscharakteristik, bezogen
auf ihre Länge, beschreiben [164]. Da sich die zu erwartenden Wellenlängen der
Messsignale in Bereichen einiger 100 m befinden und somit deutlich länger sind
als praktikable Messleitungen, müssen die Verfahren der Hochfrequenztech-
nik nicht angewandt werden [164]. Es kann daher angenommen werden, dass
UA = UE gilt. Somit sind nur G′ und C′ zu berücksichtigen.

C´G´

L´R´

UE UA

Abbildung 3.8: Ersatzschaltbild einer elektrischen Leitung.
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Typische Leitwerte G′ von Messleitungen resultieren unter Annahme von Lei-
tungslängen im Meter-Bereich in Isolationswiderstände von vielen GΩ und sind
daher in dieser Messanwendung wenig kritisch [132]. Das kapazitive Verhalten
der Leitung ist hingegen im verwendeten Signalfrequenzbereich deutlich domi-
nanter [164]. So weist bspw. ein Koaxialkabel (RG 58 C/U) einen Kapazitätsbelag
von 100 pF/m auf, was bei den Frequenzen der Bioimpedanzmessung und realis-
tischen Leitungslängen einer Reaktanz im Bereich einiger 10 kΩ entspricht [132].
Das Ersatzschaltbild einer Bioimpedanzmessung muss daher um diese Leitungs-
kapazitäten, wie in Abbildung 3.9, erweitert werden. Da es bei Bioimpedanzmes-
sungen üblich ist, das Einkoppeln von Störungen auf die Signalleitungen mittels
Koaxialkabel zu vermeiden, werden diese auch im Ersatzschaltbild angenom-
men [47,62]. Die Leitungskapazitäten CI1, CI2, CU1 und CU2 treten daher zwischen
den Innenleitern und den Schirmen mit Massepotential der insgesamt vier Mess-
leitungen auf.

IM CI1

CI2

CU1

CU2

V UM

ZE1

ZE2

ZE3

ZE4

ZBio

Abbildung 3.9: Um Leitungskapazitäten erweitertes Ersatzschaltbild einer Bioimpe-
danzmessung unter Verwendung von Koaxialkabeln.

Es ist zu sehen, dass nicht mehr der gesamte Messstrom IM durch die Bioimpe-
danz fließt, sondern auch anteilig durch diese Kapazitäten. Diese systematische
Abweichung lässt sich jedoch gut vorhersagen und mittels Kalibrierung und an-
schließender Justierung korrigieren. Kritischer sind Änderungen der Leitungs-
kapazitäten in Abhängigkeit der Zeit, insbesondere wenn sich diese Änderungen
im Frequenzbereich der Nutzsignale befinden. Auftreten können solche Kapa-
zitätsänderungen durch Geometrieänderungen der Leitungen, wie beispielswei-
se beim Knicken. In diesem Fall kann zwischen Variation der Bioimpedanz und
der Leitungskapazitäts-Änderungen nicht unterschieden werden. Ein gängiges
Verfahren um die Einflüsse der Leitungskapazitäten von Koaxialkabeln zu mi-
nimieren ist die Verwendung eines aktiv getriebenen Schirms, anstatt des Mas-
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sebezugs [63, 129]. Dazu wird das Spannungssignal des Innenleiters entkoppelt
auf den jeweiligen Leitungsschirm angelegt. Somit fällt über der Leitungskapazi-
tät keine Spannung ab, welche zu einem Umladen der Kapazität führen würde.
Damit werden die Auswirkungen des kapazitiven Verhaltens vermieden.

Tatsächlich sind bei den in dieser Arbeit betrachteten Messanwendungen die geo-
metrischen Änderungen der Leitungen so gering, dass die Kapazitätsänderungen
gemäß Messungen aus Vorarbeiten keinen signifikanten Einfluss auf das Messer-
gebnis haben. Deutlich stärker sind die Auswirkungen solcher mechanischer Lei-
tungsbewegungen auf die Elektrode-Haut-Impedanzen und die zu vermessende
Bioimpedanz. Bereits geringe Kräfte können die Bioimpedanzmessung stark be-
einflussen [81, 149, 172]. Daher ist es in vielen Anwendungen sinnvoll, den Fo-
kus auf die mechanische Flexibilität der Messleitungen nicht zu vernachlässigen.
Die in dieser Arbeit betrachteten Messverfahren beruhen stets auf dicht beieinan-
der liegenden Elektrodenpaaren. Zur Vermeidung von Einflüssen durch äußere
Störsignale kann daher auch die differentielle Leitungsführung in Betracht gezo-
gen werden. Diese hat den Vorteil, dass Störungen nahezu gleichermaßen auf die
beiden Signale eines Leitungspaares wirken und durch eine anschließende Dif-
ferenzbildung, bspw. mittels eines Differenzverstärkers, sich aufheben [164]. Dif-
ferentielle Leitungen, wie Twisted-Pair-Kabel, können leicht mit beliebigen Ein-
zeladern erzeugt werden. So können auch sehr flexible Messleitungen gefertigt
werden, welche mechanisch von den Elektrode-Haut-Übergängen gut entkop-
pelt sind.

3.5 Einfluss der Elektrode-Haut-Impedanzen

Wie bei der Elektromyographie (Abschnitt 2.3.2), haben die Elektrode-Haut-
Übergänge einen signifikanten Einfluss auf die Bioimpedanzmessung [47]. In
Abbildung 3.10 ist das Ersatzschaltbild einer Bioimpedanzmessung, unter Be-
rücksichtigung einer realen Differenzspannungsmessung, gezeigt. Die positive
(Uin+) und negative Eingangsspannung (Uin−) sind galvanisch über die parasi-
täre Differenz-Eingangsimpedanz ZD miteinander verbunden. Zusätzlich sind
beide Eingänge über die Gleichtakt-Eingangsimpedanzen ZCM1 bzw. ZCM2 mit
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der Schaltungsmasse verbunden [21]. Typischerweise liegen ZD und ZCM in ähn-
lichen Größenbereichen und können mittels jeweils einer RC-Parallelschaltung
hinreichend modelliert werden. Da bei herkömmlichen Differenzverstärkern
die resistiven Anteile im GΩ-Bereich liegen, ist ihr Einfluss auf die Messung
vernachlässigbar. Die parasitären Kapazitätsanteile von ca. 0, 5...10 pF1 können
jedoch bei hohen Messfrequenzen zu Eingangsimpedanzen führen, welche in
Größenordnungen der ESIs liegen.

IM

ZD

ZE2

ZE3

ZE4
ZBio VUM

ZE1

ZCM2 ZCM1

Spannungsmessung

Uin+

Uin‐

Abbildung 3.10: Ersatzschaltbild einer Bioimpedanzmessung unter Berücksichtigung
der Elektrode-Haut-Übergänge und einer realen Spannungs-Messeinrichtung.

Da die Stromquelle, die den Messstrom IM ausgibt, einer realen elektronischen
Schaltung entspricht, existieren für ihren korrekten Betrieb technische Bedin-
gungen. Eine dieser Anforderungen ist, dass der Spannungsabfall über der an-
geschlossenen Lastimpedanz nicht die schaltungstechnisch begrenzte maximale
Ausgangsspannung (engl. compliance voltage) der Stromquelle überschreiten
darf. Da die maximale Lastimpedanz ZL auftritt, wenn die der Spannungs-
messung zugehörigen Impedanzen maximal werden, gilt als Abschätzung der
Zusammenhang

|ZL| ≤ |ZE1|+ |ZBio|+ |ZE2|. (3.8)

Ein weiteres Messproblem liegt darin, dass unter Berücksichtigung der ESIs ein
hoher Gleichtakt-Signalanteil am Verstärkereingang auftritt. Unter Vernachlässi-
gung der Innenimpedanzen der Spannungsmessung beträgt dieser

1 vgl. Differenzverstärker: Analog Devices AD8250, Texas Instruments INA128, Texas Instru-
ments INA333.
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UCM = IM
ZBio + 2 · ZE2

2
. (3.9)

Er ist somit stark von ZE2 abhängig und kann während einer Messung stark vari-
ieren. Da Differenzverstärker neben ihrer Differenzverstärkung AD auch stets ei-
ne technisch nicht vermeidbare Gleichtaktverstärkung ACM aufweisen, wird die
Ausgangsspannung gemäß

UOut = AD (Uin+ −Uin−) + ACMUCM (3.10)

verfälscht [21].

Zudem können die Innenimpedanzen des Spannungs-Messinstrumentes, wel-
che in Kombination mit unterschiedlichen Elektrode-Haut-Impedanzen unglei-
che Spannungsteiler darstellen, die Differenzspannung zwischen Uin+ und Uin−
beeinflussen. Die Auswirkungen dieses Problems wurden zuvor in Abschnitt
2.3.2, bezogen auf die EMG-Messung, beschrieben.

Bei der Bioimpedanz-Instrumentierung sollten daher eine hohe zulässige
Ausgangsspannung der Stromquelle, niedrige und zeitkonstante ESIs, hohe
Differenzverstärker-Eingangsimpedanzen und niedrige Gleichtaktverstärkun-
gen angestrebt werden. Zur Reduktion des Gleichtaktfehlers sind auch spezielle
Messaufbauten in der Literatur zu finden [63], auf die an dieser Stelle nicht
weiter eingegangen wird.

3.6 Elektrische Sicherheit

Die Elektrizität stellt für den Menschen eine gesundheitliche Gefahr dar. So kann
der elektrische Strom auf den Körper chemische, thermische oder Reizwirkungen
ausüben. Für letztere genügen bereits Ströme von einigen wenigen mA zur Beein-
trächtigung des menschlichen Körpers [47]. Die Auswirkungen des elektrischen
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Stromes hängen neben der Stromstärke auch von der Dauer der Stromeinwir-
kung, der Frequenz und dem Strompfad durch den Körper ab [90]. Die regulato-
rischen Anforderungen an die elektrische Sicherheit von medizinischen elektri-
schen Geräten werden in der Norm DIN EN 60601-1 beschrieben. Gemäß dieser
Norm ist der Anwendungsteil eines Bioimpedanzmesssystems als Typ BF einzu-
ordnen. Somit dürfen die den Körper durchfließenden Hilfs- oder Ableitströme
im Normalzustand nicht höher als 10 µA| f<0,1 Hz bzw. 100 µA| f≥0,1 Hz sein. Die-
se Ströme dürfen im ersten Fehlerfall auf den fünffachen Wert ansteigen. Um das
Frequenzverhalten des Gewebes in die Gefahrenbetrachtung mit einzubeziehen,
werden diese Ströme laut Norm über einen Tiefpass erster Ordnung mit einer
Grenzfrequenz von fc = 1 kHz gemessen. Somit dürfen bei höheren Frequen-
zen auch höhere Ströme, wie in Abbildung 3.11 zu sehen, durch den Körper des
Patienten fließen, jedoch in keinem Fall über 10 mA [118].
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Abbildung 3.11: Maximal zulässige Patientenhilfs- und Ableitströme in Abhängigkeit
der Frequenz gemäß DIN EN 60601-1.

3.7 Mehrkanalmessung

In einigen Messanwendung kann es sinnvoll sein, mehrere Bioimpedanzmessun-
gen, unter Verwendung unterschiedlicher Elektrodenpositionen, simultan durch-
zuführen. Eine bekannte Anwendung ist die Elektrische Impedanz-Tomographie
(EIT) [63]. Die Verwendung mehrerer Messkanäle kann aber auch für die in die-
ser Arbeit im Fokus stehenden Anwendungsgebiete der Impedanzplethysmogra-
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phie und der Impedanzmyographie nützlich sein. So kann beispielsweise, durch
simultane Bioimpedanzmessungen entlang einer Arterie, die Pulswellenlaufzeit
zwischen den Messpunkten bestimmt werden. Eine weitere denkbare Anwen-
dung ist die gleichzeitige Messung der Kontraktion eines Muskels und die Mes-
sung der korrespondierenden Streckung des entgegengerichteten Muskels. Die
Kombination mehrerer Messkanäle am selben Körper führt jedoch zu technischen
Herausforderungen, welche in diesem Abschnitt vorgestellt werden. Außerdem
werden Ansätze dargestellt, wie diese Probleme gelöst werden können.

3.7.1 Verkopplungseffekte

Da bei der Mehrkanalmessung verschiedene Stromquellen und Spannungsmess-
einrichtungen zeitgleich mit dem Messkörper verbunden sind und dieser eine
galvanische Verbindung darstellt, sind sie miteinander verkoppelt und können
nicht getrennt voneinander betrachtet werden. Die auftretenden Effekte werden
exemplarisch an Zweikanal-Messaufbauten betrachtet. Die Ergebnisse können je-
doch leicht auf Anordnungen mit mehreren Kanälen übertragen werden.

In Abbildung 3.12 ist eine Zweikanal-Messanordnung dargestellt, bei der die äu-
ßeren vier blauen Elektroden dem Messkanal 1 und die inneren vier grünen Elek-
troden dem Messkanal 2 zugeordnet sind. Die eingeleiteten Strömungsfelder sind
vereinfacht im Gewebe in den korrespondierenden Farben eingezeichnet. In der
Grafik ist erkennbar, dass der Spannungsabfall UM2, welcher von Messkanal 2
gemessen wird, sich aus der Überlagerung der Messströme IM1 und IM2 durch
die entsprechende Bioimpedanz zusammensetzt. Gleiches gilt auch für die Span-
nungsmessung von Messkanal 1.

Da es sich bei der technischen Umsetzung der eingezeichneten Stromquel-
len um elektronische Schaltungen mit gleicher elektrischer Energieversor-
gung handelt, besitzen sie einen gemeinsamen Bezug zum Messepotenti-
al des Bioimpedanz-Messsystems. Herkömmliche Stromquellen, wie sie in
Bioimpedanz-Messsystemen verwendet werden, besitzen keinen differentiellen
Stromausgang, sondern erzeugen am positiven Ausgang einen auf Schaltungs-
masse bezogenen Messstrom [63, 157, 182]. Die so entstehenden galvanischen
Verkopplungen sind in Abbildung 3.13 veranschaulicht. Bei Verwendung von
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zwei Stromquellen existieren somit auch zwei Elektroden mit Massepotential an
unterschiedlichen Positionen. Dadurch teilen sich die Messströme im Gewebe
auf. Das führt zum einen zu unerwünschten geometrischen Beeinflussungen der
Strömungsfelder, zum anderen ist der tatsächliche Messstrom im untersuchten
Gewebe nicht mehr der erwartete.

Die Spannungsmesseinrichtungen weisen typischerweise sehr hohe Innenimpe-
danzen auf und haben bei Verwendung von Differenzverstärkern keine GND-
Elektrode [91]. Daher haben sie keinen ausschlaggebenden Einfluss bei den gal-
vanischen Verkopplungen der Messkanäle und werden bei deren Betrachtungen
im Folgenden vernachlässigt.
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Abbildung 3.12: Prinzip zweier idealer
simultaner Bioimpedanzmessungen.
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Abbildung 3.13: Prinzip zweier ver-
koppelter Bioimpedanzmessungen.

In Abbildung 3.14 wird das Verkopplungsproblem in ein Ersatzschaltbild
überführt. Darin entsprechen ZI1 und ZI2 den jeweiligen Innenimpedanzen
der beiden Stromquellen und ZE11, ZE12, ZE21 und ZE22 den Elektrode-Haut-
Übergangsimpedanzen. Die Impedanzen ZBio1...ZBio6 repräsentieren die sich
zwischen den Stromelektroden befindenden Bioimpedanzen des Gewebes.
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Abbildung 3.14: Ersatzschaltbild der galvanischen Verkopplung von zwei Stromquellen.
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Zur Unterscheidung zwischen dem jeweiligen Quellstrom und dem über die zu-
gehörige negative Elektrode zurückfließenden Strom, sind zusätzlich die Ströme
IM1,GND und IM2,GND eingezeichnet, wobei im Idealfall

IM1,GND = IM1 und IM2,GND = IM2 (3.11)

gilt.

Um den Einfluss der Verkopplung auf den Stromanteil zur jeweils unerwünsch-
ten GND-Elektrode näher zu betrachten, ist es wegen der Linearität und Sym-
metrie des Netzwerks hinreichend, nur eine der Stromquellen als aktiv anzuneh-
men. Es wird daher ausschließlich betrachtet, wie die Aufteilung des Quellstro-
mes IM1 im Netzwerk von der Verkopplung beeinflusst wird. Eine weitere Ver-
einfachung ist die Annahme, dass es sich um ideale Stromquellen mit unendlich
hoher Innenimpedanz handelt. Das ist für diese Betrachtung zulässig, da die In-
nenimpedanzen vielfach größer als die anderen im Netzwerk befindlichen Impe-
danzen sind. Das Ersatzschaltbild kann somit, wie in Abbildung 3.15, vereinfacht
dargestellt werden. Darin repräsentieren die beiden Koppelimpedanzen ZC1 und
ZC2 die Gewebeimpedanzen zwischen den Elektroden der aktiven Quelle und
der negativen Elektrode der inaktiven Quelle. Im Falle einer Einkanal-Messung
würden sich die vom Strom durchflossene Impedanz aus diesen Koppelimpe-
danzen und Z′Bio zusammen setzen.
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io

Abbildung 3.15: Vereinfachtes Ersatzschaltbild der galvanischen Verkopplung von zwei
Stromquellen.

Der in diesem Fall unerwünschte Strom IM2,GND lässt sich mittels

IM2,GND = IM1
ZE12(ZC1 + ZC2 + Z′Bio) + ZC2Z′Bio

(ZE12 + ZE22)(ZC1 + ZC2 + Z′Bio) + ZC2(ZC1 + ZC2)
(3.12)
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bestimmen. Wird unter der Annahme, dass die Bio- bzw. Koppelimpedanzen
deutlich geringer sind als die Elektrode-Haut-Impedanzen, weiter vereinfacht,
so gilt

IM2,GND = IM1
ZE12

ZE12 + ZE22
||Z′Bio|,|ZC1|,|ZC2|→0. (3.13)

Es entsteht somit erwartungsgemäß ein einfacher Stromteiler, bestehend aus den
drei Elektrode-Haut-Impedanzen, welcher vereinfacht die Aufteilung des Mess-
stroms und die Signifikanz dieses Problems beschreibt.

3.7.2 Trennung der Spannungsmesseinrichtungen

Wie beschrieben, beeinflussen die Spannungsmesseinrichtungen zwar nicht die
geometrische Ausbreitung der Messströme, jedoch setzen sich die abgeleiteten
Spannungen aus Überlagerungen der unterschiedlichen Messströme über der
Bioimpedanz zusammen. Eine einfache Möglichkeit, dieses Problem zu umge-
hen ist eine Elektrodenanordnung, die diese Überlagerungen verhindert bzw.
minimiert. Damit sind die Messanwendungen jedoch stark eingeschränkt. Zu-
dem kann wegen der unbekannten Leitwertverteilung im Körper das tatsächliche
Strömungsfeld stark von dem erwarteten abweichen [49].

Ein technischer Ansatz ist das Zeit-Multiplexing, bei dem die Messströme der
verwendeten Messkanäle zeitlich abwechselnd in das Gewebe geleitet werden
[63]. Bei der Auswertung der Spannungssignale werden dann nur die Zeitspan-
nen berücksichtigt, in denen die zugehörige Stromquelle aktiv ist. Bei diesem
Verfahren handelt es sich nicht um simultane Mehrkanalmessungen. Wird je-
doch für die Messanwendung hinreichend oft zwischen den Messkanälen hin-
und hergeschaltet, so kann es als quasi-simultan beschrieben werden. Zwischen
den einzelnen Impedanzmessungen treten unvermeidbare Umschaltzeiten auf.
Deren Dauer wird von der technischen Umsetzung der Schalter und von der
Dauer auftretender Einschwingvorgängen bestimmt. Diese Umschaltzeiten Tsw

in Kombination mit der Gesamtanzahl der Messkanäle N begrenzen die durch
Multiplexing erreichbare Abtastrate der einzelnen Kanäle fs,CH gemäß
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fs,CH <
1

N · Tsw
. (3.14)

Neben dieser technischen Begrenzung ist die komplexe Steuerung der Umschalt-
vorgänge bei diesem Ansatz ein Nachteil.

Ein weiterer technischer Lösungsansatz ist das Frequenz-Multiplexing [46]. Da-
bei werden simultan die Messströme mit unterschiedlicher Frequenz in das Ge-
webe geleitet. Die Spannungsmesseinrichtung kann mittels Kenntnis der Kanal-
zugehörigen Signalfrequenz die relevanten Nutzdaten extrahieren. Bei diesem
Ansatz ist zu beachten, dass auch bei Verwendung mehrerer simultaner Mess-
ströme, weiterhin die Anforderungen an die elektrische Sicherheit eingehalten
werden müssen.

3.7.3 Trennung der Stromquellen

Um das beschriebene Verkoppeln der Stromquellen zu verhindern, kommen un-
terschiedliche Verfahren in Betracht. Die folgenden vorgestellten Ansätze müssen
bei einer Implementierung auch das gewählte Verfahren der Trennung der Span-
nungsmesseinrichtungen berücksichtigen.

Zeitmultiplexing
Wie bereits bei den Spannungsmessungen beschrieben, ist es möglich, die ver-
wendeten Stromquellen zeitlich voneinander getrennt an den Körper anzuschlie-
ßen. Dabei ist es zur Kanaldeaktivierung nicht ausreichend, den von der Quelle
ausgegebenen Strom herunterzusetzen, sondern es muss eine galvanische Tren-
nung stattfinden. Dieser Ansatz ist durch die Umschaltvorgänge und die zuge-
hörigen Einschwingvorgänge der elektronischen Schaltungen in der Umschalt-
frequenz begrenzt.

Symmetrische Stromquellen
Ein weiterer Ansatz ist die Realisierung von symmetrischen Stromquellen, wie sie
in Abbildung 3.16 dargestellt sind [157]. Dabei gilt für die zusammengehörigen
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Teilstromquellen IM1a = −IM1b und IM2a = −IM2b, sodass ausschließlich der je-
weils in die Last ZL eingeprägte Strom wieder in die zugehörige komplementäre
Teilstromquelle fließen kann. Wegen der hohen Innenimpedanzen der Teilstrom-
quellen können die Messströme nicht auf anderem Wege zur Schaltungsmasse
fließen.
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Abbildung 3.16: Ersatzschaltbild einer Zweikanal-Bioimpedanzmessung unter Verwen-
dung von symmetrischen Stromquellen.

Dieser Ansatz funktioniert nur, wenn die beiden zusammengehörigen, komple-
mentären Teilstromquellen dasselbe Verhalten aufweisen. Bereits geringe Abwei-
chungen führen zu einem Differenzstrom ID, der nur über die Innenimpedanzen
der Stromquellen zur Schaltungsmasse fließen kann. Unter Annahme, dass die
Innenimpedanzen der Quellen gleich sind und viel größer gegenüber der Lastim-
pedanz und den Elektrode-Haut-Impedanzen sind, entsteht bei Verwendung von
N symmetrischen Stromquellen ein Spannungsabfall von

UD = ID
ZI

2N
, (3.15)

den die Stromquelle erzeugen können muss. Da sich die Innenimpedanzen
der Stromquellen jedoch im hohen kΩ- bis MΩ-Bereich befinden, entstehen in
diesem Fall sehr hohe Spannungsabfälle, die bei Überschreitung der maximalen
Ausgangsspannung der Stromquellen zur Fehlfunktion führen [63, 71]. Neben
der gleichen Amplitude müssen die zusammengehörigen Ausgangsströme auch
Phasengleichheit aufweisen, um keinen Differenzstrom zu erzeugen. Da eine
ideale Stromquelle eine unendlich hohe Innenimpedanz aufweist, nehmen die
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Probleme mit Qualität derer technischen Umsetzung zu. Ein hinreichend präzi-
ses Angleichen der beiden benötigten Stromquellen ist, unter Berücksichtigung
von realen Bauteiltoleranzen, schaltungstechnisch sehr aufwendig.

Galvanische Trennung der Stromquellen
Das Problem der gleichen Massepotentiale der am Körper angeschlossenen
Stromquellen kann auch verhindert werden, indem die Stromquellenschaltun-
gen galvanisch voneinander getrennt werden [50]. Dazu müssen alle realisierten
elektronischen Stromquellen-Schaltungen von separaten Spannungsversorgun-
gen betrieben werden. Die galvanische Trennung der Versorgungen kann bspw.
mittels Transformatoren oder durch Verwendung von Batterien erfolgen. Zu-
sätzlich müssen auch potentiell benötigte Datenleitungen galvanisch getrennt
werden. Diese Umsetzungsmöglichkeit erfordert zwar ebenfalls einen erhöh-
ten Schaltungsaufwand, ist aber weder durch Umschaltzeiten noch durch die
Stromquellencharakteristik begrenzt. Da dieser Ansatz simultane Bioimpedanz-
messungen ermöglicht und komplexes Multiplexing vermeidet, wird in den
folgenden Systementwicklungen auf ihn zurückgegriffen.
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4 Plethysmographie-Messsystem

Wie in Abschnitt 2.2 beschrieben, gibt es verschiedene Messansätze, für die das
zeitliche Verhalten und die Form der Pulswelle an unterschiedlichen Messorten
von Interesse sind. Um dazu die Pulswelle vom Körper abzuleiten, werden häu-
fig Blutdruckmanschetten oder optische PPG-Sensoren verwendet [3, 123, 127].
Neben dem Nachteil, dass das Inflatieren einer Manschette die Messbedingun-
gen verfälscht, beschränken sich diese Verfahren auf Arterien in den Extremitä-
ten bzw. Blutgefäße dicht unterhalb der Hautoberfläche. Diese Beschränkungen
gelten jedoch nicht für die elektrische Impedanzplethysmographie, weshalb sie
ein vielversprechender Ansatz ist, um beispielsweise auch die Eigenschaften der
Aorta, eine der wichtigsten Komponenten des Herz-Kreislauf-Systems, vermes-
sen zu können.

Um in Anlehnung an bisherige klinische Messverfahren nützliche Informatio-
nen extrahieren zu können, sind oftmals hochaufgelöste Mehrkanalmessungen
notwendig [111]. Die Messkanäle müssen zudem eine hohe Synchronizität zu-
einander aufweisen und die elektrische Sicherheit gewährleisten. Diese und die
grundsätzlich mit der Bioimpedanzmessung einhergehenden Herausforderun-
gen (siehe Abschnitt 3) stellen besondere technische Anforderungen hinsichtlich
einer Messsystem-Entwicklung dar. Eine dieser Schwierigkeiten ist, dass die ESIs,
wie in Abschnitt 2.1.2 beschrieben, unter realistischen Messbedingungen in kΩ-
Bereichen liegen können, während die Bioimpedanz nur einige 10 Ω beträgt. Die
eigentliche Information befindet sich jedoch in deren zeitlichen Variationen und
beträgt nur einige 10 mΩ. Wegen der aus Gründen der medizinischen Sicherheit
begrenzten geringen Messströme, verursachen diese entsprechend geringe Span-
nungssignale. Das Ziel, mit mehreren Kanälen simultan am selben Körper zu
messen, verursacht zusätzlich die zuvor genannten Verkopplungen von Strom-
quellen und die Notwendigkeit einer Kanaltrennung der Spannungssignale. Dies
erschwert die Messsystem-Entwicklung zusätzlich.

In diesem Kapitel wird die Entwicklung eines Messsystems zur elektrischen
Impedanzplethysmographie, im Folgenden als Plethysmographie-Messsystem be-
zeichnet, vorgestellt. Nach Festlegung der Anforderungen an das System wird
sukzessiv die entwickelte Schaltungstechnik erklärt. Anschließend werden die
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Realisierung des Messsystems und dessen Fehlerbetrachtung behandelt. Zum
Überprüfen, ob das entwickelte System unter realen Messbedingungen das
angestrebte Verhalten aufweist, werden nach einer System-Charakterisierung
Probandenmessungen vorgestellt. In diesem Rahmen werden zudem neue Mess-
ansätze gezeigt, die das entwickelte Plethysmographie-Messsystem ermöglicht.

4.1 Technische Anforderungen

Mit dem Messsystem soll die simultane Aufzeichnung mehrerer Pulswel-
len mittels Impedanzplethysmographie ermöglicht werden. Um auch andere
bekannte Pulswellenmessverfahren (z.B. Brachial-Ankle PWV) nachbilden
zu können, werden bis zu vier simultane Messkanäle benötigt [111]. Sollen
PWV-Messungen auch zwischen geringen Messstrecken von 20 cm zu aus-
sagekräftigen Werten mit Messabweichungen von maximal 10 % führen, so
ist für eine sehr hohe Pulswellengeschwindigkeit von PWV = 20 m/s eine
Kanalsynchronizität von ∆tmax = 1 ms erforderlich [101]. Bei noch höheren
Geschwindigkeiten entstünden zwar größere relative Messabweichungen, diese
sind für die medizinische Aussagekraft in diesen hohen Bereichen aber nicht
mehr ausschlaggebend [14, 171, 185]. Das erwartete Pulswellen-Signal hat Fre-
quenzkomponenten von bis zu fPW,max = 30 Hz, was nach einer Demodulation
zur Einhaltung des Nyquist-Shannon-Abtasttheorems, unter Annahme idealer
Anti-Aliasing-Filter, Abtastraten von fs > 60 Hz erfordert [106, 177]. Die erfah-
rungsgemäß zu erwartenden Impedanzbeträge im Bereich von |ZBio,min| = 20 Ω
bis |ZBio,max| = 1000 Ω sollen im β-Dispersionsband bis 250 kHz gemessen
werden können [153]. Zur Einhaltung der medizinischen Sicherheit sollen dabei
die Messströme auf IM ≤ 1, 5 mA limitiert werden. Da die maximal zulässigen
Ströme frequenzabhängig sind und sich bei simultaner Verwendung mehrerer
Messkanäle addieren, sollen sie stufenweise reduzierbar sein [118].

Bisherige Arbeiten haben gezeigt, dass die Messung des Betrages für die Im-
pedanzplethysmographie hinreichend ist und durch Bestimmung der auftreten-
den Phasenverschiebungen keine zusätzlichen nützlichen Informationen erwar-
tet werden [63]. Wie in Abschnitt 2.2.3 beschrieben, entsprechen die Amplituden
des modulierenden Nutzsignals etwa 1 h des Trägersignals [63]. Um auch die
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Signalform der Pulswelle abbilden zu können und unter schwierigen Messbe-
dingungen, wie sie bei schlecht durchblutetem Gewebe zu erwarten sind, zuver-
lässige Messungen durchführen zu können, wird ein zehnfach geringerer Varia-
tionskoeffizient VarK von

VarK =
σ(|ZMess|)
|ZMess|

≤ 100 ppm (4.1)

gefordert, wobei σ der Standardabweichung und |ZMess| dem Mittelwert einer
Messreihe entspricht. Dieser Wert wird in der DIN 1319-1 als relative Messunsi-
cherheit bezeichnet [117].

Die genutzten Stromquellen müssen voneinander galvanisch getrennt werden
und sollen die in Abschnitt 3.6 genannten Grenzwerte bezüglich der elektrischen
Sicherheit nicht überschreiten. Während des Betriebs mehrerer Messkanäle am
selben Körper sind die resultierenden Spannungsabfälle zur Kanaltrennung von-
einander zu separieren. Damit sich an unterschiedlichen Messorten abgenomme-
ne Pulswellensignale nicht gegenseitig beeinflussen, sind die Signale der anderen
Kanäle um jeweils mindestens 40 dB zu dämpfen. Zum Ermöglichen von Ver-
gleichsmessungen mit in der Medizin geläufigeren Biosignalen, wie EKG, PPG
oder Herztönen, sind entsprechende Messschaltungen zu implementieren.

Die Steuerung des Messsystems und die Datenauswertung sollen über einen ex-
ternen PC erfolgen. Eine grafische Benutzeroberfläche soll es ermöglichen, die
Konfigurationen der Messkanäle während des Betriebs vorzunehmen und die
Messsignale anzuzeigen. Für eine benutzerfreundliche Darstellung sollen, ana-
log zu herkömmlichen EKG-Geräten, die jeweils vergangenen aufgezeichneten
5 Sekunden grafisch dargestellt werden. Um bereits während der Messung Stö-
rungen von den Signalen entfernen zu können, ist ein Echtzeit-Filter zu imple-
mentieren. Zudem soll die Konfiguration der einzelnen Messkanäle vereinfacht
werden, indem deren Blockschaltbilder grafisch hinterlegt sind.

Auch wenn das System im Rahmen dieser Arbeit ausschließlich in der Labor-
umgebung genutzt werden soll, könnte zukünftig eine Langzeit-IPG interessante
Variationen der Messergebnisse aufzeigen. In Hinblick auf eine eventuelle späte-
re Umsetzung in Form eines tragbaren Gerätes, soll daher die Signalvorverarbei-
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tung Probanden-nah erfolgen und die zu speichernden oder zu übertragenden
Messdaten nur die Nutzinformationen enthalten.

4.2 Hardwareentwicklung

Das in diesem Abschnitt vorgestellte System wurde für die Anwendung der
Impedanzplethysmographie unter Berücksichtigung der aufgestellten Anfor-
derungen entwickelt. Nach einer Übersicht über das Messprinzip werden die
Anregesignal-Erzeugung und die Signalauswertung detaillierter erklärt. Ab-
schließend wird auf die technische Umsetzung des Messsystems eingegangen.

4.2.1 Blockschaltbild des Gesamtsystems

Zur geforderten hochaufgelösten Aufnahme von Messdaten und deren Pro-
banden-nahe Verarbeitung, wird das System in Anlehnung an Topologie 2 aus
Abschnitt 3.3 entwickelt. Um zudem auf komplexes Zeit-Multiplexing verzich-
ten zu können, wird das Verfahren des Frequenz-Multiplexing gemäß Abschnitt
3.7.2 zur Kanaltrennung herangezogen.

Abbildung 4.1 zeigt das Blockschaltbild des Plethysmographie-Systems, welches
am Probanden (links) Bioimpedanzmessungen durchführt und den Datentausch
mit dem geforderten Host PC (rechts) vornimmt. Für eine höhere Flexibili-
tät während der Entwicklung wurden die Anregesignal-Erzeugung und die
Messsignal-Auswertung voneinander getrennt. Daher sind die Stromquellen
als externe Module dargestellt. Anhand dieses Ersatzschaltbildes wird im Fol-
genden die Entwicklung des Plethysmographie-Systems und der zugehörigen
Stromquellen beschrieben.

Zur Kommunikation zwischen Host PC und Messsystem wird wegen ihrer wei-
ten Verbreitung die Universal Serial Bus (USB) 2.0-Schnittstelle gewählt. Mittels
dieser wird vor dem Beginn einer Messprozedur vom Host PC die gewünschte
Messkonfiguration an das Messsystem übertragen. Um die Komplexität der sys-
teminternen Kommunikation zu reduzieren, wird der USB-Datenstrom zunächst
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mittels eines integrierten Schnittstellen-Wandlers (FT2232HL von Future Tech-
nology Devices International) in einen seriellen Universal Asynchronous Recei-
ver Transmitter (UART)-Datenstrom konvertiert. Als Symbolrate dieser seriellen
Kommunikation wird die höchste von allen Komponenten unterstütze Rate von
3, 75 MBaud festgelegt. Unter Berücksichtigung von Start-, Stopp- und Paritäts-
bits, steht somit jedem der vier Messkanäle eine Datenrate von ca. 680 kBit/s zur
Verfügung. Unter Berücksichtigung der geforderten minimalen Abtastrate von
fs > 60 Hz und einer realistischen ADC-Auflösung, ermöglicht diese Datenrate
die Übertragung zusätzlicher Informationen. Diese können beispielsweise Hin-
weise über den Systemzustand sein.
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Abbildung 4.1: Blockschaltbild des entwickelten Impedanzplethysmographie-Systems
zur Mehrkanalmessung.

Gemäß der DIN EN 60601-1 müssen zwei Maßnahmen zum Patientenschutz
(engl. Means of Patient Protection (MOPP)) vor einem elektrischen Schlag im-
plementiert werden [118]. Dazu werden die UART-Daten über eine galvanische
Trennung (ISO7721 von Texas Instruments), die den Anforderungen an diese
beiden MOPP erfüllt, weitergeleitet.

Für die UART-Kommunikation mit dem Host-PC, den systeminternen Daten-
austausch und eine Datenvorverarbeitung wird eine zentrale digitale Kompo-
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nente benötigt. Wegen der geringen Leistungsaufnahme und der erfahrungs-
gemäß komfortablen Programmierung, wird dazu ein 32-Bit-Mikrocontroller
(ATSAM4S16C von Microchip Technology) ausgewählt. Dieser mit einer Takt-
frequenz von fclk = 120 MHz arbeitende ARM Cortex-M4 Controller hat die
benötigten digitalen Kommunikations-Schnittstellen bereits implementiert. Er
separiert die empfangenen Konfigurationsdaten, wandelt diese in das jeweils
benötigte Format um und steuert entsprechend den ADC und die Stromquellen-
Module an.

Jedes der vier Stromquellen-Module wurde unter Berücksichtigung der medizi-
nischen Sicherheit (siehe Abschnitt 3.6) so ausgelegt, dass es einen Messstrom von
IM = 0, 12...1, 5 mA im Frequenzbereich der β-Dispersion von fM = 12...250 kHz
in die mittels Elektroden verbundene Bioimpedanz ZBio1...ZBio4 leiten kann. Auf
die Stromquellen wird in Abschnitt 4.2.2 näher eingegangen.

Aus den über den Bioimpedanzen entstehenden Spannungsabfällen werden in
den problemspezifischen Demodulator-Blöcken die Bioimpedanz-Informationen
extrahiert. Diese Blöcke werden ebenfalls vom Mikrocontroller mit den Befehlen
des Host PCs konfiguriert. Die Demodulator-Blöcke werden in Abschnitt 4.2.3
detailliert beschrieben.

Um die benötigte Abtastrate der Nutzsignale einzuhalten und die geforderten
maximalen Messunsicherheiten durch das Digitalisieren nicht zu überschreiten,
werden die Ausgangssignale der Demodulatoren mittels eines 24-Bit-ADCs
(ADS131E08 von Texas Instruments) simultan digitalisiert. Es handelt sich dabei
um einen 8-Kanal-ADC nach dem Delta-Sigma-Wandlerverfahren, welcher seine
hohe Auflösung durch vielfache Überabtastung erzielt [43]. Um eine möglichst
hohe effektive Auflösung zu erhalten, wird der ADC mit der niedrigsten einstell-
baren Ausgangs-Abtastrate von fs = 1000 Hz betrieben. Der für die Dezimation
notwendige, im ADC implementierte, Finite Impulse Response (FIR)-Filter vom
Sinc3-Typ hat eine Grenzfrequenz von fc,ADC = 262 Hz. Die durch diesen Filter
entstehende Dämpfung des Nutzsignals beträgt gemäß Datenblatt im Frequenz-
bereich bis fPW,max = 30 Hz weniger als 0, 5 % und kann somit vernachlässigt
werden.

Um die geforderten zusätzlichen Biosignale ableiten zu können, werden in dem
Messsystem zusätzlich eine EKG-Schaltung, ein Mikrofonverstärker, eine PPG-
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Schaltung und eine Schnittstelle für einen Drucksensor realisiert. Durch Verwen-
dung der noch verfügbaren ADC-Kanäle werden ein zusätzlicher ADC und eine
einhergehende Wandler-Synchronisierung vermieden. Da der Schwerpunkt die-
ser Arbeit auf der Bioimpedanzmessung liegt, wird auf die Umsetzungen dieser
zusätzlichen Systemkomponenten nicht näher eingegangen.

Sowohl die Konfiguration des ADCs als auch die Übertragung der abgetasteten
Signale an den Mikrocontroller werden über eine Serial Peripheral Interface (SPI)-
Schnittstelle mit einer Taktfrequenz von 5 MHz durchgeführt.

Die vielen unterschiedlichen Komponenten des Systems erfordern eine pro-
blemspezifische Energieversorgung. Um den Probanden gemäß der Norm
DIN EN 60601-1 vom Stromnetz galvanisch zu trennen, wird zur elektrischen
Versorgung ein externes medizinisches Netzteil (MPU31-102 von Sinpro) mit
einer Ausgangsspannung von 5 VDC verwendet. Da analoge Messschaltun-
gen sensitiv auf Versorgungsspannungs-Änderungen reagieren, wird für deren
Versorgung eine Stabilisierung benötigt [21]. Zudem erfordern viele analoge
Bauteile eine zusätzliche negative Betriebsspannung. Beide Anforderungen
werden durch Verwendung eines Schaltreglers (LT8582 von Linear Technology)
erfüllt, welcher eine stabile, bipolare ±5 VDC-Versorgung zur Verfügung stellt.
Dessen positive Ausgangsspannung wird auch zur Versorgung der externen
Stromquellen-Module verwendet. Die digitalen Schaltungskomponenten des
Systems benötigen für den Betrieb 3, 3 VDC. Um die auftretende Verlustleis-
tung der Spannungswandlung gering zu halten, wird für die Konvertierung
der stabilisierten 5 VDC nach 3, 3 VDC ebenfalls ein Schaltregler (TPS63001 von
Texas Instruments) genutzt. Der analoge Teil des ADCs muss mit ±2, 5 VDC

versorgt werden. Die gemäß Datenblatt geringen auftretenden Lastströme von
IL ≈ ±6 mA lassen eine sinnvolle Verwendung von Linearreglern (TPS73025,
TPS72325 von Texas Instruments) zu. Deren Schaltungsaufwand ist deutlich
geringer als der von Schaltreglern und es entstehen keine Störungen durch
Schaltvorgänge. Aus gleichen Gründen wird die USB-UART-Schnittstelle vom
USB-Anschluss des Host PCs in Verbindung mit einem eigenen linearen Span-
nungsregler (TPS73033 von Texas Instruments) mit 3, 3 VDC versorgt.



58 4 Plethysmographie-Messsystem

4.2.2 Stromquellen-Module

In Abbildung 4.2 ist der Aufbau der externen Stromquellen-Module in Form ei-
nes Blockschaltbildes detaillierter dargestellt. Zur Vermeidung der genannten
Verkopplungseffekte wird das in Abschnitt 3.7 gezeigte Verfahren der galvani-
schen Trennung angewandt. Dieses benötigt keine zeitabhängige Ansteuerung
von Multiplexern und umgeht die Sensitivität gegenüber Bauteiltoleranzen von
symmetrischen Stromquellen.
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Konfig.-
Daten U/I

DC/DCDC/DC Linear- 
Regler
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io
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S
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TP1 HP1

Stromquelle

Abbildung 4.2: Blockschaltbild der Stromquellen-Module.

Um nur eine geringe Anzahl an Mikrocontroller-Anschlüssen des Plethysmo-
graphie-Messsystems für die Kommunikation mit den Stromquellen verwenden
zu müssen, wird ein gemeinsamer Daten-Bus genutzt. Da die Kommunikation
nur unidirektional vom Messsystem hin zu den Stromquellen-Modulen verläuft
und hinsichtlich der erforderlichen Übertragungsrate niedrig ausgelegt werden
kann, wurde eine entsprechend einfache Schnittstelle entwickelt. Mittels dieser
werden die Konfigurationsdaten über zwei gemeinsam genutzte Signalleitungen
an alle Module mit einer Symbolrate von 1 kBaud gesendet. Wegen des gerin-
geren Bedarfs an externer Beschaltung gegenüber Optokopplern, werden für die
erforderliche galvanisch getrennte Übertragung dieser Signale digitale Isolator-
Bauelemente ISO1 (ISO7220 von Texas Instruments) verwendet. Die so übermit-
telten Daten beinhalten die Adresse des angesprochenen Moduls, den gewünsch-
ten Ausgangsstrom sowie dessen Frequenz.

Um die Auswertung dieser Daten, die Bestimmung der erforderlichen Abtast-
werte und deren Digital-Analog-Wandlung mit möglichst wenigen Komponen-
ten zu realisieren, wird ein Mikrocontroller (ATSAM4S2BA von Microchip Tech-
nology) mit internem 12-Bit-Digital-to-Analog Converter (DAC) verwendet. Die-
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ser Controller gehört der gleichen Bauteilserie an wie der des Messsystems und
wird somit ebenfalls mit fclk = 120 MHz getaktet. Die Abtastrate fs = 1 MHz
seines internen DACs ist hinreichend hoch, um das Abtasttheorem bei Ausgabe
der geforderten Signalfrequenzen einzuhalten. Die zu synthetisierenden Signal-
frequenzen können in der angestrebten Anwendung festgelegt werden und müs-
sen während des Betriebs nicht unvorhersehbar verändert werden. Dadurch ist
ein Hinterlegen der Abtastwerte im Speicher in Form einer Wertetabelle möglich.
Diese beinhaltet die Abtastwerte jeweils einer Sinusperiode für unterschiedliche
Signalfrequenzen. Konfiguriert sind die Frequenzen in Tabelle 4.1.

Tabelle 4.1: Definierte Signalfrequenzen (gerundet) der Stromquellen und die Anzahl
benötigter Abtastwerte je Periode.

Nr. Signalfrequenz Abtastwerte/Periode

1 12 kHz 83
2 30 kHz 33
3 50 kHz 20
4 77 kHz 13
5 143 kHz 7
6 200 kHz 5
7 250 kHz 4

Diese vordefinierten Werte sind so ausgewählt, dass die im folgenden Abschnitt
4.2.3 begründeten Frequenzen erzeugt werden können und zusätzlich besonders
häufig in der Literatur genutzte Frequenzen für Vergleichszwecke verwendet
werden können [10, 62, 92, 146]. Würden in der Wertetabelle jeweils mehrere Si-
gnalperioden hinterlegt, wären auch Frequenzen erzeugbar, die nicht ganzzah-
lige Teiler der Abtastfrequenz sind. Der Digital-Analog-Wandler hat einen Aus-
gangsspannungsbereich von (1

6 ...5
6) ·UDAC,Ref., was bei der genutzten Referenz-

spannung von UDAC,Ref. = 3, 3 V einem Bereich von 0, 55 V...2, 75 V entspricht.

Zur Rekonstruktion des harmonischen Signals aus dem abgetasteten Sinus
wird der analoge Tiefpassfilter TP1 implementiert. Um den genutzten Signal-
frequenzbereich möglichst wenig zu beeinflussen, wird die Grenzfrequenz mit
fc = 400 kHz dicht an die halbe Abtastrate fs

2 = 500 kHz dimensioniert. Da bei
Verwendung der obersten Signalfrequenz von 250 kHz die erste durch Aliasing
auftretende Signalkomponente bereits bei 750 kHz entsteht, wird ein Filter vier-
ter Ordnung eingesetzt. Der tatsächliche Einfluss von Aliasing, bezogen auf die
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gesamte Stromquellenschaltung, wird im späteren Abschnitt 4.5 näher betrachtet.
Um einen möglichst konstanten Amplitudengang im Durchlass-Frequenzbereich
dieses Filters zu erreichen, wird dieser als Butterworth-Filter realisiert [167].
Die Wahl der Multiple-Feedback-Topologie unter Verwendung zweier Opera-
tionsverstärker (OPV) (LMH6646 von Texas Instruments) mit hinreichender
Bandbreite und Spannungsanstiegsrate (engl. slew rate) ermöglicht eine Um-
setzung mit wenig passiven Bauteilen, ohne auf eine optionale Verstärkung
verzichten zu müssen [21].

Anschließend muss der vom unipolaren DAC verursachte Gleichanteil des Si-
gnals entfernt werden. Dazu ist ein passiver Hochpassfilter (HP1) erster Ordnung
hinreichend. Um lange Einschwingvorgänge zu vermeiden und gleichzeitig den
Einfluss auf die Nutzsignale vernachlässigen zu können, wird eine Grenzfre-
quenz von fc = 200 Hz gewählt. Anschließend befindet sich das Spannungssi-
gnal im Bereich von ±1

3 ·UDAC,Ref..

Zur Wandlung der Wechselspannung in einen Wechselstrom mit konstanter Am-
plitude wird eine spannungsgesteuerte Stromquelle (U/I) implementiert. Die ge-
wählte Schaltungsumsetzung hat sich in anderen Arbeiten für vergleichbare An-
wendungen als günstig erwiesen und ist in Abbildung 4.3 gezeigt [63]. Es ist zu
sehen, dass anstatt ausschließlich der Bioimpedanz nun die gesamte Lastimpe-
danz ZL inklusive der ESIs berücksichtigt wird. Aus Gründen der elektrischen
Sicherheit wird ein unerwünschter Gleichstrom in den Körper vermieden, indem
der Kondensator C1 in Reihe zur Last implementiert wird.

Beim IC1 handelt es sich um einen Differenzverstärker (AD8130 von Texas In-
struments), dessen Ausgangsspannung im Falle einer Gegenkopplung an den
Feedback-Anschluss

UOut = UIn+ −UIn− + URef (4.2)

beträgt. Werden UOut und URef als Produkte aus Strom und Impedanz dargestellt,
so lässt sich Gleichung 4.2 auch als

IM · (R1 + ZC1 + ZL + Rs) = UIn+ −UIn− + IM · (ZC1 + ZL + Rs) (4.3)
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Abbildung 4.3: Schaltplan der spannungsgesteuerten Stromquelle.

schreiben, woraus folgt

IM =
UIn+ −UIn−

R1
. (4.4)

Im Idealfall beinhaltet die Ausgangsspannung von IC1 keinen Gleichspannungs-
anteil. Daher ist auch die Ausgangsspannung der rückgekoppelten Integrierer-
schaltung, welche mittels des Operationsverstärkers IC2 (OPA2134 von Texas
Instruments) realisiert ist, null. In diesem Fall ist die Übertragungsfunktion der
spannungsgesteuerten Stromquelle

IM = −UIM

R1
. (4.5)

Entstehen am Ausgang von IC1 jedoch Gleichspannungsanteile, beispielsweise
durch Offsetspannungen an dessen Eingängen, werden diese von der Integrie-
rerschaltung gemäß

uIn+(t) = −
1

R2C2
·
ˆ t

0
uout(t)dt + uIn+(t = 0) (4.6)
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an den positiven Verstärkereingang zurückgeführt und somit eliminiert. Um den
Einfluss des Integrierers auf die Signalfrequenzen in kHz-Bereichen vernachläs-
sigen zu können, wird dessen Zeitkonstante zu τ = R2C2 = 1 s gewählt.

Zum Ausnutzen eines hohen Ausgangsspannungsbereiches des DACs und zur
Einhaltung der Anforderung bezüglich des Messstromes wird der Verstärkungs-
widerstand zu R1 = 374 Ω gewählt. Dies führt zu einem Ausgangsstrombereich
von

îM,max =
1
3
· UDAC,Ref.

R1
≈ 2, 94 mA, (4.7)

was einem Effektivwert von IM,max = îM,max/
√

2 ≈ 2, 08 mA entspricht. Damit
liegt der theoretisch maximal erzeugbare Strom etwa 40 % oberhalb der Anforde-
rung. Die tatsächlich ausgegebene Stromstärke kann mittels des Mikrocontrollers
bzw. dessen DAC konfiguriert werden. Damit die Spannungsmessung über dem
Shuntwiderstand RS zur Strombestimmung unter ähnlichen Bedingungen statt-
findet wie die Messung über der Bioimpedanz, wird RS = 69, 8 Ω wählt.

Versorgt werden die externen Stromquellen-Module von der +5 VDC-Versorgung
des Plethysmographie-Systems. Um die Energieversorgung galvanisch zu tren-
nen und gleichzeitig eine stabile bipolare Spannungsversorgung zu realisieren,
wird der isolierende Schaltregler ISO2 (MTU2D0505MC von Murata) verwen-
det. Dessen±5 VDC-Ausgangsspannungen werden zur Versorgung der analogen
Bauteile verwendet. Zur Erzeugung der 3, 3 VDC-Versorgung des Mikrocontrol-
lers und der Modul-internen Seite des digitalen Isolators ISO1 wird wegen der
geringen Lastströme ein Linearregler (TPS73033 von Texas Instruments) verwen-
det.

4.2.3 Demodulator

Der Demodulator-Block dient der Extraktion des Nutzsignals aus dem Span-
nungsabfall über der gemessenen Impedanz. Abbildung 4.4 zeigt das zugehörige
Blockschaltbild dieses Schaltungsabschnitts.
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Vorangegangene Experimente haben gezeigt, dass der Ausgangsstrom der
Stromquellen-Module auch unter typischen Laständerungen während einer
Messung hinreichend stabil ist, um ihn nicht kontinuierlich überprüfen zu müs-
sen. Da sich zudem sehr niederfrequente Drifteffekte nicht auf die gemessene
Pulswellen-Signalform auswirken, wurde entschieden, dass es in dieser An-
wendung hinreichend ist, den Messstrom ausschließlich zu Beginn oder am
Ende einer Messung zu bestimmen. Aus diesem Grund wird nur ein Demo-
dulator zur Messung der Spannungsabfälle über der Bioimpedanz ZBio und
dem Shuntwiderstand RS benötigt. Zum Umschalten zwischen diesen beiden
Informationsquellen wird der Multiplexer MUX1 verwendet. Wie in Abschnitt
3.5 beschrieben, entstehen bei der Bioimpedanzmessung wegen der hohen ESIs
entsprechend hohe Gleichtakt-Signalanteile. Es ist daher zu beachten, dass ana-
log zum EMG (siehe Abschnitt 2.3.2), die ungünstige Kombination aus ESIs
und Gleichtakt-Eingangsimpedanzen des Multiplexers dazu führen können,
dass aus Gleichtaktspannungen Differenzspannungen entstehen. Da sich die
Durchlasswiderstände des Multiplexers in Serie zu den ESIs befinden, ist auch
deren Symmetrie von Bedeutung. Der ausgewählte Multiplexer (ADG1236
von Analog Devices) weist wegen dessen besonders geringen Gleichtakt-
Eingangskapazitäten auch bei hohen Messfrequenzen Eingangsimpedanzen
auf, die um Zehnerpotenzen höher sind als typische ESI-Werte. Zudem befinden
sich die Abweichungen der Durchlasswiderstände untereinander mit ca. 5 Ω in
vernachlässigbaren Bereichen.
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TP1Rect.
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Abbildung 4.4: Blockschaltbild des Demodulator-Blocks des Plethysmographie-
Messsystems.

Gemäß der Anforderungen kann die maximal anzunehmende Differenzspan-
nungs-Amplitude über der Bioimpedanz ûZBio,max =

√
2 ·max(IM) · |ZBio,max| ≈

2, 1 V betragen und liegt damit im mittleren Bereich der Versorgungsspannung.
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Wird stattdessen |ZBio,min| eingesetzt, so beträgt sie nur ûZBio,min ≈ 42 mV. Unter
Verwendung geringerer Messströme ist die Spannungsamplitude entsprechend
noch geringer. Die später beschriebene Gleichrichterschaltung beruht jedoch
auf der zeitlichen Detektion von Nulldurchgängen, welche mit zunehmender
Signalamplitude zuverlässiger wird. Sie ist ausgelegt für Signalamplituden im
Bereich von û = 0, 1...4 V. Somit müssen die abgeleiteten Spannungen zunächst,
den jeweils geltenden Messbedingungen entsprechend, verstärkt werden. Um
während einer Messung diese Verstärkung flexibel einstellen zu können, ist
die Verwendung eines programmierbaren Verstärkers sinnvoll. Da es sich bei
dem über der Impedanz abgenommenen Signal um eine Differenzspannung
handelt, muss diese für die weitere analoge Signalverarbeitung zu einem ein-
poligen Signal mit Schaltungsmasse-Bezug konvertiert werden. Aus gleichem
Grund wie beim zuvor beschriebenen Multiplexer sind auch hier besonders
hohe Gleichtakt-Eingangsimpedanzen erforderlich. Passende Eigenschaften be-
sitzt der Programmable Gain Amplifier (PGA) AD8250 von Analog Devices.
Durch eine Kaskadierung von zwei Verstärkerstufen (PGA1, PGA2) mit jeweils
auswählbaren Verstärkungsfaktoren von {G=1; 2; 5; 10} können so Gesamtver-
stärkungen von Ggesamt = 1...100 konfiguriert werden.

Zur Kanaltrennung mittels Frequenz-Multiplexing wird jedem der vier Demo-
dulatorkanäle ein optional nutzbarer individueller Bandpassfilter BP1 zur Verfü-
gung gestellt, welcher die Messfrequenzen der anderen Kanäle gemäß der An-
forderungen um mindestens 40 dB dämpfen soll. Um dies unter Verwendung
gleicher bzw. ähnlicher Filtertypen und -Ordnungen zu erreichen, müssen die
Durchlassbereiche der Filter in logarithmischer Darstellung möglichst weit von-
einander auseinander liegen. Somit sind auch die Messfrequenzen fx

fx = fmin · 10
x−1

3 ·log10

(
fmax
fmin

)
, x ∈ {1, 2, 3, 4} (4.8)

in dem von den Stromquellen zur Verfügung gestellten Frequenzbereich zwi-
schen 12 kHz...250 kHz mit fmin = 12 kHz und fmax = 250 kHz logarithmisch
äquidistant gewählt. Die resultierenden idealen Messfrequenzen für die vier
Kanäle sind somit f1 = 12 kHz, f2 ≈ 33 kHz, f3 ≈ 91 kHz und f4 = 250 kHz.
Diese Frequenzen werden den nächstgelegenen Frequenzwerten angepasst, die
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von den Stromquellen-Modulen abgebildet werden können. Somit werden als
Frequenzen f1 = 12 kHz, f2 = 30 kHz, f3 = 77 kHz und f4 = 250 kHz genutzt.
Diese sind jeweils als senkrechte gestrichelte Linie in Abbildung 4.5 einge-
zeichnet. Die zugehörigen Filter zur Kanalseparation wurden so dimensioniert,
dass unter Verwendung ähnlicher Schaltungstopologien die unerwünschten
Frequenzanteile um jeweils mindestens 50 dB gedämpft werden. Die Charak-
teristika der Filter sind in Tabelle 4.2 zusammengefasst und deren zugehörigen
simulierten Amplitudengänge sind ebenfalls in Abbildung 4.5 geplottet.
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Abbildung 4.5: Simulierte Amplitudengänge der Filter zur Kanalseparation. Zusätzlich
sind die zugehörigen Signalfrequenzen als gestrichelte Linien markiert.

Tabelle 4.2: Charakteristika der Filter zur Kanalseparation.
Kanal Art Ord. fc Typ Topologie

1 Tiefpass 8 12 kHz Butterworth Mult. Feedback
2 Bandpass 6 26 kHz/34 kHz Butterworth Mult. Feedback
3 Bandpass 6 73 kHz/89 kHz Butterworth Mult. Feedback
4 Hochpass 8 220 kHz Butterworth Mult. Feedback

Es ist zu sehen, dass der Filter BP1 aus dem Blockschaltbild nicht in allen Fäl-
len als Bandpass umgesetzt wird, sondern dass die Messkanäle 1 und 4 statt-
dessen einen Tiefpass- bzw. Hochpassfilter nutzen. Bei den Kanälen 1 und 3 er-
kennt man, dass die Lage der Durchlassbereiche leicht verschoben gegenüber den
Nutzsignalen liegen, was durch die Bauteilwahl der analogen Filter verursacht
wird. Die daraus folgenden geringen Dämpfungen der Nutzsignale werden, wie
in Abschnitt 4.4 gezeigt wird, durch Kalibrierung und anschließende Justierung
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aufgehoben. Wegen der für analoge Filter in diesem Frequenzbereich günstigen
elektrischen Eigenschaften des OPVs OPA2727 von Texas Instruments und vor-
angegangener positiver Erfahrungen, wird dieser für die Implementierung her-
angezogen.

Der nächste Verarbeitungsschritt im Blockschaltbild ist die Gleichrichtung (Rect.).
Als Eingangssignal kann zwischen dem Ausgang der zuvor beschriebenen Fil-
terung und dem ungefilterten Signal mittels des Multiplexers MUX2 gewählt
werden. Da an dessen Eingängen niederohmige Spannungsquellen angeschlos-
sen sind, ist die Eingangskapazität auf den Ausgang nicht wirksam. Jedoch wirkt
sich der Durchgangswiderstand auf die folgende Gleichrichterschaltung aus und
muss daher vielfach geringer sein als deren Eingangsimpedanz. Die Wahl des
Bauteils TS12A12511 von Texas Instruments mit einem Durchlasswiderstand von
RMUX2 ≈ 5 Ω vermeidet somit unnötige Hindernisse bei der Entwicklung der
folgenden Gleichrichterschaltung.

Da die Zeitpunkte der Signal-Nulldurchgänge von der unbekannten Phasenver-
schiebung und deren zeitlichen Änderungen abhängen, kann nicht die Kenntnis
des korrespondierenden Stromsignals zum geschalteten Gleichrichten genutzt
werden. Stattdessen werden die Nulldurchgänge mittels analoger Elektronik de-
tektiert und entsprechend das Ausgangssignal aus positiven Halbwellen und in-
vertierten negativen Halbwellen additiv zusammengesetzt. Eine gängige Schal-
tung ist der Präzisionsgleichrichter, welcher im Rückkopplungszweig eine Diode
aufweist. Da aber während die Diode sperrt keine Gegenkopplung mehr in der
Schaltung existiert, neigt sie zum Schwingen [167]. Ein weiteres Problem ist, dass
diese Schaltung wegen der realen Bauteil-Charakteristiken und -Toleranzen für
Signale mit hohen Frequenzen und niedrigen Amplituden erfahrungsgemäß zu
starken Beeinflussungen der Signalform führt. Da derartigen Signale jedoch in
der Anwendung erwartet werden und keine Standardlösung bekannt ist, wird
die Entwicklung einer neuen problemspezifischen Gleichrichter-Schaltung vor-
gestellt.

Diese Schaltung, welche in Abbildung 4.6 dargestellt ist, besteht aus mehreren
Stufen und kann wegen ihrer Topologie ohne Rückkopplungen nicht schwin-
gen. Das Grundprinzip ist, die vorhandenen positiven Halbwellen uHW+(t) des
Signals durch Schalten zeitlich zu extrahieren und am Ausgang auszugeben.
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Hinzuaddiert werden in den zwischenliegenden Zeiträumen die entsprechen-
den Zeitabschnitte des invertierten Eingangssignals uHW−(t). Die beiden zu
addierenden Teilsignale entsprechen somit den Signalen zweier komplementärer
Halbweg-Gleichrichter mit den als Fourier-Reihen dargestellten Spannungssi-
gnalen

uHW+(t)=
ûRect.,E

π
+

ûRect.,E

2
·sin(ωt)−2·ûRect.,E

π
·
(

1
3
·cos(2ωt)+

1
15
·cos(4ωt) + ...

)
(4.9)

uHW−(t)=
ûRect.,E

π
−ûRect.,E

2
·sin(ωt)−2·ûRect.,E

π
·
(

1
3
·cos(2ωt)+

1
15
·cos(4ωt) + ...

)
. (4.10)

Nach der Addition der Signalanteile bleiben im Idealfall nur der interessante
Gleichanteil und Frequenzanteile ≥ 2ω im Signal enthalten. Diese können durch
anschließende Tiefpassfilterung gut gedämpft werden. Sind die beiden Halbweg-
gleichrichter jedoch nicht identisch umgesetzt, heben sich die Komponenten bei
der Trägerkreisfrequenz ω nicht auf und es entsteht ein weiterer Signalanteil, des-
sen Dämpfung einen erhöhten Schaltungsaufwand erfordern würde. Die Reali-
sierung der hohen Anforderungen an das schnelle, möglichst verzögerungsfreie,
Schalten und eine minimale Signalbeeinflussung erfordert mehrere auf das Mess-
problem angepasste Signalverarbeitungsschritte.
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Abbildung 4.6: Entwickelte Gleichrichterschaltung für hochfrequente Signale mit gerin-
gen Spannungsamplituden.

Zunächst wird in der gezeigten Gleichrichterschaltung aus dem Eingangssignal
URect.,E mittels IC2 dessen Invertierte gebildet. Damit mit dieser Schaltung eine
Verstärkung von
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AInv = − R2 · AOL

R1 (AOL + 1) + R2
= − 1

1 + 2/AOL
≈ −1 (4.11)

zutreffend ist, wobei AOL der Leerlaufverstärkung des Operationsverstärkers
entspricht, müssen dessen Eingangsimpedanzen deutlich größer sein als die
gewählten Widerstände R1 = R2. Der Eingangsstrom IB− am invertierenden
Eingang von IC2 führt zu einer Offsetspannung von UIC2,Out,Offset = R2 IB− am
Bauteilausgang. Ist diese nicht vernachlässigbar gering gegenüber ûRect.,E, so
beeinflusst sie die Schaltzeitpunkte der späteren Komparatoren und hebt eines
der Halbwellensignale an. Daher muss IB− � ûRect.,E/R2 gelten. Da gemäß
Gleichung 4.11 für AOL → ∞

AInv = −R2

R1
(4.12)

gilt, beträgt der durch die Bauteiltoleranzen ∆Rrel der Widerstände maximal ver-
ursachte Verstärkungsfehler

∆AInv,max =

∣∣∣∣δAInv

δR2
· R2 · ∆Rrel

∣∣∣∣+ ∣∣∣∣δAInv

δR1
· R1 · ∆Rrel

∣∣∣∣ , (4.13)

was wegen R1 = R2 zu ∆AInv,max = 2 · ∆Rrel führt. Um diesen Fehler unterhalb
von 1 % zu begrenzen, werden daher Widerstände mit Toleranzen von 0, 1 %
ausgewählt. Bauteilwerte von R1 = R2 = 20 kΩ halten die genannten Auswir-
kungen gering und begrenzen zudem die benötigten Schaltungsströme auf be-
währte Erfahrungswerte. Zur Einhaltung der aufgeführten Anforderungen, wird
der Optionsverstärker OPA2727 von Texas Instruments genutzt. Dessen Leer-
laufverstärkung ist auch bei einer Frequenz von f = 250 kHz noch hinreichend
hoch, damit der maximale Verstärkungsfehler in Anlehnung an Gleichung 4.11
und unter Einbezug der Widerstandstoleranzen unterhalb von 2, 5 % liegt. Da-
mit sich Bauteil-individuelle Phasenverschiebungen gleichermaßen auf den po-
sitiven und den negativen Signalpfad auswirken, durchläuft das Eingangssignal
URect.,E auch einen Impedanzwandler, dessen OPV IC1 auf demselben Chip rea-
lisiert ist, wie IC2.
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Durch die Transistorschaltungen (T1, T2) und die Addiererschaltung (IC7) wer-
den im weiteren Verlauf Lastströme im Signalpfad verursacht. Diese müssen
von den verwendeten OPVs ausgegeben werden und fließen somit auch durch
deren Ausgangswiderstände ROut. Der entstehende Spannungsteiler, bestehend
aus Rout und der Lastimpedanz, verfälscht entsprechend die Ausgangsspan-
nung über der Last. Da die betreffenden OPVs jedoch gegengekoppelt sind,
werden die Spannungsabfälle über den Ausgangswiderständen an die negativen
OPV-Eingänge zurückgeführt, wodurch der Einfluss auf die Ausgangsspannung
reduziert wird. Die so effektiv wirkenden Ausgangswiderstände ROut,eff verrin-
gern sich für eine Impedanzwandlerschaltung (IC1) und einen invertierenden
Verstärker (G = −1, IC2) gemäß

ROut,eff,Imp.W.(AOL) =
ROut

1 + AOL
bzw. ROut,eff,Inv.(AOL) =

ROut

1 + AOL
2

. (4.14)

Eine Kombination aus niedrigem ROut und hoher Leerlaufverstärkung AOL führt
zu sehr geringen effektiven Ausgangswiderständen. Die Leerlaufverstärkung ei-
nes OPVs ist jedoch frequenzabhängig. Schnelle Änderungen des Laststromes,
wie sie durch das Schalten von T1 und T2 zu erwarten sind, können daher AOL

stark reduzieren, was einen Anstieg von ROut,eff gegen ROut zur Folge hätte. Unter
der vereinfachten Annahme, dass das Schalten der Last um den Faktor 100 höhe-
re Frequenzen verursacht als die der Nutzsignale, sind an dieser Stelle Frequen-
zen von ≈ 20 MHz zu berücksichtigen. Da IC1 und IC2 jeweils einen Ausgangs-
widerstand von ROut = 40 Ω haben und ein Verstärkung-Bandbreite-Produkt
(engl. Gain Bandwidth Product (GBP)) von nur 20 MHz aufweisen (AOL( f =

20 MHz) = 1), entstünden in diesem Fall effektiv wirkenden Ausgangswider-
stände von ROut,eff,Imp.W.( f = 20 MHz) = 20 Ω bzw. ROut,eff,Inv.( f = 20 MHz) ≈
27 Ω. Sie befänden sich damit in der Größenordnung der Last. Zudem würden
sie sich gemäß Gleichung 4.14 asymmetrisch auf die beiden Signalpfade auswir-
ken. Um dies zu verhindern und da der OPA2727 die auftretenden hohen Strö-
me nicht liefern kann, werden die Ausgangsspannungen von IC1 und IC2 durch
zusätzliche Impedanzwandler (IC3, IC4) von der Last entkoppelt. Die dazu aus-
gewählten Operationsverstärker (LMH6628 von Texas Instruments) haben, un-
ter Berücksichtigung der vorherigen Annahmen, effektive Ausgangswiderstände
von nur ROut,eff( f = 20 MHz) ≈ 2 Ω. Diese Verstärker befinden sich ebenfalls auf
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einem gemeinsamen Chip und weisen somit nahezu die gleichen Fertigungsab-
weichungen und Temperaturen auf.

Für die Erzeugung der Rechtecksignale zum Schalten der nachfolgenden Transis-
toren werden mittels IC5 und IC6 (OPA2690 von Texas Instruments) zwei kom-
plementäre Komparatoren umgesetzt, die den positiven Signalpfad mit dem ne-
gativen vergleichen. Bei jedem Nulldurchgang wechseln somit schlagartig de-
ren Ausgangssignale. Da mit diesen Signalen schnellstmöglich die Gate-Source-
Kapazitäten der Transistoren umgeladen werden müssen, wurden diese Bauteile
mit niedrigen Ausgangswiderständen und sehr hohen maximalen Ausgangsströ-
men von 190 mA gewählt. Die ebenfalls sehr hohe Slew Rate von 1800 V

µs sorgt da-
für, dass möglichst schnell eine hinreichende Gate-Source-Spannung zum Schal-
ten der Transistoren anliegt. Aus den bereits genannten Gründen befinden sich
auch IC5 und IC6 auf einem gemeinsamen Halbleiter.

Die N-Kanal Metall-Oxid-Halbleiter-Feldeffekttransistoren (engl. Metal-Oxide-
Semiconductor Field-Effect Transistor (MOSFET)) T1 und T2 schalten die Nutz-
signale und müssen daher besonders schnell zwischen Isolator- und niederoh-
migem Leiterverhalten wechseln können. Der dafür ausgewählte Transistor
(PMDT290UNE von Nexperia) besitzt eine niedrige Gate-Source-Ladung von
QGS = 150 pC, was bei einer Spannung von 5 V einer Eingangskapazität von
Cin = 30 pF entspricht. Die Ein- und Ausschaltverzögerungen des Transistors
betragen td,on = 6 ns bzw. td,off = 86 ns. Mittels der niedrigen Source-Drain-
Widerstände von RDS,on < 500 mΩ im leitfähigen Zustand und deren Stabilität
gegenüber Änderungen des Drainstroms werden niederohmige Masseverbin-
dungen ermöglicht und so unerwünschte Signalanteile verhindert. Da sich die
Widerstände R3 = R4 = 100 Ω an den im nicht-leitenden Zustand der Tran-
sistoren in Reihe zu den Widerständen der Addiererschaltung befinden und
somit die Amplituden der positiven und negativen Signalanteile beeinflussen,
wurden Komponenten mit Toleranzen von 0, 1 % gewählt. Die beiden Halbweg-
gleichgerichteten Signale werden von der Addiererschaltung, umgesetzt mit IC7

(LMH6628) und R5...R7, zusammengefügt.

Der letzte Signalverarbeitungsschritt des Demodulators ist die Tiefpassfilterung.
Bei TP1 in Abbildung 4.4 handelt es sich um einen Butterworth-Tiefpass 6. Ord-
nung mit einer Grenzfrequenz von fc = 1 kHz, realisiert mit drei Operations-
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verstärkern (LMV844 von Texas Instruments). Dadurch wird die erste auftreten-
de Störfrequenz bei 2ω im Falle der niedrigsten Trägerfrequenz von 12 kHz um
> 160 dB gedämpft und ist somit praktisch vor der Digitalisierung entfernt.

4.2.4 Realisierung

Zur Realisierung des Plethysmographie-Messsystems wurde die elektronische
Schaltung in ein vierlagiges Platinenlayout überführt. Anschließend wurde die
gefertigte Leiterplatte mit einer Größe von ca. 161 x 97 mm2 mit den benötigten
650 Bauteilen bestückt. In Abbildung 4.7 ist die bestückte Platine, unterteilt in
ihre Baugruppen, dargestellt. Der Abstand von 8 mm zwischen der USB-UART-
Schnittstelle und den anderen Baugruppen dient der Umsetzung der galvani-
schen Trennung, wie sie in der DIN EN 60601-1 gefordert ist [118].

USB‐UART‐
Schnittstelle

ADC und 
Mikrocontroller

Spannungs‐
versorgung

Gleichrichter und 
Tiefpassfilter

PGAs und 
Multiplexer

Bandpass‐
Filter

Abbildung 4.7: Bestückte Leiterplatte des Plethysmographie-Messsystems.

Ein Foto eines der vier externen Stromquellen-Module ist in Abbildung 4.8 ge-
zeigt. Die Maße der ebenfalls vierlagigen Platine sind ca. 125 x 23 mm2 und es
sind 92 Bauteile bestückt.
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Filter und 
Stromquelle

Mikro‐
controller

Iso. Spannungs‐
versorgung

Iso. Daten‐
austausch

Abbildung 4.8: Bestückte Leiterplatte eines der vier externen Stromquellen-Module.

4.3 Softwareentwicklung

Wie in den Anforderungen beschrieben, sollen die Steuerung des Messsystems
und die Datenauswertung über einen externen PC erfolgen. Somit beginnt der
Informationsfluss mit einer Nutzeranwendung. Um möglichst flexibel mit dem
System arbeiten zu können, wurde ein MATLAB (von The MathWorks) Skript
zur Kommunikation entwickelt. Weniger flexibel während der Ausführung, aber
benutzerfreundlicher, ist eine grafische Bedienoberfläche (engl. Graphical User
Interface (GUI)). Daher soll gemäß der Anforderungen eine GUI entwickelt wer-
den, mit welcher während einer Messung sowohl die Stromquellen konfiguriert
als auch die PGAs aller Messkanäle eingestellt werden können. Des Weiteren sol-
len die im Blockschaltbild 4.4 gezeigten Multiplexer angesteuert und die Mess-
signale angezeigt werden können. Da es sich bei C# um eine weit verbreitete
Programmiersprache zur Entwicklung von Desktopanwendungen handelt, wel-
che hilfreiche Elemente wie die automatische Speicherverwaltung bietet, wird die
grafische Nutzeroberfläche in dieser Sprache implementiert.

Die jeweils verwendete Software sendet, wie in Abbildung 4.9 gezeigt, die
Konfigurationsdaten an eine virtuelle serielle Schnittstelle. Diese konvertiert
die Daten in einen USB-Datenstrom, welcher an die USB-UART-Schnittstelle
des eingebetteten Messsystems gesendet wird. Nach der Umwandlung nach
UART werden die Daten an den Mikrocontroller geleitet, dessen Firmwa-
re in C programmiert ist, wo sie ausgewertet werden. Handelt es sich um
Konfigurations-Informationen für die Stromquellen-Module, so werden diese
mittels einer entwickelten Schnittstelle weitergeleitet, die in Abschnitt 4.3.1 näher
beschrieben wird. Der Informationsaustausch mit dem ADC beinhaltet das Sen-
den von Konfigurationsdaten und den Empfang von Messdaten und geschieht
über eine SPI-Schnittstelle. Die Multiplexer und PGAs werden direkt über digi-
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tale Signalleitungen, gemäß der empfangenen Informationen, angesteuert. Der
Messdatenstrom vom ADC wird auf dem selben Wege zur Nutzerschnittstelle
des PCs zurückgeführt.

GUI / MATLAB

Virtuelle serielle Schnittstelle

USB ↔  UART Schnittstelle

Mikrocontroller

ADC MUX PGA

Messsystem

PC

Messdaten
System-Status

Konfigurations-
Daten

USB

UART

SPI

Stromquellen-Module

Abbildung 4.9: Prinzip des Datenaustauschs zwischen den Systemkomponenten

4.3.1 Datenschnittstellen

Insbesondere während der Systementwicklung sind benutzerfreundliche
(„human-readable“) Datenformate zwar weniger effizient, aber hilfreich. Daher
geschieht der Datenaustausch zwischen PC und Mikrocontroller des Messsys-
tems mittels definierter Zeichenketten. So kann das System alternativ auch leicht
über ein Terminalprogramm, wie beispielsweise PuTTY2, angesprochen werden.
Zum Konfigurieren der PGAs, der Multiplexer und der Stromquellen-Module
werden fünf Zeichen konf[0...4] des Datentyps Char nach dem Schema in
Tabelle 4.3 an das Messsystem gesendet.

2 https://www.chiark.greenend.org.uk
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Tabelle 4.3: Datenrahmen zur Konfiguration des Plethysmographie-Messsystems.

Zeichen Funktion Wertebereiche
konf[0] Kategorie c: PGA d: MUX e: Strom-Module
konf[1] Bauteil-Nr. a: CH1 PGA1 a: CH1 MUX1 a: Modul 1

b: CH1 PGA2 b: CH2 MUX1 b: Modul 2
c: CH2 PGA1 c: CH3 MUX1 c: Modul 3
d: CH2 PGA2 d: CH4 MUX1 d: Modul 4
e: CH3 PGA1 e: CH1 MUX2

f: CH3 PGA2 f: CH2 MUX2

g: CH4 PGA1 g: CH3 MUX2

h: CH4 PGA2 h: CH4 MUX2

konf[2] Daten 1 a: Gain=1 a: Shunt / raw a: 0,12 mA
b: Gain=2 b: BioZ / filt b: 0,3 mA
c: Gain=5 c: 0,75 mA
d: Gain=10 d: 1,5 mA

konf[3] Daten 2 a: Inaktiv
b: Aktiv

konf[4] Daten 3 a: 12 kHz
b: 30 kHz
c: 50 kHz
d: 77 kHz
e: 143 kHz
f: 200 kHz
g: 250 kHz

Der entgegengesetzte Datenstrom vom Messsystem zum PC basiert ebenfalls auf
der seriellen Schnittstelle. Übertragen werden die ADC-Datenpunkte zzgl. eines
ADC-Statuswertes, welcher Informationen bezüglich dessen Konfiguration und
gegebenenfalls Fehlfunktion beinhaltet. Die neun Werte werden mit Semikolons
als Trennzeichen in einer Zeichenkette der Form
„ADC-Status;ADC_CH1;ADC_CH2;...;ADC_CH8“ kombiniert.

Der Datenstrom vom Mikrocontroller des Messsystems zu den externen
Stromquellen-Modulen erfolgt über einen einfachen Kommunikations-Bus
mit zwei Leitungen, an den alle Quellen angeschlossen sind. In Abbildung
4.10 ist gezeigt, dass zunächst vom Messsystem ein Startsignal der Dauer Tclk

an die Stromquellen gesendet wird. Anschließend werden acht Datenbits zur
Konfiguration über die zweite Leitung gesendet.
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0

1

0

1

Start

Data

Tclk

Bit 0‐1: Bit 2‐3: Bit 4: Bit 5‐7:
Modul‐Nr. Strom‐

Stärke Aktivierung Frequenz

Abbildung 4.10: Übertragungsformat der Konfiguration an die Stromquellen-Module.

Die Bedeutungen der möglichen Bitmuster sind in Tabelle 4.4 zusammengefasst.
Auch hier liegt der Fokus stärker auf der Nutzerfreundlichkeit als auf der Effizi-
enz der Datenübertragung.

Tabelle 4.4: Bitmuster der Konfigurationsdaten für die Stromquellen-Module.

Modul-Nr. Stromstärke Aktivierung Frequenz

00: 1 00: 0,12 mA 0: deaktiviert 000: 12 kHz
01: 2 01: 0,30 mA 1: aktiviert 001: 30 kHz
10: 3 10: 0,75 mA 010: 50 kHz
11: 4 11: 1,50 mA 011: 77 kHz

100: 143 kHz
101: 200 kHz
110: 250 kHz

4.3.2 Firmware

Sowohl der Mikrocontroller des Messsystems, als auch die der Stromquellen-
Module sind in der Programmiersprache C mittels der Entwicklungsumgebung
Atmel Studio (von Microchip) umgesetzt. Für die Ansteuerung der Controller-
Peripherie wurde die Atmel Software Framework (ASF)-Bibliothek in die Firm-
wareentwicklungen eingebunden. In Abbildung 4.11 ist der zum Mikrocontroller
des Messsystems gehörige Hauptprogramm-Ablaufplan dargestellt. Er besteht
aus vier Unterprogrammen. Zunächst wird der Mikrocontroller in den erforder-
lichen Ausgangszustand gebracht.
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Start

Initialisierung des Mikrocontrollers

Vorbelegung der Ausgangspins

ADC‐Konfiguration und Start

Messung

Abbildung 4.11: Ablaufplan des Hauptprogramms, welches auf dem Mikrocontroller des
Messsystems läuft.

Um undefinierte Zustände zu vermeiden, werden anschließend die Ausgang-
spins so geschaltet, dass sich das Messsystem in Grundstellung befindet. Das be-
deutet, dass alle PGAs mit der geringsten Verstärkung arbeiten, die Spannungs-
abfälle über die Shuntwiderstände gemessen werden und die Stromquellen deak-
tiviert sind. Im nächsten Unterprogramm wird der ADC auf eine Abtastrate von
fs = 1 kHz eingestellt. Außerdem werden die ADC-internen PGAs und die Refe-
renzspannung konfiguriert, bevor die Analog-Digital-Wandlung gestartet wird.
Abschließend wird das Unterprogramm „Messung“ aufgerufen, dessen Ablauf
in Abbildung 4.12 näher dargestellt ist.

Messung

Neue Konfig.‐Daten im 
Eingangsspeicher?

nein

Neue ADC‐Abtastwerte 
vorhanden?

ja
Messwerte mittels SPI‐Schnittstelle 

vom ADC auslesen

Messdaten in Char‐Rahmenformat 
konvertieren

Messdaten mittels UART‐
Schnittstelle senden

ja
Eingangsspeicher auslesen

Konfigurationsdaten für 
Stromquellen‐Module?

nein
Ansteuerung des MUX/PGAs 
gemäß empfangener Daten

ja Konvertierung in das 
Stromquellen‐Übertragungsformat 

Bitweise Übertragung der 
Konfiguration an die Stromquellen

nein

Abbildung 4.12: Unterprogramm des Plethysmographie-Systems zur Messdatenaufnah-
me.
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Das Unterprogramm beginnt mit einer Abfrage des UART-Eingangsspeichers,
ob neue Konfigurationsdaten vom PC empfangen wurden. Ist dies nicht der Fall,
wird überprüft, ob neue Messdaten beim ADC anliegen. Sobald dieser Fall ein-
tritt, wird die Abfrageschleife verlassen und die Messdaten via SPI-Schnittstelle
abgerufen und in das zuvor in Abschnitt 4.3.1 beschriebene Zeichenketten-
Rahmenformat konvertiert. Abschließend wird die Zeichenkette über die
UART-Schnittstelle gesendet und es wird wieder auf neue Konfigurations-
oder Messdaten geprüft. Im Falle neuer Konfigurationsdaten werden diese aus
dem Eingangsspeicher eingelesen und entweder entsprechend die Multiplexer-
bzw. PGA-Konfiguration angepasst oder in konvertierter Form an die Strom-
quellenmodule weitergeleitet.

Die Firmware der Stromquellen-Module ist in den Programmablaufplänen in Ab-
bildung 4.13 gezeigt. Links ist das Hauptprogramm zu sehen, welches Unter-
programme zur Initialisierung des Mikrocontrollers und dessen internen DACs
aufruft. Anschließend werden die Interrupts aktiviert. Diese beinhalten neben ei-
nem DAC-Interrupt zum zyklischen Ändern des analogen Ausgabewertes auch
die Detektion von Zustandsänderungen des „Start“-Kommunikationspins. Eine
fallende Flanke löst die in der Abbildung rechts dargestellte Routine aus. In die-
ser werden zunächst alle Interrupts deaktiviert und dann die Dauer Tclk des ein-
gegangenen Startsignals gemessen, um die genaue Datenübertragungsrate fclk

des Senders zu bestimmen. Anschließend werden die Konfigurationsdaten nach
dem in Abschnitt 4.3.1 beschriebenen Protokoll eingelesen. Korrespondieren die
beiden zuerst empfangenen Bits mit der eigenen Stromquellen-Modulnummer,
so werden Frequenz und Amplitude des DACs entsprechend der folgenden Da-
ten angepasst und die Interrupts wieder aktiviert. Falls die Daten an eine andere
Stromquelle adressiert sind, werden die Interrupts ohne weitere Anpassungen
des DACs wieder aktiviert.
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Abbildung 4.13: Hauptprogramm und Konfigurations-Unterprogramm der
Stromquellen-Module.

4.3.3 GUI

Die in C# programmierte GUI bietet dem Anwender die Möglichkeit, die vom
Messsystem empfangenen Daten zu speichern und zusätzlich live anzeigen zu
lassen. In Abbildung 4.14 ist ein Screenshot des GUI-Hauptfensters gezeigt. Die
linken vier Plots zeigen den zeitlichen Verlauf der gemessenen Bioimpedanz-
Beträge. Die rechten Plots stellen die zusätzlich implementierten Biosignalmes-
sungen dar.

Um keine neue Funktion zum Plotten der Daten programmieren zu müssen, wird
die im Microsoft .NET Framework enthaltene Chart-Funktion genutzt. Um trotz
ihres hohen Rechenaufwands akzeptable Bildraten zu erzielen, ist es sinnvoll,
die Signale zunächst zu dezimieren. Unter der Annahme, dass als Anzeige ein
Full-HD-Monitor mit einer horizontalen Auflösung von mMonitor = 1920 Bild-
punkten genutzt wird und davon mPlot = 500 Bildpunkte je Plot verwendet
werden, entspricht bei der geforderten Zeitskala von 5 s jedes Pixel einer Dauer
von 10 ms. Dies entspricht wiederum 10 Abtastwerten. Somit ist eine Dezimation
um den Faktor MDez. = 10 sinnvoll und reduziert die für die Anzeige benötigte
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Rechenleistung signifikant. Als zugehöriger Dezimationsfilter und zur geforder-
ten Reduzierung von höherfrequenten Störungen wird wegen dessen konstan-
ter Gruppenlaufzeit ein FIR-Tiefpass der Ordnung N = 100 implementiert, was
zu einer Gruppenlaufzeit von τg = 50 ms führt. Die Durchlassfrequenz wird zu
fpass = 7 Hz und die Sperrfrequenz zu fstop = 20 Hz dimensioniert. Als Desi-
gnmethode wird das Verfahren der geringsten Fehlerquadrate gewählt. Die Fil-
terkoeffizienten werden mittels der Matlab Filter Designer App berechnet und
zum digitalen Filtern in das C#-Programm übertragen. Der Rechenaufwand in
direkter Umsetzung des Filters beträgt 105 Multiplikationen pro Sekunde je Ka-
nal und ist somit für heutige PCs vernachlässigbar gering.

Abbildung 4.14: Exemplarischer Screenshot des GUI-Hauptfensters zur Anzeige der ge-
messenen Signale.

Die Konfiguration des Messsystems erfolgt mittels eines zweiten Fensters, wel-
ches in Abbildung 4.15 gezeigt ist. Darin können, analog zum bereits gezeigten
Blockschaltbild des Systems, alle Parameter eingestellt werden. Da das System
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nicht darauf ausgelegt ist, den Messstrom simultan zum Spannungsabfall über
der Bioimpedanz zu messen, wird bei einer Live-Messung die ideale Übertra-
gungsfunktion des Systems zur Berechnung der Impedanzbeträge angenommen.

Abbildung 4.15: Konfigurations-Fenster der GUI zur Einstellung der Messparameter.

Nach Beenden einer Messung schaltet die Software automatisch die Eingangs-
multiplexer so um, dass für eine Dauer von 100 ms der Spannungsabfall über
dem Shuntwiderstand gemessen wird. Abschließend werden die Stromquellen
ausgeschaltet, um eventuelle Offsetspannungen für die gleiche Dauer zu messen.
Zur späteren Weiterverarbeitung der Signale werden die empfangenen Messda-
ten optional in einer Comma Separated Values (CSV)-Datei inklusive aller Mess-
parameter gespeichert.
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4.4 Systemkalibrierung und -Justierung

Nach einer Zusammenfassung der in diesem Abschnitt relevanten Anforderun-
gen wird festgelegt, welche Art von Kalibrierung für das Messsystem notwendig
ist, um dieses anschließend für die Anwendung hinreichend genau zu justieren.
Betrachtet wird hier stets einer der vier Messkanäle.

4.4.1 Anforderungen

Für die Impedanzplethysmographie ist es von besonderer Bedeutung, dass
die charakteristischen Pulswellen-Signalformen nicht zu stark von den Eigen-
schaften des Messsystems beeinflusst werden. Daher soll der relative Fehler
ELA,rel, welcher durch Linearitätsabweichungen entsteht, nach der Kalibrierung
und der anschließenden Justierung nicht größer als 1 % sein. Die Einflüsse
von Anfangspunkt- und Empfindlichkeitsabweichung sind für die Anwendung
zwar nicht ausschlaggebend, um jedoch auch sinnvolle Impedanzbetragswerte
bestimmen zu können, welche mit der Literatur verglichen werden können,
wird auch hier eine Abweichung von maximal 1 % zugelassen. Als nützlicher
Messbereich von Bioimpedanzen unter Verwendung des Frequenzbereichs der
β-Dispersion werden Impedanzen von 10...1000 Ω betrachtet.

4.4.2 Festlegung der Kalibrierfunktion

Da jeder Messkanal unter Verwendung von Hunderten unterschiedlichen Mess-
Konfigurationen (Stromfrequenz, Stromamplitude, PGA-Stellungen) verwendet
werden kann, wird untersucht, wie die Kalibrierung unter Einhaltung der Anfor-
derungen vereinfacht werden kann. Zunächst wird analysiert, welcher Typ von
Kalibrierfunktion benötigt wird. Um den Kalibrieraufwand zu minimieren, ist
ein Polynom niedrigen Grades m wünschenswert. Dieses ist durch m + 1 Stütz-
stellen, also m + 1 Kalibriernormale, definiert [19]. Es wird außerdem ermittelt,
ob die Kalibrierung unter Variation der unterschiedlichen Mess-Konfigurationen
wiederholt werden muss.



82 4 Plethysmographie-Messsystem

Die betrachtete Messkette, basierend auf Kapitel 4.2, ist in Abbildung 4.16 in die
Abschnitte (I-X) aufgeteilt. Da die Bioimpedanzmessung stets eine Strommes-
sung über RS beinhaltet, welche über dieselbe Messeinrichtung geschieht wie die
Spannungsmessung über ZBio, müssen die Fehler der Stromquelle in Abschnitt
I und deren Auswirkungen auf die Impedanzen in II an dieser Stelle nicht be-
rücksichtigt werden. Der zu kalibrierende Bereich beginnt daher mit Abschnitt
III.
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Abbildung 4.16: Messkette des Plethysmographie-Messsystems zur Bestimmung der Ka-
librierfunktion.

Im ersten Schritt werden die Übertragungsfunktionen der einzelnen Blöcke be-
stimmt und zu einer Gesamtübertragungsfunktion zusammengefügt. Es werden
bewusst Anfangspunkt- und Empfindlichkeitsabweichungen, wie die der PGAs,
zunächst außen vor gelassen, um ausschließlich die Linearitätsabweichungen zu
betrachten und zu entscheiden, ob eine lineare Kalibrierung hinreichend ist. Die
Nichtlinearität eines idealen Gleichrichters ist selbstverständlich erwünscht und
wird nicht als Linearitätsabweichung gewertet.

Die vereinfachten Übertragungsfunktionen der Abschnitte lauten

I I I) 1± LAMUX1 (4.15)

IV) G1(1± LAG1) (4.16)

V) G2(1± LAG2) (4.17)

VI) 1± LABP1 (4.18)

VII) 1± LAMUX2 (4.19)

VII I) 1± LARect (4.20)

IX) 1± LATP1 (4.21)

X) 1± 1
2(2n − 1)

± LAADC, (4.22)
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wobei G für die jeweiligen PGA-Verstärkungen und LA für die relativen Linea-
ritätsabweichungen stehen. Wie in der Gleichung zu Abschnitt X zu sehen, wird
davon ausgegangen, dass der Eingangsbereich des ADCs ausgenutzt wird und
somit dessen begrenzte Auflösung von n Bit einen maximalen Fehler zur Nicht-
linearität von bis zu 1

2 Least Significant Bit (LSB) beitragen kann. Hinzu kommt
dessen integrale Nichtlinearität LAADC. Wegen der Kaskadierung der Blöcke lässt
sich die betrachtete Übertragungsfunktion als

A =
UADC

UB
=G1G2(1±LAMUX1)(1±LAG1)(1±LAG2)(1±LABP1)·

(1±LAMUX2)(1±LARect)(1±LATP1)

(
1± 1

2(2n − 1)
±LAADC

)
(4.23)

schreiben. Da als ideale Übertragungsfunktion Aideal = G1G2 angenommen wird,
lässt sich der relative Fehler, welcher durch Linearitätsabweichungen entsteht,
mittels

ELA,rel =
A

Aideal
− 1 (4.24)

bestimmen. Somit folgt für den maximalen durch Linearitätsabweichungen ver-
ursachten relativen Fehler

ELA,rel,max=(1+|LAMUX1|)(1+|LAG1|)(1+|LAG2|)(1+|LABP1|)(1+|LAMUX2|)·

(1+|LARect|)(1+|LATP1|)
(

1+
1

2(2n − 1)
+|LAADC|

)
− 1. (4.25)

Die Linearitätsabweichungen der Multiplexer und PGAs können den entspre-
chenden Datenblättern entnommen werden. Für die Filter und die Gleichrichter-
schaltung werden sie in den folgenden beiden Einschüben hergeleitet.

Linearitätsabweichung der Filter
Sowohl die Widerstände als auch die Operationsverstärker können als hinrei-
chend lineare Bauteile angenommen werden. Da Kondensatoren jedoch eine
Spannungsabhängigkeit und somit ein nicht-lineares Verhalten aufweisen kön-
nen, wird deren Einfluss auf die Filterschaltungen betrachtet [162]. Die maximal
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auftretenden Linearitätsabweichungen von TP1 und den vier Varianten von
BP1 werden unter Verwendung des Totalen Differentials abgeschätzt [152]. Da
sich die Topologien der Filter ähneln, wird an dieser Stelle nur explizit auf den
Tiefpass TP1 6. Ordnung eingegangen. Dieser setzt sich, wie in Abbildung 4.17
zu sehen, aus drei kaskadierten aktiven Filterstufen, jeweils zweiter Ordnung,
zusammen.

R2

-

+

R3R3R1R1

C1

C2

-

+IC1

-

+
UE

UA1 UA

Abbildung 4.17: Schaltung des Tiefpasses 6. Ordnung.

Somit gilt für die Übertragungsfunktion

ATP1 =
UA

UE
= A1 · A2 · A3. (4.26)

Die Übertragungsfunktion der ersten Filterstufe und somit analog auch der übri-
gen Filterstufen ist

A1 =
UA1

UE
= − R2/R1

1−ω2C1C2R2R3 + jωC1

(
R2 + R3 +

R2R3
R1

) . (4.27)

Ihr Betrag ist somit

|A1| =
R2

R1
· 1√

(1−ω2C1C2R2R3)
2 + ω2C2

1

(
R2 + R3 +

R2R3
R1

)2
. (4.28)

Um nun den Einfluss der Nichtlinearitäten von C1 und C2 zu bestimmen, wird
der schlechteste Fall angenommen. Das bedeutet, dass die Kondensatoren über
ihren gesamten zulässigen Spannungsbereich angesteuert werden und somit die
maximalen relativen Kapazitätsänderungen ∆Crel,max auftreten können. Die re-
sultierende Abweichung von |A1| kann so als maximale Linearitätsabweichung
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angesehen werden.
Berechnet wird die maximale absolute Abweichung ∆A1,max,abs der Betragsfunk-
tion gemäß

∆A1,max,abs =

∣∣∣∣δ|A1|
δC1

· C1 · ∆Crel,max1

∣∣∣∣+ ∣∣∣∣δ|A1|
δC2

· C2 · ∆Crel,max2

∣∣∣∣ . (4.29)

Da in den Filterschaltungen keine Signalverstärkungen implementiert sind, be-
trägt die maximale relative Linearitätsabweichung für den aus drei Stufen zu-
sammengesetzten Tiefpass TP1

LATP1 = (1 + ∆A1,max,abs) · (1 + ∆A2,max,abs) · (1 + ∆A3,max,abs)− 1. (4.30)

Zahlenwerte zu den Nichtlinearitäten der verwendeten NP0-Kondensatoren sind
in Datenblättern und Literatur kaum vorhanden, da dieser Kondensatortyp als
„linear“ gilt [162]. Der Hersteller AVX gibt in einer Spezifikation3 jedoch an, dass
Hysterese-Effekte die Kapazität um bis zu 0, 05 % variieren können. Daher wird
dieser Wert für diese Abschätzung herangezogen. In Abbildung 4.18 ist die so ab-
geschätzte maximale Linearitätsabweichung für TP1 in Abhängigkeit der Signal-
frequenz dargestellt. Dazu wurde LATP1 analytisch bestimmt und mittels Matlab
über die Frequenz geplottet.
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Abbildung 4.18: Abschätzung der Linearitätsabweichung des Tiefpassfilters TP1 in Ab-
hängigkeit der Signalfrequenz.

3 Internetressource, Zugriff am 23.09.2019: http://datasheets.avx.com/C0GNP0-Dielectric.pdf.
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Es ist zu sehen, dass sich insbesondere im Bereich der Grenzfrequenz von fc =

1000 Hz die Nichtlinearitäten auswirken können. Da sich jedoch dieser Filter im
Blockschaltbild erst nach der Demodulation befindet, treten nur die Nutzsignale
im Bereich einiger 10 Hz auf. Als maximale Linearitätsabweichung wird daher
LATP1 = 0, 1 % angesehen.

Das gleiche Vorgehen wurde für die Kanal-spezifischen Bandpassfilter BP1 un-
ter entsprechender Anpassung der Übertragungsfunktion wiederholt. Da sich je-
doch in diesen Fällen die Signalfrequenzen dicht an den Grenzfrequenzen der
Filter befinden und somit hohe Linearitätsabweichungen erfahren, ist die vorhe-
rige Frequenz-begrenzte Berücksichtigung hier nicht zulässig. Stattdessen wird
für die vier Implementierungen jeweils das Maximum von LABP1 im Frequenzbe-
reich von bis zu 250 kHz bestimmt. Zur Bestimmung der maximalen Linearitäts-
abweichung wird wiederum die Implementierung, welche die höchsten Abwei-
chungen aufweist, herangezogen. Die Linearitätsabweichung der Bandpassfilter
wurde so zu LABP1 = 0, 38 % bestimmt.

Linearitätsabweichung der Gleichrichterschaltung
Zur Untersuchung der Linearitätsabweichung der Gleichrichterschaltung wird
auch diese gemäß Abbildung 4.19 in die Abschnitte a-e unterteilt. Die Abschnitte
a, b und e werden aufgrund der Bauteilwahl als linear angenommen. Ein deutlich
höherer Einfluss auf die Nichtlinearität der Gleichrichterschaltung wird von den
Abschnitten c und d erwartet.
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Abbildung 4.19: Vereinfachtes Blockschaltbild der Gleichrichterschaltung, basierend auf
Abbildung 4.6.
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Die Komparatoren in Abschnitt c schalten in Abhängigkeit der Signalamplitu-
den an deren Eingängen. Die technisch begrenzte Leerlaufverstärkung und Slew
Rate der OPVs führen zu Verzögerungen beim Umschalten derer Ausgangssi-
gnale, wie sie bei Nulldurchgängen des Eingangssignals passieren sollen [167].
Die Transistoren, mit denen die Schalter realisiert werden, weisen Nichtlineari-
täten bezüglich deren Durchgangswiderstände RDS auf. Da die Transistoren aber
nur zwischen sehr niederohmigem und sehr hochohmigem Zustand umgeschal-
tet werden, gilt stets entweder RDS,on � RD oder RDS,off � RD, wobei RD dem
Widerstand am Drainanschluss des Transistors entspricht. Zudem wirkt eine ge-
genüber der Schwellenspannung (engl. Threshold Voltage) Uth = 0, 75 V hohe
Gate-Source-Spannung von UGS = 5 V stabilisierend auf RDS,on.

Die Transistoren weisen Bauteil-abhängige Schaltzeiten im ns-Bereich auf. Da
stets während eines Nulldurchgangs des Nutzsignals geschaltet wird, sind diese
Zeiten konstant und unabhängig von der Amplitude des Nutzsignals. Somit er-
zeugen sie zunächst keine Linearitätsabweichung. Weil sich die Schaltzeitpunkte
der Schalter aber durch die zuvor beschriebene Charakteristik der Komparatoren
in Abhängigkeit der Signalamplituden verschieben können, führt dieser Zusam-
menhang zu Nichtlinearitäten. Daher werden die Auswirkungen der Kombinati-
on von Abschnitt c und d im Folgenden untersucht.

Da positiver und negativer Pfad in Abbildung 4.19 ab Abschnitt b identisch sind,
ist es hinreichend, nur einen der Pfade zu betrachten. Der relative Fehler, welcher
durch die Nichtlinearität entsteht, erhöht sich durch die anschließende Addition
in Abschnitt e nicht. In Abbildung 4.20 sind die im Folgenden genutzten Varia-
blen eingetragen.

+
‐

u(t)=û∙sin(ωt)

‐û∙sin(ωt)

UIn,Comp

UOut,Comp

Uout

Uth = 0,75 V

IC5
T1

Abbildung 4.20: Ansteuerung des Schalters mittels Komparator.
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Der erwartete zeitliche Ausgangssignalverlauf (blau) dieses einen Pfades der
Gleichrichterschaltung wird in Abbildung 4.21 dargestellt. Die Schaltverzöge-
rungen bei den Nulldurchgängen des zugehörigen Sinussignals setzen sich aus
denen des Komparators (TComp,on(û), TComp,off(û)) und denen des Schalters
(Tsw,on, Tsw,off) zusammen. Es ist zu beachten, dass mit „on“ der leitfähige Zu-
stand des Transistors gemeint ist, was in der Schaltung zu einem Ausgang mit
GND-Potential führt, wie in Abbildung 4.20 gezeigt ist.

TComp,on(û) entsteht, da die Schwellenspannung des Transistors Uth = 0, 75 V be-
trägt. Diese wird wegen der technisch begrenzten Leerlaufverstärkung des OPVs
bei einem Wechsel der zugehörigen Komparatorausgangsspannung von −5 V
nach +5 V erst erreicht, wenn für das Eingangssignal u(t) ≥ Uth

2·AOL
gilt. Anschlie-

ßend wird das Schalten vom Transistor um Tsw,on verzögert. Beim Wechsel der
Komparatorausgangsspannung von +5 V nach −5 V wird analog die Schwellen-
spannung des Transistors um TComp,off(û) zu früh unterschritten. Entsprechend
früh beginnt die Schaltdauer Tsw,off des Transistors.

t

Uout

T/2 T 3T/2 2T0

sw,offTsw,offT

Abbildung 4.21: Schaltverzögerungen der Gleichrichterschaltung.

Die Fläche unter der Ausgangsspannung Uout während einer Signalperiode ist
mit dem Gleichanteil des Signals linear verknüpft. Ihre Änderung in Abhängig-
keit der Eingangsspannungsamplitude û kann daher zur Bestimmung der Linea-
ritätsabweichung genutzt werden. Die Fläche lässt sich mittels des Integrals

AUout = ûout

ˆ T
2 +TComp,on(û)+Tsw,on

−TComp,off(û)+Tsw,off

sin(ωt)dt (4.31)
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bestimmen, wobei sich das nicht-ideale Verhalten des Komparators auf die Inte-
gralgrenzen auswirkt. Die zeitlichen Abweichungen TComp,on(û) und TComp,off(û)
zwischen den Signalnulldurchgängen und dem tatsächlichen Erreichen der not-
wendigen Schwellenspannung lässt sich für eine bestimmte Kreisfrequenz abso-
lut oder als allgemeingültiges Winkelmaß gemäß

TComp,on(û) = TComp,off(û) =
arcsin

(
Uth

2·AOL·û

)
ω

(4.32)

φComp,on(û) = φComp,off(û) =
180◦

π
arcsin

(
Uth

2 · AOL · û

)
(4.33)

in Abhängigkeit von û bestimmen. Die Gleichungen 4.32 und 4.33 sind jedoch nur
gültig, wenn die Slew Rate (SR) des gewählten Operationsverstärkers den An-
stieg der Komparatorausgangsspannung nicht limitiert. Ist dies jedoch der Fall,
so wechseln ab den Zeitpunkten an denen u(t)

2·AOL
= ±5 V gilt die Komparato-

ren ihre Ausgangsspannung linear gemäß der Slew Rate. Die ±5 V entsprechen
dabei der Versorgungsspannung des OPVs und somit dem maximalen bzw. mi-
nimalen Ausgangspegel. Wird die für die Gültigkeit von Gleichung 4.32 und 4.33
benötigte minimale Slew Rate gemäß

SRmin = max
(∣∣∣∣dUOut,Comp

dt

∣∣∣∣) = 2 · AOL · û ·ω. (4.34)

bestimmt, so würde unter Verwendung der Werte für AOL aus dem OPV-
Datenblatt SRmin ≈ 12500 V/µs

∣∣
f=250 kHz,û=5 V resultieren. Da der verwendete

OPV jedoch eine maximale Slew Rate von 1800 V/µs aufweist, müssen je nach
Signalfrequenz und -Amplitude die Schaltcharakteristika des Gleichrichters
unterschiedlich untersucht werden.

Zur Vereinfachung wurde der Einfluss der Eingangsspannung und der Signal-
frequenz in Kombination mit der limitierten Slew Rate und den Verzögerungen
der Transistoren Tsw,on und Tsw,off auf Uout numerisch ausgewertet. Um die im
Vergleich zu den Signalperiodendauern sehr geringen Schaltzeiten abbilden zu
können, wurden die Ausgangssignale des Gleichrichters für alle einstellbaren Si-
gnalfrequenzen im Bereich von f = 12...250 kHz mit einer Abtastrate von 20 GHz
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mittels Matlab simuliert. Da unter sinnvoller Verwendung der programmierba-
ren Verstärker des Messsystems Spannungsamplituden von û = 0, 1...5 V zu er-
warten sind, wurde dieser Bereich mit einer Schrittweite von ∆û = 100 mV in der
Simulation betrachtet. Die so bestimmten Linearitätsabweichungen sind für für
jede einstellbare Signalfrequenz in Abbildung 4.22 dargestellt.
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Abbildung 4.22: Simulierte Linearitätsabweichung des Gleichrichters in Abhängigkeit
der Signalfrequenz.

Die stärksten Einflüsse auf das Ausgangssignal durch Änderungen der Eingangs-
signalamplitude entstehen bei der höchsten Signalfrequenz von f = 250 kHz. Die
maximale ermittelte Linearitätsabweichung beträgt 0, 026 %. Daher wird für die
weitere Abschätzung LARect = 0, 03 % angenommen.

Zusammenfassung
Die Linearitätsabweichungen der übrigen Abschnitte der Messkette wer-
den mittels der zugehörigen Datenblätter ermittelt. Werden die Zahlenwerte
nun in Gleichung 4.25 zur Bestimmung der maximalen relativen Gesamt-
Linearitätsabweichung eingesetzt, so ergibt sich

ELA,rel,max= (1+|LAMUX1|)(1+|LAG1|)(1+|LAG2|)(1+|LABP1|)(1+|LAMUX2|)·

(1+|LARect|)(1+|LATP1|)
(

1+
1

2(2n − 1)
+|LAADC|

)
− 1

≈ (1+0, 05 %)(1+10 ppm)(1+10 ppm)(1+0, 38 %)(1+25 ppm)·
(1+0, 03 %)(1+0, 1 %) (1+10 ppm)− 1

≈ 0, 57 %. (4.35)
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Dieser maximale relative Fehler, welcher ausschließlich die Nichtlinearitäten be-
rücksichtigt, ist hinreichend gering, um unter Einhaltung der gestellten Anfor-
derungen bezüglich der Kalibrierung, eine lineare Kalibrierfunktion nutzen zu
können.

4.4.3 Justierung

Gemäß vorheriger Abschätzung ist es für die Bestimmung der tatsächlichen
Bioimpedanz ZBio hinreichend, das System als linear anzunehmen. Damit
wirken sich ausschließlich die Anfangspunktabweichung EAA und die Stei-
gungsabweichung ESA der Messkette aus. Da sowohl Strom als auch Spannung
mittels des gleichen Messkanals bestimmt werden, führt die Verwendung der
gleichen Konfiguration zu einer fehlerbehafteten Impedanzbestimmung gemäß

|ZMess| =
|UB| · (1 + ESA) + EAA

1/RS · |US| · (1 + ESA) + EAA
. (4.36)

Es ist zu sehen, dass es ausreicht, die Anfangspunktabweichung mittels Kalibrie-
rung zu bestimmen und zur Justierung diese von den Spannungs- und Stromwer-
ten zu subtrahieren. Der Faktor (1 + ESA), welcher die Empfindlichkeitsabwei-
chung beinhaltet, kürzt sich anschließend heraus. Daher wird nach jeder Bioim-
pedanzmessung zur Bestimmung der Anfangspunktabweichung von der GUI ei-
ne kurze Messung mit ausgeschalteten Stromquellen durchgeführt. Die in dieser
Arbeit folgenden Messungen wurden nach diesem Verfahren justiert.

4.5 Messtechnische Charakterisierung

Bevor Messungen am Probanden durchgeführt werden können, soll in diesem
Abschnitt zunächst die Charakteristik des entwickelten Plethysmographie-
Messsystems messtechnisch analysiert und mit den Anforderungen aus Ab-
schnitt 4.1 abgeglichen werden.
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4.5.1 Stromquellen-Module

Zunächst wird die Signalqualität des erzeugten Sinusstromes ermittelt. Da nicht
nur das Rauschen N, sondern auch Verzerrungen D eine Messung verfälschen,
wird das Verhältnis aus Gesamtsignalleistung S zu Störsignalleistung (engl.
Signal-to-Interference Ratio Including Noise and Distortion (SINAD)) gemäß

SINAD = 20 · log10

(
S

N + D

)
(4.37)

bestimmt [66, 192]. Für diese Messung wurde ein Strom von 1, 5 mA unter
Verwendung der sieben einstellbaren Frequenzen an einem 1 kΩ-Widerstand
angelegt und die resultierende Spannung mittels eines Digitaloszilloskops
(HDO6054 von Teledyne LeCroy) für jeweils 50 ms mit einer Abtastrate von
50 MHz gemessen und gespeichert. Zur Vermeidung von Aliasing wurde die
20 MHz-Bandbegrenzung des Oszilloskops genutzt. Die aus diesen Daten mittels
Matlab bestimmten SINAD-Werte sind in Tabelle 4.5 dargestellt.

Tabelle 4.5: Gemessene SINAD-Werte des Ausgangsstroms in Abhängigkeit der Fre-
quenz.

Frequenz / kHz 12 30 50 77 143 200 250

SINAD / dB 53,4 52,3 51,2 48,3 41,6 35,1 31,9

Es ist erkennbar, dass mit steigender Frequenz der SINAD-Wert abnimmt, was
auf die Eigenschaften des realisierten Rekonstruktionsfilters (siehe Abschnitt
4.2.2) und den damit einhergehenden Einfluss der Harmonischen zurückzu-
führen ist. Da in der Messanwendung ein Selektieren der Nutzfrequenzen
stattfindet, sind diese Werte, wie später gezeigt, hinreichend.

Weiterhin soll die galvanische Entkopplung der Stromquellen untereinander
überprüft werden. Dazu wurden gemäß Abbildung 4.23 zwei Stromquellen-
Module jeweils mit einer Last von RL1 = RL2 = 1 kΩ betrieben. Um das
Verhältnis zwischen dem Strom im erwünschten Strompfad und dem im un-
erwünschten zu bestimmen, wurde als Strom der Quelle 1 IM1 = 1, 5 mA
konfiguriert und der von Stromquelle 2 zu IM2 = 0 gewählt. Im Idealfall würde
somit IM11 = IM1 und IM12 = 0 gelten.
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Abbildung 4.23: Messaufbau zur Bestimmung des Verkopplungsfaktors der galvanisch
getrennten Stromquellen.

Die auftretende Verkopplung lässt sich als Verkopplungsfaktor der galvanisch
getrennten Stromquellen gemäß

kVCCS = 20 · log10

(
IM12

IM11

)
(4.38)

berechnen. Die unter Verwendung der Oszilloskop-internen Fast Fourier Trans-
formation (FFT)-Funktion gemessenen Zahlenwerte sind in Abhängigkeit der ge-
nutzten Stromfrequenz in Abbildung 4.24 dargestellt. In diesem Messszenario
beträgt die auftretende Verkopplung zwischen den Quellen weniger als −40 dB.
Der mit Anstieg der Signalfrequenz sich erhöhende Verkopplungsfaktor wird
durch die parasitären Kapazitäten der genutzten galvanisch getrennten Span-
nungsübertrager dominiert. Bei der niedrigsten dargestellten Frequenz von f =

12 kHz fällt eine erhöhte Verkopplung auf. Der Grund dafür ist, dass die Span-
nungsversorgungen der Stromquellen mittels Tiefpassfilter geglättet werden und
somit auch den Frequenzgang der Verkopplung beeinflussen. Bei f = 12 kHz
kann dieser Filter aufgrund seiner höheren Grenzfrequenz jedoch noch nicht zu
einem Vorteil der Entkopplung beitragen.
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Abbildung 4.24: Gemessene Verkopplungsfaktoren der Stromquellen in Abhängigkeit der
Frequenz.

4.5.2 Gleichrichterschaltung

Da die Gleichrichterschaltung ein ausschlaggebendes Element des Messsystems
ist, wird deren Charakteristik im Folgenden separat analysiert. Dazu wurde mit
einem Kanal des Messsystems eine exemplarische Impedanzmessung eines 1 kΩ-
Widerstands bei fM = 50 kHz mit einem Strom von IM = 1, 5 mA durchgeführt.
Der resultierende Spannungsabfall mit einer Amplitude von

√
2 · 1, 5 V ≈ 2, 1 V

wurde unter der Verwendung der PGA-Einstellung von G1 = G2 = 1 an den
Gleichrichter geleitet. Mittels zweier Kanäle des Digitaloszilloskops (HDO6054
von Teledyne LeCroy) wurde das Signal vor und nach der Gleichrichtung mit
einer Abtastrate von fs = 250 MHz abgetastet. Zum Vergleichen der realen
Gleichrichter-Charakteristik mit der einer idealen Gleichrichtung wurde das
sinusförmige Eingangssignal digital gleichgerichtet (GRdigital) und gemeinsam
mit dem Ausgangssignal der analogen Schaltung (GRanalog) im oberen Dia-
gramm in Abbildung 4.25 dargestellt. Zur besseren Darstellung wurden beide
Signale zusätzlich normiert. Im Ausschnitt des zeitlichen Verlaufs kann man die
kurzen Schaltverzögerungen des analogen Gleichrichters und die auftretenden
Schaltstörungen erkennen. Im Diagramm darunter sind die zugehörigen Betrags-
spektren der Signale gezeigt. Die noch auftretenden Signalanteile bei f = 50 kHz
sind mit ca. −60 dB hinreichend gedämpft und können mit der nachfolgenden
Tiefpassfilterung ohne hohen Aufwand weiter reduziert werden. Da es sich um
einen Tiefpass 6. Ordnung mit einer Grenzfrequenz bei fc = 1 kHz handelt (siehe
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Abschnitt 4.2.3), werden auch die Harmonischen im gezeigten Spektrum durch
das Filtern theoretisch um mindestens 240 dB gedämpft und sind somit praktisch
vor der Digitalisierung entfernt.
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Abbildung 4.25: Vergleich des Gleichrichter-Ausgangssignals mit dem einer idealen di-
gitalen Gleichrichtung im Zeit- und Frequenzbereich.

4.5.3 Systematische Messabweichungen

Zur Bestimmung der systematischen Messabweichungen wurden 37 Messnor-
male zwischen 0...1000 Ω mit Toleranzen von 0, 1 % mit einem Kanal des ka-
librierten und justierten Plethysmographie-Systems gemessen. Zum Entfernen
der statistischen Einflüsse wurde jede dieser Messungen für die Dauer von 2 s,
entsprechend 2000 Abtastwerte, durchgeführt und anschließend gemittelt. Die
Messungen wurden mit einem Strom von IM = 1, 5 mA bei fM = 50 kHz für
alle einstellbaren PGA-Verstärkungen durchgeführt. Die gemessenen Impedanz-
beträge |Z|mess und die zugehörigen Idealwerte |Z|ideal, die in diesem Fall den
Widerstandswerten RNorm der Normale entsprechen, sind exemplarisch für die
beiden Verstärkungsstufen G = 1 und G = 100 in den Abbildungen 4.26 und
4.27 dargestellt.
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Abbildung 4.26: Messung der Wider-
standsnormale mit G=1.
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Abbildung 4.27: Messung der Wider-
standsnormale mit G=100.

In Abbildung 4.28 sind die bestimmten relativen Messabweichungen frel für die
unterschiedlichen Verstärkungen gezeigt. Es ist zu erkennen, dass unter Verwen-
dung einer angemessenen Verstärkung die Messabweichungen | frel| < 0, 1 %
betragen und somit im Bereich der Unsicherheiten der Normale liegen. Daher
können mit dem Messsystem auch Bioimpedanzmessungen durchgeführt wer-
den, die deutlich höhere Anforderungen bezüglich der systematischen Messfeh-
ler stellen als die Plethysmographie.
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Abbildung 4.28: Systematische Messabweichungen des Plethysmographie-Messsystems.
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4.5.4 Messunsicherheiten

Da bei der Impedanzplethysmographie sehr geringe zeitliche Änderungen der
Bioimpedanz zuverlässig aufgezeichnet werden sollen, müssen die Messunsi-
cherheiten hinreichend gering sein. In den Anforderungen in Abschnitt 4.1 wurde
ein maximaler Variationskoeffizient von VarK ≤ 100 ppm festgelegt. Zur Bestim-
mung der Messunsicherheiten wurde der vorherige Messaufbau für die Messab-
weichungen wiederholt. Um den stochastischen Charakter abbilden zu können,
wurde jede Impedanzmessung für eine Dauer von 5 s, entsprechend 5000 Abtast-
werte, durchgeführt. Es wurde für jede einstellbare Verstärkungsstufe ein Nor-
mal vermessen, welches sich am Ende des jeweiligen Messbereichs befindet. In
Tabelle 4.6 sind die gemessenen Standardabweichungen σND und die daraus be-
rechneten Variationskoeffizienten VarK unter Annahme einer Normalverteilung
eingetragen.

Tabelle 4.6: Statistische Messunsicherheiten der Impedanzmessung für f = 50 kHz.
RNorm/Ω 10 17,8 31,6 56,2 100 178 316 562 1000
Verstärkung 100 50 25 20 10 5 4 2 1
σND/mΩ 0,29 0,41 0,67 1,02 1,76 3,14 5,94 9,92 20,8
VarK / ppm 29 23 21 18 18 18 18 18 21

Eine dieser 5-sekündigen Messungen ist in Abbildung 4.29 exemplarisch darge-
stellt, wobei der richtige Wert des vermessenen Widerstandes 100, 36 Ω± 0, 1 %
beträgt.
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Abbildung 4.29: Exemplarische Messung eines 100 Ω-Widerstands.
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Diese Messung wurde für alle konfigurierbaren Frequenzen zwischen 12 kHz
und 250 kHz wiederholt. Die bestimmten Variationskoeffizienten sind in Abbil-
dung 4.30 grafisch dargestellt.
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Abbildung 4.30: Variationskoeffizienten in Abhängigkeit von Frequenz und Widerstand
des Messnormals.

Es ist zu sehen, dass mit Zunahme des zu messenden Impedanzbetrages der
Variationskoeffizient sinkt, was wegen der höher werdenden Spannungsabfälle
über dem Messnormal zu erwarten ist. Eine starke Korrelation zwischen Mess-
frequenzen und den Messunsicherheiten kann nicht beobachtet werden. Im ge-
samten betrachteten Bereich zwischen 10...1000 Ω bzw. 12...250 kHz liegt der Va-
riationskoeffizient unterhalb von VarKmin = 30 ppm. Somit werden die gestellten
Anforderungen an die Instrumentierung übertroffen.

4.5.5 Transientes Verhalten

Die Hauptanwendung des Messsystems ist die simultane Messung von Bioim-
pedanzänderungen an mehreren Körperstellen unter Verwendung der vier im-
plementierten Messkanäle. Daher wird zusätzlich zum transienten Verhalten der
Kanäle auch deren Synchronizität zueinander untersucht. Der Messaufbau in Ab-
bildung 4.31 dient der Erzeugung von Impedanzsprüngen zwischen 50 Ω und
100 Ω. Dabei wird der zeitliche Verlauf der Impedanz von den vier Kanälen
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Z1...Z4 simultan gemessen. Die Messströme betragen IM = 1, 5 mA und die ver-
wendeten Frequenzen entsprechen jeweils denen zur Kanalseparation vorgese-
henen.

50 Ω 

50 Ω 
SW1 Z1 Z2 Z3 Z4

Abbildung 4.31: Messaufbau zur Aufnahme der Sprungantworten.

Die Messergebnisse für die steigende und die fallende Flanke des Impedanzsi-
gnals sind für die vier Messkanäle in Abbildung 4.32 bzw. 4.33 gezeigt. Es ist zu
sehen, dass die Sprünge jeweils nach T99% ≤ 3 ms abgeschlossen sind und keine
signifikanten Überschwinger auftreten. Die Synchronizität der Kanäle unterein-
ander ist ∆t ≤ 1 ms und erfüllt somit die Anforderungen aus Abschnitt 4.1.
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Abbildung 4.32: Positive Flanken der
Sprungantworten.
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Abbildung 4.33: Negative Flanken der
Sprungantworten.

4.5.6 Gesamtfrequenzgang

Aus der Sprungantwort des vorherigen Abschnitts lässt sich mittels numerischer
Berechnung der Fourier-Transformation der Frequenzgang des Systems mit einer
Frequenzauflösung von
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∆ f =
1
T

(4.39)

bestimmen, wobei T der Dauer des Zeitsignals entspricht [106]. Da die Sprun-
gantwort für eine Gesamtdauer von T = 1 s aufgezeichnet wurde, wird der nor-
mierte Amplitudengang in Abbildung 4.34 mit einer Auflösung von ∆ f = 1 Hz
dargestellt. Die Grenzfrequenz des dominierenden Tiefpassverhaltens befindet
sich bei ca. fc ≈ 230 Hz. Dieser Wert liegt nahe der Grenzfrequenz des ADC-
internen digitalen Sinc3-Dezimationsfilters ( fc,ADC ≈ 262 Hz). Die anderen im
System befindlichen analogen Filter weisen deutlich höhere Grenzfrequenzen auf
und beeinflussen den Amplitudengang in diesem Frequenzbereich daher nur ge-
ring. Da die Systemantwort nicht zeitlich zum Impedanzsprung synchronisiert
werden kann, kann der absolute Phasengang nicht bestimmt werden. Es ist je-
doch möglich, diesen numerisch abzuleiten, um dessen erwünschte Linearität zu
überprüfen. Ergebnis dieser bestimmten Ableitung ist, dass die Gruppenlaufzeit
bis zu einer Frequenz von 450 Hz um weniger als 1 ms variiert. Diese im oberen
Frequenzbereich auftretende Abweichung ist den analogen Filtern des Messsys-
tems zuzuordnen. Da die Signalform der Pulswellen insbesondere durch die Zu-
sammensetzung niederfrequenter Signalanteile bestimmt wird, wirken sich diese
geringen Variationen der Gruppenlaufzeit kaum aus. Sie ist für die Anwendung
hinreichend gering, um das System als linear-phasig zu bezeichnen.
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Abbildung 4.34: Aus Sprungantwort bestimmter Amplitudengang des
Plethysmographie-Messsystems.
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4.6 Probandenmessungen

Zum Abschluss des Kapitels werden mit dem entwickelten Messsystem durch-
geführte Probandenmessungen vorgestellt. Dabei werden, im Rahmen dieser Ar-
beit entwickelte und teils zum Patent angemeldete, neuartige Messverfahren vor-
gestellt.

4.6.1 Pulswellendetektion an den Extremitäten

In diesem Abschnitt werden zwei Messansätze gezeigt, mit denen die Pulswellen
an den Extremitäten eines Probanden aufzeichnet werden. Bei der ersten Mes-
sung handelt es sich um die Detektion am Unterarm unter Verwendung geringer
Elektrodenabstände. Ein Anwendungsbeispiel kann die Pulsmessung mittels ei-
ner Smart Watch sein, wie es in der zugehörigen US-Patentanmeldung [27] vor-
geschlagen wird. Dazu werden, wie in Abbildung 4.35 zu sehen, die äußeren bei-
den Ag/AgCl-Hydrogel-Elektroden (H92SG von Kendall) zur Stromeinprägung
und die inneren für die Spannungsmessung oberhalb der Arteria radialis platziert.
Als Messstrom wird in dieser Anwendung IM = 1, 5 mA mit einer Frequenz von
fM = 50 kHz konfiguriert und die PGAs dienen einer Gesamtverstärkung von
G = 20.

Abbildung 4.35: Elektrodenplatzierung zur Detektion der Pulswelle oberhalb der Arteria
radialis.

Ein 5-sekündiger Ausschnitt der gemessenen Bioimpedanz ist in Abbildung 4.36
dargestellt. Es handelt sich dabei um Rohdaten, die nicht zusätzlich digital ge-
filtert wurden. Man erkennt, dass der Impedanzbetrag etwa |Z| ≈ 70, 8 Ω be-
trägt und die Blutpulsation Änderungen von einigen 10 mΩ erzeugt. Wie erwar-
tet, führt die im Vergleich zum übrigen Gewebe hohe Leitfähigkeit des Blutes
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bei Ankunft der Pulswelle zu einer Verringerung des Bioimpedanzbetrages. Die
Auflösung ist hinreichend, um die charakteristische Signalform der Pulswellen
abbilden zu können. Weitere Arbeiten haben gezeigt, dass diese Messung auch
unter Verwendung deutlich geringerer Elektrodenabstände und mit sehr kleinen
Elektroden funktioniert [27]. Die zuvor erwähnte Verwendung des Verfahrens in
tragbaren Geräten, wie einer Smart Watch, ist daher denkbar [27]. Eine Erweite-
rung dieses Ansatzes um eine Druckmessung am selben Messort und der damit
ermöglichte Vergleich zwischen Blutvolumen-Änderungen und Druckänderun-
gen könnten zu Informationen über die lokale Steifigkeit der Arterie führen [27].
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Abbildung 4.36: Rohdaten einer Bioimpedanzmessung über der Arteria radialis.

Mit der zweiten Messung soll das Prinzip der Knöchel-Arm-Index-Messung
(engl. Ankle-Brachial-Index (ABI)) nachgebildet werden [111]. Dieses Verfahren
untersucht den Zustand des Arteriensystems, indem vom liegenden Patienten
zeitgleich die Blutdruck–Kurven an den Oberarmen und an den Knöcheln ge-
messen werden [111, 185]. Aus den Ankunftszeiten der Pulswelle lassen sich
Rückschlüsse auf die Arteriensteifigkeit und eventuelle Gefäßverschlüsse zie-
hen. Anstatt der Verwendung von Blutdruckmanschetten ist es auch denkbar,
die Pulswellen mittels der Impedanzplethysmographie aufzuzeichnen. Da die
Impedanzwerte nicht in absolute Drücke umgerechnet werden können, könnten
ausschließlich die zeitlichen Verhältnisse als Informationsquelle dienen. Der
vorgeschlagene Messansatz, bzw. die Platzierung der Messelektroden, ist in
Abbildung 4.37 gezeigt. Die inneren Spannungselektroden haben jeweils einen
Abstand von 5 cm. Durchgeführt wurde die Messung mit Messströmen von
IM = 750 µA unter Verwendung der entsprechenden Frequenzen zur Kanalsepa-
ration. Anschließend wurden die Signale mit einem FIR-Tiefpass ( fpass = 20 Hz,
fstop = 40 Hz) der Ordnung N = 20 gefiltert. Zur Entfernung der Gleichan-
teile und niederfrequenter Störungen wurde anschließend ein Infinite Impulse
Response (IIR)-Hochpass (N = 1, fc = 1 Hz) in Form eines Nullphasenfilters
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auf die Signale angewandt. In Abbildung 4.38 sind die resultierenden Signale
dargestellt, wobei diese zur besseren Darstellung invertiert und mit Offsets ver-
sehen wurden. Zum vereinfachten zeitlichen Vergleichen markieren die beiden
senkrechten grauen Linien jeweils den Beginn der Pulswellen an den Oberarmen
(linke Linie) bzw. an den Knöcheln (rechte Linie).
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Abbildung 4.37:
Aufbau der 4-Kanal-
Messung.
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Abbildung 4.38: Messergebnisse der Impedanzplethysmogra-
phie an den Extremitäten.

In den dargestellten Signalen sind die charakteristischen Pulswellen-Signalformen
gut erkennbar. Der zeitliche Versatz zwischen den Pulswellen vom Oberarm und
denen an den Knöcheln abgeleiteten beträgt ca. 120 ms. Unter Berücksichtigung
realistischer Pulswellengeschwindigkeiten und den Abständen der Messorte
zum Herzen ist dieser Wert plausibel (siehe Abschnitt 2.2.2). Neben dem zeitli-
chen Vergleich ist auch eine Betrachtung der Pulswellen-Signalformen sinnvoll.
So ist denkbar, dass auch diese bei Gefäßverschlüssen Veränderungen aufweist.

4.6.2 Bestimmung der aortalen Pulswellengeschwindigkeit und des
aortalen Frequenzgangs

Die aortale Pulswellengeschwindigkeit gilt als eine der aussagekräftigsten Mess-
größen zur Charakterisierung des Zustands des Arteriensystems [111, 173]. Wie
in Abschnitt 2.2 beschrieben, liegt das Problem aktueller Messverfahren in der
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schwierigen Zugänglichkeit der Aorta mittels Drucksensoren. Der in diesem Ab-
schnitt vorgestellte neue Messansatz nutzt das Verfahren der Bioimpedanz, um
die Pulswelle sowohl am Anfang als auch am Ende der Aorta aufzuzeichnen.
Dazu werden zwei simultane Messungen am Probanden durchgeführt. Wie in
Abbildung 4.39 gezeigt, wird der Start der Pulswelle mittels Bestimmung von
ZA oberhalb des Aortenbogens bestimmt. Nach Durchlaufen der Aorta, wird die
Pulswelle auf Höhe der Arteria iliaca communis, einem der abgehenden Hauptäs-
te der aortalen Endlaufzweige, abgenommen. Dazu werden die Elektroden, wie
abgebildet, im Bereich der Leiste platziert und ZL abgeleitet.

ZL

Elektroden

ZA

Abbildung 4.39: Messaufbau zur Bestimmung der aortalen Pulswellengeschwindigkeit
mittels 2-kanaliger Impedanzplethysmographie.

Diese Messung wurde an drei männlichen Probanden im Alter zwischen 27-32
Jahren für eine Dauer von jeweils 10 s durchgeführt. Die Signale wurden an-
schließend mit einem IIR-Tiefpass (N = 1, fc = 15 Hz) und einem IIR-Hochpass
(N = 2, fc = 0, 3 Hz) unter Verwendung von Nullphasenfiltern gefiltert. Für
die Dauer von ca. fünf Pulswellen sind die gemessenen Signale in Abbildung
4.40 invertiert und normiert dargestellt. In den oberen Plots sind jeweils die vom
Aortenbogen abgenommenen Signale dargestellt und in den unteren die von der
Leiste abgenommenen. Zusätzlich sind die häufig verwendeten Punkte zur Be-
stimmung der Pulswellenlaufzeiten markiert (siehe Abschnitt 2.2.2).
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Abbildung 4.40: Ergebnisse der Bioimpedanzmessungen oberhalb des Aortenbogens und
über der Leiste an drei Probanden.

Werden diese Punkte zur Bestimmung der Pulswellenlaufzeiten PTT herangezo-
gen, so ergeben sich die in Tabelle 4.7 eingetragenen Werte.

Tabelle 4.7: Pulswellenlaufzeiten unter Verwendung unterschiedlicher charakteristi-
scher Punkte der Pulswellen.

Zeitspanne Proband 1 Proband 2 Proband 3

PTTMin/ms 91 29 46
PTTmax(2.Abl.)/ms 88 80 38
PTTmax(1.Abl.)/ms 38 18 2
PTTMax/ms 15 33 -60

Die in Tabelle 4.7 ermittelten Werte variieren je nach verwendeten charakteristi-
schen Punkten und unterhalb der Probanden signifikant. Lediglich die Verwen-
dung der maximalen zweiten Ableitungen scheint für die Probanden 1 und 2
gleichermaßen zu realistischen Laufzeiten zu führen. Die anderen Werte in der
Tabelle sind im Vergleich mit anderen Publikationen unrealistisch, insbesondere
bei Proband 3, wo sogar eine negative Laufzeit berechnet wurde [101] . Die Form
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der Pulswellen-Signale scheint beim Durchlaufen der Aorta so sehr beeinflusst
zu werden, dass diese Verfahren nicht immer zu sinnvollen Ergebnissen führen.

Da jedoch, unter Verwendung des vorgestellten Messaufbaus, sowohl das Ein-
gangssignal als auch das Ausgangssignal der Aorta bestimmt werden kann, ist
es möglich, aus den Signalen Rückschlüsse auf den Frequenzgang der Aorta zu
ziehen. Dazu wird vorausgesetzt, dass sich die Aorta wie ein lineares zeitinvari-
antes System (engl. Linear Time-Invariant (LTI)) verhält. Das nicht frei bestimm-
bare, sondern vom Herzen vorgegebene Eingangssignal des unbekannten Sys-
tems und die Abweichungen von einem idealen System führen dazu, dass der
Frequenzgang nicht durch Messung der Impuls- oder Sprungantwort bestimmt
werden kann. Stattdessen wird ein Modell der Aorta genutzt und die Unbekann-
ten werden angenähert.

In Anlehnung an Modellierungen aus der Literatur wird für die Aorta das elek-
trische Ersatzschaltbild in Abbildung 4.41 genutzt [97, 125]. Es bildet den Dämp-
fungscharakter der Aorta als belasteten Tiefpass zweiter Ordnung nach.

C R

L

UE UA

Aorta
Periphere 
Arterien

Abbildung 4.41: Elektrisches Ersatzschaltbild der Aorta.

In diesem Model korrespondieren die elektrischen Parameter zu den mechani-
schen Eigenschaften gemäß Tabelle 4.8 [125]. Es ist zu beachten, dass in der Mo-
dellierung der Massenträgheit die Dichte des Blutes und der Arterienquerschnitt
eingehen.
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Tabelle 4.8: Zusammenhänge zwischen elektrischen Modellparametern und den mecha-
nischen Parametern, basierend auf [125].

Symbol Elektr. Elektr. Mech. Mech.
Parameter Einheit Parameter Einheit

U Spannung V Druck Pa
I Strom A Volumenfluss m3

s
R Widerstand Ω Strömungswiderstand Pa

m3/s

L Induktivität H Massenträgheit kg
m4

C Kapazität F Fähigkeit, Blutvol. zu speichern m3

Pa
Q Ladung As Herzschlagvolumen m3

Der komplexe Frequenzgang des Systems ist durch

HTP2(jω) =
UA(jω)

UE(jω)
=

R
R + jωL + (jω)2RLC

(4.40)

bestimmt. Da bei der Impedanzplethysmographie die Information der Absolut-
werte verloren geht und nur relative Änderungen gemessen werden, kann der
Verstärkungsfaktor des unbekannten Systems nicht ermittelt werden. Um den-
noch den qualitativen Verlauf des Frequenzgangs bestimmen zu können, wird
die Substitution

a1 :=
L
R

a2 := LC (4.41)

verwendet. Der Frequenzgang kann somit bis auf einen unbekannten Verstär-
kungsfaktor durch Bestimmung von a1 und a2 gemäß

HTP2(jω) =
1

1 + jωa1 + (jω)2a2
(4.42)

angenähert werden. Zur Bestimmung von a1 und a2 wird der in Abbildung 4.42
dargestellte Algorithmus genutzt. |ZA|wird als Eingangssignal des unbekannten
Systems hAorta interpretiert, während die im Bereich der Leiste gemessene Im-
pedanz |ZL| dem tatsächlichen Ausgangssignal entspricht. Das Eingangssignal
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durchläuft auch den modellierenden Tiefpass zweiter Ordnung hTP2. Für vor-
gegebene Wertebereiche werden a1 und a2 variiert und die so simulierten Aus-
gangssignale |ZL,sim| mit |ZL| verglichen. Die auftretenden Differenzen der Aus-
gangssignale in Abhängigkeit der Koeffizienten a1 und a2 werden in einer Feh-
lermatrix Aerror gespeichert.

hAorta(t)

hTP2(t, a1, a2)

Vergleich
|ZA|(t)

|ZL|(t)

|ZL,sim|(t,a1,a2)

Fehler‐Matrix    
Aerror(a1, a2)

Abbildung 4.42: Blockschaltbild des Algorithmus zur Annäherung des aortalen Fre-
quenzgangs.

Um die beste Kombination dieser Koeffizienten zu finden, wird die Kombinati-
on gesucht, die zur geringsten Abweichung zwischen Modell und Realität führt.
Dazu werden die Fehlerquadrate der Subtraktion von |ZL| und |ZL,sim| aufsum-
miert. In Abbildung 4.43 sind die resultierenden Fehlermatrizen für die zuvor
gezeigten drei Probandenmessungen grafisch dargestellt. Gesucht werden müs-
sen jeweils die dunkelblau gefärbten Minima. Bei den Probanden 1 und 2 sind
diese Minima gut zu finden. Im Plot zu Proband 3 existieren jedoch mehrere lo-
kale Minima mit ähnlich niedrigen Werten.
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Abbildung 4.43: Grafisch dargestellte Fehlermatrizen der drei Probandenmessungen.

Die zu den ermittelten Koeffizienten normierten Amplitudengänge, Phasen-
gänge und Gruppenlaufzeiten sind in Abbildung 4.44 geplottet. Da das Tief-
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passverhalten in diesem Ansatz vorgegeben ist, unterscheiden sich die Systeme
ausschließlich hinsichtlich ihrer Grenzfrequenz fc und des Gütefaktors Q. Dieser
repräsentiert die Schwingfähigkeit des Systems und ist somit verknüpft mit
der Steifigkeit der Aorta. Für die gezeigten Messungen wurden diese Parame-
ter zu fc,Proband1 = 4, 78 Hz, fc,Proband2 = 4, 76 Hz, fc,Proband3 = 5, 25 Hz bzw.
QProband1 = 1, 9, QProband2 = 2, 6, QProband3 = 5, 9 berechnet. Damit weist die mo-
dellierte Ersatzschaltung von Proband 3 eine deutlich höhere Schwingneigung
auf, als die der beiden anderen Probanden.

Abschließend werden die gemessenen Signale |ZA| und |ZL| gemeinsam mit dem
Ausgangssignal des Modells |ZL,sim| in Abbildung 4.45 im Zeitbereich gezeigt.
In dieser Darstellung lässt sich beim Probanden 3 eine deutlich stärkere Abwei-
chung des simulierten Ausgangssignals gegenüber dem tatsächlichen erkennen
als es bei den anderen beiden Probandenmessungen der Fall ist. Das starke
Schwingen des Modells ist dem hohen bestimmten Gütefaktor zuzuschreiben.

Der gezeigte Messansatz erweist sich somit als vielversprechend, zeigt aber auch
Probleme auf. So könnte die Modellierung der Aorta als Tiefpass zweiter Ord-
nung zu einfach sein. Insbesondere die an der Aortenbifurkation auftretenden
Reflexionen können die Pulswellen-Signalform beeinflussen. Mit ihnen wären
auch die in Abbildung 4.40 gezeigten zeitlichen Verhältnisse der Pulswellen-
Maxima, insbesondere von Proband 3, begründbar.
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Abbildung 4.44: Amplitudengänge, Phasengänge und Gruppenlaufzeiten der bestimm-
ten Modelle.
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telten Modelle.
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4.6.3 Bestimmung der zeitlichen Verhältnisse des Herzschlags

Von der Aktivität des Herzens lassen sich zahlreiche Signale mittels unterschied-
licher physikalischer Messverfahren ableiten. Beim bekanntesten handelt es sich
um das EKG, der Messung von elektrischen Herzaktivitäten [12]. Unter der Pho-
nokardiographie (PKG) versteht man das Aufzeichnen des Herzschalls mittels
eines Mikrofons [190]. Das dritte häufig genutzte Verfahren ist die Impedanzkar-
diographie (IKG), bei der die Änderungen der Bioimpedanz während der Herz-
schläge über den Thorax gemessen werden [100]. Dabei enthalten nicht nur die
einzelnen Messverfahren selbst, sondern auch deren zeitlichen Bezüge zueinan-
der, nützliche Informationen, wie beispielsweise die Präejektionsperiode (engl.
Pre-Ejection Period (PEP)), welche dem Zeitraum zwischen elektrischer Herzan-
regung und dem tatsächlichen Blutausstoß entspricht [87].

Wie in Abbildung 4.46 gezeigt, wurden für die folgende Messung diese drei
Messverfahren simultan an einem Probanden durchgeführt. Dazu wurde das
zuvor beschriebene Plethysmographie-Messsystem unter Verwendung der zu-
sätzlich implementierten Sensorik genutzt. Vorherige Messungen haben gezeigt,
dass die Synchronizität der genutzten Messverfahren untereinander besser als
10 ms ist. Da weder EKG noch PKG in dieser Arbeit im Vordergrund stehen, wird
auf die entsprechenden Schaltungen nicht näher eingegangen, sondern auf die
zugehörigen Veröffentlichungen verwiesen [72, 75, 77]. Für die Impedanzmes-
sung wurde ein Strom von IM = 0, 3 mA mit einer Frequenz von fM = 200 kHz
gewählt. Die drei unterschiedlichen Biosignale wurden simultan mit einer Ab-
tastrate von fs = 1 kHz digitalisiert und anschließend von einem Kerbfilter
mit einer Sperrfrequenz von fSperr = 50 Hz zur Dämpfung der Netzfrequenz
gefiltert. Zur Reduktion von Störungen oberhalb der Nutzfrequenzen wurde zu-
sätzlich ein IIR-Tiefpass erster Ordnung mit einer Grenzfrequenz von fc = 20 Hz
auf die Signale angewandt. Verzerrungen wurden jeweils durch die Verwendung
von Nullphasenfiltern vermieden. Die resultierenden Signale sind in Abbildung
4.47 gezeigt. Das EKG ist in mV und der Impedanzbetrag der IKG-Messung
in Ω aufgetragen. Das PKG-Signal ist hingegen dimensionslos dargestellt. Zu
jedem der drei Signale sind in gleicher Farbe gestrichelte senkrechte Linien
eingezeichnet, welche den zeitlichen Beginn des jeweiligen Signals markieren. So
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kann beispielsweise die PEP aus den Abständen zwischen den schwarzen und
den grünen gestrichelten Linien bestimmt werden.

Mikrofon
EKG-Elektroden

Bioimpedanz-
Elektroden

Abbildung 4.46: Posi-
tionierung der Senso-
ren.

0 0.5 1 1.5 2 2.5 3 3.5
t / s

-2

-1

0

1

U
E

K
G

 / 
m

V
72.6

72.8

73

73.2

|Z
| /

 

EKG
PKG
IKG

Abbildung 4.47: Simultan aufgezeichnete Signale vom Her-
zen.

Neben zeitlichen Ereignissen oder Verzögerungen zwischen den Signalen, wie
der Pre-Ejection-Period, sind bei dieser Messung auch Änderungen der Signalfor-
men vergleichbar. Da die Bioimpedanz von Blutvolumenänderung im betrachte-
ten Gewebe abhängt und somit mit dem Blutdruck in Verbindung steht, ist denk-
bar dass auch dessen zeitlichen Schwankungen abbildbar sind. Dies könnte bei
der Analyse von Extrasystolen und weiteren Anomalien hilfreich sein.

4.6.4 Simultane Impedanz- und Elektromyographie

Die Detektion von Muskelkontraktionen ist, wie in Kapitel 2 beschrieben, so-
wohl mittels der häufig verwendeten Elektromyographie, als auch mittels elek-
trischer Impedanzmyographie möglich. Bei ersterer handelt es sich um die Erfas-
sung elektrische Signale, die vom kontrahierenden Muskel ausgehen. Bei der EIM
handelt es sich hingegen um ein aktives elektrisches Verfahren, bei dem die Än-
derungen der passiven elektrischen Gewebeeigenschaften mittels externer Ener-
giezufuhr detektiert werden [133]. Da der physiologische Signalursprung beider
Signale unterschiedlich ist, ist eine simultane Messung der beiden nicht nur zur
Erzeugung von Redundanz zur Erhöhung der Störsicherheit von Interesse. Es ist
denkbar, dass auch zusätzliche Informationen bezüglich der Muskelkontraktion
bestimmt werden können.
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Die Tatsache, dass sich die Nutzinformationen beider Verfahren in der gemes-
senen elektrischen Spannung befinden, spricht für eine gemeinsame Auswer-
tung. Zwar befinden sich die Bioimpedanzsignale wegen des Anregungssignals
in deutlich höheren Frequenzbereichen als die EMG-Signale, nach der Demo-
dulation sind sie jedoch in ähnlich niedrigen Frequenzbereichen. In Abbildung
4.48 ist das Betragsspektrum illustriert, wie es nach der Spannungsmessung von
UM vor der Demodulation auftritt. Das EMG-Band liegt zwischen fEMG,min und
fEMG,max. Das Band, welches durch die Bioimpedanzmessung auftritt, liegt sym-
metrisch um die Trägerfrequenz fT. Da die Bioimpedanzänderungen insbesonde-
re bei Muskelkontraktionen nur sehr niederfrequent ( fZ,max < fEMG,min) sind, ist
nach der Demodulation keine Überschneidung der Spektren zu erwarten. Neben
dem Vorteil, mit einem gemeinsamen Satz Elektroden und Messleitungen auszu-
kommen, wird nur ein gemeinsamer ADC-Kanal für die Digitalisierung beider
Signale benötigt.

f
fEMG,min fEMG,max fT

Abbildung 4.48: Betragsspektrum des erfassten Spannungssignals, bestehend aus An-
teilen der Bioimpedanzmessung und dem Spektrum des EMG-Signals.

Die Vollweggleichrichtung des Plethysmographie-Messsystems schaltet kontinu-
ierlich zwischen Eingangssignal und dessen Invertierte um. Das führt dazu, dass
geringe überlagerte Gleichanteile oder niederfrequente Störungen des Eingangs-
signals sich im Mittel über die Zeit nahezu aufheben. Wegen dieses Hochpass-
Charakters werden auch überlagerte EMG-Signalanteile gedämpft. Daher ist der
Ansatz dieses Messverfahrens die Verwendung eines Halbweg-Gleichrichters.
Die Auswirkungen der gewählten Gleichrichtertopologie auf die additiv über-
lagerten Signale werden im Folgenden näher analysiert. Zur Vereinfachung wer-
den nicht die Bänder der betrachteten Signale, sondern nur einzelne Frequenzen
angenommen:
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EMG− Signal : uE(t) = ûE · sin(ωEt) (4.43)

Bioimpedanz− Signal : uB(t) = ûB · sin(ωBt) (4.44)

Typischerweise befindet sich der Frequenzbereich des EMG-Signals deutlich
unter dem der Bioimpedanzmessung. Zudem führt die Wahl hoher zulässiger
Bioimpedanz-Messströme zu einem vielfach höheren Spannungsabfall über dem
Gewebe als das EMG-Signal. Somit gilt

ωE � ωB und ûE =
1
α

ûB mit α� 1. (4.45)

Wird uB(t), wie in Abbildung 4.49, Vollweg-gleichgerichtet, so liegen die Um-
schaltzeitpunkte mit Abständen von nπ (n ∈ Z) äquidistant voneinander ent-
fernt und die Fläche A|uB(t)| unter dem Signal, welche dem Nutzsignal entspricht,
berechnet sich für die Periodendauer des Bioimpedanz-Signals zu

A|uB(t)| = 2
ˆ π

0
ûB · sin(ωBt)dt = 4

ûB

ωB
. (4.46)

Bei der Halbweggleichrichtung ergibt sich entsprechend die Hälfte dieser Fläche.
Zur weiteren Vereinfachung wird im Folgenden die Kreisfrequenz des Bioimpe-
danzsignals gemäß ωB = 1 als normiert angenommen. Die Überlagerung mit
einem EMG-Signal beeinflusst jedoch die Nulldurchgänge und somit die Um-
schaltzeitpunkte. Da zu erwarten ist, dass die größte Beeinflussung dann auftritt,
wenn das EMG-Signal seine Amplitude erreicht, kann vereinfacht angenommen
werden, dass es sich um eine Überlagerung mit einer Gleichspannung handelt.
Im Folgenden wird daher vereinfacht

uE(t) =
1
α

ûB = const. (4.47)

angenommen. Das resultierende Signal nach der Vollweg-Gleichrichtung ist
ebenfalls in Abbildung 4.49 dargestellt. Um den Einfluss von α auf das Messer-
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gebnis während der EMG-Signalmaxima abzuschätzen, wird die resultierende
Fläche unter A|uB(t)+ûB/α| bestimmt.
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Abbildung 4.49: Gleichrichtung eines Sinus-Signals ohne und mit einem Offset.

Wegen der um 1/α positiven und negativen Verschiebungen der gleichgerichte-
ten Halbwellen, verschieben sich die Nullpunkte gegenüber denen von |uB(t)|
um ±arcsin

(
1
α

)
. Die Fläche ist somit

A|uB(t)+ûB/α|=

ˆ π+arcsin( 1
α )

−arcsin( 1
α )

(
ûB·sin(t)+

1
α

ûB

)
dt+
ˆ 2π−arcsin( 1

α )

π+arcsin( 1
α )

(
−ûB·sin(t)−1

α
ûB

)
dt , (4.48)

was sich nach Lösen und Einsetzen der Integralgrenzen unter Verwendung des
Additionstheorems [152]

cos(x± y) = cos(x) · cos(y)∓ sin(x) · sin(y) (4.49)

vereinfachen lässt zu

A|uB(t)+ûB/α| = 4 · ûB

[
cos
(

arcsin
(

1
α

))
+

1
α

arcsin
(

1
α

)]
. (4.50)

Da die Taylorreihe der arcsin-Funktion, entwickelt an der Stelle x = 0

arcsin(x) = x +
x3

6
+

3 · x5

40
+ ... (4.51)
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lautet, wirken sich wegen der zuvor getroffenen Annahmen die höheren Poten-
zen kaum aus und es gilt

arcsin
(

1
α

)
≈ 1

α
|α�1. (4.52)

Damit ergibt sich

A|uB(t)+ûB/α| ≈ 4 · ûB

(
cos

(
1
α

)
+

1
α2

)
. (4.53)

Weiterhin kann auch die Kosinusfunktion wegen deren Taylorentwicklung an der
Stelle x = 0

cos(x) = 1− x2

2
+

x4

24
− ... (4.54)

zu

cos
(

1
α

)
≈ 1− 1

2 · α2 |α�1 (4.55)

vereinfacht werden. Somit ergibt sich als Fläche

A|uB(t)+ûB/α| ≈ 4 · ûB

(
1 +

1
2α2

)
. (4.56)

Das bedeutet, dass sich das Nutzsignal um den relativen Faktor

fVollweg,rel. ≈
1

2α2 (4.57)

unter Einfluss des EMG-Signals bei Verwendung der Vollweg-Gleichrichtung än-
dert. Solange die Spannungsamplituden des EMG-Signals vielfach kleiner sind
als die der Bioimpedanzmessung, wirken sich diese somit nahezu nicht auf das
Messergebnis aus.
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Wird hingegen nur eine Halbweg-Gleichrichtung verwendet, so geht nur eines
der summierten Integrale aus Gleichung 4.48 in das Ergebnis ein, was zu einer
Fläche von

A|uB(t)+ûB/α|,HW = 2 · ûB

[
cos
(

arcsin
(

1
α

))
+

1
α

arcsin
(

1
α

)]
+

π

α
ûB (4.58)

führt. Analog zur Vollweg-Gleichrichtung lässt sich zeigen, dass die Näherung

A|uB(t)+ûB/α|HW ≈ 2 · ûB

(
1 +

1
2α2 +

π

2α

)
(4.59)

gilt. Es entsteht also im Vergleich zur Vollweggleichrichtung ein zusätzlicher li-
nearer Anteil, welcher bei großem α dominant wird und zu

A|uB(t)+ûB/α|HW ≈ 2 · ûB

(
1 +

π

2α

)
|α�1 (4.60)

führt. Das Nutzsignal wird somit bei Verwendung einer Halbweggleichrichtung
um den relativen Faktor

fHalbweg,rel. ≈
π

2α
(4.61)

vom additiv überlagerten EMG-Signal beeinflusst. Das entspricht bei Gültigkeit
der getroffenen Vereinfachungen einer linearen Überlagerung beider Signalantei-
le. Dieser Effekt soll bei der folgenden Messung ausgenutzt werden.

Zur Messung von Muskelkontraktionen mit dem Plethysmographie-Messsystem
wurde die Gleichrichterschaltung zu einem Halbweggleichrichter modifiziert.
Es wurde eine 7-sekündige Bioimpedanzmessung am Unterarm eines Proban-
den, gemäß Abbildung 4.50, mit einem Messstrom von IM = 1, 5 mA bei fM =

50 kHz durchgeführt. Um auch die niederfrequenten EMG-Signale erfassen zu
können, wurde der Filter zur Kanalseparation deaktiviert. Der Proband kontra-
hierte jeweils nach 1 s und nach 4 s den Musculus flexor pollicis longus für ca. 1, 5 s.
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Nach Aufnahme des Signals durchlief dieses zur Reduktion von Störungen zu-
nächst einen Kerbfilter ( fSperr = 50 Hz, Nullphasenfilter) und einen FIR-Tiefpass
( fpass = 100 Hz, fstop = 150 Hz, N = 200). Zur Extraktion der niederfrequen-
ten Bioimpedanz-Informationen wurde das Signal erneut mit einem FIR-Tiefpass
( fpass = 5 Hz, fstop = 30 Hz, N = 200) gefiltert. Entsprechend wurde zur Extrak-
tion des EMG-Signals ein FIR-Hochpass ( fstop = 30 Hz, fpass = 45 Hz, N = 200)
verwendet. Die Ausgangssignale sind in Abbildung 4.51 gezeigt. Die typischen
Signalformen des EMGs und der EIM sind während der beiden Kontraktionen
zu erkennen. Da für diese Messung ein Messstrom von IM = 1, 5 mA verwendet
wurde, ergibt sich in diesem Beispiel ein Amplitudenunterschied zwischen den
beiden Spannungssignalen um den Faktor α ≈ 100, womit die zuvor genannten
Bedingungen für diesen Messansatz erfüllt sind.

Abbildung 4.50:
Elektrodenplatzierung
und durchgeführte
Bewegung.
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Abbildung 4.51: Aus dem Spannungssignal nach Halbweg-
Gleichrichtung extrahierte Signalanteile des EMGs und der
Bioimpedanzmessung.

Denkbare Anwendungen dieses Messverfahrens sind sowohl die Steuerung von
Prothesen und Orthesen als auch die Überwachung der Zwerchfellaktivitäten.
Ein Nachteil des Verfahrens ist, dass die Störunterdrückungs-Charakteristik
der Vollweggleichrichtung verloren geht. Des Weiteren beruht das Verfahren
darauf, dass die Amplitude des EMG-Signals deutlich geringer ist als die der
Bioimpedanzmessung. Daher steht in dieser Umsetzung dem EMG-Signal nur
ein geringer Teil der ADC-Auflösung zur Verfügung. Da für die Impedanzple-
thysmographie, für die das Messsystem vorgesehen ist, ausschließlich der Betrag
der Bioimpedanz von Interesse ist, können mit diesem Messverfahren auch
keine eventuellen Änderungen der Impedanzphasen während der Muskelkon-
traktionen festgestellt werden. Zudem deaktiviert die gezeigte Modifikation des
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Plethysmographie-Messsystems die Filter zur Kanalseparation. Somit sind keine
Mehrkanalmessungen möglich. Die Möglichkeit der simultanen Messung von
Bioimpedanz und EMG motiviert aber für ein problemspezifisches Messsystem.
Dieses wird im Kapitel 5 vorgestellt.

4.7 Abschließende Beurteilung

Das entwickelte Plethysmographie-Messsystem erfüllt die zu Beginn des Kapitels
aufgestellten Anforderungen und übertrifft diese in vielen Bereichen. Mit einer
zeitlichen Auflösung von 1000 Impedanzen/s je Messkanal ist das System auch
in der Lage, deutlich höherfrequente Impedanzänderungen zu detektieren, als
sie bei der Plethysmographie auftreten. Sowohl die geforderten maximalen sys-
tematischen Messabweichungen als auch die Messunsicherheiten werden, wie
in der Systemcharakterisierung dargestellt, signifikant unterschritten. Im Mess-
bereich von 10...1000 Ω, der für Bioimpedanzen typisch ist, wurden Variations-
koeffizienten zwischen 18 ppm und 29 ppm ermittelt, wodurch die problemlose
Aufzeichnung der arteriellen Pulswelle sichergestellt ist. Im Rahmen der Analyse
des transienten Verhaltens konnte gezeigt werden, dass die Dauer der Sprungant-
worten aller Messkanäle ca. 3 ms beträgt und somit Einflüsse auf die Nutzsignale
vernachlässigt werden können.

Probandenmessungen mit dem entwickelten System zeigen erstmals hochauf-
gelöst die simultane Impedanzplethysmographie an allen vier Extremitäten.
Zudem wurde ein neuer Messansatz vorgestellt, mit dem simultan und nicht-
invasiv die arterielle Pulswelle dicht am Aortenbogen und bei Austritt aus der
Aorta in die Beinarterien detektiert werden kann. Aus diesen beiden Pulswellen-
Signalen lassen sich Rückschlüsse auf die physikalischen Eigenschaften der
Aorta ziehen. Eine weitere vorgestellte Anwendung des Messsystems ist die
Messung von zeitlichen Abläufen des Herzschlags unter Verwendung eines
zusätzlichen Mikrofon- und EKG-Verstärkers. Abschließend wurde eine Mo-
difikation der Messschaltung vorgestellt, mit der es neben der Detektion von
Muskelkontraktionen via Bioimpedanzmessungen möglich ist, die korrespon-
dierenden EMG-Signale mit selber Messschaltung simultan aufzuzeichnen.
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Mit dem vorgestellten Messsystem sind viele weitere neue Messansätze zur
zeitaufgelösten Messung physiologischer Ereignisse möglich. Um den Rahmen
dieser Arbeit jedoch zu begrenzen, wurde nur eine Auswahl vorgestellt.
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Insbesondere in der Prothetik wird das EMG zur Detektion von Muskelkontrak-
tionen genutzt, um diese in entsprechende Steuerbefehle an die Prothese zu über-
setzen [16]. Um die Risiken fehlerhafter Prothesenbewegungen möglichst gering
zu halten, ist eine hohe Zuverlässigkeit der Signalerkennung und -Interpretation
daher äußerst wichtig. Wie in Abschnitt 2.3.2 beschrieben, führen Bewegungsar-
tefakte an den EMG-Elektroden jedoch zu Variationen der Halbzellenspannun-
gen. Diese auftretenden Störsignale liegen wiederum im selben Frequenzbereich
wie das Nutzsignal [32]. Da beide Signale einen stochastischen Charakter aufwei-
sen, können sie kaum voneinander unterschieden werden.

Der Ansatz der EIM hingegen bringt die messtechnischen Vorteile der Bioimpe-
danzmessung mit. Diese nutzt einen deutlich höheren Frequenzbereich als das
EMG-Signal und die Frequenz des anregenden Messstroms ist bekannt. Daher
kann leicht zwischen Nutz- und Störsignalen unterschieden werden. Mit den po-
sitiven Erfahrungen der in Abschnitt 4.6.4 vorgestellten Messmethode wird in
diesem Kapitel ein problemspezifisches Messsystem zur simultanen Aufzeich-
nung von EMG und EIM entwickelt. Zusätzlich zu der bereits gezeigten Messung
von Impedanzbetrag und EMG-Signal, soll auch die Phase der Bioimpedanz si-
multan am selben Messort bestimmt werden, um so eine weitere Information
über den Muskelzustand zu erhalten. Ein Messaufbau, der in der Lage ist, si-
multan am selben Messort EMG- und komplexe EIM-Signale zu erfassen, konnte
in der Literatur trotz umfangreicher Recherche nicht gefunden werden.

Das behandelte Messproblem ist in Abbildung 5.1 vereinfacht dargestellt. Die
Spannungsquelle UEMG liegt in diesem Modell seriell zur Bioimpedanz. Diese
Quelle bildet den im Messaufbau wirkenden Anteil der EMG-Quelle nach. Die
über die Spannungselektroden gemessene Potentialdifferenz UM wird in zwei
unterschiedlichen Signalpfaden verarbeitet. Im oberen Pfad wird das Signal ver-
stärkt und mittels Filterung (BPEMG) der Signalanteil des EMGs extrahiert. Im
unteren Pfad werden die hochfrequenten Signalanteile der Bioimpedanzmessung
aus dem verstärkten Mischsignal gefiltert. Anschließend werden mittels Demo-
dulation sowohl der Betrag als auch die Phaseninformation der Bioimpedanz be-
stimmt.
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Abbildung 5.1: Ansatz zur simultanen Messung von EMG- und EIM-Signalen.

Die Struktur dieses Kapitels ähnelt der von Kapitel 4, wobei im Folgenden an
einigen Stellen Kapitel 4 als bekannt vorausgesetzt wird. Der Schwerpunkt liegt
an dieser Stelle daher stärker auf den Unterschieden gegenüber dem zuvor vor-
gestellten IPG-Messsystem. Begonnen wird mit der Systementwicklung, gefolgt
von der Charakterisierung. Anschließend werden neue Messansätze und zuge-
hörige Probandenmessungen vorgestellt.

5.1 Technische Anforderungen

Die technischen Anforderungen zielen auf die Anwendung des Messsystems zur
Steuerung von Hand- bzw. Unterarmprothesen, für die die Muskulatur im Un-
terarm das Messobjekt darstellen. Während kommerzielle Handprothesen in der
Regel lediglich zwei EMG-Messkanäle nutzen, werden in der Forschung häufig
bis zu acht Kanäle gemessen [16, 38, 95]. Da wegen der Bioimpedanzmessung
jeweils vier Elektroden benötigt würden, wären für diese Anzahl an Messkanä-
len insgesamt 32 Elektroden am Unterarm notwendig. Weil dies zunächst als im-
praktikabel angesehen wird, soll das Messsystem, wie auch das IPG-System, vier
Messkanäle zur Verfügung stellen. Dadurch, dass jeder dieser Kanäle Impedanz-
betrag, -Phase und EMG messen soll, ergeben sich insgesamt 12 simultan aufzu-
zeichnende Messsignale. Zur Ermöglichung von zukünftigen Anpassungen der
Kanalanzahl, soll das System modular aufgebaut sein.

Um alle 12 Messsignale zeitlich einander zuordnen zu können und Fehlinterpre-
tationen aufgrund von Asynchronizitäten zwischen den Signalen auszuschlie-
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ßen, sollen die Verzögerungen aller Kanäle des Gesamtsystems zueinander nicht
über ∆tmax = 10 ms sein.

Die Frequenzen der Nutzsignale betragen für das EMG typischerweise≤ 500 Hz,
wobei aus der Literatur ersichtlich ist, dass zur Detektion von Muskelkontrak-
tionen die Betrachtung von EMG-Signalanteilen von bis zu 100 Hz hinreichend
ist [161]. Daher wird als minimal aufzuzeichnender EMG-Frequenzbereich
10...100 Hz festgelegt. Die Amplituden eines Oberflächen-EMGs betragen laut
Literatur bis zu 10 mV, was für das Messsystem als minimale obere Grenze des
Messbereichs gefordert wird [51].

Da sich die elektrischen und geometrischen Eigenschaften der Zellen besonders
gut im Frequenzbereich der β-Dispersion abbilden lassen und sich diese in ande-
ren Publikationen als sinnvoll erwiesen hat, soll auch die Impedanzmyographie
im Frequenzbereich von bis zu 250 kHz stattfinden [133,153]. Um jedoch die Fre-
quenztrennung zwischen EMG- und EIM-Signalen zu erleichtern, wird als nied-
rigste untere Messfrequenz 50 kHz festgelegt. Die in diesem Frequenzbereich er-
fahrungsgemäß zu erwartenden Impedanzbeträge zwischen 20...1000 Ω und die
zugehörigen Impedanzphasen im Bereich von 0◦...− 45◦ sollen mit dem Mess-
system unter Einhaltung der gemäß DIN EN 60601-1 maximal zulässigen Hilfss-
tröme (siehe Abschnitt 3.6) gemessen werden [118]. Dazu sollen die eingeleiteten
Messströme auf 1 mA je Kanal begrenzt sein. Da die durch die EIM resultieren-
den Spannungsabfälle im Falle hoher Bioimpedanzen um Zehnerpotenzen hö-
her sein können als das EMG-Signal, soll der Messstrom stufenweise reduzierbar
sein. Absolute Impedanz-Messwerte sind für die Anwendung zwar nicht von ho-
hem Interesse, um die Messergebnisse jedoch mit Literaturwerten vergleichen zu
können, werden systematische Messfehler von f|Z| ≤ 10 % und fφ(Z) ≤ 1◦ gefor-
dert. Im Rahmen einer Literaturrecherche wurden als maximale statistische Mes-
sunsicherheiten VarK|Z| ≤ 1 % bzw. σφ(Z) ≤ 0, 1◦ festgelegt [68, 133]. Auf Grund-
lage der bisher wenigen Publikationen, welche EIM-Zeitsignale beinhalten, und
der im vorherigen Kapitel vorgestellten Erfahrungen, wird der zu betrachtende
Frequenzbereich der EIM-Nutzsignale auf ≤ 10 Hz festgelegt [146, 159].

Wie beim Plethysmographie-Messsystem sollen die Steuerung und Datenaus-
wertung über einen externen PC erfolgen. Mittels einer GUI sollen die Konfi-
gurationen der Messkanäle während des Betriebs vorgenommen werden und die
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Messsignale angezeigt werden. Um in Zukunft mit dem Messsystem Studien oh-
ne räumliche Restriktionen zu ermöglichen, soll das System so ausgelegt werden,
dass die Signalvorverarbeitung Probanden-nah durchführbar ist. Zudem soll für
mobile Anwendungen ein möglichst geringer erforderlicher Rechenaufwand an-
gestrebt werden und die übertragenen Daten nur Nutzinformationen enthalten.

5.2 Hardwareentwicklung

Zur Erfüllung der aufgestellten Anforderungen, wird in diesem Abschnitt ein
problemspezifisches Messsystem entwickelt. Analog zu dem zuvor vorgestell-
ten Plethysmographie-Messsystem, wird das Konzept des im Folgenden als
Myographie-Messsystem bezeichneten Systems zunächst anhand eines Blockdia-
gramms vorgestellt, auf welches anschließend näher eingegangen wird.

5.2.1 Konzept des Gesamtsystems

Um eine Flexibilität bezüglich der Kanalanzahl zu erreichen, ist das Myographie-
Messsystem modular, wie in Abbildung 5.2, aufgebaut. Damit nicht abhängig
von der Kanalanzahl auch die Schnittstelle des geforderten Host-PCs angepasst
werden muss, kommuniziert dieser ausschließlich mit einem Kommunikations-
Modul. Neben der Aufgabe, die vom PC empfangenen Konfigurationsdaten an
die jeweiligen Messmodule weiterzuleiten und in entgegengesetzter Richtung
die Messdaten zum Host PC zu senden, soll es auch die Messmodule mit Span-
nung versorgen. Zusätzlich soll es zum einen zur Vermeidung von Verkopplun-
gen die Messmodule untereinander, zum anderen zur elektrischen Sicherheit die
Verbindung zum Host PC galvanisch trennen. Um ausschließlich für die benö-
tigte Synchronisierung der Messmodule keine direkte Kommunikation aller Mo-
dule untereinander umsetzen zu müssen, soll diese ebenfalls zentral durch das
Kommunikations-Modul durchgeführt werden. Die eigentlichen Messungen sol-
len von den Messmodulen vorgenommen werden. Im Rahmen dieser Arbeit sol-
len zunächst vier dieser Module implementiert werden, zukünftige Erweiterun-
gen durch geringe Systemmodifikationen aber möglich sein.
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Abbildung 5.2: Konzept des Myographie-Messsystems.

In den folgenden Abschnitten werden das Kommunikations-Modul und die
Messmodule detailliert vorgestellt.

5.2.2 Kommunikations-Modul

In dem Blockschaltbild des Kommunikations-Moduls in Abbildung 5.3 wer-
den dessen drei Hauptaufgaben farblich separiert. Der blau gekennzeichnete
Austausch von Konfigurations- und Messdaten wird PC-seitig durch die weit
verbreitete USB-Schnittstelle realisiert. Das Kommunikations-Modul nimmt
keine Auswertung der Daten vor, sondern dient ausschließlich der elektrisch
sicheren Datenübertragung und dem Bündeln der Daten aller Messmodule zu
einer gemeinsamen PC-Schnittstelle. Für die systeminterne Kommunikation
werden, auf Grundlage des zuvor vorgestellten Plethysmographie-Systems,
UART-Schnittstellen verwendet. Da jedoch mehrere Messmodule simultan ge-
nutzt werden sollen und deren Anzahl nicht als konstant angenommen werden
kann, wird jeweils ein eigener UART-Kommunikationskanal zum Datenaus-
tausch mit dem Host PC umgesetzt. Dazu werden die vom PC gesendeten
Konfigurations-Daten zunächst von einem Schnittstellen-Wandler (FT4232HL
von Future Technology Devices International) in vier UART-Datenströme, je
vorgesehenem Messmodul einen, konvertiert. Die höchste gemeinsame Sym-
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bolrate vom Schnittstellen-Wandler und den Messmodulen beträgt 3, 75 MBaud
und wurde daher zur Kommunikation festgelegt. Anschließend werden die
Signale zum Patientenschutz mittels digitaler Isolatoren (ISO7721 von Texas
Instruments) galvanisch getrennt an die entsprechenden Messmodule übertra-
gen. Die Messdaten von den Messmodulen zum PC werden auf gleichem Wege,
entsprechend in die entgegengesetzte Richtung, übertragen.
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Abbildung 5.3: Blockschaltbild des Kommunikations-Moduls des Myographie-Systems.

Wie in dem Blockschaltbild zu sehen und zuvor beschrieben, besteht zwischen
den einzelnen Messmodulen kein direkter Kommunikationsweg. Um die Anzahl
der Messmodule gut skalieren zu können, werden die orange gekennzeichneten
Synchronisations-Signale daher zentral von einem Mikrocontroller gesendet bzw.
empfangen. Um Vorarbeiten aus der vorgestellten Plethysmographie-System-
Entwicklung übernehmen zu können, wird der gleiche 32-Bit-Mikrocontroller
Mikrocontroller (ATSAM4S16C von Microchip Technology) verwendet. Die in
Tabelle 5.1 aufgelisteten Signale werden zur galvanischen Trennung der Module
untereinander mittels digitaler Isolatoren (MAX14930BASE+ von Maxim Inte-
grated, ISO7220BD von Texas Instruments) isoliert. Die ersten drei in der Tabelle
genannten Signale werden von dem Kommunikationsmodul (KM) an alle Mess-
module gesendet. Die beiden unteren Signale können von jedem Messmodul
(MM) an das Kommunikationsmodul übertragen werden. Auf die genauen
Zwecke dieser Signale wird in Abschnitt 5.3.2 näher eingegangen.
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Tabelle 5.1: Signalaustausch zwischen dem Kommunikations-Modul (KM) und den
Messmodulen (MM).

Signal Richtung Beschreibung

ADC_Start KM→MM Signal an ADC, die Konvertierung zu starten
ADC_CLK KM→MM Externes Taktsignal an den ADC
MM_Reset KM→MM Reset-Signal an die µController der Messmodule
MM_Ready MM→ KM Messmodul bereit, die Messung zu starten
MM_ReqRst MM→ KM Anforderung, alle Messmodule zurückzusetzen

Die Verteilung der elektrischen Energie ist in dem Blockschaltbild grün gekenn-
zeichnet. Die 5 V-Versorgungsspannung des externen medizinischen Netzteils
(MPU31-102 von Sinpro) wird zunächst in die für den Mikrocontroller benö-
tigten 3, 3 VDC gewandelt. Für einen hohen Wirkungsgrad wird wegen dieses
großen Spannungsunterschieds und eines hohen erwarteten Laststroms von
IµC ≈ 35 mA ein Schaltregler (TPS63001 von Texas Instruments) verwendet [50].
Zur galvanisch getrennten Versorgung der Messmodule werden, wie beim
Plethysmographie-System, jeweils ±5 VDC mittels isolierenden Schaltreglern
(DC/DC, MTU2D0505MC von Murata) erzeugt. Um die digitalen Isolatoren
Messmodul-seitig zu versorgen, werden aus diesen Spannungen, wegen der
geringen benötigten Leistungen, jeweils mittels Linearreglern (TPS73033 von
Texas Instruments) 3, 3 VDC erzeugt.

5.2.3 Messmodule

Wie beim zuvor vorgestellten Plethysmographie-Messsystem, sollen aus gleichen
Gründen die Bioimpedanz-Informationen vor der Digitalisierung demoduliert
werden. Da bei der Signalgleichrichtung die Phaseninformation verloren geht,
wird für das Myographie-Messsystem die ebenfalls sinnvoll analog umsetzbare
I&Q-Demodulation herangezogen. Vor der Beschreibung der technischen Umset-
zung wird zunächst eine abgewandelte Form dieses Demodulationsverfahrens
vorgestellt.
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Geschaltete I&Q-Demodulation
Die in Abschnitt 3.2 vorgestellte I&Q-Demodulation beruht auf der Multi-
plikation des Messsignals UM mit harmonischen Signalen gleicher Frequenz.
Da die analoge Multiplikation zwar möglich, jedoch schaltungstechnisch auf-
wendig und fehlerträchtig ist, wird dieses Verfahren in die geschaltete I&Q-
Demodulation überführt [191]. Anstatt das Messsignal mit harmonischen Si-
gnalen zu multiplizieren, werden diese durch Rechtecksignale entsprechender
Phasenlage gemäß

rectcos(ωt + φi) =

{
1 für −π

2 ≤ ωt + φi <
π
2

−1 für π
2 ≤ ωt + φi <

3π
2

(5.1)

rectsin(ωt + φi) =

{
1 für 0 ≤ ωt + φi < π

−1 für π ≤ ωt + φi < 2π
(5.2)

ersetzt. Somit ändert sich das Prinzip hin zu dem in Abbildung 5.4 gezeigten.

ûM·cos(ωt+φu) rectcos(ωt+φi)
-rectsin(ωt+φi)

IAM,TP(t)

QAM,TP(t)

IAM(t)

QAM(t)

Abbildung 5.4: Prinzip der geschalteten I&Q-Demodulation.

Unter Verwendung der Fourierreihen für die Rechtecksignale ergeben sich nach
den Multiplikationen

IAM(t)=
ûM

π

[
(cos(φu−φi)+cos(2ωt+φu+φi))+

1
3
(cos(−2ωt+φu−φi)+cos (4ωt+φu+φi))+...

]
(5.3)

QAM(t)=−ûM

π

[
(sin(φi−φu)+sin(2ωt+φu+φi))+

1
3
(sin(2ωt+φi−φu)+sin (4ωt+φu+φi))+...

]
. (5.4)



5.2 Hardwareentwicklung 129

Liegen nun die Grenzfrequenzen der Tiefpassfilter deutlich unterhalb von 2ω,
wie es bei der Bioimpedanzmessung typisch ist, so werden die hochfrequenten
Signalanteile entfernt und es ergibt sich

IAM(t) ≈ ûM

π
cos (φu − φi) (5.5)

QAM(t) ≈ ûM

π
sin (φu − φi) . (5.6)

Analog zur herkömmlichen I&Q-Demodulation lassen sich aus diesen Signalen
sowohl die Amplitude als auch die Phasenlage des Messsignals gegenüber φi

mittels

ûM = π
√

I2
AM,TP + Q2

AM,TP (5.7)

φ = φu − φi = arctan
(

QAM,TP

IAM,TP

)
(5.8)

berechnen. Ein besonderer Vorteil der Verwendung von Rechtecksignalen ist,
dass die analogen Multiplikationen in der technischen Umsetzung durch einfa-
ches Schalten ersetzt werden können.

Blockschaltbild
Die Messmodule haben das Ziel, simultan mit einem gemeinsamen Elektro-
densatz EIM- und EMG-Signale zu erfassen. Das Blockschaltbild in Abbildung
5.5, welches den entwickelten technischen Ansatz illustriert, lässt sich in vier
Teile gliedern. Auf der rechten Seite befindet sich der digitale Abschnitt und
die Spannungsversorgung, welche auf der Entwicklung des Plethysmographie-
Messsystems basieren. Der blau hinterlegte Bereich markiert die Stromquelle zur
Erzeugung des Messstroms für die Bioimpedanzmessung. Grün gekennzeichnet
ist die Schaltung zur Extraktion des EMG-Signalanteils aus der Potentialdifferenz
zwischen den Spannungselektroden. Rot hinterlegt ist die Messschaltung zur Be-
stimmung des Bioimpedanzbetrags und der -Phase mittels analoger geschalteter
I&Q-Demodulation.
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Abbildung 5.5: Blockschaltbild des Messmoduls zur simultanen EMG- und EIM-
Messung.

Die empfangenen Konfigurationsdaten und Synchronisations-Signale werden
vom 32-Bit-Mikrocontroller (ATSAM4S16C von Microchip) zunächst ausge-
wertet. Wie beim Plethysmographie-System werden bei Bedarf vom internen
DAC-Modul die Abtastwerte ( fs = 1 MHz) des gewünschten Sinussignals
ausgegeben. Diese Abtastwerte werden analog vom Tiefpass TPDAC (N=4,
fc = 350 kHz) und Hochpass HPDAC (N=1, fc = 200 Hz) gefiltert und anschlie-
ßend in einen Messstrom (IM = 0, 1...1 mA, fM = 50...250 kHz) konvertiert.
Die elektronischen Schaltungen der Messstrom-Generierung entsprechen wegen
ähnlicher Anforderungen denen des Plethysmographie-Messsystems. Über die
Elektrode-Haut-Impedanzen ZE1 und ZE2 wird der Strom in das Gewebe geleitet
und fließt über den Shuntwiderstand RS zum Massepotential des Messmoduls.

Die an den Elektrode-Haut-Impedanzen ZE3 und ZE4 anliegende Spannung
setzt sich aus dem Spannungsabfall der Bioimpedanzmessung und dem des
EMG-Signals UEMG zusammen. Für die im grünen Bereich dargestellten folgen-
den EMG-Verarbeitungsschritte soll diese Differenzspannung zunächst in ein
einpoliges Signal mit Schaltungsmasse-Bezug gewandelt und verstärkt werden.
Wegen des überlagerten Bioimpedanzsignals, welches deutlich höhere Span-
nungsamplituden aufweist als das EMG-Signal, ist diese Verstärkung begrenzt.
Unter Berücksichtigung des geforderten maximalen Impedanz-Messbereichs
von |ZBio,max| = 1000 Ω und realistischer Messströme wird daher der Instru-
mentenverstärker INA1 mit einer Verstärkung von G = 13 implementiert. Um
den Einfluss der ESIs auf die Messung gemäß Abschnitt 2.3.2 gering zu halten,
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wurde ein Verstärker (INA126 von Texas Instruments) mit besonders hohen
Eingangsimpedanzen gewählt. Um den unter ungünstigen Umständen um
Zehnerpotenzen höheren Bioimpedanz-Spannungsabfall hinreichend gegenüber
dem EMG-Signal zu dämpfen, wird ein aktiver Tiefpass 2. Ordnung verwen-
det. Um dieses Störsignal auch bei der niedrigsten Bioimpedanz-Messfrequenz
von 50 kHz noch um ca. 100 dB zu dämpfen, wird die Grenzfrequenz mit
fc = 100 Hz dicht an den Nutzsignal-Frequenzbereich des EMG-Signals gesetzt.
Verwendet wird das Bauteil OPA2134 von Texas Instruments, welches sich in
der Vergangenheit bei vergleichbaren Anwendungen bewährt hat. Anschließend
werden Gleichspannungsanteile mittels des analogen Hochpasses HPEMG (N=1,
fc = 3 Hz) entfernt.

Im rot markierten Bioimpedanz-Block entsprechen wegen ähnlicher Anforde-
rungen die ersten Komponenten denen des Plethysmographie-Systems. So kann
ebenfalls mittels des Multiplexers MUX1, zwischen den Spannungsabfällen über
der Bioimpedanz und dem Shuntwiderstand ausgewählt werden. Die Diffe-
renzspannung kann von den programmierbaren Verstärkern PGA1 und PGA2

im Bereich von Ggesamt = 1...100 verstärkt werden. Mit dem zwischenliegen-
den Hochpass HPZBio (N=1, fc = 1 kHz) werden sowohl die niederfrequenten
EMG-Signalanteile als auch ggf. auftretende Signalgleichanteile gedämpft. Die
folgenden Blöcke realisieren die geschaltete I&Q-Demodulation. Die Multiplika-
tionen mit Rechteckfunktionen werden mittels analoger Schalter nachgebildet.
Anders als in der Herleitung, werden die Zeiten der Multiplikation mit−1 jedoch
durch die Ausgabe des zuvor invertierten Signals realisiert. Damit die schnellen
Schaltvorgänge und damit einhergehenden Laständerungen sich nicht maßgeb-
lich auf die Signale auswirken, wurde wie beim Plethysmographie-Messsystem
ein Operationsverstärker (LMH6628 von Texas Instruments) mit niedrigem
effektivem Ausgangswiderstand gewählt. Um die Umschaltdauern möglichst
gegenüber der Periodendauern der Signale vernachlässigen zu können, sollen
für MUXI und MUXQ besonders schnelle Schalter verwendet werden. Zu-
dem müssen diese in der Lage sein, bipolare Wechselspannungen schalten zu
können. Ausgewählt wurde daher der CMOS-Schalter MAX4523 von Maxim
Integrated, welcher Umschaltzeiten in Bereichen einiger ns aufweist. Um die
zur I&Q-Demodulation notwendige Synchronizität zwischen Schaltsignalen und
dem vom DAC erzeugten Ausgangssignal zu erzielen, werden CLKI und CLKQ
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vom Pulsweitenmodulations-Modul (engl. Pulse Width Modulation (PWM))
des Mikrocontrollers erzeugt. Da sich nach dem Schalten gemäß Gleichung 5.3
und 5.4 die Amplituden der unerwünschten hochfrequenten Signalanteile in
Bereichen der niederfrequenten Nutzsignale befinden, werden TPI und TPQ

jeweils als Tiefpassfilter 6. Ordnung implementiert ( fc = 1 kHz, LMV844 von
Texas Instruments).

Für Vergleichsmessungen wird zusätzlich ein Mikrofonverstärker in dem System
realisiert, auf dessen technische Umsetzung nicht weiter eingegangen wird. In
Anlehnung an die mit dem Plethysmographie-Messsystem gewonnenen Erfah-
rungen und wegen vergleichbarer Gegebenheiten, wird die Digitalisierung aller
analoger Signale mit einem 24-Bit-ADC (ADS131E06 von Texas Instruments) mit
einer Abtastrate von fs = 1000 Hz durchgeführt. Der einzige Unterschied zum
Plethysmographie-Messsystem ist, dass der sonst baugleiche ADC zur Redukti-
on der Datenrate sechs anstatt acht synchronisierte Kanäle zur Verfügung stellt.
Um nicht nur die Synchronizität der Messkanäle zueinander zu gewährleisten,
sondern auch der Messmodule untereinander, wird der ADC anstatt vom inter-
nen RC-Oszillator mittels der externen Synchronisations-Signale gestartet und
getaktet.

5.2.4 Realisierung

Nach der Schaltplan-Entwicklung des Kommunikations- und Messmoduls, wur-
den diese jeweils in vierlagige Platinenlayouts überführt. Die Leiterplatten wur-
den anschließend extern gefertigt und mit den elektronischen Bauteilen bestückt.
Ein Foto des Messsystems, bestehend aus dem Kommunikations-Modul und vier
Messmodulen, ist in Abbildung 5.6 gezeigt. Das Kommunikations-Modul besitzt
232 Bauteile und die Messmodule jeweils ca. 300.
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Abbildung 5.6: Bestückte Leiterplatten des Myographie-Messsystems.

5.3 Softwareentwicklung

In Abbildung 5.7 ist zunächst das Prinzip des Datenaustauschs zwischen dem
PC und dem Messsystem gezeigt. Wie gefordert, können mittels einer GUI oder
einem MATLAB-Skript die einzelnen Messmodule konfiguriert werden und bei
Nutzung der C#-GUI die Messsignale angezeigt werden. Im Gegensatz zum
Plethysmographie-System wird für eine Flexibilität bezüglich der genutzten
Kanalanzahl je Messmodul eine eigene virtuelle serielle Schnittstelle (vCOM) zur
Kommunikation genutzt. PC-intern werden die Konfigurationsdaten anschlie-
ßend zu einer gemeinsamen USB-Verbindung geleitet. Diese überträgt die Infor-
mationen an das Kommunikationsmodul, dessen USB-UART-Schnittstelle die
USB-Daten wieder in die vier ursprünglichen seriellen Datenströme umwandelt
und die Konfigurationsdaten an die entsprechenden Messmodule MM1...MM4

überträgt. Die Mikrocontroller, deren Firmware in der Programmiersprache C
implementiert ist, konfigurieren gemäß der empfangenen Daten die zugehörigen
DACs und PGAs und schalten mittels des Multiplexers zwischen der Bioim-
pedanz und dem Shuntwiderstand um. Zur Übermittlung der aufgezeichneten
Messdaten an die genutzte PC-Software wird die entgegengesetzte Kommunika-
tionsrichtung genutzt. Die Kommunikation zwischen dem Mikrocontroller des
Kommunikations-Moduls und den Messmodulen beruht ausschließlich auf dem
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Schalten der zuvor in Tabelle 5.1 genannten elektrischen Steuersignale, die der
systeminternen Synchronisation dienen.

GUI / MATLAB

USB ↔  UART Schnittstelle

μC
Messsystem

PC

Messdaten
System‐Status

Konfigurations‐
Daten

USB

vCOM1 vCOM2 vCOM3 vCOM4

KM
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M
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Abbildung 5.7: Prinzip des Datenaustauschs zwischen PC und Myographie-
Messsystem.

5.3.1 Datenschnittstellen

Analog zum Plethysmographie-Messsystem werden die Konfigurationsdaten
in Form von Zeichenketten übertragen. Gemäß Tabelle 5.2 können sowohl
die Messströme der Messmodule konfiguriert werden als auch die Charakte-
ristik der Spannungsmessung. Zusätzlich dient das Zeichen „x“ dem Befehl,
das gesamte Messsystem zurückzusetzen. Da jedes Messmodul einen eigenen
Kommunikationskanal zum PC aufweist, ist keine Übertragung von Adressen
notwendig.

Tabelle 5.2: Datenrahmen zur Konfiguration des Myographie-Messsystems.

Zeichen Funktion Wertebereiche
konf[0] Frequenz a: 50 kHz ... q: 250 kHz ; x: Reset
konf[1] Stromstärke a: 1,0 mA ... k: 0,0 mA ; x: Reset
konf[2] Vorverstärkung a: 1 ... i:100 ; x: Reset
konf[3] I/U-Messung a: RS ; b: ZBio ; x: Reset
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Zur Übertragung der Messdaten an den PC wird eine Zeichenkette der Form
„ADC-SAMPLE-NO;ADC_CH1;ADC_CH2;...;ADC_CH6“ genutzt. Der ers-
te enthaltene Wert entspricht der fortlaufenden Nummerierung der ADC-
Abtastwerte, um die Messwerte denen der anderen Messmodule zeitlich zuord-
nen zu können.

5.3.2 Firmware und systeminterner Signalaustausch

Die Ablaufpläne der Firmware des Kommunikations-Moduls und des Messmo-
duls sind, unter Einbezug der systeminternen Steuersignale, in Abbildung 5.8
vereinfacht dargestellt. Nach Einschalten des Kommunikations-Moduls und des-
sen Initialisierung werden die ausgehenden Signale ADC_Start, ADC_CLK und
MM_Reset zunächst mit 0 vorbelegt. Anschließend werden alle Messmodule mit-
tels eines MM_Reset-Impulses aufgefordert, sich zurückzusetzen und das an alle
Messmodule gesendete Taktsignal ADC_CLK wird aktiviert. Sobald von allen
Messmodulen die Information eingegangen ist, dass sie zum Starten der Mes-
sung bereit sind, werden die ADCs vom Kommunikations-Modul synchron gest-
artet. Das Programm verweilt in einer Schleife solange, bis eines der Messmodule
eine Anfrage zum Zurücksetzen des gesamten Systems stellt.

Das Programm des Messmoduls beginnt ebenfalls mit der Initialisierung und der
Vorbelegung der Ausgangssignale MM_Ready und MM_ReqRst. Anschließend
wird der ADC konfiguriert und es wird auf den Empfang von Konfigurations-
daten vom PC gewartet. Sobald diese eingegangen sind und das Messmodul
entsprechend konfiguriert wurde, wird dem Kommunikations-Modul die Be-
reitschaft zum Starten einer Messung mitgeteilt. Darauf folgen drei Abfragen.
Die erste fragt ab, ob ein ’x’ vom PC empfangen wurde und teilt ggf. dem
Kommunikations-Modul diese Reset-Anfrage durch Aktivieren des Signals
MM_ReqRst mit. Anschließend folgt die Abfrage des Signals MM_Reset, was
dem globalen Befehl des Kommunikations-Moduls zum Zurücksetzen ent-
spricht. Ist es aktiviert, so setzt sich das Messmodul zurück. Anderenfalls wird
abgefragt, ob eine neue ADC-Wandlung abgeschlossen wurde. In diesem Fall
werden die Daten vom ADC über die SPI-Schnittstelle abgerufen und an den
PC gesendet. Falls kein neuer Wert vorliegt, wird die Abfrageschleife erneut
gestartet.



136 5 Myographie-Messsystem

Messmodul

MM_Ready = 0
MM_ReqRst = 0

ADC Konfiguration

System gemäß Konfig.‐Daten 
konfigurieren

Konfigurationsdaten 
empfangen?

MM_Ready = 1

Konfig.‐Daten = ‘x‘
empfangen?

Neue ADC Wandlung 
abgeschlossen?

ADC‐Daten abrufen und via UART 
senden

MM_ReqRst = 1

Kommunikations‐Modul

InitialisierungInitialisierung

ADC_Start = 0
ADC_CLK = 0
MM_Reset = 0

Zurücksetzen der Messmodule
(MM_Reset = 0→1→0)

Reset durch KM?
(MM_Reset = 1?)

Starte ADC_CLK

MM_Ready = 1
für alle MM?

ADC_Start = 1

MM_ReqRst = 1?

ja

nein

nein

ja

nein

ja

nein

ja

ja

nein

neinja

Abbildung 5.8: Ablaufpläne der Firmware vom Kommunikations-Modul und Messmo-
dul.

5.3.3 GUI

Die GUI des Plethysmographie-Messsystems wurde so erweitert, dass die vier
virtuellen seriellen Schnittstellen zu den Messmodulen simultan geöffnet wer-
den können. Es ermöglicht die Live-Darstellung von bis zu allen 4 · 6 = 24 ADC-
Kanälen. Außerdem berechnet es aus den I&Q-Werten jeweils die Impedanzbe-
träge und -Phasen. Zur Übertagung von Konfigurationsdaten wird vor Senden
der Parameter automatisch das Gesamtsystem zum Zurücksetzen aufgefordert,
indem stets ein „x“ vorweg gesendet wird. So kann die Taktsynchronizität der
Module untereinander auch bei Änderungen der DAC-Einstellungen sicherge-
stellt werden. Nach jeder Impedanzmessung werden die Multiplexer zum kurz-
zeitigen Messen der Spannungen über den Shuntwiderständen umgeschaltet.
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Die Messdaten und vorgenommenen Konfigurationen können in einer CSV-
Datei für die nachträgliche Signalverarbeitung optional gespeichert werden.
Abbildung 5.9 zeigt einen Screenshot der GUI.

Abbildung 5.9: Grafische Benutzeroberfläche zur Anzeige der Messsignale und Steue-
rung des Myographie-Systems.

5.4 Systemkalibrierung und -Justierung

Da sich die Topologie des Myographie-Messsystems und die des Plethysmogra-
phie-Messsystems ähneln, wird in diesem Abschnitt nur der I&Q-Demodulator
auf Nichtlinearitäten untersucht. Die analoge I&Q-Demodulation wird maßgeb-
lich durch die Schaltcharakteristik von MUXI und MUXQ (siehe Abbildung 5.5)
beeinflusst. Diese auf einem gemeinsamen Halbleiter realisierten Schalter weisen
jeweils Schaltverzögerungen von ca. TSW = 45 ns auf. Da sich diese Schaltver-
zögerungen sowohl im I-Zweig als auch im Q-Zweig des Demodulators auswir-
ken, sind sie äquivalent zu einer Phasenverschiebung der Messspannung UM um
TSW
TM
· 360◦, wobei TM die Periodendauer der Messspannung ist. Dieser Phasen-
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fehler ist ausschließlich frequenzabhängig und verursacht daher keine Lineari-
tätsabweichung. Basierend auf dem Prinzip der I&Q-Demodulation wirkt sich
diese Phasenverschiebung nicht auf die Bestimmung des Signalbetrags aus.

Weitere nichtlineare Einflüsse auf die Signale IAM oder QAM, die durch eine li-
neare Kalibrierung nicht kompensiert werden könnten, treten nicht auf. Daher
werden diese beiden Signalpfade nach jeder Messung, mittels Vermessung des
Shuntwiderstands unter gleichen Bedingungen und anschließendem Ausschal-
ten des Messstroms, kalibriert. Mit den Ergebnissen dieser linearen Kalibrierung
am ohmschen Widerstand können wegen der Bestimmung beider Signalkompo-
nenten sowohl die Betrags- als auch die Phasenmessung justiert werden. Mit den
bestimmten Anfangspunktabweichungen (EAA,I, EAA,Q) und Empfindlichkeits-
abweichungen (ESA,I, ESA,Q) der gesamten Messketten werden nach Digitalisie-
rung die Komponenten gemäß

IAM,TP,just. =
IAM,TP − EAA,I

1 + ESA,I
(5.9)

QAM,TP,just. =
QAM,TP − EAA,Q

1 + ESA,Q
(5.10)

justiert.

5.5 Messtechnische Charakterisierung

In diesem Abschnitt werden die Eigenschaften des Myographie-Messsystems
messtechnisch ermittelt und mit den Anforderungen in Abschnitt 5.1 verglichen.

5.5.1 Analoger I&Q-Demodulator

Zunächst werden die Schaltvorgänge des analogen I&Q-Demodulators betrach-
tet. Zum Erfüllen der in Abschnitt 5.4 gestellten Annahmen, müssen die auftre-
tenden Schaltverzögerungen Tsw zur Erzeugung des IAM- und QAM-Signals die
gleiche Dauer haben. Zudem müssen die Anstiegsraten TSlope der geschalteten
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Signale vernachlässigbar kurz gegenüber der Periodendauer der Bioimpedanz-
Messsignale (TSlope � TSignal) sein. Darüber hinaus soll überprüft werden, ob die
elektronische Schaltung vor den Schaltern trotz der schnellen Lastwechseln stabil
bleibt. Dazu wurde eine exemplarische Messung an einem 1000 Ω-Widerstand
unter Verwendung eines Messstroms von IM = 1 mA und einer Frequenz von
fM = 100 kHz mit einem Messmodul durchgeführt. Die Taktsignale CLKI und
CLKQ zuzüglich der geschalteten Signale IAM und QAM wurden mit einem Digi-
taloszilloskop (HDO6054 von Teledyne LeCroy) für die Dauer von 20 µs mit einer
Abtastrate von fs = 2, 5 GHz erfasst. Die digitalisierten Signale sind normiert in
Abbildung 5.10 dargestellt, wobei zur besseren Darstellung zusätzliche Offsets
verwendet wurden.
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Abbildung 5.10: Zeitliche Zusammenhänge der Schaltsignale und der ungefilterten Aus-
gangssignale des analogen I&Q-Demodulators.

Es ist zu sehen, dass während der Umschaltvorgänge lediglich ein sehr gerin-
ges Überschwingen auftritt. Die Schaltverzögerungen betragen in allen Fällen
Tsw,max < 29 ns und sind somit kürzer als in Abschnitt 5.4 angenommen. Die
geringste auftretende Verzögerung beträgt Tsw,min = 26 ns. Somit ergibt sich
eine maximale Differenz von 3 ns, die als vernachlässigbar gering gegenüber
den auftretenden Signal-Periodendauern, welche für das Messsystem minimal
T250 kHz = 4 µs betragen, beurteilt wird. Die Anstiegsdauern betragen in allen
Fällen TSlope < 5 ns und sind somit ebenfalls signifikant kürzer als die minimal
auftretenden Signal-Periodendauern.
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5.5.2 Systematische Messabweichungen

Unter Verwendung von 48 bekannten komplexen Impedanzen als Messnor-
male ZNorm im Bereich von |ZNorm| = 3...1000 Ω bzw. φ(ZNorm) = 0... − 45◦

wurden die systematischen Messabweichungen des kalibrierten und justierten
Myographie-Messsystems bestimmt. Die Normale weisen Toleranzen von 0, 1 %
bzw. 0, 1◦ auf und wurden von einem der Messmodule mit einem Messstrom
von IM = 1 mA und einer Frequenz von fM = 100 kHz gemessen. Zum Ent-
fernen der statistischen Messunsicherheiten wurden jeweils 1000 Messwerte je
Impedanz innerhalb einer Sekunde aufgenommen und gemittelt. Die genutzten
PGA-Gesamtverstärkungen G können entsprechend für jeden Impedanzbetrag
der Tabelle 5.3 entnommen werden. In Abbildung 5.11 sind die bekannten Mess-
normale ZNorm und die zugehörigen gemessenen komplexen Impedanzwerte
ZMess grafisch dargestellt.
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Abbildung 5.11: Komplexe Messnormale und die zugehörigen gemessenen Impedanz-
werte für IM = 1 mA und fM = 100 kHz.

Die in Abschnitt 5.1 aufgestellten Anforderungen werden erfüllt und deutlich
übertroffen. Zur Analyse der Betrags- und Phasenabhängigkeit der Messabwei-
chungen, werden in Tabelle 5.3 jeweils die Messwerte für φ(ZNorm) = 0◦ und
|ZNorm| = 139, 6 Ω betrachtet. Im oberen Teil der Tabelle, in dem nur die vermes-
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senen rein ohmschen Widerstände eingetragen sind, ergeben sich für alle Nor-
male Messabweichungen von f|Z| < 0, 2 % bzw. f φ(Z) < 0, 6◦. Eine Abhängigkeit
der systematischen Messabweichungen vom Impedanzbetrag ist nicht erkennbar.
Auch der untere Teil der Tabelle, in dem ausschließlich die Phase der Messnor-
male variiert wird, weist keine sichtbaren Abhängigkeiten von dieser auf.

Tabelle 5.3: Systematische Messabweichungen für IM = 1 mA und fM = 100 kHz.

|ZNorm|/ Ω 2,7 7,3 19,5 52,1 139,6 373,6 1000
φ(ZNorm) / ◦ 0 0 0 0 0 0 0
G 25 25 25 25 10 4 1

|∆Z| / mΩ 4,8 10 35 78 177 392 201
f|Z| / h 1,8 1,4 1,8 1,5 1,3 1,0 0,2
fφ(Z) / ◦ 0,55 0,18 0,09 0,08 0,01 0,09 0,30

|ZNorm|/ Ω 139,6 139,6 139,6 139,6 139,6 139,6 139,6
φ(ZNorm) / ◦ 0 -2,7 -4,8 -8,4 -14,6 -25,7 -45
G 10 10 10 10 10 10 10

|∆Z| / mΩ 177 146 158 147 162 109 67
f|Z| / h 1,3 1,0 1,1 1,1 1,2 0,8 0,5
fφ(Z) / ◦ 0,01 0,07 0,03 0,00 0,02 0,11 0,01

5.5.3 Messunsicherheiten

Aus den Messungen zur Bestimmung der Messabweichungen werden auch die
Messunsicherheiten bestimmt. Für die Berechnung des statistischen Verhaltens
werden je Messung alle aufgenommenen 1000 Messwerte einbezogen und als
normalverteilt angenommen. In Tabelle 5.4 sind die Standardabweichungen in
Abhängigkeit von Impedanzbetrag und -Phase von jeweils sieben vermessenen
Impedanzen eingetragen. Darin ist zu sehen, dass der Variationskoeffizient des
Betrages VarK|Z| unter diesen Messbedingungen maximal 210 ppm beträgt. Die
Standardabweichung der Messunsicherheit der Phase σ

φ(Z),ND beträgt maximal
0, 025◦. Somit liegen die Messunsicherheiten deutlich unterhalb der in Abschnitt
5.1 geforderten Werten. Es ist zu beachten, dass diese Messunsicherheiten zwar
deutlich die problemspezifischen Anforderungen der Impedanzmyographie
übertreffen, das Myographie-Messsystem als Ersatz für das zuvor vorgestellte
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Plethysmographie-Messsystem jedoch ausschließen. Dessen Messunsicherheiten
des Bioimpedanzbetrags sind ca. zehnfach geringer (vgl. Abschnitt 4.5.4).

Tabelle 5.4: Messunsicherheiten für IM = 1 mA und fM = 100 kHz.

|ZNorm|/ Ω 2,7 7,3 19,5 52,1 139,6 373,6 1000
φ(ZNorm) / ◦ 0 0 0 0 0 0 0
G 25 25 25 25 10 4 1

σ|Z|,ND / mΩ 0,55 1,2 4,1 9,5 23 74 202
VarK|Z| / ppm 204 164 210 182 165 198 202
σ

φ(Z),ND / ◦ 0,017 0,017 0,018 0,023 0,023 0,016 0,025

|ZNorm|/ Ω 139,6 139,6 139,6 139,6 139,6 139,6 139,6
φ(ZNorm) / ◦ 0 -2,7 -4,8 -8,4 -14,6 -25,7 -45
G 10 10 10 10 10 10 10

σ|Z|,ND / mΩ 23 20 24 22 20 14 12
VarK|Z| / ppm 165 143 172 158 143 100 86
σ

φ(Z),ND / ◦ 0,023 0,023 0,023 0,024 0,024 0,019 0,019

In Abbildung 5.12 ist der zeitliche Verlauf einer exemplarischen Impedanzmes-
sung für die Dauer von 5 s gezeigt. Das Messnormal wurde mit einem Messstrom
von IM = 1 mA mit einer Frequenz von fM = 100 kHz gemessen. Es ist zu sehen,
dass die auftretenden Messunsicherheiten ein periodisches Verhalten aufweisen.
Die dominanten Frequenzen dieser Störung variieren jedoch in Abhängigkeit der
Zeit. Ursachen können die trotz Tiefpassfilterung noch messbaren hochfrequen-
ten Signalanteile von IAM und QAM sein, welche bei der Digitalisierung unterab-
getastet werden und somit wieder im Frequenzbereich der Nutzsignale auftre-
ten. Weiterhin können auch Jittereffekte des DACs Ursache für diese Störungen
sein [167]. Variationen von Speicherzugriffszeiten können diese Effekte auslösen.
Da die Messunsicherheiten jedoch signifikant geringer als gefordert sind, werden
diese geringen Störungen nicht weiter analysiert.
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Abbildung 5.12: Exemplarischer zeitlicher Verlauf einer 5-sekündigen Impedanzmes-
sung eines Messnormals (IM = 1 mA, fM = 100 kHz). Die tatsächliche Impedanz
des Normals beträgt 138, 25 Ω · e−j·8,4◦ .

5.5.4 Synchronizität

Für die Anwendung des Systems zur Prothesensteuerung war eine der gestellten
Anforderungen, dass die gemessenen Signale untereinander Verzögerungen
von weniger als 10 ms aufweisen. Diese Anforderung bezieht sich sowohl auf
die Synchronizität der Messverfahren zueinander als auch auf die der vier
Messmodule. Zur Bestimmung der auftretenden Verzögerungen wurde ein
Messaufbau gemäß Abbildung 5.13 realisiert. Dieser Aufbau besteht aus einem
Signalgenerator (33120A von Hewlett Packard), mit dem eine Wechselspan-
nung UEMG (ûEMG = 500 mV, fEMG = 69 Hz) im Frequenzbereich eines EMGs
erzeugt wird. Die das EMG-Signal nachbildende Spannung kann am unteren
100 Ω-Widerstand des Spannungsteilers von den Messmodulen abgegriffen
werden. Dieser Widerstand dient zusätzlich der Simulation einer Bioimpedanz.
Zur simultanen Erzeugung von EMG- und Bioimpedanzänderungen wird der
Schalter SW1 betätigt, während die vier Messmodule MM1...MM4 im Betrieb
sind. Diese führen neben der EMG-Messung jeweils Bioimpedanzmessungen mit
Messströmen von IM = 0, 1 mA durch. Zur Signaltrennung werden die Module
mit unterschiedlichen Messfrequenzen von fMM1 = 91 kHz, fMM2 = 100 kHz,
fMM3 = 111 kHz und fMM4 = 125 kHz betrieben.
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Abbildung 5.13: Messaufbau zum simultanen Erzeugen von EMG- und Impedanz-
sprüngen zur Bestimmung der Synchronizität.

Die gemessenen Signale der vier Bioimpedanzbeträge und die vier EMG-Signale
sind in Abbildung 5.14 für die Dauer von 1 s geplottet. Begonnen wurde die
Messung mit geschlossenem Schalter SW1, wobei dieser nach ca. 0, 3 s für die
Dauer von ca. 0, 4 s geöffnet wurde. Die gemessenen Impedanzbeträge sind in Ω
aufgetragen, während die EMG-Signale zur besseren Darstellung normiert wur-
den. Es ist zu beachten, dass sich die gemessene Impedanz aus der Parallelschal-
tung 100 Ω||910 Ω ≈ 90 Ω zusammensetzt. Da die jeweils vier Impedanz- und
EMG-Signale in der Abbildung so präzise übereinander liegen, dass sie kaum als
einzelne Signale erkennbar sind, ist deren Synchronizität untereinander deutlich
besser als die geforderten 10 ms. Auch die zeitlichen Verschiebungen zwischen
dem geschalteten simulierten EMG-Signal und der Impedanz sind geringer als
gefordert.
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Abbildung 5.14: Gemessene EMG- und Impedanzsprünge. Es werden jeweils die Signale
aller vier Messmodule dargestellt. Diese sind wegen der hohen Synchronizität in dieser
Darstellung kaum voneinander unterscheidbar.
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5.6 Probandenmessungen

5.6.1 Messungen zum Vergleich von EMG- mit EIM-Signalen

Zweck dieser ersten Probandenmessungen ist der Vergleich von EMG- und EIM-
Signalen unter realen Bedingungen. Neben den zeitlichen Zusammenhängen
wird auch die Störsicherheit verglichen. Dazu wurde eine 4-Leiter-Messung ge-
mäß Abbildung 5.15 unter Verwendung von vier Ag/AgCl-Hydrogel-Elektroden
(H92SG von Kendall) durchgeführt. Der Messstrom von IM = 0, 1 mA mit ei-
ner Frequenz von f = 100 kHz wurde über die beiden äußeren Elektroden in
das Gewebe geleitet, während die beiden inneren Elektroden die Spannungssi-
gnale ableiteten. Der Proband kontrahierte zur Beugung des Handgelenks den
Musculus flexor pollicis longus zweimal für die Dauer von jeweils 0, 5 s bzw. 1, 3 s.

VIM

U+U- I+I-

VIM

U+U- I+I-

Abbildung 5.15: Elektrodenplatzierung zur Messung von Muskelkontraktionen wäh-
rend der Beugung des Handgelenks.

In Abbildung 5.16 sind in Abhängigkeit der Zeit das normierte EMG-Signal, der
Bioimpedanzbetrag und die -Phase dargestellt. Es handelt sich jeweils um die
digitalisierten Rohdaten. Die Messung zeigt, dass bei entsprechender Muskel-
kontraktion der Bioimpedanzbetrag um ca. 8 % sinkt und die Phase um ca. 0, 6◦

positiver wird. Es sind zwar in allen Signalen zur gleichen Zeit die beginnenden
Muskelkontraktionen anhand von Signaländerungen zu erkennen, jedoch wer-
den die Maxima der Bioimpedanzänderungen erst nach ca. 100 ms erreicht. Die
Ursache dafür ist, dass diese auf die verhältnismäßig langsame Änderungen der
Gewebegeometrie zurückzuführen sind.
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Abbildung 5.16: Gemessene EMG- und EIM-Signale während der zweimaligen Beu-
gung des Handgelenks. Es handelt sich bei den Signalen um ungefilterte Rohdaten.

Zum Vergleich der Störempfindlichkeit gegenüber mechanischen Einflüssen
wurde die Messung mit gleicher Konfiguration wiederholt. Der Proband kontra-
hierte die Muskelregion zweimal und entspannte anschließend die Muskulatur.
Danach wurde die positive Spannungselektrode mechanisch quasi-periodisch
angeregt. Dazu wurde ein Stück Papier mit einem Durchmesser von 25 mm
mittels eines Akkuschraubers so rotiert, dass es bei jeder Umdrehung zweimal
leicht die entsprechende Elektrode berührt. Diese künstliche Störung ist zwar
schwierig zu definieren oder zu reproduzieren, jedoch für einen ersten Eindruck
der Störanfälligkeit hilfreich. Die Auswirkungen auf die Signalverläufe werden
in Abbildung 5.17 mit tatsächlichen Muskelkontraktionen verglichen. Es ist zu
sehen, dass die Auswirkungen der mechanischen Störungen dem zeitlichen
Verlauf von EMG-Signalen ähneln. Die Spannungsamplituden, welche auf die
Änderungen der Halbzellenspannung zurückzuführen sind, liegen in Bereichen
tatsächlicher EMG-Signale [114]. Auf die Bioimpedanzmessung haben diese
Störspannungen aufgrund des verwendeten Messprinzips keinen Einfluss. Da
sich bei den mechanischen Störungen aber auch geringe Geometrieänderun-
gen des Gewebes ergeben, finden sich auch in den Bioimpedanzsignalen die
Störungen wieder. Der Einfluss auf die Nutzsignale ist bei dieser Messung je-
doch deutlich geringer als bei dem EMG-Signal. Aus diesem Grunde ist die
Detektion von Muskelkontraktionen mittels EIM eine vielversprechende Metho-
de, insbesondere zur Ergänzung des EMGs. Es ist jedoch zu beachten, dass in
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realen Anwendungen, wie der Prothetik viele unterschiedliche Kräfte auf die
Elektroden wirken. In Abschnitt 5.6.4 wird noch einmal detailliert auf die Proble-
matik des Elektrodenkontaktes eingegangen und ein erweiterter Lösungsansatz
vorgeschlagen.
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Abbildung 5.17: Gemessene EMG- und EIM-Signale während zweimaliger Beugung
des Handgelenks und anschließenden mechanischen Störungen. Es handelt sich bei den
Signalen um ungefilterte Rohdaten.

5.6.2 Messung zur Steuerung von Unterarm-Prothesen

Das primär angedachte Anwendungsgebiet des Messsystems ist die Steuerung
von Unterarm- bzw. Handprothesen. Dazu wurden in diesem Abschnitt alle vier
Messmodule simultan am Probanden, wie in Abbildung 5.18, angeschlossen. Als
Messströme wurden IM1 = IM2 = IM3 = IM4 = 0, 2 mA verwendet. Um die
Einflüsse der Messkanäle untereinander zu minimieren, wurden unterschiedli-
che Frequenzen ( fM1 = 91 kHz, fM2 = 100 kHz, fM3 = 111 kHz, fM4 = 125 kHz)
verwendet. Aufgrund des elektrischen Frequenzverhaltens von Bioimpedanzen
(vgl. Abschnitt 2.1.1) kann angenommen werden, dass diese geringen Frequenz-
unterschiede keinen signifikanten Einfluss auf die Messsignale haben.
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CH 1
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Abbildung 5.18: Elektrodenplatzierung für eine 4-Kanal-Messung unter Verwendung
aller zur Verfügung stehenden Messmodule.

Zur Analyse der Bioimpedanzsignale in Abhängigkeit der durchgeführten Hand-
bewegung wurden fünf typische Bewegungen durchgeführt [175]. Diese sind im
oberen Teil von Abbildung 5.19 dargestellt. Sie werden fortan bezeichnet und ab-
gekürzt als Wrist Flexion (WF), Wrist Extension (WE), Ulnar Wrist Flexion (UWF),
Hand Opening (HO) und Hand Rotation (HR). Der Proband führte jede dieser
Muskelkontraktionen nach ca. 1 s für die Dauer von ca. 2 s durch.

Die jeweils insgesamt 12 gemessenen Signale sind ebenfalls in Abbildung 5.19 ge-
zeigt. Zur besseren Darstellung wurden die Netzstörungen in den EMG-Signalen
mit einem 50 Hz-Kerbfilter, realisiert als Nullphasenfilter, gedämpft. Zusätzlich
wurden die EMG-Signale mit Offsets versehen. Bei den Impedanzbeträgen und
-Phasen handelt es sich um ungefilterte Rohdaten. Dargestellt werden die relati-
ven Änderungen der Beträge und die auftretenden Phasenänderungen.

Zur Untersuchung, ob die Bioimpedanz ausschließlich redundant zur Elektro-
myographie ist oder ob sie zusätzliche Informationen beinhaltet, können exem-
plarisch die WF- und WE-Signale miteinander verglichen werden. Man kann er-
kennen, dass das EMG-Signal vom Kanal 1 (CH 1) bei beiden Bewegungen ein
ähnliches Verhalten aufweist. Im Gegensatz dazu verhält sich der Impedanzbe-
trag von CH 1 bei beiden Bewegungen invers zueinander. Vergleicht man die Be-
wegungen WE und HO, zeigt in beiden Fällen der EMG-Kanal CH 4 eine Muskel-
kontraktion auf. Die zugehörigen Phasensignale verhalten sich aber invers zuein-
ander. Somit ist erkennbar, dass die Impedanzsignale nicht nur eine Redundanz
aufweisen, sondern auch zusätzliche Informationen beinhalten.
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Abbildung 5.19: Messergebnisse von fünf typischen Handbewegungen. Die entsprechen-
den Bewegungen wurden nach ca. 1 s begonnen und die Muskeln für die Dauer von ca.
2 s kontrahiert.

Es ist zu beachten, dass die Messungen am gesunden Probanden durchgeführt
wurden. Die Messbedingungen beim Prothesenträger können signifikant anders
sein. Zusätzlich sind starke Personen- und Zeitvariationen der Bedingungen zu
erwarten. Es gibt jedoch auch weitere Anwendungsgebiete dieses vorgestellten
Messverfahrens. Denkbar ist beispielsweise die Verwendung zur Steuerung von
Maschinen oder Exoskeletten.
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5.6.3 Messung von Atemaktivitäten

Jeder Atemzyklus wird durch Kontraktionen des Zwerchfells gesteuert. Daher
kann es insbesondere für das Beatmungsmonitoring von Interesse sein, akti-
ve Kontraktionen dieser Muskulatur zu detektieren. Ein bekanntes Verfahren
beruht darauf, das EMG-Signal des Zwerchfells (Diaphragmatic Electromyogra-
phy (EMGdi)) mittels Oberflächenelektroden am Oberkörper abzuleiten [37].
Problematisch sind zum einen die überlagerten EKG-Signale, deren oberen
Frequenzanteile in Bereichen des EMGdi-Spektrums liegen. Zum anderen sind
die von der Hautoberfläche abgeleiteten Signalamplituden sehr gering [88].
Wie bei den zuvor gezeigten EMG-Messungen sind auch hier Änderungen der
Elektroden-Halbzellenspannungen kaum von den tatsächlichen EMGdi-Signalen
zu unterscheiden.

Geometrie- und Leitfähigkeitsänderungen der Lunge, wie sie beim Atmen auf-
treten, werden häufig mittels Bioimpedanzmessungen, insbesondere mit dem
bildgebenden Verfahren der EIT, bestimmt [41]. Es kann beobachtet werden,
dass sich beim Füllen der Lunge mit Luft die Thoraximpedanz erhöht. Ent-
sprechend sinkt sie während des Ausatmens [15]. Mit der folgenden Messung
sollte untersucht werden, ob beim Einatmen neben einer Impedanzerhöhung
auf Höhe der Lunge, auch die Kontraktion des Zwerchfells mittels EIM detek-
tierbar ist. Dazu wurde ein Messaufbau gemäß Abbildung 5.20 realisiert. Die
Ag/AgCl-Hydrogel-Elektroden (H92SG von Kendall) zur Ableitung von Z1 und
EMG1 wurden auf Höhe des 6. Rippenbogens appliziert. Die Elektroden des
zweiten Messmoduls wurden unterhalb, auf Höhe des 10. Rippenbogens, auf
der Haut positioniert. Als Messströme wurden IM1 = IM2 = 0, 1 mA mit Fre-
quenzen von fM1 = 100 kHz, fM2 = 111 kHz genutzt. Zum Hervorrufen starker
Zwerchfellkontraktionen wurde ein Atemwiderstand in Form eines Trinkhalmes
(D = 3 mm, l = 80 mm) beim Einatmen genutzt. Als zeitliches Referenzsignal
wurden simultan die beim Einatmen entstehenden Rauschgeräusche mittels
eines Mikrofons am Trinkhalm aufgezeichnet.
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Lunge

Zwerchfell

Z2; EMG2

Trinkhalm

Mikrofon

Z1; EMG1

Abbildung 5.20: Messaufbau zur simultanen Messung von Atemaktivitäten mittels
EMG und EIM. Zur Erhöhung des Atemwiderstands wird durch einen Trinkhalm ein-
geatmet. Die entstehenden Geräusche werden mittels Mikrofon aufgezeichnet und dienen
als zeitliche Referenz.

Die Messergebnisse sind in Abbildung 5.21 dargestellt. Anhand des Mikrofon-
Signals (Mic) lassen sich die vier Zeitabschnitte des starken Einatmens erken-
nen. Die auf die EMG-Signale wirkenden Netzstörungen wurden mittels zwei-
er Kerbfilter (IIR, fSperr1 = 50 Hz, fSperr2 = 150 Hz, Nullphasenfilter) gedämpft.
Zur Reduktion der EKG-Signalanteile wurden die Signale zusätzlich mit einem
Hochpass (IIR, fc = 60 Hz, N = 4, Nullphasenfilter) gefiltert. Für eine besse-
re grafische Darstellung wurde zu dem CH1-EMG-Signal ein Offset addiert. Bei
den EIM-Signalen handelt es sich jeweils um ungefilterte Rohdaten.

Trotz der starken Filterung der EMG-Signale sind die Zeitspannen der Muskel-
kontraktionen nur schwer vom Rauschen zu unterscheiden. Zu den Zeiten des
Einatmens ist jedoch das Auftreten der Muskelpotentiale erkennbar. Die EMG-
Signalamplituden betragen ca. 50 µV. Bei Betrachtung der EIM-Signale fällt bei
CH1 zunächst auf, dass sich beim Einatmen der Impedanzbetrag erhöht. Das ist
wegen des Füllens der Lunge mit nicht-leitender Atemluft plausibel. Die Phase
wird während dieser Zeiträume positiver. Der Impedanzbetrag von CH2 weist
ein nahezu inverses Verhalten auf. Während des Einatmens sinkt der Betrag der
Bioimpedanz und die zugehörige Phase wird negativer. Beim Vergleich der Mor-
phologien fällt auf, dass beim Ausatmen der Impedanzbetrag von CH1 schnell
auf ein Plateau sinkt und dort bis zum nächsten Einatmen konstant bleibt. Der
Betrag von CH2 ändert sich während des Ausatmens deutlich länger und erreicht
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sein Maximum erst kurz vor dem nächsten Einatmen. Ursache für dieses Verhal-
ten könnte sein, dass der Thorax erst ab einer gewissen Füllung der Lunge mit
Atemluft expandiert. Bei Unterschreiten dieser Grenze wären somit auch deut-
lich geringere Impedanzänderungen zu erwarten.
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Abbildung 5.21: Messergebnisse während vier Atemzyklen. Das Einatmen ist jeweils an
den Rauschsignalen im Mikrofonkanal zu erkennen.

Da während des Atmens komplexe geometrische Änderungen im Oberkörper
entstehen, ist der genaue Ursprung der gezeigten Bioimpedanzänderungen
schwierig zu bestimmen. Hilfreich könnten daher in der Zukunft Vergleichs-
messungen mit ausschließlich künstlicher Beatmung sein. Das gezeigte inverse
Verhalten der beiden Bioimpedanzkanäle ist günstig zur Unterscheidung zwi-
schen Bewegungsartefakten und tatsächlichen Atemvorgängen. Dieser Vorteil
kann nicht nur in klinischen Anwendungen genutzt werden, sondern insbe-
sondere in Umgebungen, in denen sich der Nutzer stark bewegt. Denkbar sind
daher Einsatzbereiche wie die Spiroergometrie.



5.6 Probandenmessungen 153

5.6.4 Mehrfrequenz-EIM zur Detektion von Muskelkontraktionen

In realen Anwendungen, wie die der Prothetik, werden vorzugsweise Trocken-
elektroden genutzt. Da diese im Gegensatz zu Gelelektroden keinen Elektrolyten
zwischen Elektrode und Haut bereitstellen, verhalten sie sich vorrangig kapazitiv
und verursachen deutlich höhere ESIs [81]. Daher werden abschließend die Aus-
wirkungen dieser ESIs auf die EIM betrachtet. Wird das Ersatzschaltbild einer
Bioimpedanzmessung unter Berücksichtigung der Elektrode-Haut-Übergänge
(Abbildung 3.10) für diese Betrachtung herangezogen und die Eingangsimpe-
danzen der Spannungsmessung als unendlich hoch angenommen, so ergibt
sich ein vereinfachtes Ersatzschaltbild wie in Abbildung 5.22. Wie in Ab-
schnitt 3.5 gezeigt, führt eine hohe Elektrode-Haut-Impedanz ZE2 zu hohen
Gleichtakt-Signalanteilen, deren Unterdrückung wegen der nicht vermeidbaren
Gleichtaktverstärkung ACM des genutzten Differenzverstärkers begrenzt ist.

IM

ZE2

ZBio UM

ZE1

Spannungs-
messung

Uin+

Uin-

+
-

UA

Abbildung 5.22: Vereinfachtes Ersatzschaltbild einer Bioimpedanzmessung unter An-
nahme unendlich hoher Eingangsimpedanzen der Spannungsmessung.

Die Ausgangsspannung UA berechnet sich unter Annahme einer Differenzver-
stärkung von AD = 1 gemäß

UA = Uin+ −Uin− + ACM
Uin+ + Uin−

2

= IM ·
(

ZBio + ACM
ZBio + 2 · ZE2

2

)
. (5.11)

Entsprechend wird anstatt der tatsächlichen Bioimpedanz ZBio eine fehlerbehaf-
tete Impedanz ZMess gemäß
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ZMess = ZBio + ACM
ZBio + 2 · ZE2

2
=

(
1 +

ACM

2

)
ZBio + ACMZE2 (5.12)

bestimmt. Da bei dieser Betrachtung die Impedanz ZE1 keinen Einfluss hat, kann
sie im Folgenden vernachlässigt werden. Zur genaueren Betrachtung werden
ZBio und ZE2 in Abbildung 5.23 gemäß Abschnitt 2.1 in ihre Ersatzschaltbilder,
bestehend aus Widerständen und Kapazitäten, überführt. Um in den folgen-
den Schritten besser zwischen Komponenten der Bioimpedanz und denen des
Elektrode-Haut-Übergangs unterscheiden zu können, werden die gezeigten
Bauteilbezeichnungen mit passenden Indizes verwendet.

IM

RB

CB

Rβ 

CERE

Rε 

ZBio

ZE2

Abbildung 5.23: Detailliertes Ersatzschaltbild der Bioimpedanz und der negativen Stro-
melektrode.

Die fehlerbehaftete gemessene Impedanz kann in kartesischer Darstellung als

ZMess =

(
1+

ACM

2

)
Rβ+ω2RβRBC2

B

(
Rβ+RB

)
1+ω2C2

B

(
Rβ+RB

)2 +ACM
Rε+RE+ω2RεR2

EC2
E

1+ω2R2
EC2

E

−j

((
1 +

ACM

2

) ωR2
βCB

1 + ω2C2
B

(
Rβ + RB

)2 + ACM
ωR2

ECE

1 + ω2R2
EC2

E

)
(5.13)

geschrieben werden, wobei sowohl im Real- als auch im Imaginärteil jeweils der
linke Summand durch ZBio verursacht wird und der rechte Summand den Ein-
fluss von ZE2 repräsentiert. Die Parallelschaltung, bestehend aus RE und CE, kann
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als verlustbehaftete Kapazität aufgefasst werden, welche von der Elektroden-
Auflagefläche A abhängt. Führen mechanische Einflüsse zur Verringerung k die-
ser Fläche gemäß A ⇒ A

(1+k) , so führt diese zu einem Anstieg von RE um den
Faktor (1 + k). CE verringert sich entsprechend. Zwar wird Rε ebenfalls von Be-
wegungen beeinflusst, jedoch wird dessen Einfluss gegenüber RE||CE bei Ver-
wendung von Trockenelektroden als gering angesehen und in dieser Betrachtung
vernachlässigt. Wird in Gleichung 5.13

RE ⇒ (1 + k) · RE (5.14)

CE ⇒ CE/(1 + k) (5.15)

eingesetzt, hat dies nur an den rot markierten Stellen der Gleichung Auswirkun-
gen. An den anderen Stellen heben sich die Faktoren auf. Somit erhöhen sich im
genannten Störfall der Realteil von ZMess um

∆Re{ZMess} = ACM ·
kRE

1 + ω2R2
EC2

E
(5.16)

und der Imaginärteil um

∆Im{ZMess} = −ACM ·
kωR2

ECE

1 + ω2R2
EC2

E
. (5.17)

Es ist daher eine Erhöhung des Impedanzbetrages von ZMess zu erwarten. Wer-
den realistische Literaturwerte für Trockenelektroden eingesetzt, ergibt sich
|∆Re{ZMess}| � |∆Im{ZMess}| [20]. Wie in der Literatur beschrieben und an-
hand der zuvor in dieser Arbeit gezeigten Messungen zu sehen, befindet sich die
Phasenverschiebung von ZMess wegen des typischerweise dominanten Einflusses
der Bioimpedanz im Bereich von φ(ZMess) ≈ 0◦...− 30◦ [47,63]. Somit führen die
genannten, vorrangig den Imaginärteil betreffenden, Impedanzänderungen stets
zu negativeren Phasenverschiebungen der gemessenen Impedanz ZMess. Zwar
sind die Zahlenwerte der genannten Zusammenhänge von ω abhängig, ändern
jedoch nicht in Abhängigkeit der Frequenz diese charakteristischen Richtungen.
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Im Gegensatz zu einem Störfall ist zu erwarten, dass die bei Muskelkontraktio-
nen angenommene Erhöhung von CB für alle Frequenzen zur Reduktion des Im-
pedanzbetrags führt. Das Frequenzverhalten der Impedanzphase weist bei tat-
sächlichen Muskelkontraktionen jedoch ein signifikant anderes Verhalten auf als
die Störungen an den Elektroden. Wie in Abschnitt 2.4 (siehe Gleichung 2.13) er-
klärt, ist zu erwarten, dass der Phasengang bei Erhöhung von CB entlang der Fre-
quenzachse gestaucht wird. Zur Veranschaulichung werden die Frequenzgänge
eines Muskels während Relaxation (Rβ = RB = 50 Ω, CB = 50 nF) und Kon-
traktion (Rβ = RB = 50 Ω, CB = 60 nF) mit Matlab simuliert und in Abbildung
5.24 dargestellt. Unterhalb der zu erwartenden Betragsplots ist zu sehen, dass
sich das Minimum des Phasengangs bei Muskelkontraktionen, wegen der Stau-
chung entlang der Frequenzachse, zu niedrigeren Frequenzen verschiebt. Das hat
zur Folge, dass Muskelkontraktionen in niedrigen Frequenzbereichen zu negati-
veren und in hohen Frequenzbereichen zu positiveren Phasen führen. Da dieser
Zusammenhang bei Elektrodenstörungen nicht zu erkennen ist, sondern eine tat-
sächliche Muskelkontraktion kennzeichnet, wird er zur sicheren Erkennung von
Muskelkontraktionen als besonders interessant erachtet und anhand von Proban-
denmessungen untersucht.

0 50 100 150 200 250
f / kHz

20

30

40

|Z
| /

 

Relaxation
Kontraktion

0 50 100 150 200 250
f / kHz

-20

-15

-10

 / 
°

Relaxation
Kontraktion

Abbildung 5.24: Simulierte Impedanz-Frequenzgänge eines entspannten und kontra-
hierten Muskels.

Wegen der für diese Untersuchung notwendigen Frequenzgänge, wurden nicht
die in dieser Arbeit entwickelten Systeme genutzt, sondern ein Bioimpedanz-
Spektrometer, welches den erforderlichen Frequenzbereich abdeckt [62]. Ge-
messen wurden die Muskelkontraktionen am Unterarm mittels einer 4-Leiter-
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Messung unter Verwendung von vier Ag/AgCl-Hydrogel-Elektroden (H92SG
von Kendall) im Abstand von jeweils ca. 30 mm, platziert oberhalb des Musculus
flexor pollicis longus (siehe Abbildung 5.15). Als Messstrom wurde IM = 1, 25 mA
gewählt, wobei die Anregesignalform ein linearer Chirp im Frequenzbereich von
24, 4...390 kHz war. Zunächst wurden die Bioimpedanzen an drei Probanden im
entspannten Muskelzustand bestimmt. Anschließend haben die Probanden die
Muskulatur wie zuvor in Abschnitt 5.6.1 so angespannt, dass das Handgelenk
gebeugt wird. Die jeweils zwei gemessenen Frequenzgänge sind in Abbildung
5.25 im Vergleich zu dem Modell dargestellt. Da sich der interessante Bereich bei
f < 250 kHz befindet, wurden die Frequenzgänge nur bis zu dieser Frequenz
geplottet.
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Abbildung 5.25: An Probanden gemessene Impedanz-Frequenzgänge im Vergleich zum
Modell, jeweils im entspannten und im kontrahierten Muskelzustand.

Es sind bei allen Probanden die typischen Verläufe von Betrag und Phase der
Bioimpedanzen zu erkennen. Betrachtet man zunächst die Beträge, so sieht man,
dass diese wie beim Modell, bei Kontraktion über dem gesamten Frequenzver-
lauf sinken. Bei den Phasengängen aller Probanden ist die Kreuzung des der
Relaxation zugehörigen Plots mit dem der Kontraktion erkennbar. Wie im Mo-
dell sind die Phasen der Bioimpedanzen bei niedrigen Frequenzen ( f < 50 kHz)
während der Kontraktion negativer als während der Relaxation. Die Kreuzungen
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befinden sich Probanden-abhängig zwischen f = 60 kHz und f = 130 kHz. An-
schließend sind die Phasen der Relaxationen negativer als die der Kontraktionen.

Diese Charakteristik kann bei der Unterscheidung zwischen Elektroden-
Einflüssen und tatsächlichen Muskelanspannungen hilfreich sein. Eine Imple-
mentierung dieses Verfahrens, für das ein Patent erteilt wurde, in ein Messgerät
zur Ansteuerung von Prothesen wäre daher zukünftig denkbar.

5.7 Abschließende Beurteilung

Die besonderen Anforderungen an das entwickelte Myographie-Messsystem wa-
ren die Synchronizitäten von vier Messkanälen, die jeweils EMG, Bioimpedanz-
betrag und -Phase ableiten können. Um die insgesamt 12 Messsignale zuverlässig
zeitlich zuordnen zu können, wurden 10 ms als maximale Verzögerung der Si-
gnale untereinander festgelegt. Das entwickelte modulare Messsystem, welches
auf Grundlagen des Plethysmographie-Systems entwickelt wurde, erfüllt diese
Anforderungen deutlich.

Die Konfigurationsdaten können mittels einer entwickelten grafischen Bedien-
software über die USB-Schnittstelle an die Messmodule übertragen werden.
Gleichzeitig können mit diesem Programm die gemessenen Signale in einer
Live-Anzeige betrachtet werden. Mit den jeweils auf den Messmodulen be-
findlichen Stromquellen können Messströme von 0, 1...1 mA mit Frequenzen
von 50...250 kHz erzeugt werden. Durch die Verwendung einer analogen I&Q-
Demodulation können, wie bereits beim Plethysmographie-Messsystem, geringe
ADC-Abtastraten genutzt werden. Der entstehende Rechenaufwand zur Infor-
mationsextraktion ist somit deutlich geringer als würden die hochfrequenten
Rohsignale digitalisiert werden.

Die systematischen Abweichungen betragen in dem für Bioimpedanzen typi-
schen Messbereich von 7, 3...1000 Ω weniger als 2 h bzw. 0, 6◦. Die statistischen
Messunsicherheiten sollten laut Anforderungen für die vorgesehenen Anwen-
dungsfelder unterhalb von 1 % bzw. 0, 1◦ sein. Auch diese Werte werden deut-
lich unterschritten. So wurden sie messtechnisch zu VarK|Z| ≤ 210 ppm bzw.
σφ(Z),ND ≤ 0, 025◦ bestimmt.
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Erstmals konnten die zeitlichen Verhältnisse von EMG, Bioimpedanzbetrag
und -Phase anhand einer Probandenmessung gezeigt und die Empfindlichkeit
gegenüber Elektrodenstörungen verglichen werden. Eine weitere Probanden-
messung unter Verwendung aller vier Messkanäle konnte erstmals die zeitlichen
Signaländerungen beim Ausführen typischer Handbewegungen aufzeigen. Ein
neuer Messansatz zur Unterstützung der Beatmungsüberwachung, welcher auf
der Kombination einer herkömmlichen EMG-Messung der Zwerchfellaktivitäten
mit zusätzlicher Bioimpedanzmessung der Geometrieänderungen beruht, wur-
de vorgestellt und mit einer ersten Probandenmessung getestet. Abschließend
wurde ein weiterer neuer Messansatz vorgestellt, welcher auf der spezifischen
Änderung des Phasengangs bei Muskelkontraktionen beruht.
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6 Zusammenfassung und Ausblick

Ziel dieser Arbeit war die Entwicklung von Bioimpedanz-Messansätzen
und -Instrumentierungen zur Verbesserung, Ergänzung oder als Ersatz her-
kömmlicher Monitoring-Messverfahren. Als besonderer Schwerpunkt wurden
Mehrkanal-Ansätze angestrebt, um transiente physiologische Ereignisse simul-
tan an mehreren Messorten detektieren zu können.

Die beiden als besonders vielversprechend angesehenen Messverfahren der
elektrischen Impedanzplethysmographie und -Myographie erforderten jeweils
besonders hohe Ansprüche bezüglich Messunsicherheiten und Kanalsynchro-
nizität. Zum Erfüllen der Anforderungen wurden in dieser Arbeit zunächst
die technischen Herausforderungen der Bioimpedanz-Instrumentierung mit
Schwerpunkt auf der Mehrkanalmessung analysiert. Anschließend wurden die
beiden Messverfahren getrennt voneinander in problemspezifische Ansätze
überführt und in Form von Messsystemen realisiert.

Die Anforderung sehr geringer Messunsicherheiten zur hochaufgelösten Impe-
danzplethysmographie wurde durch eine spezielle Kombination aus analoger
und digitaler Elektronik erreicht. Besonders ausschlaggebend dabei war die
Entwicklung einer Gleichrichterschaltung zur hochfrequenten Amplitudende-
modulation. Diese analoge Signalvorverarbeitung ermöglicht die Verwendung
niedriger Abtastraten und somit hohe Auflösungen zur Digitalisierung der
Nutzsignale und vermeidet rechenintensive digitale Signalverarbeitungsschritte.
Über eine gemäß DIN EN 60601-1 isolierte USB-Verbindung können mittels eines
PCs vier unabhängige Impedanzmesskanäle angesteuert werden und die Mess-
daten angezeigt und weiterverarbeitet werden. Die verwendeten Messströme
können über eine grafische Bediensoftware im Bereich von IM = 0, 12...1, 5 mA
bzw. fM = 12...250 kHz konfiguriert werden. Die Charakterisierung des Sys-
tems zeigte, dass dieses 1000 Impedanzmessungen/s je Kanal mit statistischen
Messunsicherheiten im niedrigen mΩ-Bereich ermöglicht. Die Synchronizität
der vier implementierten Messkanäle ist besser als 1 ms und ermöglicht somit
Messaufbauten, bei denen geringe Pulswellenlaufzeiten zwischen zwei dicht
beieinander liegenden Messorten bestimmt werden sollen. Mit dem entwickelten
Plethysmographie-Messsystem konnten synchron die Pulswellen an allen vier
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Extremitäten simultan mittels Bioimpedanz gemessen werden. Ein weiterer,
erstmals publizierter, Messansatz ist die Bestimmung der Pulswellengeschwin-
digkeit in der Aorta. Die dazu genutzte Detektion der Pulswelle auf Höhe
des Aortenbogens und bei Austritt aus der Aorta in die Beinarterien wurde
auch für einen ersten Ansatz zur Bestimmung des Frequenzgangs der Aorta
herangezogen. Weitere mit den vier Bioimpedanz-Messkanälen synchronisierte
Messschaltungen, wie Mikrofon- und EKG-Verstärker, wurden genutzt, um die
zeitlichen Abläufe des Herzschlags messen zu können. Abschließend wurde
eine Schaltungsmodifikation vorgestellt, mit der nicht nur die während Muskel-
kontraktionen auftretenden Impedanzänderungen gemessen werden können,
sondern mit gleicher Sensorik auch EMG-Signale.

Dieses Prinzip der Kombination von herkömmlichen EMG-Messungen mit
der elektrischen Impedanzmyographie wurde in der Entwicklung des zweiten
Messsystems in den Vordergrund gestellt. Da die Zusammenhänge zwischen
EMG-Signalen und der komplexen Bioimpedanz bisher nicht bekannt wa-
ren, lag der Fokus der Impedanzmessung bei diesem System nicht nur auf
dem Betrag, sondern auch auf der Phasenverschiebung der Bioimpedanz. Ei-
ne weitere problemspezifische Systemanforderung, neben der Synchronizität
zwischen Bioimpedanzmessungen und EMG, war die Störsicherheit der EMG-
Signalaufzeichnung gegenüber den deutlich größeren Spannungsamplituden
der Impedanzmyographie. Das entwickelte Messsystem, welches auf dem Prin-
zip des Plethysmographie-Systems aufbaut, hatte als Anwendungsgebiet die
Prothetik zum Ziel. Da es bisher keine zuverlässigen Aussagen zur Anzahl der
benötigten Messkanäle gibt, wurde das System modular aufgebaut. Über ein ent-
wickeltes USB-Kommunikations-Modul findet der Datenaustausch zwischen den
zunächst vier realisierten Messmodulen und einem PC statt. Unter Verwendung
von Messströmen von 0, 1...1 mA im Frequenzbereich von 50...250 kHz kön-
nen mit den Messmodulen Bioimpedanzen mit Messunsicherheiten unterhalb
von 250 ppm bzw. 0,03◦ bestimmt werden. In Probandenmessungen wurden
erstmals die zeitlichen Zusammenhänge zwischen EMG, Bioimpedanzbetrag
und -Phase aufgezeigt und auch deren Robustheit gegenüber mechanischen
Elektrodenstörungen betrachtet. Zudem wurden unter Ausführung charakte-
ristischer Handbewegungen Mehrkanalmessungen durchgeführt, wie sie zu
zukünftigen Zwecken der Prothesensteuerung realistisch sind. Abschließend
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wurde ein weiterer neuer Messansatz für das Beatmungsmonitoring vorgestellt.
Dieser beruht auf Messung der vom Zwerchfell erzeugten EMG-Signale in Kom-
bination mit einer Bioimpedanzmessung, welche die vom Zwerchfell erzeugten
Geometrieänderungen des Gewebes detektiert. Ein weiterer neuer Zusammen-
hang, welcher sich auf die Impedanzmyographie bezieht, ist die Änderung
des Bioimpedanz-Phasengangs während einer Muskelkontraktion. Sowohl am
theoretischen Modell als auch durch Probandenmessungen konnte gezeigt wer-
den, dass während einer Muskelkontraktion die Phase der korrespondierenden
Bioimpedanz bei niedrigen Frequenzen negativer und bei hohen Frequenzen
positiver wird. Dieser Effekt kann zur Differenzierung zwischen Störungen und
tatsächlichen Muskelkontraktionen hilfreich sein.

Für zukünftige anwendungsspezifische Realisierungen können die vorgestellten
Messsysteme miniaturisiert und die Leistungsaufnahmen reduziert werden. Er-
reicht werden könnte das durch Wegfall von Flexibilitäten der Systeme, welche
in realen Anwendungen nicht benötigt werden. Um den Einsatz von Trocken-
elektroden zuverlässig zu ermöglichen, könnten eine Erhöhung der genutzten
Frequenzbereiche der Messsysteme hilfreich sein. Die im Rahmen dieser Arbeit
gezeigten neuen Messansätze, welche erst durch die entwickelten Messsysteme
umsetzbar sind, sollten zukünftig in umfangreicheren Studien analysiert werden.
Aus den gewonnenen Daten könnten Aussagen zu idealen Elektrodenpositionen
und benötigten Anzahlen von Messkanälen getroffen werden. Außerdem könn-
ten die Studien genutzt werden, um Signalfusions-Algorithmen zu entwickeln,
welche die EMG- und Bioimpedanzsignale zu gemeinsamen Bewegungsinfor-
mationen kombinieren. Neben den im Rahmen dieser Arbeit betrachteten An-
wendungsgebieten sind die Messverfahren und erzielten Ergebnisse auch auf
andere Gebiete, wie Orthesen, Exoskelette, Wearables und Mensch-Computer-
Schnittstellen übertragbar.
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