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Einleitung

1IE ZAHL der Anwendungen, die physiologische Signale erfassen und ver-
D arbeiten, hat sich in den letzten Jahren kontinuierlich erh6ht. Waren diese
bis vor einiger Zeit hauptsachlich auf den medizinisch-klinischen Bereich be-
schréankt, lasst sich aktuell die Entwicklung beobachten, dass die Erfassung
physiologischer Signale immer mehr in den Alltag Einzug halt. Dabei lassen
sich verschiedene Trends identifizieren.

Zum einen gewinnt die kontinuierliche Uberwachung des individuellen Ge-
sundheitszustandes (Personal Health Monitoring) stetig an Bedeutung. Dies liegt
nicht zuletzt an den steigenden Kosten in den Gesundheitssystemen der west-
lichen Industrienationen. Hier versucht man, den Gesundheitszustand einer
Person stetig im Blick zu behalten um Pravention, Diagnose und Therapie von
Krankheiten zu verbessern und die Zahl der Hospitalisierungen zu senken.
Dadurch verspricht man sich gleichzeitig eine Senkung der Behandlungskosten.

Zum anderen nutzen immer mehr nicht-medizinische Anwendungen ver-
schiedene Biosignale, um aus ihnen Riickschliisse auf den kognitiven und
emotionalen Zustand einer Person zu ziehen. Dieses so genannte psychophy-
siologische Monitoring versucht, Zustdande und Wahrnehmung einer Person
quantitativ zu erfassen und zu bewerten. Anwendungsfelder, die aktuell er-
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forscht werden, reichen von der Bestimmung der personlichen Stressbelastung
tiber den Einfluss von Emotionen auf das Entscheidungsverhalten bis hin zur
Erkennung von Schlifrigkeit und Uberlastung bei Fahrzeugfiihrern und Piloten.

Fiir beide Anwendungsfelder werden physiologische Messsysteme benoétigt,
die im Alltag einer Person eingesetzt werden koénnen. Das bedeutet, es muss
kontinuierliches Monitoring auerhalb einer Klinik- oder Laborumgebung ge-
wihrleistet sein, ohne den Patienten oder Probanden in seinen Alltagsaktivititen
einzuschranken oder durch das Messsystem zu beeinflussen.

1.1 Motivation

Eines der wichtigsten Biosignale fiir Uberwachung des Gesundheitszustands als
fur das psychophysiologische Monitoring ist das Elektrokardiogramm (EKG),
da es einerseits Aussagen tiber den kardio-vaskuldren Zustand einer Person
ermoglicht, andererseits nicht-invasiv gemessen werden kann. Erste EKG-
Langzeitaufnahmen wurden bereits Anfang der 1960er Jahre von Holter [1]
realisiert, sie fithrten zu einer wesentlichen Erweiterung des Wissensstandes
iiber das EKG, vor allem im Bereich der Herzrhythmusstorungen. In der kli-
nischen Praxis ist das ambulante Langzeit-EKG als Diagnosewerkzeug heute
nicht mehr wegzudenken, typische Tragezeiten solcher Systeme betragen 24 bis
48 Stunden.

Fiir die alltidgliche Uberwachung des individuellen Gesundheitszustandes
sind solche Systeme jedoch nicht geeignet, da Einweg-Gel-Elektroden, also
eine auf die Haut aufklebbare Kombination einer Ag/AgCl-Elektrode mit einem
Elektrolytgel, eingesetzt werden. Diese Elektroden trocknen iiber die Tragezeit
aus und missen von Fachpersonal erneuert werden, dariiber hinaus konnen sie
dermatologische Probleme bis hin zu allergischen Reaktionen verursachen. Die
Benutzung durch Laien ist somit nicht gegeben.

EKG-Messsysteme, die im Alltag benutzbar sein sollen, konnen daher nicht
direkt aus dem medizinischen Umfeld zweckentfremdet werden. Verschiedene
Ansitze werden aktuell verfolgt, um die Nachteile von Elektroden auf Elektro-
lytbasis auszugleichen und Systeme zu erméglichen, die fiir die kontinuierliche
Gesundheitsiiberwachung besser geeignet sind. Dazu werden unter anderem tro-
ckene Oberflichenelektroden untersucht, die keinen zusatzlichen Elektrolyten
benétigen, sondern die Leitfihigkeit von menschlichem Hautschweif3 nutzen.
Da sie nicht auf der Haut haften, werden sie in Gurte oder Kleidungsstiicke
integriert und so in Position gehalten. Dies erlaubt auch Laien, die Systeme selb-
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standig anzulegen. Diese Art von Elektroden kann aktiv oder passiv betrieben
werden und stellt fiir die Langzeitanwendung eine Verbesserung gegeniiber den
konventionellen Klebeelektroden dar.

Alternativ dazu werden seit einiger Zeit die so genannten kapazitiv gekoppel-
ten Elektroden untersucht. Diese Art von Elektroden benétigt keinen direkten
galvanischen Hautkontakt, stattdessen wird das elektrische Feld an der Koérper-
oberflache erfasst. Die Ableitung eines Signals ist sogar in einiger Entfernung
von der Korperoberfliche moglich, so dass sowohl der elektrische als auch
der mechanische Hautkontakt entfallen kann. Die EKG-Ableitung ist demnach
auch durch einen Isolator wie Luft oder Kleidung moglich. Dadurch besitzen
kapazitive Elektroden viele Eigenschaften, die eine ideale Langzeitelektrode
auszeichnen, wie beispielsweise hervorragende Biokompatibilitit ohne mecha-
nische Belastung der Haut, den Wegfall der Prozeduren zur Hautvorbereitung,
eine konstante Signalqualitat auch tiber lange Zeitraume sowie Wiederverwend-
barkeit und Haltbarkeit.

Durch den Wegfall der Notwendigkeit des Hautkontakts kénnen diese Elek-
troden ambient integriert werden. Dies ermdglicht am Korper getragene Mess-
systeme, die nicht mehr als solche wahrgenommen werden, weil die physiologi-
schen Sensoren direkt in die Kleidung integriert sein kdnnen, ohne von auflen
sichtbar zu sein.

Vor allem ist aber die versteckte Integration in Alltagsgegenstinde moglich,
die Elektroden miissen nicht mehr am Korper getragen werden. Dadurch werden
neuartige Anwendungskonzepte zur EKG-Messung umsetzbar, die eine diskrete,
unauffallige Erhebung physiologischer Daten ermdéglichen. Die Elektroden
konnen zum Beispiel in einen Stuhl integriert sein, das System leitet das EKG
durch die Kleidung ab sobald der Patient darauf sitzt — ohne dass er etwas
davon merken muss. Auf diese Weise wird das bisherige Verfahren deutlich
vereinfacht.

Gerade in Situationen, in denen bisher keine Erfassung von Biosignalen mach-
bar war, konnen jedoch mit Hilfe von kapazitiven Elektroden entsprechende
Signale abgeleitet werden. So wird beispielsweise durch die Integration von
Elektroden in einen Autositz eine Mensch-Maschine-Schnittstelle realisierbar,
die psychophysiologische Daten des Fahrers wiahrend der Fahrt erfassen kann.
Diese konnten fiir neuartige Fahrerassistenzsysteme genutzt werden.
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1.2 Zielsetzung und Beitrag

Diese Arbeit soll einen Beitrag zur Entwicklung von kapazitiven Elektroden
und ambienten EKG-Systemen leisten, mit deren Hilfe eine belastungsfreie und
unauffallige Biosignalerfassung moglich ist. Dabei wird der Schwerpunkt auf
folgende Anwendungsszenarien gelegt:

« das mobile EKG-Monitoring iiber ein am Korper getragenes System

« den Einsatz eines ambienten EKG-Systems fiir Anwendungen im Auto-
mobilumfeld.

Fiir beide Fille sollen Systeme entwickelt werden, mit denen EKG-Signale
durch Kleidung ableitbar sind. Dafiir werden jeweils Elektroden benétigt, die
auch bei schwacher kapazitiver Kopplung an den Patienten eine ausreichende
Signalqualitét erreichen.

Zunichst wird deshalb in dieser Arbeit untersucht, welche Eigenschaften
entsprechende kapazitive EKG-Elektroden aufweisen miissen und wie dafiir
geeignete Schaltungskonzepte aussehen konnen. Einschrankungen bisher de-
monstrierter ambienter Systeme ergeben sich oft durch die Umsetzung der
Sensoren mittels starrer gedruckter Schaltungen. Deshalb stehen speziell fiir
die Elektrodenentwicklung und -gestaltung folgende Fragestellungen im Fokus
dieser Arbeit:

« Wie konnen kapazitive Elektroden aus leitfahigen Textilien aufgebaut
werden, damit sie ambient einsetzbar sind? Welche schaltungstechnischen
Konzepte sind notwendig, um textile Sensoren zu erméoglichen?

« Welche Signalqualitit kann mit textilen kapazitiven Sensoren im Ver-
gleich zu herkémmlichen Systemen erreicht werden?

Dariiber hinaus entstehen aus der Anwendungsperspektive heraus weitere
Fragen in Bezug auf kapazitive EKG-Systeme, die unter Beriicksichtigung des
aktuellen Stands der Forschung adressiert werden:

+ Welche Ursachen liegen der Entstehung von Bewegungsartefakten bei
kapazitiven Elektroden zu Grunde? Kénnen solche Artefakte schaltungs-
oder systemtechnisch vermieden oder reduziert werden?

« Auf welche Weise konnen Zusatzinformation tiber den Messkontext bei
der ambienten EKG-Messung bereitgestellt werden? Wie konnen diese
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genutzt werden, um die Signalqualitit zu bewerten und die automatische
Signalauswertung zu verbessern?

1.3 Umfeld

Teile dieser Arbeit entstanden im Rahmen des vom Bundesministerium fiir
Bildung und Forschung (BMBF) geférderten Verbundforschungsprojektes ,In-
sassensicherheit durch Intelligente Technische Textilien“ (INSITEX). In Zu-
sammenarbeit mit Partnern aus Industrie und Forschung untersuchte das FZI
Forschungszentrum Informatik dabei neuartige Losungen zur Verbesserung der
aktiven Sicherheit in Kraftfahrzeugen auf Basis von sogenannten Intelligen-
ten Technischen Textilien. Durch die Integration von mikrosystemtechnischen
Komponenten in textile Teile des Fahrzeuginnenraums sollten Alternativen fiir
etablierte Sicherheitsanwendungen entwickelt und Moglichkeiten fiir zukiinfti-
ge Anwendungen aufgezeigt werden.

Der Projektstrang, in dem Teile dieser Arbeit durchgefithrt werden konnten,
beschiftigte sich dabei mit Moglichkeiten zur Erfassung physiologischer Signale
des Fahrers iiber Sensoren, die in den Innenraum des Fahrzeugs integriert sind.
Die in diesen Signalen enthaltenen Informationen tiber den psychophysiologi-
schen Fahrerzustand konnten zukiinftig fiir neuartige Fahrerassistenzsysteme
genutzt werden, die beispielsweise bei sinkender Aufmerksamkeit, Schléfrig-
keit oder Uberlastung mit der Fahraufgabe die notwendigen Gegenmafinamen
einleiten und so aktiv die Insassensicherheit erhéhen.

Die Erfassung von Vitalparametern des Fahrers, ohne diesen einzuschranken,
ist jedoch nur mit diskret integrierten Sensoren moglich, die den Fahrkomfort
nicht beeinflussen. An dieser Stelle setzt diese Arbeit an, um zu untersuchen,
wie das EKG als einer der interessierenden Parameter ambient erfasst werden
kann.

1.4 Gliederung

In Kapitel 2 werden zunédchst Grundlagen dargestellt, die zum Verstdndnis der
Entstehung und Erfassung des EKGs beitragen. Die Darstellung unterschiedli-
cher Elektroden zur Biosignalerfassung motiviert die Untersuchung kapazitiver
Elektroden.

Aufbau und Funktionsweise kapazitiver Elektroden werden in Kapitel 3
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detailliert erlautert. Dartiber hinaus werden generelle Anforderungen an diese
Art von Vitalsensoren formuliert. Schlieflich folgt ein Uberblick iiber den Stand
der Technik bei kapazitiven Elektroden und deren Anwendungsspektrum zur
Vitaldatenerfassung.

Das Kapitel 4 beginnt mit einer Anforderungsanalyse an ambiente EKG Sys-
teme und fixiert so die Randbedingungen, innerhalb derer geeignete kapazitive
Elektroden entwickelt werden miissen. Dazu wird das Modell einer solchen
Elektrode aufgestellt und mittels geeigneter schaltungstechnischer Mafinah-
men in eine reale Elektrode umgesetzt, welche die Anforderungen ambienter
Anwendungsszenarien erfiillt.

Zwei ambiente EKG-Systeme mit textilen Elektroden werden in Kapitel 5
vorgestellt. Hier werden leitfihige Textilien verwendet, um die in Elektroden-
struktur zu implementieren. Dadurch werden diskret integrierte EKG-Systeme
ermoglicht, die auch durch Kleidung ein EKG ableiten konnen. Dies wird anhand
von Beispielsystemen zum mobilen Monitoring und zur EKG-Messung im Au-
tositz demonstriert und die Funktionalitit anhand entsprechender Messungen
belegt.

Im Vergleich zu bisherigen EKG-Systemen sind vor allem Bewegungsartefak-
te beim Einsatz kapazitiver Elektroden ein kritischer Aspekt. Deshalb wird in
Kapitel 6 die Ursache dieser Artefakte nidher untersucht. Basierend auf dieser
Analyse werden verschiedene Verfahren vorgestellt, mit denen die Artefaktan-
filligkeit ambienter Systeme minimiert werden kann. Dartiber hinaus wird ein
Ansatz zur automatischen Bewertung der Signalqualitdt beim kapazitiven EKG
vorgeschlagen.

Kapitel 7 bildet mit Zusammenfassung und Ausblick den Schlussteil dieser
Arbeit.



Grundlagen

N DIESEM KAPITEL werden die wesentlichen Grundlagen erlautert, die zum
Verstindnis der vorliegenden Arbeit von Bedeutung sind. Zunichst werden
dazu Physiologie und Anatomie des Herzens dargestellt, sowie die Vorginge in
seinem Inneren, die schliefllich zur Entstehung von elektrischen Herzpotentia-
len fithren. Diese lassen sich als Elektrokardiogramm an der Korperoberfliche
messen, die dafiir notwendigen technischen Grundlagen bilden den zweiten
Abschnitt dieses Kapitels. Den Abschluss des Kapitels bildet eine Ubersicht iiber
die verschiedenen Elektrodentypen zur Biosignalerfassung.

2.1 Physiologische Grundlagen der Herzfunktion

2.1.1 Anatomischer Aufbau und Physiologie des Herzens

Das Herz des Menschen sorgt fiir die Versorgung der Organe mit Sauerstoff
und Nihrstoffen einerseits und den Abtransport von Kohlenstoffdioxid und
Stoffwechselendprodukten andererseits, indem es mehrere Liter Blut pro Minute
durch den Organismus pumpt. Dies geschieht tiber zwei Kreisldufe, den kleinen
(Lungen-) Kreislauf, in dem das Blut mit Sauerstoff angereichert wird, und den
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grofien (systemischen) Kreislauf, welcher den Korper mit dem sauerstofthaltigen
Blut versorgt.

Herzlage

Das Herz liegt zwischen Lungenfliigeln und Brustbein im Bindegewebe der
Brusthohle (Mediastinum) oberhalb des Zwerchfells. Aus der Sagittalebene
heraus ist es leicht nach links versetzt, wobei die (anatomische) Herzachse zur
linken Korperseite und leicht nach vorne geneigt ist. Es ist vom Herzbeutel
(Perikard) umgeben, einer bindegewebigen Struktur, die durch eine Gleitschicht
aus seroser Flissigkeit eine reibungslose Beweglichkeit des Herzens im Korper
ermoglicht.

Anatomie

Der Aufbau des Herzens lésst sich in vier Hohlrdume aufteilen, die {iber Klap-
pen miteinander verbunden sind und die beiden Kreisldufe versorgen. Das
Ventrikelseptum teilt als muskuldre Trennwand das Herz in zwei Herzhélften
mit jeweils einem Pumpsystem. Jede dieser Halften l4sst sich weiter in Vorhof
(Atrium) und Kammer (Ventrikel) unterteilen, die jeweils iber sogenannte Segel-
klappen (Tricuspidal-/Mitralklappe) verbunden sind. Das linke Ventrikel pumpt
sauerstoffreiches Blut iiber die Aortenklappe in die Korperarterie (Aorta) und
somit in den systemischen Kreislauf. Von dort kehrt das Blutvolumen — arm
an Sauerstoff - iiber die grolen Hohlvenen (Vena cava inferior bzw. superior)
in die rechte Herzhélfte zuriick. Vom rechten Vorhof stromt das es schlief3-
lich durch die Mitralklappe ins Ventrikel und wird tiber die Pulmonalklappe
in den Lungenkreislauf gepumpt, von wo es sauerstoffreich ins linke Atrium
zuriickkehrt (siehe Abbildung 2.1).

Auf Grund des geringeren Stromungswiderstandes im Lungenkreislauf muss
das rechte Ventrikel einen deutlich geringeren Mitteldruck (25 mmHg) erbrin-
gen um den Blutfluss aufrecht zu erhalten als das linke (100 mmHg im Mittel).
Dies spiegelt sich in einer diinner ausgepragten Herzmuskulatur (Myokard) auf
dieser Seite wider [2].

Das Myokard ist aus Herzmuskelzellen aufgebaut, die in Muskelstrangen
spiralférmig zur Spitze hin verlaufen. Von auflen nach innen lassen sich Schrag-
schichten, die beide Kammern umschliefien, eine Mittelschicht, die ringférmig
um die Ventrikel verlduft und eine Langsschicht unterscheiden, die nur das
linke Ventrikel umschliefit [3]. Um die Pumpfunktion des Herzens aufrecht
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Rechte Pulmonararterie

N

Aorta

Vena Cava Superior Linke Pulmonararterie

Pulmonalklappe
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Abbildung 2.1: Anatomischer Herzaufbau.

zu erhalten, stellen die Koronararterien die Versorgung des Herzmuskels mit
Sauerstoff sicher. Rund 4% des Herzzeitvolumens werden im Ruhezustand fiir
die Eigenversorgung des Herzens benétigt.

2.1.2 Erregungsphysiologie

Die Kontraktion des Herzens wird durch elektrische Erregung ausgelost. Da-
bei spielen zwei Arten von Muskelzellen eine Rolle. Einerseits die Zellen des
Reizbildungs- und Leitungssystems, die die Erregungsimpulse bilden. Ande-
rerseits die des Arbeitsmyokards, die auf Erregungsimpulse mit Kontraktion
reagieren. Im Gegensatz zu anderen Muskeln des menschlichen Korpers ge-
schieht die Erregungsbildung also autonom innerhalb des Organs. Man spricht
in diesem Zusammenhang auch von der Autorhythmie des Herzens.
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Abbildung 2.2: Aktionspotential einer Herzmuskelzelle.
Erregungsbildung

Die elektrische Aktivierung in einer Herzmuskelzelle des Myokards geschieht
auf gleiche Weise wie in einer Nervenzelle, ndmlich durch Einstrémen von
Natriumionen durch die Zellmembran. Die Amplitude des Aktionspotentials
der Zelle betragt zirka 100 mV gegeniiber dem Ruhepotential. Die Dauer be-
tragt liegt in etwa bei 300 ms und gliedert sich in die Phasen Depolarisation,
Plateauphase und Repolarisation wie Abbildung 2.2 zeigt. Die Repolarisation
ist die Folge eines Kaliumstroms aus der Zelle heraus. Der exakte Verlauf des
Aktionspotentials hangt dabei vom genauen Zelltyp ab [4].

Leicht verzogert nach der elektrischen Aktivierung der Herzmuskelzelle
erfolgt dann die mechanische Kontraktion des Myokards auf Grund der elektro-
mechanischen Kopplung. Im Gegensatz zu Skelettmuskelgewebe kann sich die
Aktivierung im Herzmuskel von Zelle zu Zelle in alle Richtungen ausbreiten.

Erregungsleitung und Erregungsausbreitung

Ausgangspunkt der Erregungsbildung ist der Sinusknoten, der sich im rechten
Atrium befindet. Die Ausbreitung erfolgt dann iiber den Atrioventrikularknoten
(AV-Knoten), das His-Biindel und die Tawara-Schenkel zu den Purkinje-Fasern,
wo die Erregung auf das Myokard der Ventrikel iibertragen wird (siehe Abbil-
dung 2.3). In ihm breitet sich der Reiz von innen nach aufien aus. Die genannten
Strukturen fungieren als Schrittmacherzentren und bestehen aus speziellen,
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Abbildung 2.3: Erregungsleitungsnetzwerk des Herzens (adaptiert nach [4]).

sich selbst erregenden Herzmuskelzellen.

Diese sogenannten Schrittmacherzellen besitzen kein konstantes Ruhepo-
tential. Das Zellpotential steigt vielmehr nach jeder Repolarisation stetig an,
bis das Schwellenpotential wieder erreicht ist, was die Auslosung eines neuen
Aktionspotentials zur Folge hat. Der Sinusknoten spielt die fithrende Rolle bei
der physiologischen Erregungsbildung. Normalerweise 16st jedes Aktionspo-
tential dort einen Herzschlag aus und bestimmt damit die Herzfrequenz, die
in Ruhe 60 — 100 Schlage pro Minute betragt. Das Erregungsbildungssystem
ist jedoch redundant ausgelegt, so dass bei Ausfall des Sinusknotens andere
Schrittmacherzentren die Erregungsbildung iibernehmen konnen [2, 3].

2.2 Elektrokardiographie

Die Elektrokardiographie ist die grundlegende Untersuchungsmethode der Kar-
diologie. Sie bezeichnet die Aufzeichnung der von der Herzerregung erzeugten
elektrischen Potentialdifferenzen iiber zwei oder mehrere Elektroden. Das resul-
tierende Signal wird als Elektrokardiogramm (EKG) bezeichnet.

Aus der Analyse des EKGs kann eine Vielzahl von Informationen iiber die
Herzaktivitiat und den Gesundheitszustand des Patienten erhalten werden. So
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konnen zum Beispiel Herzfrequenz und Herzrhythmus bestimmt werden, der
Lagetyp der elektrischen Herzachse und die elektrische Aktivitdt von Vorhofen
und Herzkammern ermittelt werden.

Mit Hilfe des EKGs konnen unter anderem koronare Herzerkrankungen,
Herzinfarkt (Myokardinfarkt), Herzrhythmusstérungen (wie z.B. Extrasysto-
len) oder auch Stérungen der Erregungsleitung und -ausbreitung diagnostiziert
werden. Dariiber hinaus kann es auch Hinweise auf eine Hypertrophie des
Herzens (Verdickung der Herzwand auf Grund erh6hter Belastung), Perikarditis
(Entziindung des Herzbeutels) oder Myokarditis (Entziindung des Herzmuskels)
geben [5]. Bei Anwendung iiber lingere Zeitrdume lassen Verdnderungen im
EKG-Signal dariiber hinaus Riickschliisse auf Ischdmie und Herzinsuffizienz zu.
Als diagnostisches Werkzeug sind Langzeit-EKG-Aufnahmen aus der téglichen
Routine klinischer Praxis nicht mehr wegzudenken [6]. In jiingerer Zeit findet
die EKG-Messung aber auch in nicht-medizinischen Anwendungen, beispiels-
weise zur Bestimmung von emotionalen und kognitiven Zustanden immer mehr
Beachtung.

2.2.1 Das Elektrokardiogramm

Bei gesunden Patienten liefert die EKG-Ableitung den typischen Signalverlauf
aus Abbildung 2.4 mit charakteristischen Wellen und Zacken, die durch flache
Segmente getrennt sind. Die verschiedenen Abschnitte reprasentieren jeweils
bestimmte Abschnitte des Erregungsverlaufs im Myokard und werden nach
Einthoven mit P, Q, R, S, T und U bezeichnet.

Die Depolarisation der Vorhofe erzeugt die P-Welle und stellt den Beginn
eines Erregungszyklus dar. Darauf folgt der sogenannte QRS-Komplex, das
charakteristischste Merkmal im EKG-Signal, der sich aus aus Q-Zacke, R- und
S-Zacke zusammensetzt. Er spiegelt die Depolarisation der Ventrikel wider, die
von der linken Seite des Kammerseptums tiber die Herzspitze zur Basis des
linken Ventrikels verlduft. Wenn diese vollstindig abgeschlossen ist, folgt die
Repolarisation der Kammern (T-Welle), und der Zyklus beginnt von vorne. Die
U-Welle ist nicht immer beobachtbar, es wird davon ausgegangen, dass sie durch
Vorgénge bei der Erregungsriickbildung entsteht.

Dartiber hinaus sind die PQ- und die ST-Strecke zu erkennen. PQ entspricht
der Uberleitungszeit von den Atrien zu den Kammern, ihr Niveau wird als iso-
elektrische (Null-) Linie bezeichnet und bildet die Referenz fiir die Spannungs-
messung. Auch die ST-Strecke ist im physiologischen Fall auf Null-Niveau, da
nach Abschluss der Kammererregung keine Spannungsdifferenzen registrierbar
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Abbildung 2.4: Typischer Verlauf eines EKG-Signals mit den Bezeichnungen
nach Einthoven.

sind. Weitere diagnostische Parameter im EKG-Signal sind unter anderem das
PQ- und das ST-Intervall. Mit Hilfe zweier aufeinander folgender R-Zacken lasst
sich aulerdem die Herzfrequenz (HF) in Schliagen pro Minute (beats per minute,
bpm) nach folgender Formel berechnen:

HF[bpm] — 60[s]/[min]

= = 2.1
RR-Intervall[s] (2.1)

Tabelle 2.1 listet zusammenfassend den physiologischen Wertebereich fiir die
Amplituden und Intervalldauern des EKG-Verlaufs bei Extremitédtenableitung
(siehe dazu 2.2.2) auf.

2.2.2 Ableitungssysteme

Die Erregung der Myokardfasern von Atrium und Ventrikeln lésst sich als
Integralvektor darstellen, der zu jedem Zeitpunkt Grofie und Richtung der
iiber dem Herzen auftretenden Potentialdifferenz angibt. Per Definition zeigt
der Vektor dabei in Richtung des positiveren Potentials. Auf diese Weise erge-
ben sich Vektorschleifen, die die Gesamtaktivitit des Herzens widerspiegeln.
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Bezeichnung  Amplitude [mV]  Typ. Dauer [ms]

P <025 90
PQ 0 160
Q 0,2 <30

QRS 1 80

s R/4 <40
ST 0 -
T R/4 -
QT - 400

Tabelle 2.1: Werte fiir Amplituden und Zeitintervalle beim physiologischen
EKG-Signal nach [3].

Mit sogenannten Ableitungen lésst sich der zeitliche Verlauf des Integralvek-
tors auf verschiedene Korperebenen projizieren. Um intra- und interindivi-
duell vergleichbare Messungen zu erhalten, haben sich in der Geschichte der
Elektrokardiographie bestimmte Ableitungsorte etabliert und als sogenannte
Standardableitungen durchgesetzt. Diese sind mittels geeigneter anatomischer
Referenzpunkte relativ leicht zu reproduzieren.

Bei den Ableitungssystemen werden unipolare und bipolare EKG-Ableitun-
gen unterschieden. Eine unipolare Ableitung ermdglicht die Messung der Span-
nung eines bestimmten Punktes gegeniiber einem indifferenten, potentialkon-
stanten Bezugspunkt, wihrend bei einer bipolaren Ableitung die Spannung
zwischen zwei gleichberechtigten Punkten erfasst wird.

Ableitungen nach Einthoven

Die bipolaren Extremitéitenableitungen nach Einthoven erfassen die Projektion
des Herzvektors auf die Frontalebene (Koronalebene) des Korpers, dazu werden
die Potentialdifferenzen zwischen jeweils zwei Extremititen gemessen, und zwar
zwischen rechtem Arm (R), linken Arm (L) und dem linken Fuf} (F), mit den
entsprechenden elektrischen Potentialen @, @1, und @ (sieche Abbildung 2.5).
Zusétzlich wird am rechten Fuf3 die Referenzelektrode (N) des Messsystems
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Abbildung 2.5: Ableitungsschema nach Einthoven

angebracht. Die Ableitungen werden dann wie folgt benannt und gebildet:

I=&; — Py
I=®&r —dp (2.2)
II=%r — P,

Durch das zweite Kirchhoffsche Gesetz gilt zusatzlich der Zusammenhang
mnm=1-1I (2.3)

Zur Vereinfachung der Ableitungsprozedur ist man heute weitgehend dazu
iibergegangen, die Ableitungspositionen entlang der Extremititen in Richtung
Thorax zu verschieben. So werden die Elektroden haufig an Schultern und
Unterbauch angebracht. Dies verringert unter anderem auch Stérungen durch
Bewegungsartefakte.

Ableitungen nach Goldberger

Die Ableitungen nach Goldberger werden an den identischen Positionen wie
die Einthoven-Ableitungen abgegriffen. Gemafy Abbildung 2.6 bilden dabei je-
weils zwei tiber Widerstdnde zusammengeschaltete, indifferente Elektroden
das Bezugspotential, gegen das die verbleibende, differente Elektrode gemessen
wird. Dadurch wird das differente Potential auf den Mittelwert der indiffe-
renten Elektrodenpotentiale bezogen, wodurch eine unipolare Ableitung der
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Abbildung 2.6: Ableitungen nach Goldberger

entsprechenden Extremitit entsteht [7]. Die moglichen Ableitungen sind:

)] )]

aVR = &y — %
Op+ P

aVL = &) — % (2.4)
)] [0

AVF = &p — %

Die Goldberger-Ableitungen sind von denen nach Einthoven linear abhéngig,
da sie von denselben drei Potentialen abgeleitet werden. In der Praxis werden
sie deshalb oft aus den Einthoven-Ableitungen berechnet. Die Information,
die aus ihnen gewonnen werden kann, beschréankt sich deshalb wiederum auf
Herzvektorkomponenten, die in der Frontalebene des Korpers liegen.

Zur verwechslungssicheren Zuordnung der Kanédle und Stecker fiir die
Goldberger- und Einthoven-Ableitungen zu den Elektrodenpositionen sieht
die Norm fiir aufzeichnende und interpretierende Einkanal- und Mehrkanal-
Elektrokardiographen (DIN EN 60601-2-51) [8] fiir Europa folgende Farbcodie-
rung vor: rechter Arm (R) rot, linker Arm (L) gelb und linker Fuf3 (F) griin. Die
Referenzelektrode (N) ist schwarz gekennzeichnet.

Ableitungen nach Wilson

Bringt man Ableitelektroden am Thorax in der Néhe des Herzens an, wird
eine Projektion des Vektors der Herzaktivitat auf die Transversalebene moglich.
Diese sogenannten Brustwandableitungen wurden von Wilson eingefiithrt und
erfolgen unipolar von bis zu neun festgelegten Positionen (V1 — V6) gegen
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Abbildung 2.7: Priakordiale Ableitungen nach Wilson

ein virtuelles Nullpotential, das durch Zusammenschaltung der drei Extre-
mitidtenelektroden itber Widersténde entsteht. Dieses Potential wird Central
Terminal (CT) genannt [9]. Dieses Bezugspotential liegt im Zentrum des Korpers
und dndert sich wahrend der Kontraktion des Herzmuskels nicht wesentlich.
Urspriinglich waren hier 5 kQ-Widerstande vorgesehen, aber die Eingangsim-
pedanzen heute verfiigbarer Instrumentenverstirker ermoglichen inzwischen
wesentlich groflere Widerstande.

Die Positionen der Elektroden auf der Thoraxoberflache zeigt Abbildung 2.7.
Die zu erwartenden Potentiale V; sind auf Grund der Herznihe der Elektroden
hoher als in den Extremititenableitungen, sie betragen

DL+ PR+ Pr

3 (2.5)

Vi = &

12-Kanal-EKG und weitere Ableitungssysteme

Durch die Kombination der oben vorgestellten Ableitungssysteme — den Stan-
dardableitungen — lésst sich ein 12-Kanal-EKG aufzeichnen, das sich als Standard
in der klinischen Praxis etabliert hat. Dazu werden neun Elektroden benétigt,
drei an den Extremititen und die sechs Brustwandableitungen. Dargestellt wer-
den normalerweise alle zwolf Ableitungen, trotz der linearen Abhéngigkeit der
Goldberger- und Einthoven-Ableitungen. Auf diese Weise konnen Projektionen
des Herzvektors auf alle drei Hauptebenen des Korpers zur Diagnose betrachtet
werden.

Neben den hier dargestellten Ableitungssystemen existieren weitere Systeme,
z.B. zur Vektorkardiographie, die alternative Elektrodenpositionen verwenden.
Fir das Monitoring von Patienten in der Klinik wird oft nur eine Ableitung
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(beispielsweise Einthoven I) eingesetzt, ohne die Brustwandableitungen zu
verwenden. Dies hélt die Einschrankungen fiir den Patienten gering. Fiir Holter-
EKG-Systeme zur ambulanten EKG-Aufzeichnung werden meist zwei oder drei
Kanile verwendet, die Ableitungen kénnen je nach medizinischer Fragestellung
variieren. Weiterfithrende Details zu Ableitungssystemen und deren diagnosti-
scher Aussagekraft konnen der einschligigen Literatur entnommen werden.

2.2.3 Typisches EKG-System

Abbildung 2.8 zeigt typische funktionale Blocke eines EKG-Systems nach [10]
und [11]. Die Hauptkomponenten werden an dieser Stelle kurz beschrieben, der
Eingangsteil wird im Folgenden noch etwas niher beleuchtet.

Je nach Einsatzzweck des EKG-Systems (klinischer Monitor, Holter-EKG, etc.)
kann die Anzahl der Ableitungen und damit die Zahl der Elektroden variieren.
Je nach Gerat kann aulerdem die Aufzeichnung der verschiedenen Ableitun-
gen simultan oder exklusiv moglich sein. Dann muss das System entweder
entsprechend viele Kanéle bereitstellen oder der Eingang kann iiber Multi-
plexer ausgew#hlt werden. Ein weiterer Block unterstiitzt die Kontrolle der
Elektrodenanlage (Lead-Off-Detection). Er identifiziert abgefallene oder schlecht
kontaktierte Elektroden.

Zum Schutz des Gerits vor Uberspannungen ist der Eingangsteil mit Schutz-
schaltungen ausgestattet. Diese sichern die Elektronik nicht nur gegen statische
Entladung, sondern erlauben auch den gleichzeitigen Einsatz des Geréts bei der
Defibrillation.

Der EKG-Verstarker ist ein Differenzverstarker, der bestimmte Anforderun-
gen hinsichtlich Bandbreite, Dynamik und Gleichtaktunterdriickung erfiillen
muss. Er wird im néchsten Abschnitt néher beschrieben. Die Steuerung des
Bezugspotentials sorgt fiir eine Optimierung des Arbeitspunkts hinsichtlich
der Gleichtaktunterdriickung. Nach der Analog-Digital-Wandlung erfolgt die
Weiterverarbeitung der EKG-Signale per Software. Hier kommen digitale Si-
gnalprozessoren (DSP) oder Mikrocontroller zum Einsatz.

Aus Griinden der elektrischen Sicherheit muss der Elektrokardiograph pati-
entenseitig vollstandig vom Netz isoliert sein. Dies kann auf verschiedene Arten
erfolgen. In Abbildung 2.8 ist eine Moglichkeit zur Isolation eines netzbetriebe-
nen Gerites dargestellt. Neben der isolierten Stromversorgung (beispielsweise
mittels isolierter DC/DC-Wandler) erfolgt die galvanische Trennung im digi-
talen Bereich iiber Optokoppler oder kapazitive Isolationsbarrieren. Fiir den
analogen Bereich existieren auch Isolationsverstérker, die jedoch weitere Be-
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Abbildung 2.8: Blockdiagramm eines Elektrokardiographen, angepasst nach
[10, 11].

schaltung erfordern. Eine weitere Moglichkeit zur galvanischen Trennung ist
der Batteriebetrieb des Gerétes und die isolierte Dateniibertragung iiber eine
Telemetriestrecke wie z.B. Bluetooth.

Dariiber hinaus kann ein EKG-System eine Vielzahl weiterer Komponenten
enthalten, die vom Einsatzzweck und der Auspragung des Systems abhéngig
sind. Neben Benutzerschnittstelle, Anzeige und Speicherméglichkeiten sind
héufig auch Softwaremodule zur automatischen EKG-Analyse integriert.

EKG-Verstirker

Der Aufbau des analogen EKG-Verstérkers muss die besonderen Anforderungen
bei der Ableitung dieses Biosignals beriicksichtigen. Er muss die Messung
eines Potentials im Millivolt-Bereich bei gleichzeitigem Vorhandensein deutlich
hoherer Gleichtaktspannungen (bis zu einigen Volt) ermdglichen, benétigt also
einen hohen Wert fiir die Gleichtaktunterdriickung (Common Mode Rejection
Ratio, CMRR). Hinzu kommen Elektrodenpotentiale von bis zu £500 mV, die
als Differenzsignal anliegen konnen. Ein mehrstufiger Aufbau wie zum Beispiel
in Abbildung 2.9 ist deshalb notwendig um Dynamikprobleme zu vermeiden.
Als Differenzverstiarker wird ein Instrumentenverstirker (INA) eingesetzt,
der als Impedanzwandler dient und eine hohe CMRR aufweist (typische Werte



20 2 Grundlagen

iR Gain

Abbildung 2.9: Schematisches Frontend eines EKG-Verstirkers mit Driven-Right-
Leg Bezugspotentialsteuerung.

liegen im Bereich von 100 dB). Er besitzt meist eine relativ geringe Verstarkung,
damit Schwankungen des Eingangssignals keine Sattigung hervorrufen. Nach
der Entfernung des DC-Offsets durch einen Hochpass kann dann weiter ver-
stiarkt werden, bevor nach einer Bandbegrenzung mittels Anti-Aliasing-Tiefpass
die AD-Wandlung vorgenommen wird. Dabei kann der Hochpass iiber eine
Riickkopplung des DC-Anteils des INA-Ausgangs (mittels Integrator) auf die
Referenz des INA erfolgen. Der Tiefpass kann in die letzte Verstarkerstufe
integriert sein. Je nach Ausfithrung kann dariiber hinaus auch ein analoger
Notch-Filter integriert sein, um 50-Hz-Interferenzen zu unterdriicken.

Steuerung des Bezugspotentials

Sowohl durch unterschiedliche Impedanzen des Elektroden-Haut-Ubergangs als
auch der Eingangsbeschaltung des Differenzverstéarkers erscheint eine Gleich-
taktspannung U, (Common Mode Voltage, CMV), die zwischen Patient und
System anliegt, als Differenzsignal am Ausgang des Differenzverstarkers und
ist somit dem EKG als Storsignal tiberlagert. Eine hdufige Quelle einer solchen
Gleichtaktspannung ist die 220 V Netzspannung, die kapazitiv in den Korper
des Patienten einkoppelt.

Um Stérungen durch Gleichtaktsignale zu unterdriicken (Common Mode Re-
Jjection, CMR) ist eine gute Kopplung des Patienten an das Referenzpotential
(Masse) des EKG-Systems notwendig. Dies wird iiber eine dritte Elektrode
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erreicht, die im einfachsten Fall mit Masse verbunden ist. Bei modernen Elektro-
kardiographen wird dies aber — sowohl aus Griinden der elektrischen Sicherheit
als auch aus Griinden der zu erreichenden CMR - nicht mehr implementiert.
Stattdessen wird das Bezugspotential aktiv tiber eine OP-Schaltung gesteu-
ert, die Driven-Right-Leg Circuit (DRL) genannt wird [12]. Mit ihr lassen sich
Gleichtaktspannungen zwischen EKG-System und Patient minimieren, indem
der Gleichtaktanteil invertiert und verstéarkt auf den Patienten zuriickgekoppelt
wird. Eine geschickte Umsetzung der DRL-Schaltung zeigt Abbildung 2.9. Durch
Aufteilung des Widerstands Rgain, mit dem die Verstarkung des Instrumen-
tenverstarkers eingestellt wird, kann in dessen Mitte das Gleichtaktpotential
abgegriffen werden. Fiir hohe Verstiarkungen |Gpgr| = Ry/R, kann die Schal-
tung instabil werden, wenn bei der Frequenz, bei der die Phasenverschiebung
180° erreicht, die Verstarkung grofier eins betrdgt [12]. Um die Stabilitat zu
gewahrleisten kann durch Parallelschalten eines Kondensators zu R ein Tief-
passverhalten erzeugt werden, das ausreichend Phasenreserve bereitstellt.

2.2.4 Body Surface Potential Mapping

Die elektrische Herzaktivitit lasst sich nicht nur als Elektrokardiogramm visua-
lisieren. Durch das Anbringen einer Vielzahl von Elektroden auf dem Brustkorb
ist es moglich, die raumliche Verteilung des vom Herzen hervorgerufenen
Potentials auf der Korperoberflache abzubilden. Dieses Verfahren wird Body
Surface Potential Mapping (BSPM) genannt. Dabei wird mit jeder Elektrode
eine unipolare Ableitung aufgezeichnet und die geometrische Position der Elek-
trode registriert. Die Potentialverteilung kann dann iiber den Signalverlauf
und die Position in einer Karte des Thorax farbig kodiert dargestellt werden.
Die rdaumliche Auflosung wird durch die Anzahl der verwendeten Elektroden
bestimmt.

Der diagnostische Wert des BSPM ist durch die Kanalanzahl und die Ortsin-
formationen hoher als im Standard-EKG , dies ist aber mit erheblich grofierem
Vorbereitungs- und Analyseaufwand verbunden. Die Verteilung der elektrischen
Erregung auf der Korperoberflache wird nicht nur vom Ablauf der Herzerre-
gung und der Lage der elektrischen Herzachse beeinflusst, sondern auch von
der Leitfahigkeit des Korpergewebes zwischen Myokard und Hautoberflache.
[3] Dies erschwert die Vergleichbarkeit von Ergebnissen von Patient zu Patient.
In der Forschung kann das BSPM aber genutzt werden, um Position und Dimen-
sionen von Elektroden fiir neue Mess- und Ableitungssysteme zu optimieren,
beispielsweise beim Einsatz in ambienten Szenarien oder fiir textilintegrierte
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Monitoringsysteme [13].

2.3 Elektroden zur EKG-Ableitung

Um die bei der Herzerregung entstehenden Potentiale auf der Kérperoberfldche
abzugreifen und einem elektrotechnischen Messsystem zugénglich zu machen,
sind Elektroden notwendig, die den Ubergang von Ionenleitung im Kérperin-
nern auf Elektronenleitung in der Elektrode bzw. im Elektrokardiographen
ermoglichen.

Fiir die nichtinvasive EKG-Ableitung, die in dieser Arbeit ausschliefilich be-
trachtet wird, existieren verschiedene Arten von Oberflaichenelektroden wie
Abbildung 2.10 zeigt. Zunéchst lassen sich elektrisch passive und aktive Elektro-
dentypen unterscheiden. Passive Elektroden lassen sich weiter unterteilen in
Nasselektroden (auch Gel-Elektroden), bei denen ein Elektrolytgel zum Einsatz
kommt, und passive Trockenelektroden, die korpereigenen Schweif3 als Elektro-
lyten verwenden. Auch bei aktiven Elektroden wird meist kein elektrolytisches
Gel verwendet. Die Unterscheidung erfolgt hier durch die Art der elektrischen
Kopplung. Man unterscheidet deshalb aktive Elektroden mit galvanischem
Hautkontakt von sogenannten kapazitiven Elektroden.

Bevor in diesem Abschnitt naher auf die einzelnen Elektrodentypen mit galva-
nischem Hautkontakt eingegangen wird, sollen zunachst die elektrochemischen
Vorginge dargestellt werden, die bei diesen Elektroden den Ladungsaustausch
zwischen Korper und Messsystem ermdglichen. Auf kapazitive Elektroden wird
an dieser Stelle nicht eingegangen. Der ausfiihrlichen Beschreibung ihres Funk-
tionsprinzips, ihres Aufbaus und ihrer Eigenschaften ist Kapitel 3 gewidmet.

2.3.1 Elektrochemische Grundlagen

Zwischen Korper und galvanischer Elektrode kann es nur dann zu Stromfluss
- und somit zur Messung bioelektrischer Signale - kommen, wenn der Uber-
gang zwischen Ionenleitung und Elektronenleitung moglich ist. Dazu wird ein
Elektrolyt benétigt, der mit dem Metall Ionen austauschen kann. Dies kann
direkt der menschliche Hautschweif§ sein oder ein zusitzlich aufgetragenes
Elektrolytgel.

An der Grenzflache zwischen Elektrolyt und Metallelektrode finden Oxidati-
ons- und Reduktionsreaktionen statt, die fiir einen Ladungsaustausch auf Grund
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Abbildung 2.10: Einteilungsschema verschiedener Elektrodentypen fiir die Biosi-
gnalerfassung

unterschiedlicher Austrittsarbeiten sorgen. Der Austauschprozess fithrt zu An-
derungen der Ionenkonzentrationen an der Grenzflache und zur Aufladung der
Elektrode. Die Prozesse laufen so lange ab, bis sich letztendlich ein thermodyna-
misches Gleichgewicht einstellt, wenn das chemische Potential in den beiden
Phasen (Elektrolyt und Elektrode) gleich grof} ist. Wenn der Austauschprozess
reversibel ablauft und Metallionen vom Elektrolyten wieder zuriick ins Metall
iibergehen konnen, spricht man dariiber hinaus von reversiblen oder nicht
polarisierbaren Elektroden. Diese weisen bei grofien Stromdichten nur eine
geringe Anderung des Elektrodenpotentials auf (z.B. Ag/AgCl-Elektroden, siehe
2.3.2). Polarisierbare oder nicht reversible Elektroden hingegen zeigen schon bei
geringen Stromdichten hohe Anderungen der Elektrodenspannung. Beispiele
hierfiir sind Trockenelektroden aus Silber oder Edelstahl.

Der Ladungsaustausch wiahrend der Reaktionen fithrt zur Aufladung der Elek-
trode und zu elektrostatischen Wechselwirkungen zwischen deren Oberflache
und der elektrolytischen Grenzschicht, genauer gesagt den Wassermolekiilen
im Elektrolyten. Dies ist in Abbildung 2.11 dargestellt.

An der Elektrodenoberfliche werden die stark polaren Wassermolekiile adsor-
biert und dadurch elektrostatische Krafte so ausgerichtet, dass an der Elektrolyt-
Seite eine entgegengesetzt geladene Schicht entsteht. An diese Schicht lagern
sich solvatisierte Ionen aus der Losung an, so dass eine starre Schicht aus Was-
sermolekiilen und Ionen entsteht. Diese Schicht wird Helmholtz-Doppelschicht
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Abbildung 2.11: Struktur der Grenzfliche zwischen Metallelektrode und Elektro-
lyten (nach [3]).

genannt und von Hermann von Helmholtz bereits 1879 beschrieben. Das starre
Modell wurde spéter von Gouy, Chapman und Stern erweitert, da im Anschluss
an die Doppelschicht eine diffuse ionische Raumladungszone (die sogenannte
Gouy-Chapman-Schicht) folgt. Sie entsteht durch die thermische Bewegung der
Ionen und wird mathematisch als exponentieller Potentialabfall durch

0(€) = (p(0) — 1) - %) + o1 (2.6)

beschrieben. Hierbei ist £ der Abstand von der Helmholtzschicht, ¢, beschreibt
das chemische Elektrodenpotential und x die Dicke der Gouy-Chapman-Schicht.

2.3.2 Elektroden mit Elektrolyt-Gel

Bei Vorhandensein eines elektrischen Feldes zwischen Elektrode und Korper
kommt es bei polarisierbaren Elektroden nur zu geringem Ladungstransport.
Daher bleibt die Doppelschicht intakt und es laufen Reaktionen ab, die eine
Konzentrationsianderung der beteiligten Reaktionspartner hervorrufen. Die da-
durch hervorgerufene Anderung des Potentials an der Doppelschicht wird als
Polarisation bezeichnet. Polarisation tritt nicht auf, wenn elektroaktive (d.h.
heif3t reversible) chemische Elektrodenreaktionen méglich sind. In diesem Fall
kann grofierer, ungehinderter Ladungstransport durch die Phasengrenze statt-
finden, auch hohe Stromdichten verursachen dann nur eine geringe Elektroden-
potentialdifferenz im Vergleich zum Gleichgewichtszustand.

Die in der klinischen Praxis am héufigsten eingesetzten Oberfldchenelek-
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Abbildung 2.12: Aufbau einer Einweg-Gel-Elektrode nach [3]

troden mit geringer Polarisierbarkeit sind Silber/Silberchlorid-Elektroden
(Ag/AgCl). Sie existieren sowohl als Einwegelektroden als auch in wiederver-
wendbarer Form und bestehen aus einem mit schwerléslichem Silberchlorid
iberzogenen Silberkern, der mit einem mit Chlor-Ionen gesattigten Elektrolyten
in Kontakt steht.

Den Aufbau einer typischen Einwegelektrode fiir die EKG-Messung zeigt
Abbildung 2.12. Die Ag/AgCl-Elektrode ist umgeben von einem Reservoir aus
Elektroden-Gel. Dieses kann entweder fliissig oder fest sein. Uber einen selbst-
klebenden Ring wird die Elektrode am Ableitort angebracht, der Elektrolyt
kommt automatisch mit der Haut in Kontakt. Verwendung findet diese Art
von Elektroden hauptsichlich beim klinischen Monitoring und bei Holter-
Aufzeichnungen, da sie sehr einfach anwendbar und hygienisch sind.

Langer angewandt konnen jedoch sowohl das Elektroden-Gel als auch der
verwendete Klebstoff zu dermatologischen Irritationen fithren (Juckreiz, Rétun-
gen, Dermatitis, allergische Reaktionen). Dadurch kénnen sie beim Wechsel
der Elektroden zum Teil nicht wieder auf die gleiche Hautstelle geklebt werden.
Zudem trocknet das Elektroden-Gel bei Anwendung iiber mehrere Tage hinweg
aus, da es einen hohen Wasseranteil besitzt. Klebeelektroden sind somit fiir
EKG-Systeme, die dauerhaft getragen werden sollen, nicht geeignet.

Die Elektrodenimpedanzen, die mit derartigen Elektroden zwischen Elek-
trode und Hautoberfliche erreicht werden kénnen, liegen typischerweise bei
Ag/AgCl-Elektroden im Bereich 10 kQ bis 50 kQ. Niedrige Werte konnen durch
entsprechende Praparation der Haut (Aufrauen der Haut, Entfernung abgestor-
bener Hautschichten) erreicht werden.

2.3.3 Trockenelektroden

Ohne Hautvorbereitung und ohne zusétzliches Elektroden-Gel kommen so-
genannte Trockenelektroden aus. Hier wird das elektrisch leitfahige Materi-
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al der Elektrode direkt mit der Haut in Kontakt gebracht. Die notwendige
Elektrolytschicht zur Wandlung des Ladungstransportmechanismus besteht in
diesem Fall aus Korperschweifl. Dadurch machen sich allerdings dermatologi-
sche Unterschiede zwischen verschiedenen Patienten stirker bemerkbar, weil
kein Elektroden-Gel als Puffer zur Verfiigung steht. Nach dem Anlegen einer
Trockenelektrode auf die Haut beginnt ein Hydrationsprozess, der auch von
aufleren Bedingungen wie Luftfeuchtigkeit und Umgebungstemperatur, aber
auch von der Feuchtigkeitsdurchlassigkeit der Elektrode selbst beeinflusst wird
[14]. Diese Art von Elektroden ist deshalb — abhéngig vom Hautzustand — nicht
unmittelbar nach dem Anlegen benutzbar.

Durch die héhere Impedanz des Elektrode-Haut-Ubergangs im Vergleich
zu Gel-Elektroden, konnen Relativbewegungen zwischen Haut und Elektrode
Potentialanderungen in der Trockenelektrode hervorrufen, die sich im abgelei-
teten EKG als Artefakte bemerkbar machen. Die Relativbewegungen kénnen
sowohl durch Bewegung des Patienten oder die Massentrégheit der Elektrode
im Tragesystem entstehen und dndern die effektive Elektrodenfliche [11]. Die
effektive Flache bei Elektroden ohne Elektrolytgel entspricht dabei nicht der
geometrischen Grofie, sondern héngt mit der Oberflachenstruktur von Haut
und Elektrode zusammen, sowie der zur Verfiigung stehenden Feuchtigkeit. Die
erhohte Impedanz fithrt auch zu erhéhter Einkopplung von Gleichtaktsignalen
in das Messsystem [15].

Trockenelektroden sind aus verschiedenen Materialien herstellbar, Metall-
varianten bestehen oft aus Aluminium, Edelstahl, Titan oder Silber [16, 17]. Es
kommen aber auch leitfihige Kunststoffe zum Einsatz, die flexible Anpassung
der Elektroden an die Kérperkontur erlauben. Die Elektrodenimpedanz betragt
dann das vier- bis fiinffache der Impedanz von Klebeelektroden [18, 19]. Das
Einsatzgebiet dieser Elektroden ist meist bei der Langzeit-EKG-Uberwachung
fiir kardiologische Risikopatienten oder im telemedizinischen Bereich ange-
siedelt [20]. Leitfahige Kunststoffe werden auch vermehrt bei Pulsgurten und
Herzfrequenzmessern im Bereich des Ausdauersports eingesetzt.

Als alternatives Material fiir Trockenelektroden bieten sich auch leitfihige
Textilien an, auf diese Weise lasst sich eine vollstindige Textilintegration der
Elektroden erreichen [21]. Verwendung finden mit Silber- oder Edelstahldrihten
umwundene Garne, die zu Elektroden verwoben werden konnen [22], oder leit-
fahige Gewebe, wie z.B. versilberter Jerseystoff oder Silber-Polyamid-Gewebe
(Abbildung 2.13 links). Die Kontaktierung erfolgt oft iber Druckknépfe, die
den mechanischen und elektrischen Kontakt herstellen. Da die textilen Mate-
rialien eine strukturierte Oberflache aufweisen, entstehen beim Hautkontakt
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Abbildung 2.13: Textile mit Leitfahigkeit auf Silberbasis (links) und textile Tro-
ckenelektrode eines Pulsmessers.

Hohl- und Zwischenraume, durch die die tatsidchliche Elektrodenkontaktflaiche
verringert wird, dadurch erhéht sich der Ubergangswiderstand im Vergleich
zu nicht-textilen Trockenelektroden [17]. Mit zunehmender Hautfeuchtigkeit,
beispielsweise durch entsprechende Tragedauer oder korperliche Belastung,
erhoht sich die effektive Flache.

Trotz der hoheren Impedanz des Elektrode-Haut-Systems bei Trockenelektro-
den und der damit verbundenen héheren Anfalligkeit fir Artefakte im abgeleite-
ten Biosignal sind diese Elektroden im diagnostischen Bereich vor allem fiir die
Langzeitanwendung sehr interessant. Integriert in entsprechende Tragesysteme
sind sie relativ langzeitbestdndig und miissen nicht gewechselt werden, was sie
aktuell zur praktikabelsten Losung fiir Langzeitmonitoring macht. Inzwischen
sind sie auch im Sportbereich als Elektroden fiir Pulsmesser weit verbreitet
(Abbildung 2.13 rechts).

2.3.4 Aktive Trockenelektroden

Das Fehlen eines Elektrolyten und die dadurch héhere Impedanz des Elektrode-
Haut-Systems bei Trockenelektroden fithrt dazu, dass Stérungen in den hochoh-
migen Signalpfad, zum Beispiel ins Elektrodenkabel, vor dem Verstérker ein-
koppeln kénnen. Um diesen Einfluss zu verringern, konnen aktive Elektroden
verwendet werden. Bereits 1968 wurden von Richardson et al. Transistoren ver-
wendet, um Impedanzwandlung direkt an der Elektrode durchzufiihren [23], es
werden aber auch Operationsverstérker eingesetzt [24]. Die Impedanzwandlung
verringert 50-Hz-Interferenzen und ermoglicht die Verwendung von bipolaren
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Abbildung 2.14: Bauteilseite einer aktiven, textilintegrierten Elektrode aus [28].

Instrumentenverstarkern, ohne dass die Gleichtaktunterdriickung reduziert
wird [25, 26]. Es wurde auflerdem gezeigt, dass auf diese Weise Artefakte durch
Bewegung reduziert werden konnen und eine Vorbereitung der Haut wie bei
Klebeelektroden entfallen kann [27].

Nachteilig ist bei aktiven Trockenelektroden, dass sie iiber zusatzliche Leitun-
gen mit Energie versorgt werden miissen. Dies erfordert Anschlusskontakte an
der Elektrode und Bauraum fiir die Komponenten. Deshalb werden hier auch
textilintegrierte aktive Elektroden untersucht [28] (siehe Abbildung 2.14). Mit
geeigneten schaltungstechnischen Methoden ist aber auch die Reduktion auf
zwei Leitungen moglich [29, 30].

Die aktiven Bauteile fiigen Rauschen zum System hinzu, was bei der Messung
von Biosignalen kritisch sein kann. Durch Integration von Verstarkung direkt
in die Elektrode kann das Signal-Rausch-Verhiltnis (SNR) aber verbessert wer-
den, deshalb werden aktive Elektroden insbesondere auch bei EEG-Systemen
eingesetzt.



Biosignalerfassung mit
kapazitiven Elektroden

DIE ELEKTRODEN zur EKG-Ableitung, die im vorigen Kapitel vorgestellt

wurden, basieren alle auf dem direkten, galvanischen Hautkontakt einer
Metallelektrode. Der Ubergang von Ionen- zu Elektronenleitung erfolgt dabei
iiber eine Elektrolytschicht aus Elektroden-Gel oder Hautschweif. Dieser Uber-
gang ist in Abbildung 3.1 auf der linken Seite vereinfacht dargestellt und als
galvanischer Pfad bezeichnet. Er ist charakterisiert durch einen Ubergangswi-
derstand und das Potential der Elektroden-Haut-Schnittstelle.

Eine andere Moglichkeit zur Erfassung von Biosignalen und zur Kopplung
eines Messsystems an den Korper zeigt die rechte Seite der Abbildung. Hier wird
das Signal kapazitiv von der Haut in die Elektrode eingekoppelt, indem zwischen
Haut und Elektrode ein Isolator eingefiigt wird und so eine Konfiguration
ahnlich einem Plattenkondensator entsteht.

Elektroden, die dieses Prinzip nutzen, werden kapazitive Elektroden (capaci-
tively coupled electrodes, CCE) genannt und zeichnen sich also durch ihren vom
Korper elektrisch isolierten Aufbau aus. Man spricht deshalb auch von ,insula-
ted electrodes®, isolierten Elektroden. Mit kapazitiven Elektroden wird das vom

29
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Abbildung 3.1: Vereinfachtes Modell des Elektroden-Haut-Ubergangs fiir galvani-
sche oder kapazitive Kopplung nach [31]

Biosignal an der Korperoberfliache erzeugte elektrische Feld erfasst und indirekt
iiber den Verschiebungsstrom in der Elektrode gemessen. Die Ankopplung an
den Korper ist dabei durch die Impedanz der Koppelkapazitat sehr hochohmig.
Der Aufbau einer kapazitiven Elektrode besteht im Wesentlichen aus leitendem,
vom Korper isolierten Elektrodenmaterial und einem daran angeschlossenen
Impedanzwandler.

Erste Umsetzungen dieses Elektrodenprinzips wurden bereits ab 1967 gezeigt
und beschrieben [23, 32]. Als Impedanzwandlerschaltung wurden dort Feldef-
fekttransistoren (FET) in Source-Schaltung benutzt. David und Portnoy zeigen
einige Jahre spéater bereits die erste Umsetzung, die einen Operationsverstarker
(OP) Fairchild pA 740 als Impedanzwandler verwendet. Diese Schaltung stellt
die simpelste Moglichkeit zur Umsetzung einer kapazitiven Elektrode mit OP
dar und ist in Abbildung 3.2 dargestellt. Den ersten Arbeiten gemein ist die
Verwendung sehr diinner Dielektrika als Isolationsschichten, wodurch hohe
Koppelkapazitaten entstehen. Zum Beispiel bestanden die Elektroden aus an-
odisiertem Aluminium, um Isolation von der Haut zu gewihrleisten. Durch die
diinne Oxidschicht ergab sich eine sehr gute Kopplung von einigen Nanofarad
(nF) an den Patienten bei Eingangswiderstdnden im Bereich von 1 GQ, so dass
die Signalqualitit mit der von Elektrolytgel-Elektroden vergleichbar war [34].
In Position gehalten wurden die Elektroden dabei durch einen elastischen Brust-
gurt. Vergleiche wurden auch fiir EMG-Messungen durchgefiihrt, dabei wurde
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Elektrode

Abbildung 3.2: Schaltungstopologie einer kapazitiven Elektrode mit Operations-
verstarker [33].

ein Lack als Isolator verwendet [35]. Systematische Untersuchungen verschie-
dener Dielektrika als Isolationsmaterial fiir CCEs wurden in [33] durchgefiihrt,
die Elektroden wurden hier mit doppelseitigem Klebeband am Korper befestigt.

Mit der Verfiigbarkeit integrierter Operationsverstirker (OPV) mit hoher
Eingangsimpedanz sind kapazitive Elektroden seit Mitte der neunziger Jahre
wieder verstarkt ins Interesse der Forschungsgemeinde geriickt. Die durch die
Bausteine erméglichten Verbesserungen beim Ubertragungsverhalten fithrten
auch zu neuen Anwendungskonzepten fiir CCEs. Der aktuelle Stand der Technik
beziiglich der Anwendung kapazitiver EKG-Elektroden wird im Folgenden
erldutert. Zunichst wird aber auf Messprinzip und Aufbau niher eingegangen.

3.1 Aufbau und Messprinzip kapazitiven Elektroden

Der Aufbau einer kapazitiven Elektrode ist so gestaltet, dass ein hochohmi-
ger Potentialsensor entsteht, der auch bei kleinen Koppelkapazititen zwischen
Elektrode und Patient einen ausreichenden Spannungsabfall fiir eine Biopoten-
tialmessung liefert. Die wesentlichen Bestandteile einer stabilen, hochohmigen
Elektrode und die Kopplung an den Patientenkorper zeigt Abbildung 3.3. In der
Literatur finden sich diverse Ausfithrungen und Designs, bei denen Teile des
Schemas weggelassen oder miteinander kombiniert sein kénnen. Die einzelnen
Aspekte werden im Folgenden dargestellt.

3.1.1 Koppelkapazitit

Die Hautoberfliche des Patienten bildet mit der Elektrode eine Kapazitiat Cj,,
iber die das physiologische Signal in das Messsystem eingekoppelt wird. Diese
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Abbildung 3.3: Grundlegender schematischer Aufbau einer kapazitiven Elek-
trode

Kapazitit kann Ndherungsweise als Plattenkondensator betrachtet werden [11]
und berechnet sich somit zu
A
Ck = Eoé‘ril . (3-1)
d
Die Flache A; der Elektrode ist durch die Geometrie des Aufbaus vorgegeben,
der Spalt der Breite d zwischen Korper und Elektrode kann dartiber hinaus mit
einem Dielektrikum der Permittivitét ¢, gefillt sein. Abhingig vom Betrag
der Koppelkapazitit lassen sich Anwendungen mit kapazitiven Elektroden
hauptséchlich in zwei Bereiche klassifizieren:

Anwendungen mit starker Kopplung Bei diesen Anwendungen wird die
Elektrode unmittelbar auf die Haut gelegt oder mittels Tragesystem oder Gurt
angedriickt. Der Abstand wird dann lediglich durch die Dicke d des Dielek-
trikums bestimmt. Die Koppelkapazitat lasst sich dann gezielt maximieren, in
dem Materialien mit hoher Permittivitat £, moglichst diinn auf die Elektroden-
flache aufgetragen werden. Verwendete Materialien sind BaTiOs, TiO, oder
Si0,, die mit Diinnschichtprozessen aufgebracht werden und Dicken von we-
nigen Nanometern bis einigen Mikrometern aufweisen [17, 33, 36]. Es konnen
aber auch diinne Folien verwendet werden. Auf diese Weise lassen sich Kapa-
zititen im Bereich 1000 pF/cm? erreichen. Problematisch bei Elektroden mit
starker Kopplung ist die Langzeitstabilitat des Dielektrikums. Untersucht wird
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diese Art von Elektroden hauptsichlich als Ersatz fiir Klebeelektroden beim
Langzeit-Monitoring.

Anwendungen mit schwacher Kopplung Sobald kein direkter, mechanischer
Hautkontakt mehr zur Elektrode besteht, sondern beispielsweise ein Luftspalt
und/oder weitere Dielektrika (wie z.B. Kleidung) hinzukommen, nimmt der Be-
trag der Koppelkapazitit C, schnell sehr kleine Werte an. Dies liegt daran, dass
dann eine Reihenschaltung von Dielektrika vorliegt und sich die Gesamtkapazi-
tat aus den Kehrwerten der Einzelkapazititen ergibt, so dass kleine Kapazititen
dominijeren. Hohe Permittivitdten konnen somit keinen Beitrag mehr zur Kop-
pelkapazitat leisten. Die Kapazitatswerte liegen im unteren Picofarad-Bereich,
in der Gréfenordnung von 1 pF/cm?, vor allem wenn {iberhaupt kein mechani-
scher Kontakt mehr zum Patienten besteht, sondern aus einer Entfernung von
einigen Milli- oder gar Zentimetern gemessen wird [37, 38]. Dadurch ergeben
sich hohe Anforderungen an die Eingangsimpedanz des Messsystems. Da aber
kein direkter Hautkontakt bestehen muss, werden neue Anwendungskonzepte
moglich, die mit konventionellen EKG-Systemen nicht umsetzbar sind.

3.1.2 Eingangsimpedanz

Abhingig von der Koppelkapazitit C zwischen Korper und Elektrode ergeben
sich in Kombination mit der benétigten Bandbreite des Messsystems bestimmte
Anforderungen an die Eingangsimpedanz Z; von kapazitiven Elektroden. Dies
wird in Kapitel 4 genauer untersucht. An dieser Stelle kann aber bereits fest-
gehalten werden, dass Koppelkapazitit C und Eingangsimpedanz Z; einen
komplexen Spannungsteiler bilden, der durch die kapazitive Kopplung als Hoch-
pass wirkt.

Bei rein kapazitiver Kopplung, wird die Dampfung dieses Systems allein
durch Eingangs- und Ubergangskapazitit bestimmt. Die untere Grenzfrequenz
ist durch Ubergangskapazitit und ohmschem Eingangswiderstand festgelegt.

Anforderungsbeispiel

Kommt beispielsweise eine Elektrode mit einer Koppelkapazitiat von 10 pF zum
Einsatz, so entspricht dies einer Ubergangsimpedanz zwischen Kérper und
Elektrode von rund 16 GQ bei einer Frequenz von 1 Hz. Soll dies gleichzeitig die
untere Grenzfrequenz der Ubertragungsfunktion der Elektrode sein, so muss R;
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ebenfalls 16 GQ betragen. Wenn eine Durchgangsdampfung von 1 dB akzepta-
bel ist, folgt daraus eine maximal erlaubte Eingangskapazitit C; von 1,2 pF. Bei
geringeren Koppelkapazititen beziehungsweise bei niedrigeren Grenzfrequen-
zen werden die Anforderungen an diese Parameter entsprechend deutlich héher,
fiir C; erhalt man Werte bis in den Sub-pF-Bereich. Um entsprechende Werte zu
erreichen, ist es zweckméafig, einen Impedanzwandler mit Operationsverstirker
zu verwenden.

3.1.3 Verstarker

In der Literatur werden meist Operationsverstiarker in Spannungsfolgerschal-
tung (Abbildung 3.2), aber auch Eingiange von Instrumentenverstiarkern als
Impedanzwandler verwendet [39, 40], um der Quelle eine moglichst hohe Ein-
gangsimpedanz gegeniiber zu stellen. Die Ubertragungsfunktion eines Span-
nungsfolgers mit der Leerlaufverstirkung Ap(w) lautet

_ Aow)
o(w) = T5 Ag(@) Ui. (3.2)

Die Leerlaufverstarkung aktueller Operationsverstirker ist im fiir das EKG inter-
essanten Frequenzbereich so hoch, so dass der Betrag der Ubertragungsfunktion
als eins angesehen werden kann.

Aktuell am Markt verfiigbare Operationsverstarker bieten einen ausreichend
hohen Eingangswiderstand bei gleichzeitig sehr geringer Eingangskapazitit,
die hochsten Widerstandswerte erreichen Modelle mit FET-Eingdngen mit bis
zu 1 x 106 Q bei Kapazititswerten um 1 pF. Jedoch besitzen die Einginge von
Operationsverstiarker einen Eingangsruhestrom (bias current, dt. auch Bias-
Strom), der von den Gate- beziehungsweise Basisleckstromen der Transistoren
herriihrt, und iiber einen Gleichstrompfad abgeleitet werden muss, um die
Sattigung des Eingangs zu verhindern und den Arbeitspunkt zu stabilisieren
[41].

Da kapazitive Elektroden wechselspannungsmiaf3ig an den Korper gekoppelt
sind, steht von dieser Seite kein Strompfad zur Verfiigung. Im einfachsten Fall
kann deshalb durch einen Widerstand gegen Masse ein ,Biaspfad® hergestellt
werden (Abbildung 3.2). Da dieser aber parallel zur hohen Eingangsimpedanz
des Verstirkers liegt ergibt sich effektiv ein Eingangswiderstand im Werte-
bereich des Bias-Widerstandes. Dies hat wiederum Einfluss auf die untere
Grenzfrequenz der Elektrode und muss beim Entwurf beachtet werden (siehe
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Elektrode

Abbildung 3.4: Bootstrapping zur Erhéhung des Eingangswiderstands

Kapitel 4.3).

3.1.4 Anpassung der Eingangsimpedanz

Dem Ersetzen dieses Vorwiderstandes durch geeignete Schaltungstechnik zur
Maximierung des Eingangswiderstandes R; und der gleichzeitigen Minimie-
rung der Eingangskapazitit C; werden in der Literatur viel Aufmerksamkeit
geschenkt, um moglichst empfindliche Sensoren herzustellen. Verschiedene
Schaltungskonzepte haben sich etabliert, um diese Ziele zu erreichen.

Bootstrapping

Eine Moglichkeit, den Eingangswiderstand wieder zu erhdhen stellt das soge-
nannte Bootstrapping dar. Dabei wird ein Gleichstrompfad fiir den Eingangsru-
hestrom bereitgestellt, ohne dass fiir hohere Frequenzen die Eingangsimpedanz
zusammenbricht. Der Bias-Widerstand wird in zwei Widerstiande Ry, und Ryo
aufgeteilt und die Ausgangsspannung des Spannungsfolgers iiber einen Konden-
sator C}, auf den Punkt zwischen den beiden Widersténden zuriickgefiihrt, wie
Abbildung 3.4 zeigt. In Abbildung 3.3 ist dies durch die Riickkopplung auf den
Block ,Impedanzanpassung” dargestellt. Es lassen sich zwei Falle unterscheiden:

« Fir Gleichspannung wirkt dieser Kondensator wie eine offene Leitung,
der Bias-Strom kann nach Masse abflieen und es gilt Z, = Ry1 + Rpo.

» Fiir Wechselspannungen wird die Ausgangsspannung {iber den Hochpass
aus Cp und Ry auf den Mittelpunkt zwischen beiden Widerstinden
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zuriickgekoppelt, an beiden Anschliissen des Widerstands Ry liegt also
nahezu die gleiche Spannung an, deshalb kann nur ein sehr geringer
Strom flieflen und der Widerstand wird virtuell erhoht [42].

Es muss beachtet werden, dass beim Bootstrapping eine positive Rickfiih-
rung des Ausgangssignals auf den Verstarkereingang erfolgt. Um Instabilitdten
zu vermeiden missen die Werte von Rp1, Ry und C} sorgfiltig aufeinan-
der abgestimmt werden, so dass immer ein Kompromiss zwischen Stabilitét
und Bandbreite gefunden werden muss. Dies wird im néchsten Kapitel naher
beschrieben.

Schirmung

Durch den Elektrodenaufbau entstehen zwischen dem hochohmigen Eingang
der Elektrode und der Leiterplatte beziehungsweise dem Gehéuse Streukapazi-
taten, die die Eingangsimpedanz verringern konnen. Sie liegen oft in der Gro-
flenordnung der Eingangskapazitit des Operationsverstérkers, hinzu kommen
Leckstrome durch die nichtidealen Bauteile und Materialien. Diese parasitaren
Effekte konnen im Ersatzschaltbild als Widerstand R und Kapazitiat Cs dar-
gestellt werden, die parallel zur Eingangsimpedanz des OPV liegen, dies ist in
Abbildung 3.5 dargestellt.

Um dem entgegenzuwirken, konnen die entsprechenden Strukturen aktiv
geschirmt werden (active guarding oder driven guard). Dazu wird eine Schirm-
struktur um die hochohmigen Teile der Schaltung gelegt. Der Ausgang des
Spannungsfolgers treibt das Schirmpotential auf das Niveau des Eingangs. Da-
durch wird der Spannungsabfall tiber den parasitiren Elementen minimiert und
die impedanzmindernde Wirkung wird begrenzt [41, 43].

Sei Z; die Impedanz zwischen Eingangsleitung und Schirm und I der para-
sitdre Strom, dann gilt mit Z; = 1/(jwC;) und der Eingangsspannung U; beim
Impedanzwandler

I, =~ = ., (3.3)

wobei G beriicksichtigt, dass der Spannungsfolger nichtideal ist. Fiir die effekti-
ve Schirmimpedanz ergibt sich dann
U; Zs

/*—:
Zi=T =1 (3.4)
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Elektrode

Schirmung

Abbildung 3.5: Aktive Schirmung zur Minimierung von parasitiren Einfliissen
auf die Eingangsimpedanz

Das bedeutet, dass im Falle der Pufferung mit einem idealen Spannungsfolger
die parasitidre Impedanz gegen unendlich und somit die parasitare Kapazitét
gegen Null strebt. R, kann in der Praxis vernachldssigt werden. Im realen Fall
ist die Wirkung des Guarding vor allem fiir hohe Frequenzen durch das endliche
Verstarkungs-Bandbreite-Produkt des OPV begrenzt.

Damit die Elektrode nur die Signale erfasst, die von der Kérperoberfliache des
Patienten kommen, ist es auflerdem notwendig, sie vor Interferenzen elektro-
magnetischer Felder aus der Umgebung zu schiitzen. Deshalb werden die oben
beschriebenen Guarding-Strukturen auch auf die Rickseite der Elektrodenfla-
che erweitert (sieche Abbildung 3.5), sie konnen sich dariiber hinaus auch auf
Gehéuse und Zuleitung erstrecken.

Neutralisation

Wenn auch bei schwachen Koppelkapazititen im pF-Bereich noch eine aus-
reichend kleine Dampfung erreicht werden soll, muss die Eingangskapazitit
der CCE auf Werte reduziert werden, die im Bereich oder sogar unterhalb der
Eingangskapazitat des Verstérkers liegen. Dies ist durch eine Schaltungstechnik
moglich, die Neutralisation genannt wird [42-44]. Dabei wird das um den Fak-
tor A,, verstirkte Ausgangssignal des Impedanzwandlers iiber einen kleinen
Kondensator C), auf den positiven Eingang zuriickgekoppelt, wie Abbildung 3.6
zeigt. Dies ergibt die neutralisierte Kapazitat

Cin=Ci+Ch(1-A4,), (3.5)
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Abbildung 3.6: Verringerung der Eingangskapazitat durch das Prinzip der Neu-
tralisation

und die Eingangsimpedanz wird — unter Vernachlédssigung des Frequenzverhal-
tens des Impedanzwandlers und des Verstiarkers A,, - zu

R;
14 jw(Ci +Cr(1 — Ap)) Ry

Zim =R || Cin = (3.6)

Fir C,, = C; und A,, = 2 kann die effektive Eingangskapazitit also zu Null
gemacht werden, daher der Begriff Neutralisation. Es lassen sich sogar negative
Kapazititen erreichen. Allerdings kann das Elektrodensystem auf Grund der
positiven Riickkopplung fiir wachsende Verstarkungen instabil werden. Dies
muss mit Hilfe der Ubertragungsfunktion untersucht werden. In der Praxis
lassen sich laut Fein Werte von wenigen pF neutralisieren Fein [44].

3.1.5 Filterung und Verstirkung

Obwohl moderne Operationsverstéirker sehr kleine Biasstrome benétigen (in der
Groflenordnung von 1 pA und kleiner), erzeugen diese in Verbindung mit den
hochohmigen Biaswiderstdnden einen Gleichspannungs-Offset am Ausgang des
Impedanzwandlers. Dieser kann ein vielfaches der Ausgangs-Offset-Spannung
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Abbildung 3.7: Vereinfachtes Ersatzschaltbild zur Modellierung des Rauschver-
haltens einer kapazitiven Elektrode

des Verstérkers betragen. Fiir einen Biaswiderstand von 100 GQ kann der Offset
beispielsweise

Uot = Ip - Ry = 1pA - 100GQ = 100mV . (3.7)

betragen. Um Dynamikprobleme durch Sattigung in nachfolgenden Stufen zu
vermeiden und Signalverstirkung zu erméglichen, kann deshalb auf der Elek-
trode beziehungsweise am Eingang der folgenden Stufe ein Hochpass integriert
werden (siehe Abbildung 3.3), um den Gleichspannungsanteil zu entfernen.
Die Grenzfrequenz wird durch die Anwendung vorgegeben, liegt aber meist
unter 1 Hz. In den Hochpass kann aufierdem gleichzeitig ein Verstarkungsfaktor
integriert sein.

3.1.6 Rauschen

Die Rauscheigenschaften von kapazitiven Elektroden sind nach [37] hauptséch-
lich vom Rauschverhalten des verwendeten Verstarkers, der Eingangsimpedanz
Z; und der Koppelkapazitat Cj, abhéngig. Damit spielen hier auch die geometri-
schen Eigenschaften einer CCE eine Rolle.

Zur Untersuchung des Rauschverhaltens kann das Ersatzschaltbild nach Ab-
bildung 3.7 verwendet werden. U,, beziehungsweise I,, stellen die dquivalenten
Spannungs- beziehungsweise Stromrauschdichten des Verstarkers dar. Der Ein-
gangswiderstand besteht durch den im Vergleich zu R; wesentlich niedrigeren
Wert von Ry, effektiv aus letzterem. Die Koppelkapazitat Cy, die Schirmkapazitét
C5 und die Eingangskapazitit des Verstiarkers C; liegen fiir die Rauschanalyse
parallel und addieren sich zu C;,, = C), + Cs + C;.

Die relevanten Rauschbeitrige sind dann
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« das thermische Rauschen, welches durch statistische Ladungstragerbewe-
gung in einem elektrischen Leiter verursacht wird. Es fallt insbesondere
fiir hohe Widersténde ins Gewicht, sein quadratischer Mittelwert betragt
nach der Nyquist-Formel:

u?, = 4kgTRyAf . (3.8)

Dabei ist T' die absolute Temperatur, Af die Bandbreite und kp die
Boltzmann-Konstante. Das effektive thermische Rauschen des Elektro-
deneingangs ist dann

1
Ui, —\/4kgT Ry A R (3.9)

T 1+ jwRyCin

« das Rauschen des Operationsverstiarkers, welches sich aus U,, und I,
zusammensetzt. Beide Rauschquellen besitzen weifle Anteile und einen
frequenzabhingigen Anteil, der 1/f-Rauschen genannt wird und mit
steigender Frequenz abnimmt. Die Ursache fiir das 1/ f-Rauschen im Ope-
rationsverstarker ist der innere Aufbau aus passiven Elementen, Dioden
und Transistoren, deren Rauschprozesse sich tiberlagern.

Mit ihrer Hilfe lasst sich dann das Gesamtrauschen berechnen:

2
Uz, =Ur+Uj + (ij;%cm) 2. (3.10)

Bei Frequenzen iiber etwa 1 Hz und schwacher Kopplung, also bei hohen
Werten der Ubergangsimpedanz Z, konnen U,, und Uy, vernachlissigt werden
und das Stromrauschen I,, dominiert. Das Rauschen ist dann von der Grof3e
der Koppelkapazitat abhangig. Es muss also darauf geachtet werden, dass durch
die entsprechende Wahl der Elektrodengrofie der fiir die Anwendung benétigte
Signal-zu-Rausch-Abstand erreicht werden kann.

Fir Applikationen mit schwach gekoppelten kapazitiven Elektroden sind
deshalb Verstérker interessant, die eine moglichst geringe Stromrauschdichte
besitzen. Die in der Literatur angegebenen Werte fiir die Rauschleistungsdichten
bei schwacher Koppelung liegen bei 1 Hz zwischen 1 bis 10 uV/ VvHz [39, 40,
45]. Bei starker Kopplung sind wesentlich geringere Dichten mdoglich, bis zu
30nV/ v/Hz sind erreicht worden [46]. Fiir das Rauschen von Klebeelektroden
findet man in der Literatur Angaben im Bereich von 1 bis 10 uV /v/Hz fiir einen
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Frequenzbereich von 0,5 Hz bis 500 Hz [47, 48].

3.1.7 Mechanischer Aufbau

Der mechanische Aufbau kapazitiver Elektroden lasst sich auf unterschiedli-
che Weise realisieren. Wahrend fiir Anwendungen mit starker Kopplung meist
einseitig anodisierte Aluminiumplatten verwendet werden, kommt bei Anwen-
dungen mit schwacher Kopplung oft ein Aufbau zum Einsatz, bei dem eine
Seite einer Leiterplatte als Elektrodenflédche verwendet wird. Auf beide Umset-
zungsformen und weitere Realisierungsalternativen wird im néchsten Abschnitt
genauer eingegangen.

3.2 Bipolares kapazitives EKG-System

Die folgende Abbildung zeigt das Prinzip einer bipolaren EKG-Ableitung mit ka-
pazitiven Elektroden. Sie stimmt im Wesentlichen mit der entsprechenden galva-
nischen EKG-Schaltung aus Abbildung 3.8 tiberein. Aus den mit den Elektroden
(CCE) erfassten und gepufferten Biosignalen wird iiber einen Differenzverstar-
ker (meist als Instrumentenverstirker realisiert) ein Differenzsignal gebildet.
Dieses wird weiterverarbeitet und verstirkt, bevor es schlie3lich mit einem
Analog-Digital-Umsetzer (analog-to-digital-converter, ADC) digitalisiert wird.
Im Gegensatz zum galvanischen EKG ist im vollstédndig isolierten Fall (bspw.
bei der Messung durch Kleidung) keine leitfihige Verbindung zum Messsystem
vorhanden. Zwischen Korper und Messsystem besteht dann die Gleichtakt-
spannung U,,,, die einerseits durch Einkopplung von elektromagnetischen
Storfeldern in Patient und Messsystem entsteht, andererseits durch statische
Aufladung des Patienten gegeniiber dem Messsystem verursacht wird.

3.2.1 Bezugspotential

Bei der galvanischen EKG-Ableitung iiber Klebe- oder Trockenelektroden wird
normalerweise liber eine weitere Elektrode ein Bezug zwischen Patient und
Referenzspannung des Messsystem hergestellt. Dies kann beispielsweise tiber
eine aktive Bezugspotentialsteuerung in Form eines Driven Right Leg (DRL),
wie in Abschnitt 2.2.3 beschrieben, geschehen. Dadurch stimmt das Potential
des Patienten mit der Massereferenz des EKG-Systems tiberein und Gleichtakt-
Interferenzen werden reduziert. Im Prinzip ist diese Methode auch bei der
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Abbildung 3.8: Prinzip der bipolaren EKG-Ableitung mit kapazitiven Elektroden

kapazitiven EKG-Messung einsetzbar, der Vorteil der Signalableitung ohne
Hautkontakt geht aber dabei verloren. Ebenso kann direkt eine galvanische
Masseverbindung eingesetzt werden, diese ermdglicht aber nur eine geringe-
re Gleichtaktunterdriickung. Beide Methode erméglichen aber die Reduktion
der Gleichtaktspannung U.,, zwischen Patient und Massereferenz des EKG-
Systems.

Auch kapazitive Masseverbindungen kénnen bei kontaktlosen EKG-Systemen
eingesetzt werden. Passive und aktive Auspragungen sind dabei moglich. Diese
ermoglichen die Reduktion von wechselfrequenten Gleichtaktinterferenzen.
Statische Gleichtaktspannungen kénnen damit nicht verringert werden.

3.3 Stand der Technik und Forschung bei der
Anwendung kapazitiver Elektroden

Die in den vorhergehenden Abschnitten beschriebenen Methoden und Techni-
ken zum Aufbau kapazitiver Elektroden fiihrten seit den ersten Umsetzungs-
beispielen Anfang der 1970er Jahre zur einer Vielzahl weiterer Systeme fiir
verschiedene Anwendungen im Bereich der Biosignalerfassung. Wie schon
in Abschnitt 3.1.1 erwéhnt, gliedern sich die Anwendungen hauptséchlich in
solche mit starker beziehungsweise schwacher Kopplung.
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Insbesondere sind die Anwendung als alternative Elektrodentechnologie beim
Langzeit-Monitoring und die Messung durch Kleidung von Interesse. Es gibt
aber auch zahlreiche Anwendungsbeispiele, bei denen Elektroden koérperfern
integriert werden, sodass Anwendungsszenarien entstehen, die mit herkémm-
lichen Elektrokardiographen nicht erreicht werden kann. Man spricht dann
auch von ambienter EKG-Messung. Auch der Wegfall der Vorbereitungszeit
durch Hautpréparation und das Kleben von Elektroden motiviert verschiedene
Implementierungsbeispiele [49]. Es werden aber auch andere Biosignale als die
vom Herzen erzeugten mit den Elektroden gemessen.

Die folgenden Abschnitte beschreiben den Stand der Technik und Forschung
bei kapazitiven Elektroden. Einen umfangreichen Uberblick iiber die Thematik,
der auch Trockenelektroden mit einschlief3t, liefern auch Chi und Cauwenberghs
[50].

3.3.1 Klinische Anwendung und mobiles Monitoring

Das Erreichen von Signalqualitét, die klinischen Anspriichen geniigt, wurde
vor allem in den Arbeiten um 1970 angestrebt, die bereits Eingangs des Kapitels
erwihnt wurden [23, 32, 34, 35]. Der Vollstandigkeit wegen sei noch [51] hin-
zugefiigt, auch hier konnte sehr gute Signalqualitit erzielt werden. Durch den
direkten mechanischen Hautkontakt mit diinnen Dielektrika ergeben sich bei
all diesen Beispielen Koppelkapazititen von mehreren tausend Picofarad, also
relativ geringe Quellenimpedanzen. Dadurch waren die Anforderungen an die
Eingangsimpedanz einer Elektrode mit Verstirkern vom damaligen Stand der
Technik erfiillbar. Ein frithes klinisches Anwendungsbeispiel zeigt den Einsatz
kapazitiver Elektroden bei schweren Verbrennungen der Haut [52]. Klebeelek-
troden konnen hier nicht eingesetzt werden, CCEs erméglichen aber, durch
Messung durch den textilen Verband, trotzdem die Ableitung eines EKG.

Doppelt geschirmte kapazitive Elektroden fiir EKG- aber auch EEG-Messung
unter anderem fiir Piloten zeigen Prutchi und Sagi-Dolev [53]. Hier wird ein spe-
zieller Prozess verwendet, um ein langzeitstabiles Dielektrikum als Elektroden-
Haut-Schnittstelle zu erzeugen. Die doppelte Schirmung (aktiv und passiv)
ermoglicht eine hohe Signalqualitat.

Die Einsetzbarkeit von kapazitiven Monitoring-Elektroden fiir Neugeborene
und Siuglinge wird in [36] untersucht. Die Elektroden liegen hierbei nicht mehr
direkt auf der Haut auf, es wird durch Seide als Dielektrikum gemessen, um
Hautkontakt zu vermeiden.

Ein mobiles Monitoringsystem mit kapazitiven Elektroden zeigen Harland
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et al. bereits 2003 [54]. Die Elektroden sind dabei in ein Armband am Handgelenk
integriert, der Datenstrom wird drahtlos an einen Zielcomputer iibertragen.
Weitere Monitoringsysteme, die teilweise starker miniaturisiert sind und mit
einem Gurt am Korper befestigt werden, sind in [55-57] dargestellt. Es kann auf
der Haut oder durch ein Textil gemessen werden, wobei ein Gurt zum Einsatz
kommt, der sehr eng am Korper anliegt und so Bewegungen der Elektroden
— und dadurch Artefakte — vermeiden soll. Die Langzeitanwendbarkeit eines
solchen Systems wurde bisher nicht nachgewiesen. Elektroden zum Monitoring
durch Kleidung werden auch in [58] gezeigt, iiber die praktische Einsetzbarkeit
werden keine Aussagen getroffen. Lee et al. zeigen in [59] ein Gurt-integriertes
System mit kapazitiven Elektroden auf Basis von Flex-Platinen. Damit kann eine
gute Anpassung an die Korperkontur erreicht werden. Dartiber hinaus wird
der Einfluss von Elektrodengrofie und Kleidungsdicke auf die Signalqualitét
untersucht.

3.3.2 EKG-Ableitung mit schwacher Kopplung

Die ambiente EKG-Messung, das heifit die Ableitung eines EKG mittels Elek-
troden, die nicht direkt am Korper getragen oder angebracht werden, wurde erst
mit der Verfugbarkeit von Operationsverstirkern mit sehr hohen Eingangsim-
pedanzen und minimalen Leckstrémen moglich (siehe 3.1.3). Um auch bei sehr
geringen Koppelkapazititen im pF-Bereich die Erfassung von Biosignalen zu
ermoglichen, werden die oben beschriebenen Schaltungstechniken teilweise
kombiniert, um ausreichend empfindliche Sensoren zu erreichen. Dies wird
ausfiihrlich in [37, 39] beschrieben. Mit diesen Sensoren ist die kontaktlose Mes-
sung von EKG Signalen noch aus mehreren Zentimetern Entfernung méglich,
sogar aus einem Meter Entfernung sollen Pulssignale noch erkennbar [38] sein.

Das Konzept der ambienten Integration kapazitiver Elektroden in Alltagsge-
genstinde wurde zuerst durch Ishijima entwickelt und demonstriert [60, 61].
Die hier gezeigte Umsetzung in einem Bett wurde verschiedentlich erneut aufge-
griffen [62-64]. Die Ableitung im Schlaf und die Ermittlung der Herzrate stehen
dabei im Vordergrund. Probleme bereiten die Bewegungen des Patienten, die
zu schlechtem Elektrodenkontakt und zu Artefakten fiihrt. Dies wird teilweise
durch die Nutzung eines Elektroden-Arrays zu kompensieren versucht [65], es
wird aber auch schmalbandige Filterung des EKG-Signals angewendet, wenn
nur die Herzrate interessiert. Auch speziell fiir Neugeborene und Kleinkinder
angepasste Systeme werden demonstriert [66, 67].

Ab 2004 existieren auch Anwendungen in einer Badewanne [68] und in einem
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Toilettensitz [69, 70]. Kim et al. beschreiben auch zum ersten Mal das Konzept
der aktiven Gleichtaktunterdriickung tiber eine zusétzliche Elektrode [69]. Dies
wird in Abschnitt 5.1.2 naher erlautert. Zusétzlich wird mit dem System auch
versucht, die Pulstransitzeit (PTT), die mit dem Blutdruck korreliert ist, zu
bestimmen [71].

Stark fokussiert wird auch die EKG-Ableitung im Sitzen auf einem Stuhl
[31, 72-74], was vor allem fiir die Anwendung im Bereich der personlichen
Gesundheitsiiberwachung und beim psychophysiologischen Monitoring viel-
versprechend erscheint (siehe Kapitel 4). Es wird aber auch die Anwendbarkeit
und Praktikabilitit in der Klinik im Bereich der Anisthesievorbereitung vor
operativen Eingriffen untersucht [75, 76]. Konsequenterweise wird die Sitzkon-
figuration dann fiirr die Anwendung im Automobil weiterentwickelt, wobei
die mehr oder weniger identischen Systeme zum Einsatz kommen [77-80]. Be-
wegungsartefakte durch Beschleunigung und Verzégerung beim Fahren sind
hierbei problematisch. Auch durch Elektroden in einem Flugzeugsitz wird ver-
sucht, Informationen iiber den Zustand des Sitzenden anhand von Vitalsignalen
abzuleiten. Zur Verbesserung der automatischen Signalauswertung werden
Qualitatsparameter hinzugezogen, die aus dem EKG-Signal selbst und aus dem
Druck auf die Elektroden abgeleitet werden [81, 82]. Bei allen vorgestellten An-
wendungen kommen kapazitive Elektroden zum Einsatz, die als starre gedruckte
Schaltungen (Printed Circuit Boards, PCBs) umgesetzt sind.

3.3.3 Body Surface Potential Mapping

Ein weiterer Anwendungsbereich kapazitiver EKG-Elektroden ist die Aufzeich-
nung von BSPM - Potentialverteilungen auf dem Kérper (siehe 2.2.4). Clip-
pingdale zeigt ein erstes derartiges System, das aus einer 5 x 5-Matrix von
kontaktlosen kapazitiven Elektroden besteht [37, 83]. Durch die Elektrodengré-
e lassen sich mit CCEs bisher aber weniger Punkte auf dem Korper erfassen
als mit herkdmmlichen Systemen. Harland et al. zeigen eine Variante, bei der
ein kompaktes Sensorarray ohne Vorbereitungszeit die Erfassung von sechs
Kanélen ermoglicht [46].

Oehler et al. zeigen eine andere Umsetzung, die 15 Elektroden in einer Matrix
auf der Unterseite eines Tablet-PCs integriert [13, 45, 84]. Dadurch entsteht ein
portables EKG-System, das durch Kleidung die Aufnahme von BSPMs aber auch
einzelner EKG-Ableitungen erlaubt. Ein Vergleich zeigt gute Ubereinstimmung
der Messungen des kapazitiven mit einem galvanischem System. Teilweise
werden die Elektroden fiir die Vergleichsmessung direkt auf die Haut gelegt.
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3.3.4 Messung weiterer Biosignale

Dank des Messprinzips kénnen kapazitive Elektroden auch zur Messung weite-
rer bioelektrischer Signale verwendet werden. Unter den ersten demonstrierten
kapazitiven Elektroden befanden sich auch solche fiir die Messung des Elek-
tromyogramms (EMG) [35]. Wie beim EKG kommt auch hier starke Kopplung
mit mechanischem Hautkontakt und diinnem Dielektrikum zum Einsatz. Da
die Methode keine Vorbereitung benétigt, kann die Anwendung schnell und
unaufwindig [85] erfolgen. EMG-Elektroden mit schwacher Kopplung wer-
den erst spater demonstriert [86], konnen dann aber durch Sticken vollstindig
textil in eine Weste integriert werden [87, 88]. Auf diese Weise entsteht ein
Biofeedback-System, das dem Triager Uberbelastung oder Ermiidung des Mus-
kels signalisieren kann [89].

Entsprechende Empfindlichkeit vorausgesetzt kann auch das Elektroenzepha-
logramm (EEG) kapazitiv gemessen werden. Dadurch kann die Vorbereitung
der Kopfhaut und das Aufkleben der Elektroden entfallen, was beim EEG
auf Grund der hohen Elektodenanzahl eine enorme Erleichterung bedeutet.
Da die Signale beim EEG um ein Vielfaches kleiner sind als beim EKG, miis-
sen die Elektroden deutlich hohere Anforderungen hinsichtlich Rauschen und
Eingangsimpedanz erfiillen konnen. Elektroden mit niedrigem Rauschen, die
zur kontaktlosen EEG-Messung genutzt werden kénnen, zeigen Harland et al.
[90]. Schaltungstechnische Optimierung kapazitiver Elektroden mit integrierten
Analog-Digital-Wandlern werden von Sullivan et al. durchgefiihrt [40]. Es wird
versucht, die Eingangskapazitat zu neutralisieren, damit auch bei schwacher
Kopplung Signale abgeleitet werden konnen [91]. Gleichzeitig wird Gleichtakt-
unterdriickung in jede Elektrode selbst integriert, damit keine zusatzlichen
getriebene Elektrode benétigt wird [92].

EEG-Ableitung mittels kapazitiver Elektroden wird schlieflich auch in [13]
angewendet. Die Elektroden sind dabei in einen Helm integriert, was eine flexi-
ble Anwendung des Systems ermoglicht. Gezeigt werden Messungen der Alpha-
Aktivitat und visuell evozierter Potentiale, die auch fiir ein Brain-Computer-
Interface genutzt werden. Es existieren auch Ansitze, die sogenannte hybride
Elektroden verwenden, hierbei wird nicht rein kapazitiv gemessen, sondern
tiber Kammstrukturen auch ein galvanischer Kontakt hergestellt [49, 93]. Um
die Zahl der Leitungen fiir jede Elektrode zu reduzieren, wird auch das Konzept
drahtloser kapazitiver Elektroden erforscht, Beispiele hierfiir finden sich in
[50, 56, 58].
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3.3.5 Weitere Anwendungen mit kapazitiven Elektroden

Kapazitive Elektroden lassen sich auch in Anwendungen ohne Bezug zur Medi-
zintechnik nutzen. Das beriihrungslose Prinzip ermoglicht beispielsweise ein
Potentialmikroskop, welches die Oberfliche von Materialien oder Schaltkreisen
mittels Rasterverfahren scannt (SEPM, Scanning Electric Potential Microscope).
Auf diese Weise konnen Potentialverteilungen in komplexen Integrierten Schal-
tungen in verschiedenen Betriebsmodi mit einer Auflosung von bis zu 1 pm
abgebildet werden [94]. Dasselbe Prinzip wird auch genutzt, um Fehlerstellen
in Materialien zu lokalisieren [95-97].

3.3.6 Patentsituation

Im Rahmen der in den verschiedenen Forschungsgruppen durchgefithrten Ar-
beiten zu kapazitiven Elektroden sind verschiedene Patente auf nationaler und
internationaler Ebene angemeldet worden. Die Mehrzahl davon befasst sich
mit der Schaltungstechnik und dem Aufbau von kapazitiven Elektroden bezie-
hungsweise Potentialsensoren [43, 98-102]. Es sind aber auch Anwendungen zur
Integration kapazitiver Elektroden in (Arbeits-) Kleidung zu finden [103, 104].

3.4 Diskussion und Fazit

Der Literaturiiberblick zeigt, dass das Thema kapazitiver Ableitung physiologi-
scher Signale vor allem in den letzten Jahren wieder verstarkt in der Forschung
adressiert wurde. Kapazitive Elektroden benétigen fiir die Signalableitung kei-
nen direkten Hautkontakt (man spricht deshalb auch von kontaktlosen Elek-
troden), was sie vor allem im Bereich der Elektrokardiographie als alternative
Elektrodentechnologie interessant macht, aber auch alternative Integrations-
moglichkeiten er6ffnet und somit neue Anwendungen ermégicht.

Im Bereich der medizinisch-klinischen Diagnostik sind kapazitive Elektroden
prinzipiell einsetzbar, jedoch nicht immer zweckmafig. Denn Einmal-Gel-
Elektroden auf Ag/AgCl-Basis, welche aktuell den klinischen Standard bei
der EKG-Ableitung darstellen, besitzen verschiedene vorteilhafte Eigenschaften,
die ihren Gebrauch praktisch bisher unverzichtbar machen. Unter anderem sind
dies:

« einfache Anwendbarkeit, Fixierung durch Aufkleben
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« geringe Kosten von wenigen Cent pro Stiick

« gute Hygieneeigenschaften als Einwegprodukt

Alternative Elektrodentechnologien oder Messsysteme miissen diese Eigen-
schaften ebenfalls aufweisen oder durch andere Vorteile ausgleichen, um klini-
sche Relevanz zu erlagen. Dies ist vor allem beim Patientenkomfort méglich,
denn hier weisen Klebeelektroden in der Anwendung verschiedene Nachteile
auf, wie beispielsweise

« Entkleiden des Patienten
» Hautvorbereitung, zum Teil mit Entfernen von Behaarung durch Rasieren
« Anbringen der Elektroden durch Fachpersonal

« Sdubern der Haut nach der Messung (Gelreste etc.)

Dariiber hinaus sind verschiedene Inhaltsstoffe des Elektroden-Gels oder des
Klebstoffs zur Fixierung von Einmal-Elektroden dafiir bekannt, bei Patienten
mit allergischer Disposition Kontaktdermatitis auszuldsen [105-107].

Kontaktlose Elektroden verursachen diese Probleme nicht, da sie keinen Haut-
kontakt benétigen. Somit entfallt auch die Hautvorbereitung. Aulerdem sind
sie hygienisch wiederverwendbar. Der Zeit- und Ressourcenverbrauch kann
also an dieser Stelle mit kapazitiven Elektroden reduziert werden. Dadurch
kann der Nachteil hoherer Kosten, der durch den erhéhten schaltungstech-
nischen Aufwand generiert wird, etwas abgeschwiacht werden. Allerdings ist
ihre Fixierung am Patienten schwieriger und erfordert erh6hten mechanischen
Aufwand, beispielsweise durch Gurte. Welche Einsatzzeit kapazitive Elektroden
unter realen Bedingungen erreichen konnen ist bisher jedoch nicht untersucht
worden.

Ein ausschlaggebender Punkt fiir die klinische Einsatzfahigkeit kapazitiver
Elektroden ist natiirlich die Signalqualitat. Diese muss die Diagnostizierbarkeit
von Pathologien im EKG-Signal ebenso zuverlédssig ermoglichen, wie dies bei
der Verwendung von Klebeelektroden der Fall ist. Dadurch ergeben sich einer-
seits Anforderungen an das Signal-Rausch-Verhiltnis und die Ubertragungs-
charakteristik der Elektroden, damit bestimmte Merkmale der Morphologie des
EKG-Signals noch sichtbar sind. Dass diese Anforderungen erfiillbar sind, ist in
der Literatur hinreichend demonstriert worden.
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Auch im Anwendungsfeld mobiler Langzeitiiberwachung bieten kapaziti-
ve Elektroden Vorteile fiir den Patienten. Diese decken sich hauptséchlich
mit den bereits oben genannten Vorteilen beim Patientenkomfort. Durch die
Vermeidung des Hautkontakts konnen die Elektroden unauffallig in Kleidung
integriert werden und eine gute Langzeitvertraglichkeit erreicht werden. Pro-
blematisch ist hierbei allerdings die Verschlechterung der Signalqualitit durch
Bewegungsartefakte, die — genau wie bei Trockenelektroden — durch mechani-
sche Verschiebung der Elektroden relativ zur Kérperoberfliche entstehen. Auf
diese Problematik wird an spéaterer Stelle noch genauer eingegangen.

Durch die korperferne Integration kapazitiver Elektroden in die Umgebung
entstehen neue Moglichkeiten zur diskreten, ambienten Erfassung von Vitalsi-
gnalen, die mit herkdmmlichen Klebe- oder Trockenelektroden nicht machbar
sind.






Modellierung und

Entwurf kapazitiver
Elektroden

UR ENTwWICKLUNG kapazitiver EKG-Systeme fiir ambiente Anwendungen
werden Elektroden benétigt, die das Biosignal ohne Hautkontakt durch
Kleidung erfassen und dem Messsystem zur Verfiigung stellen konnen. Die
Elektroden miissen auch dann noch ein brauchbares Ausgangssignal liefern,
wenn sie nicht direkt am Korper getragen werden sondern in die Umgebung
integriert sind. Kapazitive Elektroden, die diese Anforderungen erfiillen kénnen,
werden im Rahmen dieses Kapitels entworfen und eingehend untersucht. Im
Fokus der Elektrodenentwicklung steht zunichst eine Anforderungsanalyse und
die Modellierung der benotigten Ubertragungscharakteristik und Eingangsim-
pedanz. Die Identifikation der entscheidenden elektrischen und mechanischen
Entwurfsparameter ermdglicht dann die Umsetzung der modellierten Elektrode
in einen Aufbau aus einer mehrlagigen gedruckten Schaltung. Die Elektrode
wird abschliefend elektrisch charakterisiert und erméglicht erste in-vivo EKG-
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Messungen.

4.1 Ausgangslage und Abgrenzung

Vor Beginn der in dieser Arbeit beschriebenen Konzepte und Entwicklungen
wurden im Rahmen von [11] erste kapazitive EKG-Elektroden umgesetzt. Abbil-
dung 4.1 (a) zeigt eine solche Elektrode. Die Realisierung erfolgte durch eine
zweilagige Platine, auf deren Riickseite ein Impedanzwandler mit Biaswider-
stand betrieben wurde. Als Impedanzwandler wurde der positive Eingang eines
Instrumentenverstirkers INA116 von Texas Instruments genutzt. Zur riickseiti-
gen Schirmung der Elektrode wurde ein Metallgehduse verwendet. Unter einen
Brustgurt geklemmt konnten mit diesen Elektroden bereits EKG-Messungen
durch Kleidung durchgefithrt werden (Abbildungen 4.1 (b) und 4.2, blauer Si-
gnalverlauf). Dazu wurde tiber eine einfache Differenzverstirkerschaltung eine
bipolare Ableitung realisiert und das Signal mit einem PC-basierten Messsystem
aufgezeichnet. Die P- und T-Welle des EKG-Signals sind klar zu erkennen, die
Baseline-Schwankung ist auf die Atmung zuriickzufithren.

Vergroflerung des Abstandes zum Korper — und damit die Reduktion der
kapazitiven Kopplung — fiithrte bei diesen Elektroden schnell zu einer Ver-
schlechterung der Signalqualitat. Dies lag an der zu grof3en Eingangskapazitit
der Verstarkerschaltung. Durch zusatzliche parasitare Kapazitidten beim Auf-
bau auf der Platine war diese deutlich grofler, als die im Datenblatt des INA
angegebenen Werte, was bei wachsendem Abstand zwischen Kérper und Elek-
trode zu einem ungiinstigen Verhiltnis von Koppel- zu Eingangskapazitit fithrt
und somit das Signal-Rausch-Verhaltnis reduziert. Dies ist in Abbildung 4.2
am grinen Signalverlauf zu sehen. Die R-Zacken des EKG-Signals sind zwar
noch erkennbar, die weiteren morphologischen EKG-Charakteristika sind im
Rauschen aber nicht mehr sichtbar.

Bei Weiterentwicklung ist dieser Punkt vor allem fiir nicht am Kérper getra-
gene Systeme relevant, da sich hier auf Grund des Aufbaus die Koppelkapazitat
stark d&ndern kann. Hier sind geeignete Mafinahmen zu treffen, um den Effekt
zu reduzieren oder im Idealfall zu kompensieren. Fiir ein Wearable miissen die
Elektroden in eine Richtung weiterentwickelt werden, die die Integration in ein
Tragesystem erlaubt, um im Alltag keine Einschriankungen fiir den Patienten zu
verursachen. AufBerdem muss hier auf Grund des mobilen Einsatzes des Systems
auf eine moglichst geringe Energieaufnahme der aktiven Elektroden geachtet
werden, um eine moglichst lange Systemlaufzeit zu erméglichen.
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(a) Kapazitive Elektrode (b) Fixierung der Elek-
troden mittels Brustgurt

Abbildung 4.1: Vorarbeiten zu kapazitiven EKG-Elektroden aus [11]
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Abbildung 4.2: EKG-Ableitung mit kapazitiven Elektroden durch T-Shirt (blau)

und durch Pullover (griin) aus [11]. Der Offset des griinen Signals wurde fir den
Plot angepasst.

In [11] wurden auch Konzepte zur Behandlung von Artefakten bei kapazi-
tiven Elektroden untersucht. Auf diese wird an spéterer Stelle erneut Bezug
genommien.
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Abbildung 4.3: Ersatzschaltbild der Eingangsstufe einer kapazitiven Elektrode

4.2 Randbedingungen beim Entwurf kapazitiver
EKG-Elektroden

In einer Anforderungsanalyse soll zunachst geklart werden, welchen Randbe-
dingungen kapazitive EKG-Systeme geniigen miissen, damit sie fiir die oben
skizzierten Szenarien geeignet sind. Dies betrifft vor allem die Elektroden als
Schnittstelle zwischen Kérper und Messsystem hinsichtlich ihrer messtech-
nischen Eigenschaften. Auf weitere Anforderungen funktionaler sowie nicht-
funktionaler Art, die sich aus dem Anwendungszusammenhang ergeben, wird
an entsprechender Stelle eingegangen.

4.2.1 Frequenzgang

Um die messtechnischen Anforderungen an kapazitive Elektroden zu erarbeiten,
die fiir die in dieser Arbeit betrachteten Anwendungen gelten, ist zunachst der
Frequenzbereich entscheidend, in dem Signale abgeleitet werden sollen. Fiir
das mobile Monitoringsystem kann hierzu direkt die Norm DIN EN 60601-
2-47 herangezogen werden, die wesentliche Leistungsmerkmale ambulanter
elektrokardiographischer Systeme festlegt [108]. Fiir den Frequenzgang ist dort
eine 3 dB-Bandbreite von 0,67 Hz bis 40 Hz angegeben. Zur Abschitzung der
erforderlichen Eingangsimpedanz wird diese hier auch auf das automobile
EKG-System tibertragen.

In Abbildung 4.3 ist das Ersatzschaltbild der Kopplung der Eingangsstufe
einer kapazitiven Elektrode an den Korper dargestellt. Der ohmsche Anteil Ry,
der Kopplung besteht hauptséchlich aus dem Isolationswiderstand der Elek-
trodenoberflache, besitzt aber auch Anteile, die durch den Verlustfaktor der
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Kapazitit entstehen. In der Literatur sind dafiir Werte von 3 TQ bis 10 TQ zu
finden [13, 79]. Fiir die weiteren Betrachtungen wird er deshalb vernachlassigt.

Dann lasst sich Kopplung nach Gleichung 3.1 vereinfacht als Plattenkonden-
sator beschreiben. Koppelkapazitit Cj und Eingangsimpedanz Z,, , bestehend
aus Eingangswiderstand R;,, und -kapazitit Cy, , bilden einen komplexen Span-
nungsteiler, der durch die kapazitive Kopplung als Hochpass wirkt. Z;,, soll
hier auch alle parasitaren Effekte beinhalten, die sich auf die Eingangsimpedanz
auswirken, wie z.B. Leitungsfithrung und Schirmung. Sei U, das zu messende
Oberflachenpotential des Korpers und U; = U, das Potential, das an der Ein-
gangsimpedanz der Elektrode abfallt. Dann ergibt sich fiir den Spannungsteiler

Z;

U,=———— - U,. 4.1
Lin + 2y, (1)

Es zeigt sich, dass U, ~ U, falls Z;,, > Zj. Das heif3t, falls die Elektrode
eine Eingangsimpedanz hat, die im Vergleich zur Koppelimpedanz sehr grof§
ist, ist die gemessene Spannung in guter Naherung identisch mit dem tatsachli-
chen Oberflichenpotential. Damit erhélt man als Ubertragungsfunktion dieses
Systems allgemein

Ua(w) _ Zin _ 1
U@(w) o Zin + Zy, o 1+Zk/Zm '

H(jw) = (4:2)

Bei rein kapazitiver Kopplung, d.h. wenn R, = 0 und Z; = 1/jwC}, und
der Aufteilung der Eingangsimpedanz in ohmschen und kapazitiven Anteil
Zin = Rin || 1/jwC;y, ergibt dies

. ]kaR7 1
H = = . 4.3
() 14 jw(Cin + Cr)Rinn 14 Cyp/Cr — j(WCLR;)™1 (43)
Damit erhéilt man als Frequenz- und Phasengang:
. 1
|H (jw)| = (44)

2
Cin 1
\/(1+ &) + wobmn

SD(]W) = arctan (W) . (45)
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Abbildung 4.4: Allgemeiner Frequenzgang der Eingangsstufe einer kapazitiven
Elektrode nach Betrag und Phase

Dieses Verhalten ist allgemein in Abbildung 4.4 dargestellt. Fiir hohe Frequenzen
geht der Betrag der Amplitude von Gleichung 4.4 gegen

’ Ck

= —_—. 4.6

Die Dampfung A’ wird dann also allein durch Eingangs- und Koppelkapazitit
bestimmt, eine nahezu ungedimpfte Ubertragung ist nur moglich, falls C;,, <

Ck.
Bei niedrigen Frequenzen hingegen zeigt das Modell ein Hochpassverhalten
nach Gleichung 4.7 mit der Grenzfrequenz f,, Ubertragung von Gleichspannun-

gen ist nicht moglich:

= 1
g9 27‘1’(0}C + Cm)Rm '

(4.7)

Je kleiner also die Koppelkapazitit, desto grofier muss der Eingangswider-
stand der Elektrode sein, damit bestimmte Frequenzen noch tibertragen werden
konnen. Damit muss aus dem interessierenden Spektrum die untere Grenzfre-
quenz von 0,67 Hz in die weiteren Betrachtungen mit einbezogen werden.
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Elektrode

4

Luftspalt  d,

Abbildung 4.5: Kopplung der Elektrode an den Korper mit und ohne Luftspalt

4.2.2 Eingangsimpedanz

Die erforderliche Eingangsimpedanz Z;,, fiir eine kapazitive Elektrode soll
anhand folgender Annahmen fiir die beiden hier betrachteten Szenarien abge-
schatzt werden:

« Es werden kreisrunde Elektroden mit einem Radius 7z von 20 mm bzw.
45 mm verwendet, dies ergibt 12,57 cm? bzw. 63,62 cm? Elektrodenfla-
che.

+ Es soll durch Kleidung gemessen werden, die Dicke der Kleidungsschicht
dr liege zwischen 1 mm, was einem T-Shirt entspricht, und 8 mm, was
beispielsweise Pullover und Jacke entspricht. Als Material wird Baumwol-
le mit einem €, = 1, 8 angenommen.

Zusatzlich wird ein optionaler Luftspalt von d;, = 2 mm einkalkuliert.

» Die untere zu iibertragende Frequenz f; ,,,in liege bei 0,67 Hz.

« Die maximal akzeptable Dampfung im Durchlassbereich betrage A’ =
1dB.

Dadurch ergeben sich unabhéngig von der Elektrodengrofie zwei Félle unter-
schiedlicher Kopplung. Im ersten Fall ein mit Baumwolle gefiillter Plattenkon-
densator, im anderen ein Kondensator mit den Dielektrika Baumwolle und Luft
(sieche Abbildung 4.5). Dies lésst sich als Serienschaltung zweier Kondensatoren
im Ersatzschaltbild darstellen, in der die Kapazitat mit kleinerem ¢, dominiert.

Mit diesen Annahmen lassen sich nun zunéchst die Koppelkapazitaten fiir die
unterschiedlichen Fille berechnen. Daraus erhilt man mit der unteren Grenz-
frequenz fg i die entsprechende Quellenimpedanz, mit der die Elektrode bei
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der EKG-Ableitung belastet wird. Unter Hinzunahme der akzeptierten Damp-
fung im Durchlassbereich erhélt man aus Gleichung 4.6 die maximal erlaubte
Eingangskapazitat C;,, der Elektrode und damit auch aus Gleichung 4.7 den
mindestens benétigten Eingangswiderstand R;y,:

1 1
Cin < (Z - 1)Cx und Ry >

orCr (4.8)

In Tabelle 4.1 sind die Werte fiir die Eingangsparameter aufgelistet, die sich
aus der Abschétzung ergeben. Fiir die Messungen mit relativ schwacher Kopp-
lung — mit kleinen Elektroden oder bei gréfierem Abstand zum Kérper — benétigt
man Eingangswiderstdnde im Bereich von mehr als 100 GQ bei Eingangskapa-
zitdten von unter 1 pF.

Es miissen also die in Kapitel 3 dargestellten Schaltungstechniken zum Ein-
satz kommen, um ausreichend empfindliche Elektroden umsetzen zu kénnen.
Problematisch ist vor allem die Forderung nach entsprechend kleinen Eingangs-
kapazititen, um die Dampfung des Systems gering zu halten. Hier muss beim
elektrischen und mechanischen Aufbau darauf geachtet werden, dass parasitére
Kapazitaten so gut wie moglich minimiert bzw. sogar kompensiert werden.

4.2.3 Rauschen

Neben der Eingangsimpedanz, die mafigeblich das Frequenzverhalten einer
kapazitiven Elektrode bestimmt, muss auch das Rauschverhalten bestimmten
Anforderungen gentigen, damit Messungen ohne Hautkontakt méglich sind.
Die verschiedenen Rauschanteile einer kapazitiven Elektrode wurden bereits in
Abschnitt 3.1.6 erlautert, sie hangen stark von den geometrischen Eigenschaften
ab und variieren so zwischen verschiedenen Implementierungen und Anwen-
dungen. Der wichtigste Einflussfaktor ist dabei die Eingangsbeschaltung aus
der Koppelkapazitit zwischen Korper und Elektrode und dem Biaswiderstand
des Impedanzwandlers [13].

Das zu erwartende Signal-Rausch-Verhaltnis des Elektrodeneingangs lasst
sich nach [73] aus Bild 3.7 mit

U]

SNR = =
R
\/UTQL + U752h + (1+jWRbbC'm) 17%

(4.9)
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angeben. Dabei sind Zj, und Z; die Impedanzen der Koppel- und Schirmkapa-
zitat, die Eingangskapazitat; Uy, g, beschreibt das thermische Rauschen des
Biaswiderstandes Ry,

Insgesamt kann festgehalten werden, dass durch stirkere Kopplung, also
sehr geringen Abstand zum Korper oder durch grofiere Elektroden, das Rausch-
verhalten verbessert werden kann. Gerade bei direkt am Korper getragenen
Systemen ist der verfiigbare Platz aber beschrankt.

Da beim EKG aber Signale mit einer Amplitude im Bereich einiger Milli-
volt gemessen werden sollen, sind Elektroden mit einer spektralen Rauschleis-
tungsdichte von wenigen pV /v/Hz bei 1 Hz ausreichend [13]. Dies ist auch bei
schwacher Kopplung von wenigen Picofarad erreichbar. Fiir die hier betrachte-
ten Anwendungen kann also ein ausreichendes SNR erreicht werden.

4.2.4 Abschirmung

Elektrische Storfelder konnen auf zwei Arten in den hochohmigen Eingangsteil
einer kapazitiven Elektrode einkoppeln: in Form von Gleichtaktsignalen iiber
den Korper des Patienten und die Elektrodenfldche, aber auch tiber kapazitive
Einkopplung aus der Umgebung in die jeweiligen Strukturen einer Elektrode.
Beide Arten von Stérungen miissen nicht in beide Elektroden gleichméafiig
einkoppeln, weshalb bei spaterer Differenzbildung zwischen Elektroden die St6-
rung als Differenzsignal am Instrumentenverstarker anliegen kann. Gleichtakt-
storungen konnen prinzipbedingt nicht vermieden werden und miissen deshalb
durch schaltungstechnische Mafinahmen und entsprechendes Systemdesign
reduziert werden. Dies wird in Kapitel 5.1.2 ndher erlautert.

Um die Einkopplung von Storfeldern von aufien in die Elektroden zu verhin-
dern, miissen diese angemessen geschirmt werden. Sinnvoll ist die Integration
von Elektrodenfldche und Elektronik in einem geschirmten Gehause, wobei eine
Kombination von aktiver und passiver Schirmung genutzt werden kann, um
parasitare Kapazitaten zu minimieren [53, 101]. Ist die Unterbringung beispiels-
weise aus Platzgriinden nicht zweckmafig, ist zumindest (doppelte) Schirmung
der Elektrodenfldche und Zuleitung notwendig, um Stéreinkopplungen zu ver-
meiden und die Eingangsimpedanz nicht zu kompromittieren. Zuséatzlich kann
die Schirmung der Zuleitung zur Elektrode die Storanfilligkeit verringern,
beispielsweise durch den Anschluss an Masse. Da das Ausgangssignal der Elek-
trode aber bereits aktiv niederohmig ist, fallen hier jedoch nur vergleichsweise
geringe Storspannungen ab.
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4.3 Entwurf und Charakterisierung kapazitiver
Elektroden

Als Basis und Vergleichsmoglichkeit fiir spatere textile Umsetzungen wurden
zundchst kapazitive Elektroden unter Nutzung etablierter Herstellungstechno-
logien gedruckter Schaltungen entwickelt. Fiir die in dieser Arbeit fokussierten
Anwendungen werden Elektroden mit schwacher Kopplung zum Kérper beno-
tigt, mit denen Signale durch Kleidung abgeleitet werden konnen. Deshalb wird
zundchst untersucht, wie eine stabile Schaltung mit ausreichender Eingangsim-
pedanz erreicht werden kann.

4.3.1 Modellierung und Simulation

Als erste Zielgrofie wird eine minimal mogliche Koppelkapazitat von 2 pF ange-
strebt. Dies entspricht in der obigen Abschitzung einer Messung durch 8 mm
Kleidung mit einer Elektrode von 20 mm Radius. Zur Bestimmung geeigneter
Parameterwerte wurden deshalb verschiedene Varianten der Eingangsbeschal-
tung des Impedanzwandlers modelliert und analysiert.

Abbildung 4.6 zeigt das Modell eines Impedanzwandlers, der durch Bootstrap-
ping und Neutralisation (Abschnitt 3.1.4) erweitert wurde. Fiir die Simulation
werden die Eingangsimpedanz Z; des Impedanzwandlers OP1 benétigt und die
Kapazitit der aktiven Schirmung C'y modelliert. Zusatzliche parasitére kapazi-
tive Effekte (z.B. weiter entfernt liegende Teile des passiven Schirms) werden
im Modell durch Cj beriicksichtigt. In Tabelle 4.2 sind die fiir die folgenden
Simulationen verwendeten Parameterwerte zusammengestellt. Der Operati-
onsverstarker wurde mit dem von Texas Instruments zur Verfiigung gestellten
erweiterten P-SPICE Makromodell OPA129E modelliert, welches das Standard-
modell des OPA129 um ein detailliertes Modell der Eingangsbeschaltung und
des Eingangsrauschens erweitert. Durch die Schalter S; und S5 ist es moglich,
verschiedene Varianten der Eingangsbeschaltung zu analysieren und die Aus-
wirkungen von Bootstrapping und Neutralisation auf die Eingangsimpedanz
der Elektrode Z;,, fiir folgende Falle isoliert zu untersuchen:

« Beschaltung mit einfachem Biaswiderstand (Schalter S; und S, gedfinet)
« Bootstrapping des Biaswiderstandes (57 geschlossen, So offen)

« Neutralisation der Eingangskapazitit (57 offen, So geschlossen)
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Abbildung 4.6: Modell des Elektrodeneingangs mit Bootstrapping und Neutrali-
sation

s, Cl'
T

Parameter Wert
Ck 2pF
Z; 1013 Q|| 1 pF
Cy 1pF
Cs 1pF
Ch 2pF
Rp1,2 50 GQ

Tabelle 4.2: Parameterwerte der Elektrodensimulation fiir das Modell in Bild 4.6.

+ Kombination aus Bootstrapping und Neutralisation (beide Schalter ge-
schlossen)

Als Referenz dient die Schaltung, die lediglich Guarding implementiert und
ansonsten iiber den Biaswiderstand Ry, + Rp2 = 100 GQ stabil gehalten wird.
Ihre Eingangsimpedanz ist in Abbildung 4.7 im Vergleich zu verschiedenen
Koppelkapazitaten dargestellt. Man erkennt, dass Z;,, im Durchgangsbereich auf
der Linie liegt, die einer Koppelkapazitit von C}, = 2 pF entspricht. Dies liegt
natiirlich an der modellierten Eingangskapazitat von C; + Cs = 2 pF. Inwiefern
ein solcher Wert spiter erreicht werden kann, muss sich allerdings erst noch
herausstellen. Daraus ergibt sich jedoch bereits eine Dampfung von 6 dB, ein
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Abbildung 4.7: Eingangsimpedanz einer kapazitiven Elektrode mit Biaswider-
stand im Vergleich zu verschiedenen Koppelkapazititen.

besserer Wert ist mit einer Elektrode mit Biaswiderstand bei dieser schwachen
Kopplung nicht zu erreichen. Im unteren Frequenzbereich hingt Z;,, zunéchst
nur vom Widerstandswert von Ry 2 ab, mit steigender Frequenz erhoht sich
der Einfluss des kapazitiven Anteils, und die Kurve beginnt abzufallen.

Ubertragungsfunktion

In Abbildung 4.8a ist der Einfluss des Bootstrapping auf die Ubertragungs-
funktion simuliert (Schalter Sy in Bild 4.6 offen, S; geschlossen). Es ist zu
sehen, dass eine Erhohung der Bootstrapping-Kapazitit Cj, die Grenzfrequenz
zu niedrigeren Frequenzen verschiebt, da der effektive Eingangswiderstand
erhoht wird. Zum Vergleich ist der Frequenzgang nur mit Biaswiderstand
(CCEg;as) angegeben. Der Peak entsteht durch den zusitzlichen Pol, der durch
das Bootstrapping-Glied eingefiithrt wird. Eine zu starke Uberhéhung im Be-
reich des Peaks kann spéter mittels Hochpassfilter entfernt werden. Ansonsten
wird die Ubertragungsfunktion durch das Bootstrapping nicht beeinflusst und
verlduft im relevanten Frequenzbereich flach. Die Dampfung kann im Vergleich
zur Referenz nicht reduziert werden, da sich der Wert der Eingangskapazitit
durch die Beschaltung nicht verringern lasst.
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Abbildung 4.8: Einfluss verschiedener Schaltungstechniken auf die Ubertra-
gungsfunktion einer kapazitiven Elektrode.
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Dazu wird die Neutralisationsschaltung benétigt. In Abbildung 4.8b sieht
man den Einfluss der Neutralisation falls kein Bootstrapping angewandt wird
(Schalter S; in Bild 4.6 offen, S5 geschlossen). Man sieht, dass durch die Neu-
tralisation und die daraus resultierende geringere effektive Eingangskapazitat
die Ubertragungsfunktion niher an 0 dB geschoben wird, bis die Einheitsiiber-
tragungsfunktion bei Cj,, y = 0 erreicht ist. Falls die Neutralisation fiir eine
Uberkompensation sorgt, also Cj,, v < 0 wird, ergibt sich sogar Verstirkung, so
dass der Betrag (deutlich) grofler als eins werden kann. Hierbei ist die Stabilitat
aber nicht mehr gewéhrleistet, wie die Analyse im Folgenden zeigt.

Verlauf der Eingangsimpedanz
Der Effekt der beiden Verfahren zur Erh6hung der Eingangsimpedanz ist in

Bild 4.9 visualisiert.

Bootstrapping Fiir die Schaltung mit Bootstrapping lasst sich die Eingangsim-
pedanz Z;,, p aus Abbildung 4.6 und [109] mit Hilfe der Gleichungen

U;
Zing = —— 410
BEp Uro Ry (4.10)
Ay

e gy, 411
U, J— (Ui = U,) (4.11)

Upp Ui —Upy
Zfe _Zi T = 412
Ros Rt + sCh, (U Ufb) ( )

ermitteln. Aus deren Kombination ergibt sich die Eingangsimpedanz beim
Bootstrapping zu

(Ry1 + Ry2 + sCpRo1 Ri2 ) (1/A1, + 1+ 870/ A1)
SQCbRbQTa/Alo + S(Ta + CbRbQ)/Alo + 1+ ]-/Alo

Zin,B = (4.13)

mit
T =1/(27f,) .

Dabei ist f, die Grenzfrequenz und A;, die Leerlaufverstirkung von OP1,
dessen Eingangsimpedanz an dieser Stelle vernachlassigt wurde. Fir Fre-
quenzen unterhalb von Aj,/(7, + CyRp2) beziehungsweise unterhalb von
[A1,/(CyRy27,)]~/? besitzt Zin,p einen induktiven Anteil zusatzlich zum
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DC-Pfad und betrigt
Zin,B = Rp1 + Rp2 + sCpRp1 Rp2 (4.14)

Fiir Frequenzen ab etwa 2 Hz dominiert wieder der kapazitive Anteil der Ein-
gangsimpedanz, und diese fallt mit mit rund 10 GQ/Dekade ab. Dieses Verhal-
ten wird durch die Simulation bestatigt und ist in Abbildung 4.9a dargestellt.

Neutralisation Bei der Reduktion der Eingangskapazitat durch Neutralisation
(S2 geschlossen) verschiebt sich der Bereich des Abfalls der Impedanz hin
zu hoheren Frequenzen. Mit Ry, = (Rp1 + Rp2) || Ri erhdlt man aus der
Kombination der Maschen- und Knotengleichungen (diesmal bei ge6ffnetem
Schalter S, also ohne Bootstrapping)

Ui

Zin, N = T (4.15)
k
Uy = A1(8)(U; — Uy,) (4.16)
1
Ik: = <R + SCZ) UZ — SCn(An(S)Ua - Uz) . (417)
b
Damit ergibt sich die Eingangsimpedanz zu
Ry
Zin,N = (4.18)
Lt 5By (G4 (1 — 2l
mit den Verstiarkungen
Ay
Aq(s) = ° 4.19
1) == (4.19)
und
A
A, (s) = no 4.20
(s) 5Ty + 1 (4.20)

Dabei ist A;, die Leerlaufverstarkung von OP1 und A,,, die Verstirkung im
linearen Bereich des Verstirkers um OP2. 71 bzw. 7, sind die jeweiligen Zeit-
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konstanten der Verstérker (siehe Abbildung 4.6).
Da A,, ~ 2 bei entsprechender Dimensionierung von C,,, und A;, > 0,
wird die Eingangsimpedanz aus (4.18) zu

(STn + 1)Rb
27, (Ci + Cp) Ry + s(Ci + Cri(1 — Ay )Ry + 17

Zin,N = (4.21)

Der Impedanzverlauf bei der Neutralisation nach Gleichung 4.21 zeigt also ein
Tiefpassverhalten und fillt fiir Frequenzen oberhalb von [7,, (R, C; + R, C,, ]~ /2
und (R,C; + RyCi(1 — A,,,))~! ab. Dies lsst sich auch im simulierten Verlauf
von Abbildung 4.9b erkennen. Darunter ist der Maximalwert der Impedanz
durch den Biaswiderstand vorgegeben und betragt Ry, steht aber durch die
reduzierte Eingangskapazitat fiir eine groflere Bandbreite zur Verfiigung als bei
der Standardschaltung. Uberkompensation (Cy, n < 0) erzeugt dem Betrage
nach wieder eine Eingangskapazitit und hat somit den gleichen Einfluss wie
eine unkompensierte Eingangskapazitat. Die Kurven fiir C;, y = 1pF und
—1pF liegen deshalb aufeinander.

Stabilitat

Durch die beiden Techniken des Bootstrapping und der Neutralisation werden
neben der normalen Gegenkopplung des Impedanzwandlers noch zwei wei-
tere Rickkoppelpfade eingefiihrt, die jedoch beide auf den positiven Eingang
des Verstérkers zuriickgefithrt werden. Die dadurch entstehende Mitkopplung
gefdhrdet die Stabilitdt der Schaltung und muss deshalb genauer betrachtet
werden.

Die Ortskurven in Abbildung 4.10 zeigen, dass sowohl Bootstrap-Schaltung
als auch Neutralisation der Eingangskapazitit auflerhalb gewisser Grenzen
instabil werden. Stabile Werte fiir C, liegen beim Bootstrapping im Bereich
unter 160 pF (fiir die angegebenen Widerstande Rp; 2). Allerdings muss hier
auch die sich ergebende Einschwingzeit beachtet werden. Diese liegen bereits
ab 50 pF bei tiber 20 Sekunden. Fiir eine reale Schaltung muss dieser Wert daher
deutlich kleiner gew#hlt werden.

Im rechten Teil von Abbildung 4.10 ist die Verstarkung A,, als variabler
Parameter bei der Neutralisation aufgetragen. Ideale Kompensation der Ein-
gangskapazitit (C;, v = 0) wird fir A,, = 2 erreicht. Die Schaltung bleibt
auch dann noch stabil, wenn eine leichte Uberkompensation eingestellt ist. Die
Einschwingzeiten sind deutlich kiirzer als beim Bootstrapping und liegen im
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Abbildung 4.9: Erhohung der Eingangsimpedanz der Elektrode durch verschiede-
ne Schaltungstechniken im Vergleich zur Version mit einfachem Biaswiderstand.
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Abbildung 4.10: Ortskurven zur Stabilitatsanalyse bei Bootstrapping (a) und
Neutralisation (b). Der kritische Punkt (—1 + j - 0) ist rot markiert.

Bereich von einer Sekunde fiir 4,, = 2.

Innerhalb der erwahnten Grenzen erhilt man auch bei der Kombination
der beiden Schaltungstechniken eine stabile Schaltung, wobei die dominante
Zeitkonstante durch das Bootstrapping bestimmt wird.

Kombination der Verfahren

Den Ubertragungs- und Impedanzverlauf einer optimierten Elektrodenschal-
tung, die beide Verfahren zur Erh6hung der Eingangsimpedanz nutzt, zeigt
Abbildung 4.11. Um eine Einschwingzeit von unter 5s zu erreichen, wurde
Cpy = 10pF gewdhlt. Um die Dampfung nahezu zu eliminieren aber keine
Uberkompensation zu erzeugen, wurde die Verstarkung leicht konservativ auf
Ay, = 1,95 festgelegt. Somit ergibt sich C;;, y = 100{F, was bei einer Kopp-
lung C}, = 2 pF eine Dampfung von —0,42 dB im Durchgangsbereich erzeugt.
Der Vergleich mit der entsprechenden Impedanz der Koppelkapazitit Z; (Cy,) in
Abbildung 4.11 zeigt, dass auch bei dieser schwachen Kopplung des Sensors an
den Patienten eine Potentialmessung moglich ist, ohne die Quelle nennenswert
zu belasten. Die untere Grenzfrequenz liegt dabei bei f;, = 357 mHz.
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Abbildung 4.11: Verlauf von Ubertragungsfunktion und Eingangsimpedanz einer
Elektrode mit optimierten Parameterwerten (CCEopt) im Vergleich zu Schaltung
nur mit Biaswiderstand (CCEgiss) und Impedanz, die einer Koppelkapazitit von
Cy = 2 pF entspricht.
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Fazit

Beim Entwurf kapazitiver Elektroden muss der Arbeitspunkt des Impedan-
zwandlers stabilisiert werden, indem ein Strompfad durch einen Biaswiderstand
hergestellt wird. Je nach Stiarke der Kopplung (also letztlich der Kombination
aus Elektrodengrofie und Abstand) ist dies bereits die simpelste umzusetzende
Realisierungsmoglichkeit einer kapazitiven Elektrode. Durch entsprechende
Abschirmmafinahmen muss aber sicher gestellt sein, dass parasitare Kapazititen
klein gehalten werden und dadurch die Dampfung am Ausgang der Elektrode
nicht zu hoch wird.

Bei schwicher werdender Kopplung, wenn Koppelkapazitit und Eingangska-
pazitit der Elektrode vergleichbare Werte annehmen, kann durch weitere Schal-
tungstechniken die Eingangsimpedanz erhéht werden. Zur virtuellen Erh6hung
des ohmschen Anteils der Eingangsimpedanz kann Bootstrapping verwendet
werden, auf diese Weise kann die untere Grenzfrequenz f, verringert werden.

Die Eingangskapazitit ist der entscheidende Parameter fiir die Dampfung
einer CCE. Die Eingangskapazitit setzt sich zusammen aus dem Anteil, den
der Operationsverstarker beitragt, sowie den Betragen, die durch Schirmung,
Layout und andere parasitiare Effekte erzeugt werden. Schaltungstechnisch
kann die Eingangskapazitat neutralisiert und somit ein nahezu dampfungsfreies
Ubertragungsverhalten erreicht werden. Dies wird aber durch einen weiteren
OP erkauft und ist nur innerhalb gewisser Grenzen méglich.

Beide Schaltungstechniken konnen exklusiv oder in Kombination verwendet
werden, stellen jedoch positive Riickkopplungen dar und miissen auf Stabi-
litat gepriift werden. In jedem Fall muss sichergestellt werden, dass die sich
ergebende Einschwingzeit fiir die spatere Anwendung akzeptabel ist. Das hier
benutzte Modell zeigt, dass bei Bootstrap-Widerstinden von je 50 GQ der Wert
der Bootstrap-Kapazitit C, im Bereich unter 10 pF liegen muss, damit Zeitkon-
stanten von unter 5 s erreicht werden kénnen.

4.3.2 Umsetzung

Ausgehend vom Modell aus dem vorangegangenen Abschnitt wurde eine kapazi-
tive Elektrode auf Basis einer mehrlagigen Leiterplatte entworfen. Die folgenden
Abschnitte beschreiben die wichtigsten Aspekte der Umsetzung.
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Verstiarker

Aus der Modellierung der Elektrodenschaltung wird deutlich, dass an den
Verstarker, der fiir die Impedanzwandlerstufe verwendet werden soll, hohe
Anforderungen hinsichtlich Eingangsimpedanz und Rauschen gestellt werden.
Seine Eigenschaften bestimmen mafigeblich das Verhalten der kapazitiven Elek-
trode, vor allem in Bezug auf die erreichbare Dampfung. Wie bereits erwéhnt
konnen sowohl geeignete Operationsverstirker als auch Eingénge von Instru-
mentenverstarkern verwendet werden.

Bei der Auswahl geeigneter Verstarker miissen verschiedene Eigenschaften
beriicksichtigt werden. Auf den Eingang bezogen sind dies Eingangswider-
stand und -kapazitit, Eingangsruhestrom (Input Bias Current) und die Rau-
scheigenschaften. Aulerdem spielen die Offsetspannung, die Spannungsversor-
gungsbereich und fiir mobile Systeme die Stromaufnahme eine Rolle. Weniger
von Bedeutung ist fiir die Anwendung in EKG-Elektroden das Verstarkungs-
Bandbreite-Produkt, vor allem wenn der Verstérker als Spannungsfolger betrie-
ben wird. Abseits der elektronischen Eigenschaften kénnen auch Aspekte wie
Gehéusegrofie und Anzahl der Verstarker in einem Package eine Rolle bei der
Verstarkerauswahl spielen. Zusammenstellungen geeigneter Verstarker finden
sich in [11, 13].

Die modellierte Schaltung wurde zunéchst mit einem OPA129 umgesetzt. In
Kapitel 5 wird auch der AD820 verwendet. Tabelle 4.3 listet relevante Parameter
der beiden Bausteine mit den typischen Angaben der entsprechenden Daten-
blatter auf [110, 111]. Entscheidend fiir die hier ausgewahlten Verstarkertypen
waren geringe Eingangskapazitat, um moglichst wenig Dampfung zu erzeugen,
und geringe Biasstrome, um das Rauschen der Biaswiderstidnde gering zu halten.

Der nicht-invertierende Verstarker der zweiten Stufe, der das Ausgangssi-
gnal des Impedanzwandlers fiir die Neutralisation iiber C), bereitstellt, muss
keine besonderen Anforderungen hinsichtlich der Eingangsimpedanz erfiillen,
da sein Eingangssignal bereits niederohmig ist. Er sollte jedoch eine geringe
Offsetspannung aufweisen um den Neutralisationskondensator nicht statisch
zu laden und Unity-Gain stabil sein.

Biaswiderstand

Um den Arbeitspunkt der ausgewihlten Verstarker zu stabilisieren ist ein Bias-
widerstand notwendig. Ihr hoher Eingangswiderstand wére zwar ein hervorra-
gender Impedanzwandler zum Anschluss der Elektrodenflache, diese wiirde sich
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. Eingangs- Bias Eingangs- Offset-
Bezeichnung . d c ¢ rauschen
impedanz urren @ 10 kHz spannung
OPA129UA 1013 ||1 pF 30fA 15nV/vHz 500 pvV
0,1fA/+/Hz
ADB820AR 1013 ||0,5 pF 2pA 13nV/vVHz 100 pV

0,8fA/vHz (1)

Tabelle 4.3: Parameterwerte der verwendeten Verstéirker.

aber durch den Eingangsruhestrom statisch aufladen und den Verstarkereingang
sattigen. Eine Entladung wére nur iiber die Eingangsimpedanz des Verstarkers
moglich. Uber einen hochohmigen Biaswiderstand kann die Zeitkonstante die-
ser Entladung so weit heruntergesetzt werden, dass der Impedanzwandler stabil
arbeitet. Da dieser Biaswiderstand parallel zum Eingangswiderstand des Verstér-
kers liegt, verringert sich so die von der Quelle gesehene Eingangsimpedanz. Der
minimal akzeptable Wert muss gegen die Anforderung der unteren Grenzfre-
quenz von unter 1 Hz abgewogen werden. Wie bereits frither in diesem Kapitel
gezeigt, sind dann Werte im Bereich grofier 100 GQ notwendig. Geeignete
Bauteile in SMD-Technologie existieren am Markt, wenn auch in begrenzter
Auswahl. Vor allem bei den Bauteiltoleranzen muss eine groere Streuung als
gewohnlich hingenommen werden. In dieser Arbeit werden soweit nicht anders
erwihnt vielfache des 50 GQ-Widerstandes der RH73 Reihe von Tyco Electro-
nics verwendet [112], dessen Toleranz bei +£30% liegt. Manuelles Matching
verschiedener Widerstande, um moglichst identische Elektroden aufbauen zu
konnen, ist im Labor zwar machbar, im Hinblick auf grolere Stiickzahlen jedoch
problematisch.

Elektrischer und mechanischer Aufbau

Die nach Abbildung 4.6 modellierte Schaltung wurde mit einer mehrlagigen
Leiterplatte realisiert. Auf diese Weise konnten die Elektrodenflache, die aktive
Schirmung und der Impedanzwandler platzsparend integriert werden. Der sche-
matische Aufbau ist in Abbildung 4.12 dargestellt. Auf der unteren, dem Kérper

1 Angabe laut Datenblatt bei 1 kHz
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Abbildung 4.12: Schematischer Aufbau der CCE mit Multi-Layer-PCB.

zugewandten Lage, ist die Elektrodenfldche als geschlossene Kupferflache aus-
gefiihrt, die iiber eine Durchkontaktierung mit der Bauteilseite verbunden ist.
Die Isolation gegen das Messobjekt wird durch Lotstopplack hergestellt, der
die gesamte untere Lage abdeckt. Der Durchgangswiderstand von 100 pm Lot-
stopplack liegt laut Datenblatt in der Gréfenordnung von 1014 Q [113], so dass
rein kapazitive Kopplung angenommen werden kann.

Die Elektrodenflache wird riickseitig aktiv geschirmt, indem auf den inneren
Lagen der Platine entsprechende Guard-Strukturen gestaltet werden. Weitere
Abschirmmafinahmen werden im Folgenden beschrieben.

Aktive Schirmung des hochohmigen Eingangs Die Verbindung zwischen
Elektrodenfldche und dem Eingangspin des Impedanzwandlers muss besonders
sorgfiltig geschirmt werden, da der Durchgangswiderstand des Leiterplatten-
materials mit 1012 Q bereits in der Grofenordnung des zu erreichenden Ein-
gangswiderstandes liegt [114]. Deshalb wird der Bereich um den Eingangspin
ebenfalls auf Guard-Potential gehalten, um Spannungsdifferenzen zwischen
dem Pin und weiteren Schaltungsstrukturen zu eliminieren. Ebenso kénnen
durch benachbarte Komponenten und umgebende Leiterstrukturen Streukapa-
zitdten entstehen, die unerwiinscht sind. Abbildung 4.13 zeigt das Prinzip und
eine mogliche Umsetzung im Layout.

Da bei der hier umgesetzten Schaltung weitere Bauelemente fiir Bootstrap-
ping und Neutralisation an den hochohmigen Eingangspin angeschlossen wer-
den, miissen diese ebenfalls mit geschirmt werden. Der Bereich um den Ver-
starkereingang sollte dariiber hinaus auch nicht von Lotstopplack abgedeckt
sein, da hieriiber wiederum parasitire Kapazititen entstehen konnen, die die
Eingangskapazitat der Schaltung erhohen.
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Abbildung 4.13: Guarding des hochohmigen Eingangspins des Impedanzwand-
lers beim OPA129.

Passive Schirmung Um die Schaltung auch riickseitig vor der Einkopplung
von Storfeldern zu schiitzen, wurde die zweite innere Lage als passive Schir-
mung auf Massepotential gelegt. Dariiber hinaus wurden auf der Rickseite
der Platine mit Masse verbundene Strukturen angebracht, auf die ein Gehéduse
aufgesetzt werden kann. Auf diese Weise ist die Elektrode zu allen Seiten hin
passiviert, die nicht zum Korper zeigen (siehe Abbildung 4.12). Dies geschah
auch auf Grund entsprechender Beobachtungen wéhrend der Entwicklungs-
arbeiten. So wurde beobachtet, dass bereits die Bewegung Dritter im Umfeld
des Messaufbaus Storfelder erzeugt, die die Elektroden beeinflussen; vgl. hierzu
auch [115].

Schaltungsanpassung Eine direkte Umsetzung der in Bild 4.6 dargestellten
Schaltung zur Neutralisation der Eingangskapazitiat nach dem Grundschema ist
fiir eine reale Schaltung nicht zweckméflig, da unbekannte Bauteiltoleranzen be-
riicksichtigt werden miissen, und die Streukapazititen durch den Aufbau nicht
bekannt sind. Dartiber hinaus besitzen die verwendeten Keramikkondensatoren
gewisse Toleranzen, so dass auch die Verstirkung A,, (OP2) variiert, die benotigt
wird, um nach Gleichung 3.6 die Eingangskapazitit des Operationsverstérkers
OP1 immer genau zu kompensieren. Deshalb wurde der nicht-invertierende
Verstarker OP2 fiir die aufgebaute Schaltung um ein Potentiomenter erweitert,
mit dem die Verstiarkung in einem gewissen Bereich variiert werden kann. Somit
kann der Betrag der Neutralisation manuell eingestellt werden.

In Abbildung 4.14 ist schlief3lich eine realisierte kapazitive Elektrode darge-
stellt. Auf der Unterseite erkennt man die Elektrodenflache. Sie ist vollstandig
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Abbildung 4.14: Kapazitive Elektrode aus 4-Lagen-PCB: Korperzugewandte Seite
(a) und Bauteilseite ohne (b) bzw. mit Abschirmgehause (c).

mit Lotstopplack iiberzogen, auch im Bereich der Durchkontaktierungen (Abbil-
dung 4.14a). Die Bauteilseite ist mittels eines sogenannten ,,On-Board-Shields®
vor Storeinkopplungen abgeschirmt (Abbildung 4.14b, 4.14c). Mittels Flachband-
kabel ist die Elektrode an die Spannungsversorgung und den Signaleingang der
folgenden Stufe angeschlossen.

4.3.3 Charakterisierung der Elektrode

Zur Charakterisierung des Elektrodendesigns und zur Bestimmung der Wirk-
samkeit der Techniken zur Erhéhung der Eingangsimpedanz wurden verschie-
dene Messungen durchgefiihrt. Dabei wurde eine Gegenelektrode verwendet,
die um ein Vielfaches groler war, als die zu untersuchende Elektrode, und die
an einen Signalgenerator angeschlossen war. Die Koppelkapazitiat wurde durch
Veranderung des Abstandes zwischen beiden Elektroden variiert. Der Durch-
messer der kapazitiven Elektrodenfliche betrug 39,8 mm, somit betrug die
Fliche A.; = 12,44 cm?. Gemessen wurde zunichst nur iiber einen Luftspalt,
jeweils bei zwei verschiedenen Abstédnden. Tabelle 4.4 gibt die entsprechenden
Werte an. Auf diese Weise konnte der Frequenzgang bei unterschiedlich starker
Kopplung aufgezeichnet werden.

Elektrode mit Biaswiderstand

Als Referenz fiir die Verfahren zur Optimierung der Eingangsimpedanz wurde
zunachst das Verhalten der Elektrode bestimmt, wenn diese nur mit Biaswider-
stand beschaltet war. Das Ergebnis fiir unterschiedlich stark gekoppelten Félle
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Abstand Koppelkapazitat

dy =240mm  Cg = 4,56 pF
de =7,05mm  Cgo = 1,56 pF

Tabelle 4.4: Abstande und Koppelkapazititen bei der Elektrodencharakterisie-
rung.
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Abbildung 4.15: Frequenzgang der Elektrode mit Biaswiderstand.

ist in Abbildung 4.15 dargestellt.

Will man dieses Ergebnis nun mit den Vorhersagen des Modells aus Abbil-
dung 4.6 vergleichen, hat man zunichst das Problem, dass sowohl die Streuka-
pazitiaten am Eingang als auch die genauen Werte der Biaswiderstande nicht
bekannt sind. Um diese zu bestimmen, wurde wie folgt vorgegangen. Da die
Eingangskapazitat der Elektrode nicht direkt gemessen werden konnte, wurden
statt dessen in beiden Féllen die Dampfung A bei hohen Frequenzen bestimmt.
Mit den bekannten Koppelkapazitaten aus Tabelle 4.4 wurde dann aus Glei-
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chung 4.6 die Gesamt-Eingangskapazitat

1-A
Co = (57 ) O (422

bestimmt. Diese setzt sich zusammen aus der Eingangskapazitat des OPs und
den Streukapazititen. In beiden Féllen ergab sich ein nahezu identischer Wert
von C;, = 1,55 pF. Mit der im Datenblatt angegebenen Eingangskapazitit des
OPA129 von C; = 1 pF erhidlt man einen Wert fiir die Streukapazitit von

Cy =C;, — C; =5501F . (4.23)

Dieser wurde fiir die Vergleiche mit dem Modell in die Simulation eingesetzt.
Damit ergab sich fiir C; die in Abbildung 4.15 rot gestrichelt dargestellte Kurve.
Sie stimmt im Durchlassbereich gut mit der Messung iiberein, im Bereich des
Abfalls fiir niedrige Frequenzen liegt das Modell jedoch tiber den Messwerten,
die experimentell ermittelte Grenzfrequenz ist etwas hoher. Dies konnte mit
dem Wert der Biaswiderstande erklart werden, der nicht mit dem Nennwert von
100 GQ tbereinstimmt. Anpassung des Modells auf Rp12 = 85 GQ ergibt dann
gute Ubereinstimmung der Messung mit den Aussagen des Modells, wie die
weiteren Kurven in Abbildung 4.15 zeigen. Da die nun folgenden Messungen mit
derselben Elektrode durchgefithrt wurden, wurde dieser Wert fiir R12 auch fiir
die Modellierung der in den folgenden Abschnitten beschriebenen Schaltungen
verwendet.

Einfluss der Verfahren zur Erhohung der Eingangsimpedanz

Bootstrapping Wie zuvor im Abschnitt zur Modellierung der Elektrode wur-
de zunichst wurde die Effektivitit des Bootstrapping alleine ohne Neutrali-
sation untersucht. In Abbildung 4.16 sind die gemessenen Frequenzgénge der
Elektrode mit Bootstrapping dargestellt, jeweils fiir die in Tabelle 4.4 ange-
gebenen Distanzen respektive Koppelkapazitaten zwischen kapazitiver und
Gegen-Elektrode. Als Bootstrap-Kapazitit war ein Wert von C, = 10pF in
die Schaltung integriert. Die Messungen zeigen zunéchst, dass fiir Frequenzen
im Durchlassbereich die Dampfung identisch zur Umsetzung mit Biaswider-
stand ist (vgl. Abbildung 4.15). Qualitativ stimmen die Messungen gut mit den
Simulationen tiberein, der Effekt des Bootstrapping ist deutlich zu erkennen.
Die erhohte Eingangsimpedanz im Bereich der Grenzfrequenz fiithrt dort zu
einer geringeren Dampfung und hebt die Kurve im Vergleich zum Fall ohne
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Abbildung 4.16: Frequenzgang der Elektrode mit Bootstrapping.

Bootstrapping entsprechend an.

Beim Vergleich des modellierten Verhaltens der Schaltung mit (in Abbil-
dung 4.16 mit ,Modell Cx;,C, = 10 pF* bezeichnet) mit der Messung (rote
Kurve mit Messpunkten) erkennt man jedoch, dass die reale Schaltung im Uber-
gangsbereich etwa 2 dB mehr Dampfung aufweist. Die Erklarung hierfiir ist die
Toleranz des verwendeten Keramik-Vielschicht-Kondensators (', dessen Wert
in der realen Schaltung nicht 10 pF betrug. Durch Anpassung des Modells auf
Cy, = 7,5 pF lasst sich gute Ubereinstimmung zwischen Simulation und Mes-
sung herstellen, sowohl bei 2,04 mm als auch bei 7,05 mm Abstand zwischen
kapazitiver Elektrode und Gegenelektrode, so dass der reale Wert von Cj, eher
in diesem Bereich liegen muss.

Hinzunahme der Neutralisation Um die Dampfung im Durchgangsbereich
des Sensors zu reduzieren, wurde schliefllich auch die Neutralisationschal-
tung der Elektrode bestiickt und wiederum der Frequenzgang bestimmt. In
Abbildung 4.17 ist zu sehen, welchen Effekt die Verringerung der effektiven
Eingangskapazitit auf die Ubertragungsfunktion hat. Sie sorgt dafiir, dass der
Betrag der Ubertragungsfunktion nahezu eins wird. Auch eine Verringerung der
Kopplung bewirkt hier keine merkliche Dampfung. Beide Messkurven liegen im
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Abbildung 4.17: Frequenzgang der Elektrode mit Neutralisation und Bootstrap-
ping.

Durchlassbereich nahezu aufeinander und besitzen eine Dampfung zwischen
—0,09dB bis —0,17dB.

Berechnet man entsprechend Gleichung 4.22 aus diesen Dampfungen mit Hil-
fe der Koppelkapazitit die Eingangskapazitat, die der Sensor besitzen muss, er-
halt man einen Wert zwischen Cj,, n = 45 fF und 90 fF. Im Vergleich zur Schal-
tung mit Biaswiderstdnden, bei der die Eingangskapazitat zu Cj,, = 1,55 pF
bestimmt wurde, konnte somit eine Verbesserung um 94 % bis 97 % erzielt wer-
den. Das grofite praktische Problem besteht darin, mit dem Potentiometer die
Neutralisation moglichst genau einzustellen. Aus diesem Grund kénnen noch
kleinere Werte zwar erreicht werden, sind aber nicht zuverléssig reproduzierbar.

Tabelle 4.5 fasst noch einmal die erreichten Parameter der entwickelten
Elektrode zusammen, wenn sowohl Bootstrapping als auch Neutralisation an-
gewendet werden. Wie gezeigt, deckt das entwickelte Elektrodendesign trotz
des Hochpassverhaltens das EKG-Spektrum ab, sodass EKG-Messungen damit
moglich sein sollten. Dies wird im nachsten Abschnitt Giberpriift.
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Eigenschaft Wert
Aufbau PCB, 4-Lagig
Eingangsimpedanz OPA129UA 1013 ||1 pF
Elektrodenflache A.; 12,44 cm?
DC Eingangswiderstand R;y, 85 GQ
Max. Eingangsimpedanz | Z;,, | (bei ca. 3,6 Hz) 5,8TQ
Streukapazitat durch Aufbau 0,55 pF
Eingangskapazitat C;p, 45 fF bis 90 fF
Dampfung bei 1 kHz —0,09dB bis —0,17dB

Tabelle 4.5: Eigenschaften der entwickelten kapazitiven PCB-Elektrode.

4.4 Vergleich mit galvanischem Referenzsystem

Um die entwickelten Elektroden hinsichtlich der EKG-Ableitung zu bewerten,
wurde diese in ein bipolares System integriert. Dazu wurden zunichst mehrere
Elektroden aufgebaut und zwei Exemplare mit moglichst identischen Parame-
tern ausgewéhlt. Dies war notwendig, da sich die weiter vorne beschriebenen
Bauteiltoleranzen auf Eingangsimpedanz und Frequenzgang auswirken, und
deshalb auch die Neutralisation nicht exakt identisch eingestellt werden kann.

Die Elektroden wurden dann an eine Schaltung mit Differenzverstirker
entsprechend Abbildung 3.8 angeschlossen. Die damit erfassten Signale wurden
mittels Datenwandlerkarte digitalisiert und auf dem PC aufgezeichnet und
ausgewertet. Um einen direkten Vergleich zu erméglichen, wurde parallel zum
kapazitiven EKG ein galvanischen Referenz-EKG aufgenommen. Hier kam
ein batteriebetriebenes Mobilgerit (Somnoscreen RC-Kombi, Somnomedics
GmbH) zum Einsatz, um beide Systeme galvanisch getrennt zu halten. Die
Synchronisation der gemessenen Signale wurde a posteriori durchgefiihrt.

Fir die Messungen wurden die kapazitiven Elektroden mit Hilfe eines Gurtes
am Probanden fixiert. Es wurden Messungen direkt auf der Haut, durch eine
Schicht Baumwollstoff (T-Shirt, 0,5 mm) und durch mehrere Schichten Baum-
wollstoff (T-Shirt und ein zusitzlicher Pullover, insgesamt 1,2 mm) durchfiihrt.
Fiir das Referenz-EKG wurden die Klebeelektroden jeweils so nah wie méglich
neben die Position der kapazitiven Elektroden geklebt, ohne dass sie von diesen
(mechanisch) beeinflusst wurden (siehe Abbildung 4.18).
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Abbildung 4.19: Vergleich der Signale von Referenz-EKG (blau) und kapazitivem

EKG (grin).
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Abbildung 4.18: Position
der Elektroden bei der Ver-
gleichsmessung.

Die Gegeniiberstellung zweier Signale bei der
Messung auf der Haut ist in Abbildung 4.19 ge-
zeigt. Zu sehen sind jeweils zehn simultan auf-
gezeichnete Herzschlige eines gesunden méinn-
lichen Probanden (27 Jahre). Auf Grund der in
Abschnitt 4.3.3 ermittelten Frequenzgénge fur die
Elektroden zeigt das kapazitive EKG einen eben-
so prazisen Signalverlauf wie das Standard-EKG.
Neben QRS-Komplex und T-Welle sind sogar P-
und U-Welle im kapazitiven Signal zu erkennen.
Das kapazitive EKG-Signal wurde dabei mittels
Bandpass (2. Ordnung, 0,1 Hz bis 40 Hz) und 50-
Hz-Notchfilter analog vorverarbeitet.

Wie Abbildung 4.20 zeigt, verschlechtert sich das Signal-Rausch-Verhéltnis

(SNR) des kapazitiven EKG

-Signals, wenn durch Stoff (b) bzw. mehrere Schich-

ten Stoff gemessen wird (c). Man erkennt auch, dass die Grundlinie des EKGs
mit zunehmendem Abstand des Sensors vom Korper stiarker schwankt. Hier
macht sich mit wachsendem Abstand die abnehmende Gleichtaktunterdriickung
bemerkbar. Die Ursache dafiir sind die unterschiedlichen Koppelkapazititen der
Elektroden, die die Gleichtaktunterdriickung des Differenzverstarkers herabset-
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Abbildung 4.20: Signalausschnitte von EKG-Ableitungen direkt auf der Haut (a),
durch ein T-Shirt (b) und durch T-Shirt und Pullover (c).

zen.

Dariiber hinaus lasst sich aber sehr gut der Effekt der kompensierten Ein-
gangskapazitiat der Sensoren erkennen. Obwohl der wachsende Abstand zwi-
schen Hautoberflache und Elektroden geringere Koppelkapazititen verursacht,
bleibt die Amplitude der R-Zacke nahezu konstant bei etwa 2 mV. Die Eingangs-
kapazitat wurde wirkungsvoll neutralisiert.

4.5 Diskussion

Mit den entwickelten kapazitiven Elektroden auf Basis einer mehrlagigen ge-
druckten Schaltung ist die Ableitung eines EKGs ohne direkten Hautkontakt
moglich. Durch die Anpassung der Eingangsimpedanz mittels Bootstrapping
und Neutralisation konnte nahezu eine Einheitsiibertragungsfunktion bei Fre-
quenzen grofier 0,4 Hz erreicht werden, auch fiir Koppelkapazititen im einstel-
ligen pF-Bereich. Bedingt durch die unbekannten Streukapazitaten des Aufbaus
und nicht zu vermeidenden Toleranzen der verwendeten Komponenten muss-
te die Neutralisation jedoch manuell tiber Potentiometer justiert werden, um
ein stabiles Ubertragungsverhalten zu erreichen. Dies erschwert den Aufbau
identischer Elektroden.

Der direkte Vergleich mit einem galvanischen Referenz-EKG zeigt eine dhn-
lichen Signalqualitat, wenn direkt auf der Haut gemessen wird. Die bei unter-
schiedlichen textilen Schichtdicken kapazitiv abgeleiteten Signale zeigen im
Vergleich eine zunehmende Verschlechterung des SNR mit wachsender Beklei-
dungsdicke. Dies liegt hauptsachlich an der fiir jede Elektrode unterschiedlich
starken Kopplung zum Patienten, die durch inhomogene Kleidungsdicke be-
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dingt ist. Dadurch wird die Gleichtaktunterdriickung des bipolaren Messsystems
verringert. Dies auflert sich auch in Schwankungen der Baseline.

Die Amplitude der R-Zacken nahmen bei den Messungen nur minimal mit
wachsender Schichtdicke der Kleidung ab, da die Eingangskapazitat der Elek-
troden durch die Neutralisation kleiner als 1 pF gehalten werden konnte.

Fir die Elektroden wurde eine starke Abhéngigkeit von Bewegungen des
Probanden beobachtet, die zu Artefakten im EKG-Signal fithrt. Durch starkere
Fixierung des Gurtes konnen diese reduziert werden. Bedingt durch die starre
Form der PCB-Elektroden ergibt sich dann aber eine mechanische Beeinflussung
der Haut, die wiederum zu Artefakten fithren kann.

Auch eine galvanische Referenzelektrode hilft bei der Verringerung von Arte-
fakten. Eine solche ist allerdings fiir Systeme, die génzlich ohne Hautkontakt
auskommen sollen nicht praktikabel. Fiir weitere Systeme muss deshalb auch
die Problematik der Gleichtaktunterdriickung bei schwacher Kopplung bertick-
sichtigt werden, beispielsweise durch aktive Gleichtaktunterdriickung nach
[69].



Ambiente EKG-Systeme
mit textilen Elektroden

M Foxkus dieser Arbeit steht die Entwicklung kapazitiver EKG-Systeme fiir
zwei unterschiedliche ambiente Anwendungsszenarien. Zum einen das EKG-
Monitoring iiber ein am Korper getragenes, mobiles System. Es soll jedoch nicht
direkt auf der Haut getragen werden, die EKG-Ableitung soll vielmehr durch
Kleidung moglich sein. Ein solches System ist fiir Anwendungen im Kontext
personlicher Gesundheitsiiberwachung denkbar.

Zum anderen der Einsatz eines ambienten EKG-Systems im automobilen An-
wendungskontext. Dieses System soll in der Lage sein, vom Fahrer unbemerkt
ein EKG iiber im Sitz integrierte Elektroden abzuleiten. Daraus ermittelbare
psychophysiologische Parameter wie die Herzratenvariabilitit (HRV) kénn-
ten zukinftig als Eingangsgrofien fiir erweiterte Fahrerassistenzanwendungen
genutzt werden.

Aufbauend auf den Ergebnissen der Elektrodenentwicklung des vorigen
Kapitels steht bei der Konzeption und Umsetzung dieser beiden Systeme die
textile Gestaltung moglichst grofler Teile der Elektroden mit leitfahigen Garnen
und Stoffen unter Beibehaltung ihrer Funktionalitit im Vordergrund. Dadurch

85
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wird eine unaufdringliche, diskrete Integration von physiologischen Sensoren
moglich und eine flexiblere Systemgestaltung kann erreicht werden.’

5.1 Systemanforderungen

Beim Aufbau ambienter EKG-Systeme sind zunichst die Anforderungen zu
beriicksichtigen, die von den kapazitiven Elektroden selbst herriihren (siehe Ab-
schnitt 4.2). Dartiber hinaus miissen aber auch Anforderungen aus Systemsicht
beachtet werden, die an dieser Stelle ergénzt werden sollen. Weitergehende
spezielle Anforderungen, die sich aus dem jeweiligen Anwendungsszenario
ergeben, werden in den entsprechenden Abschnitten 5.2 bzw. 5.3 erlautert.

5.1.1 Eingangsbereich und Dynamik

Die EKG-Signale, die mit den Systemen erfasst werden sollen, besitzen eine Am-
plitude von einigen Millivolt (die Norm DIN 60601-2-47 fiir galvanische Systeme
spricht von bis zu 6 mV). Diese miissen auch dann noch messbar sein, wenn
die Elektrodenausgénge einen Gleichspannungsanteil (DC-Offset) aufweisen.
Dieser kann bis zu einigen hundert Millivolt betragen. Da der Gleichtaktarbeits-
bereich (Common Mode Range) verfiigbarer Instrumentenverstiarker begrenzt
ist, beschrankt dies auch die mogliche Differenzverstarkung. Aus diesem Grund
miissen bei Bedarf Hochpassfilter vorgesehen werden, um den DC-Offset zu
verringern und so eine Sittigung der Differenzstufe zu verhindern.

5.1.2 Gleichtaktunterdriickung

Durch die kapazitive Einkopplung von elektrischen Feldern — vor allem aus
dem Versorgungsnetz mit 50 bzw. 60 Hz — in den Korper des Probanden, in
die Elektroden und die Zuleitungen konnen erhebliche Interferenzen im EKG-
Signal entstehen. Dies tritt bei kapazitiven EKG-Systemen ebenso auf wie bei
galvanischen. Im Automobilkontext konnen elektrische Felder vor allem beim
Betrieb diverser Elektromotoren im Innenraum entstehen, beispielsweise fiir
Luftung und Heizung, oder fiir die elektrische Sitzeinstellung.

1 Teile des Kapitels basieren auf [116] und [117].
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Abbildung 5.1: Modell zur Einkopplung elektrischer Felder

Gleichtaktstorungen beim kapazitiven EKG

In Abbildung 5.1 ist ein Modell dargestellt, welches sowohl Einkopplung in den
Korper, als auch in den hochohmigen Teil der Elektroden beriicksichtigt. Es
wird eine bipolare Messung mit Differenzverstiarker angenommen. Auf Grund
der kontaktlosen, kapazitiven Messung besteht keine galvanische Verbindung
zwischen Proband und Messsystem, die Einkopplung in den Korper erzeugt
deshalb eine Gleichtaktspannung U, deren Amplitude durch die Kapazititen
Cp, Cpoq und Cis, bestimmt wird. Fiir galvanische Systeme werden hier etwa
Werte von C), = 2 pF und Cyoq = 200 pF modelliert [118]. Cj,, kann variieren
und hangt unter anderem von der baulichen Ausfiihrung des Systems ab. In
der Praxis konnen fir U, je nach Messumfeld Amplituden von einem bis
mehreren Volt auftreten.

Grundsatzlich konnen Interferenzen, die durch Gleichtaktspannungen her-
vorgerufen werden, in dieser Konfiguration nicht vermieden werden, weil in
realen Systemen die Gleichtaktunterdriickung (CMRR) des Differenzverstarkers
einen endlichen Wert besitzt. Bei der Verwendung moderner Instrumenten-
verstirker betragen diese Werte allerdings oft 110 dB und mehr!, so dass bei

1 z.B. besitzt der Instrumentenverstarker INA128 von Texas Instruments laut Datenblatt einen
CMRR-Wert von 120dB [119]
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der Verwendung von Gel-Elektroden eine sehr gute Gleichtaktunterdriickung
erreicht wird.

Bei der differentiellen Messung mit kapazitiven Elektroden treten beziiglich
der Gleichtaktunterdriickung folgende Probleme auf:

« Die Ubergangskapazititen der Elektroden Cj; und Cjs kénnen sehr
unterschiedliche Werte annehmen. Der Unterschied kann z.B. von inho-
mogener Kleidungsdicke oder unterschiedlicher Bedeckung der Elektro-
denfliche [74] herriihren.

« Die Eingangsimpedanzen Z; und Z, der Elektroden konnen differieren.
Dies héngt von den Bauteiltoleranzen ab, insbesondere vom Biaswider-
stand. Wie in Abschnitt 4.2.2 gezeigt, beeinflusst dies sowohl Dampfung
als auch Grenzfrequenz der Elektrode.

Eine vorhandene Gleichtaktspannung U.,,, wird iiber Cy; und Cio gemessen
und tiber das Ausgangssignal der Impedanzwandler in eine Differenzspannung
U, = Uy — Uy umgewandelt, die am Instrumentenverstérker anliegt. Diese ist
als Artefaktspannung dem gewiinschten EKG-Signal iiberlagert. Abbildung 5.2
zeigt das entsprechende Ersatzschaltbild fiir Gleichtaktspannungen. Damit
ergibt sich die Differenzspannung

Zs + i+

Z Z
UdUQUlUcm< 2 L ) (5.1)

JwCr2 JwCr1

Unter der Annahme, dass die Elektrodeniibergangsimpedanzen deutlich kleiner
sind als die Eingangsimpedanzen der Impedanzwandler (Z,(1,2) < Z(1 2)), lasst
sich Gleichung 5.1 nach [120] vereinfachen zu

AZ,

Ug = Ucmi )
¢ 212

(5.2)
dabeiist AZ;, = Zo — Zp1 und Z19 = (Zl + Zg)/2
Gleichung 5.2 zeigt, dass die transformierte Differenzspannung U, proportio-
nal zur Gleichtaktspannung U.,,, und der Differenz der Koppelimpedanzen
AZy, ist. Auflerdem ist sie umgekehrt proportional zur Eingangsimpedanz der
Impedanzwandler 7.

Um die Artefakte zu verringern, muss nun entweder die Gleichtaktspan-
nung Uy, verringert werden oder Elektroden mit sehr geringen Toleranzen der
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Abbildung 5.2: Ersatzschaltbild der beiden Elektroden fiir Gleichtaktspannungen

~

Eingangsimpedanz geschaffen werden, die moglichst identisch an den Korper
koppeln (Cj1 = Cj2). Gerade die letztgenannte Forderung ist aber bei ambien-
ten Systemen nur schwer zu erfiillen, da das System nicht am Korper getragen
wird und sich die Testperson relativ zu den Elektroden bewegen kann.

Eine Minimierung von U,,, kann einerseits durch komplett vom Netz ge-
trennte, mobile Systeme erreicht werden, da in diesem Fall Cj, klein wird.
Andererseits besteht die Moglichkeit, U,,,, durch eine galvanische Verbindung
zwischen Korper und Systemreferenz zu verkleinern, beispielsweise durch ei-
ne galvanische Elektrode (Schlieflen des Schalters S; in Abbildung 5.1). Diese
benotigt allerdings Hautkontakt, der kontaktlose Charakter der kapazitiven
Messung geht somit verloren.

Aktive Gleichtaktunterdriickung

Eine weitere Moglichkeit zur Reduktion von U, ist die aktive Rauschunter-
driickung tiber eine Riickkopplung mit kapazitiver Elektrode, die — &hnlich der
Driven-Right-Leg-Schaltung galvanischer EKG-Systeme — den Gleichtaktanteil
invertiert auf den Korper zuriick koppelt [72]. Fiir Systeme, die ein kapazitives
EKG im Sitzen ableiten wird dieses Konzept entsprechend Driven-Seat-Schaltung
(DS) genannt.

Abbildung 5.3 zeigt das Schema einer bipolaren kapazitiven EKG-Ableitung,
das um einen DS erweitert wurde. Die gemittelte Gleichtaktspannung U,
wird durch den Verstarker um Aps = 2R/ R, verstarkt und invertiert auf den
Korper des Probanden zuriick gekoppelt. Dies geschieht durch die Kapazitat
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Abbildung 5.3: Aktive Gleichtaktunterdriickung mit Driven Seat beim kapaziti-
ven EKG.

Cps, die beispielsweise durch eine elektrisch leitfahige Flache realisiert werden
kann.

Mit Hilfe der Ubertragungsfunktion H; 5 fiir Elektroden mit Bias-Widerstand
aus Gleichung 4.3 und der Ubertragungsfunktion des DS-Verstirkers

ADSCDS
(1+ 225) (Cps + Cp)

Gps(s) = — (5.3)

lasst sich die Ubertragungsfunktion Y (s) = Us(s)— Ui (s) fiir Gleichtaktsignale
U, nach [76] angeben mit

Gps(s)(Hi(s) + Ha(s))
1— GDs(S)(Hl (S) + HQ(S))

Hierbei ist B die Bandbreite des Driven-Seat-Verstarkers, Cr die Uiber Erde
kurzgeschlossene Serienschaltung aus C5, und Chq. Die hochfrequenten Pole
der Impedanzwandler wurden dabei vernachléssigt. Mit dem so erweiterten
System lésst sich U, so weit reduzieren, dass in der Praxis laut Literatur

V(o) = U (14 ) (o) - (). 64
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CMRR-Werte bei der jeweiligen Netzfrequenz von —100 dB und mehr erreicht
werden konnen [72, 74].

Gleichtaktstorungen bekannter Frequenz (z.B. aus dem Stromnetz), die trotz
der beschriebenen Mafinahmen noch dem Nutzsignal tiberlagert sind, kénnen
schlieflich mit Notch-Filtern im hinteren Teil der Signalverarbeitungskette ver-
ringert werden. Dies kann sowohl per Hardware als auch Software geschehen.

5.1.3 Spannungsversorgung

Da bei der kapazitiven EKG-Ableitung keine galvanische Verbindung zwischen
Patient und Messsystem bestehen muss, konnen wie oben dargestellt hohe
Gleichtaktinterferenzen auftreten. Diese konnen die Impedanzwandler der Elek-
troden in die Sattigung treiben, so dass die Gleichtaktunterdriickung des Instru-
mentenverstarkers nicht zum Tragen kommt.

Dariiber hinaus erzeugen Abstandsédnderungen zwischen Patient und Elek-
troden Bewegungsartefakte in den Ausgangssignalen der Elektroden. Diese
konnen vor allem im Fall eines ambienten, nicht am Korper getragenen Sys-
tems um ein vielfaches hoher sein, als die EKG-Amplituden und wiederum
die Impedanzwandler sittigen. Es ist deshalb je nach Anwendungsfall eine
ausreichende Spannungsreserve vorzusehen. Dabei konnen Single- oder Dual-
Supply-Konzepte zum Einsatz kommen.

5.1.4 Weitere Anforderungen

Von den erwihnten Systemanforderungen unberiihrt bleiben die Anforderun-
gen, die auch an entsprechende galvanische EKG-Systeme gestellt werden. Dies
betrifft unter anderem Aspekte der Energieeffizienz; Datenanalyse, -iibertragung
und -speicherung; aber auch Ergonomie, Benutzbarkeit und Komfort.

5.2 Entwurf eines textil-integrierten kapazitiven
Langzeit-EKG-Systems

5.2.1 Motivation und Zielsetzung

Die Mehrheit der Patienten mit kardiologischen Befunden kommt aus den Grup-
pen élterer und stark tibergewichtiger Menschen. Beispielsweise sind mehr als
80% der Patienten mit chronischer Herzinsuffizienz (chronic heart failure, CHF)
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Abbildung 5.4: Langzeit-EKG-Monitoring in einem telemedizinischen Szenario
(aus [20], ergénzt).

alter als 60 Jahre [121]. Um die Therapie dieser kardiologischen Risikopatienten
zu unterstiitzen, wird eine Langzeit-EKG-Registrierung empfohlen [122]. Die
kardiologische Langzeitdiagnostik im h&uslichen Umfeld ist deshalb ist eines der
wichtigsten Anwendungsfelder fiir am Korper tragbare EKG-Systeme. Derartige
Systeme sollen den Patienten in seiner gewohnten Umgebung iiberwachen,
ohne ihn im alltaglichen Leben einzuschrénken.

Eingebettet in ein telemedizinisches Versorgungskonzept, wie in Abbil-
dung 5.4 dargestellt, konnen einerseits durch die frithzeitige Erkennung von
krankhaft gefihrlichen EKG-Veranderungen (sog. Warnarrhythmien) rechtzei-
tig vorbeugende Mafinahmen getroffen werden; andererseits kann bei akuten
Notfallen ein Alarm ausgeldst werden, damit eine zeitnahe Notfallversorgung
gewahrleistet ist.

Basierend auf einem System mit Trockenelektroden, das in [20] vorgestellt ist,
wurde in dieser Arbeit ein textil-integriertes EKG-Monitoring-System mit kapa-
zitiven Elektroden entwickelt. Im Vordergrund stand die Transformation der im
vorigen Kapitel entwickelten kapazitiven Elektroden auf PCB-Basis in flexible
Sensorstrukturen auf Basis leitfdhiger Textilien, mit denen die EKG-Ableitung
durch Kleidung moglich ist. Ein weiterer Aspekt dabei war der Energie- und
Datentransport iiber textile Leiter. Die Integration dieser Elektroden in ein
Gesamtsystem mit moglichst geringer Energieaufnahme bildet den zweiten
Schwerpunkt dieses Abschnitts.
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5.2.2 Anforderungen an ein textiles, am Korper tragbares

Langzeit-EKG-System

Um eine hohe Akzeptanz und Benutzbarkeit fiir die Patienten zu gewahrleisten,
wird ein System benétigt, das den Besonderheiten des Anwender- respektive Pa-
tientenkollektivs gerecht wird. Diese Besonderheiten wurden in [20] eingehend
untersucht und daraus Anforderungen abgeleitet, die ein System fiir den Einsatz
im hiuslichen Bereich erfiillen muss. Sie sind dort gegliedert in Anforderungen

an:

« die Elektroden: Es konnen keine Klebeelektroden verwendet werden. Die
Griinde wurden bereits im vorderen Teil der Arbeit (Abschnitt 2.3.2) er-
lautert. Die Atmungsaktivitiat der Haut sollte von den Elektroden nicht
beeinflusst werden. Dariiber hinaus sollten sie eine textile Haptik auf-
weisen und sich der Kérperkontur anpassen oder entsprechend klein
sein.

« das Tragesystem: So sollte dies sehr eng am Korper anliegen, um Bewe-
gungsartefakte so weit wie moglich zu vermeiden, die durch das Verrut-
schen der Elektroden auf der Haut entstehen. Allerdings steht das dem
Tragekomfort entgegen und kann gerade bei dlteren Patienten mit ein-
geschriankter Beweglichkeit das Anlegen des Systems mithsam machen.
Um eine hohe Akzeptanz und Benutzbarkeit fir die Patienten zu gewéhr-
leisten, wird ein bequemes Tragesystem benétigt, das iiber einfache und
gut erreichbare Verschliisse verfiigt. Die Atmungsaktivitat des Textils
sollte nicht von den Elektroden beeinflusst werden, sie sollten deshalb
atmungsaktiv gestaltet sein und sich der Kérperkontur anpassen.

die Systemgestaltung: Nach aufien hin sollte das System nicht sichtbar sein,
um den Patienten in der Offentlichkeit nicht zu stigmatisieren. Daher soll-
te es unter der Oberbekleidung getragen werden kénnen. Die Elektronik
des Systems muss klein und leicht sein und trotzdem eine Batterielaufzeit
von einigen Tagen bieten, damit die Anwendung im Alltag problemlos er-
folgen kann. Die Ubertragung der aufgenommenen Daten sollte drahtlos
moglich sein, um die Mobilitat des Patienten nicht einzuschranken.

5.2.3 Systembeschreibung und Umsetzung

Das Systemkonzept fiir das Monitoring-System ist in Abbildung 5.5 schematisch
dargestellt. Dabei sind die textil integrierten Teile blau hinterlegt, die Module aus
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Abbildung 5.5: Blockdiagramm des implementierten Systems.

normalem Leiterplattenmaterial griin. Im den folgenden Abschnitten werden
die einzelnen Komponenten des Systems beschrieben.

Tragesystem

Die Ableitung des EKGs erfolgt tiber ein Unisex-Kleidungsstiick als Tragesystem
(siehe Abbildung 5.6 links), das bequem zu tragen ist und tiber Klettverschliisse
in der Grofle anpassbar ist. Zwei aktive kapazitive Elektroden sind dabei in das
Textil integriert. Die elektrische Verbindung der Elektronikmodule im Textil
erfolgt durch leitfahiges Garn [123]. Die Elektrodenposition ist in Abbildung 5.6
zu erkennen.

Neben den kapazitiven Elektroden verfiigt das Tragesystem optional tiber
eine leitfahige textile Flache von 250 cm? im Riickenbereich, die als trockene
Referenzelektrode benutzt werden kann. Uber einem Unterhemd getragen kann
diese Elektrode als kapazitiv gekoppelte Referenz benutzt werden, um Gleichtak-
tinterferenzen zu reduzieren. Direkt auf der Haut getragen stellt diese Elektrode
einen leitfahigen Pfad zum Patienten her. Wie spéter gezeigt wird, werden da-
durch Bewegungsartefakte, die durch Potentialdifferenzen zwischen Patient und
Messsystem entstehen, erheblich reduziert. Die Grof3e der Referenzelektrode
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Abbildung 5.6: Das textil-integrierte Monitoring-System und die Position der
kapazitiven Elektroden im Textil.

reduziert den Kontaktwiderstand zur Haut erheblich verglichen mit Trocken-
elektroden konventioneller Grofie. Dadurch kann diese atmungsaktiv gestaltet
werden.

Textile kapazitive Elektroden

Die kapazitiven Elektroden fiir das System bestehen aus einem flexiblen textilen
Teil, der die Koppelkapazitit mit dem Korper bildet, und der Impedanzwand-
lerschaltung, die als gedruckte Schaltung aufgebaut ist. Der textile Teil der
Elektrode besteht aus einer mehrlagigen Struktur, die Elektrodenfliche A,
betragt 10,5 cm?. Dabei wurde fiir die leitfihigen Teile (Sensorflache, Schirm
und Masse) ein hochleitfihiges Silber-Polyamid-Gewebe (Novonic E-Blocker,
[123]) benutzt. Die Isolationsschichten wurden durch ein PU-Material realisiert.
Auf diese Weise sind die einzelnen Lagen nicht nur elektrisch, sondern auch
gegen Feuchtigkeit isoliert und eine Reduktion der Eingangsimpedanz durch
Korperschweify wird verhindert. Der schematische Aufbau einer Elektrode ist in
Abbildung 5.7 gezeigt. Der Schichtaufbau wurde so entworfen, dass die Elektro-
denelemente des Aufbaus mit Multilayer-PCB (Abbildung 4.12) jeweils durch ein
entsprechendes Element aus leitfahigem Textil ersetzt wurden. Zum Kérper hin
ist die Elektrode mit einer weiteren PU-Schicht auf ein atmungsaktives textiles
Substrat auflaminiert. Somit ist die Flache unter einer Elektrode auch beim
direkten Tragen auf der Haut gut beliiftet und eine hohe Langzeitvertréglichkeit
gegeben.
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Abbildung 5.7: Aufbau einer textilen kapazitiven Elektrode.

Da eine kapazitive Elektrode wie bereits erldutert einen sehr hohen Quellen-
widerstand fiir ein Messsystem darstellt, muss das vom textilen Sensor erfasste
EKG-Signal zunéchst tiber die Impedanzwandlerschaltung gepuffert werden.
Diese Schaltung dient wie bei den Elektroden aus Kapitel 4 gleichzeitig zur
aktiven Schirmung der Sensorfliche gegeniiber elektrischen Feldern, die nicht
vom EKG herriihren. Der Biaswiderstand betragt wie zuvor 100 GQ. Auf Grund
der erwarteten Koppelkapazitaten wurde zunéchst auf Bootstrapping und Neu-
tralisation verzichtet.

Die mechanische und elektrische Verbindung der Impedanzwandlerschaltung
mit dem textilen Teil der Elektrode erfolgt tiber Druckknépfe, die Stromversor-
gung der aktiven Elektroden iibernimmt das Hauptmodul. Als Impedanzwandler
wurde der Operationsverstiarker AD820 von Analog Devices verwendet [111].
Er besitzt einen FET-Eingang und eine Eingangskapazitit von unter einem
Picofarad (siehe Tabelle 4.3).

Im Gegensatz zu den bisher in der Literatur demonstrierten Systemen mit
kapazitiven Elektroden wurden hier ausschliefilich Low-Power Bauelemente
verwendet, die mit 3,3 V Single-Supply Gleichspannung auskommen. Dadurch
konnte das Spannungsversorgungskonzept fiir das Gesamtsystem einfach ge-
halten werden. Als Batterie kommt eine Lithium-Ionen-Zelle zum Einsatz.

Zum Entfernen des DC-Offsets am Ausgang der Impedanzwandler, der auf
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Abbildung 5.8: Umsetzung der textilen kapazitiven Elektrode: Impedanzwandler-
modul (links) und kérperzugewandte Seite mit Elektrodenflache (rechts).
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Abbildung 5.9: Frequenzgang einer textilen kapazitiven Elektrode durch 0,5 mm
Baumwollstoff gemessen.

Grund des Bias-Stroms des AD820 (laut Datenblatt typischerweise 2 pA) nicht
zu vernachlissigen ist, wurde jeweils ein Hochpassfilter (2. Ordnung) mit einer
Grenzfrequenz von 300 mHz auf der Elektrode mit integriert. Auf diese Wei-
se kann bei der Differenzbildung tiber den Instrumentenverstirker mit einer
hoheren Verstiarkung gearbeitet werden. Dies erzeugt einerseits eine hohere
Dynamik und erméglicht eine bessere Gleichtaktunterdriickung.

Datenerfassung und Verarbeitung

Das Hauptmodul wird fiir die Datenerfassung und Telemetrie verwendet und
ist in Abbildung 5.10 abgebildet. Es umfasst zum einen die restlichen Blocke der
analogen Signalverarbeitungskette wie Differenzverstéarker, Tiefpass (35 Hz, 1.
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Abbildung 5.10: Systemkomponenten des textil-integrierten Monitoring-
Systems.

Ordnung), ADC (16 Bit, 200 Hz) und Referenzspannung. Zum anderen enthélt es
die weiteren Komponenten wie Schaltungen zur Spannungsregelung, Beschleu-
nigungssensor zur Bewegungs- und Aktivititserkennung, einen Mikrocontroller
(MSP430F1xxx) und eine Bluetooth-Telemetrieeinheit. Alle Komponenten sind
kommerziell erhaltlich und wurden nach Low-Power Kriterien ausgew#hlt. Um
das System einzuschalten, muss das Modul lediglich mit den dafiir vorgesehenen
Druckknopfen auf dem Textil verbunden werden, danach kann es sofort per
Bluetooth angesprochen werden. Im Leerlaufmodus werden Energiesparmodi
des Bluetoothmoduls aktiviert um die Batterielaufzeit zu verlangern. Analog
zum Einschaltvorgang wird das Elektronikmodul automatisch ausgeschaltet,
wenn es vom Textil entfernt wird.

5.2.4 Messungen

Zur Bewertung des realisierten EKG-Systems und der erreichbaren Signalquali-
tat wurden verschiedene Messungen durchgefiihrt. Die Messungen erfolgten
teilweise direkt auf der Haut, teilweise durch Kleidung hindurch. Dabei waren
die kapazitiven Elektroden immer mindestens durch die Isolationsschicht der
Elektrode isoliert. Die Referenzelektrode wurde sowohl kapazitiv als auch galva-
nisch verwendet. Weiterhin wurden Vergleiche mit einem kommerziellen mobi-
len EKG-Gerét unternommen und auf Basis dieser Daten ein Schlag-zu-Schlag
Vergleich zwischen galvanischem System und Textilsystem unternommen. Be-
trachtungen zur Anfilligkeit des Systems fiir Bewegungsartefakte bilden den
Abschluss der Evaluierung des Systems.
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Signalqualitit

Zur Bewertung der Signalqualitat wurden zunichst Messungen ohne Vergleichs-
gerat unternommen. Abbildung 5.11 zeigt drei Beispielsignale eines gesunden,
ménnlichen Probanden (27 Jahre). Dabei wurde das Tragesystem direkt auf der
Haut (a), iiber einem T-Shirt aus Baumwolle von 0,5 mm Dicke (b) und tiber
dem T-Shirt und einem zusatzlichen Baumwollpullover (c) getragen. Die Dicke
des Pullovers betrug 0,7 mm, so dass hier insgesamt 1,2 mm Textil zwischen
Hautoberflache und textiler Elektrode lagen. Auf die Daten wurde keine digitale
Filterung angewendet.

Wie die Abbildung zeigt, ist das EKG-Signal klar zu erkennen und hat bei
direkter Ableitung auf der Haut (a) eine sehr hohe Signalqualitit. Alle mor-
phologischen Merkmale — inklusive der P-Welle - sind eindeutig zu erkennen.
Obwohl kein Notch-Filter angewendet wurde ist kein sichtbares 50-Hz-Rauschen
vorhanden.

Bei der Messung durch eine Schicht Kleidung (b) erhéht sich das Grundrau-
schen im Signal leicht. Auflerdem erkennt man leichte Baseline-Schwankungen,
diese sind auf die Atmung zuriickzufiihren.

Wird wie in (c) schliellich noch durch ein weiteres Kleidungsstiick gemessen,
wird die Atemfrequenz von etwa 0,25 Hz noch deutlicher sichtbar. Trotzdem
ist die Morphologie noch gut erkennbar. Der Anteil des 50-Hz-Rauschens ist
aber deutlich hoher. Dies liegt an den unterschiedlichen Abstanden zwischen
Haut- und Elektrodenoberflache, die verschiedene Koppelkapazitiaten erzeugen.
Dadurch unterscheiden sich Grenzfrequenz und Dampfung der Elektrode, und
die 50-Hz-Interferenzen liegen nicht mehr als Gleichtakt- sondern als Differenz-
signal am INA an. Die CMRR wird so reduziert und der Rauschanteil im Signal
wird héher. Durch digitale Filterung kann aber sowohl die Baseline-Schwankung
als auch das 50 Hz-Rauschen eliminiert werden.

Vergleich mit galvanischem Referenzsystem

Um einen direkten Vergleich zu ermoéglichen, wurde das textile EKG-System
gegen ein galvanisches Referenzsystem getestet. Als Vergleichsgerat kam wie
zuvor das batteriebetriebene Somnoscreen RC-Kombi (Somnomedics GmbH)
zum Einsatz. Die Ag/AgCl-Elektroden der Referenz wurden dabei so nahe wie
moglich neben die Positionen der kapazitiven Elektroden geklebt, ohne dass sie
vom Textil des Tragesystems durch Druck oder Zug beeinflusst wurden. Dann
wurde eine simultane Aufzeichnung gestartet. Der Proband fiithrte wiahrend
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Abbildung 5.11: Signalqualitat des mobilen kapazitiven EKG-Systems bei der
Messung auf der Haut (a), durch ein T-Shirt (b) und durch T-Shirt und Pullover
(c).

der Messung verschiedene Schreibtischtatigkeiten bei geringer koérperlicher
Aktivitat durch. Beim Zusammenfiithren der Messungen von Textil und Referenz
musste die asynchrone Datenaufzeichnung der Systeme beachtet werden, da
diese auf verschiedenen Zeitgebern basieren. Deshalb wurden jeweils Start und
Ende einer Messung synchronisiert und ein Resampling der Somnoscreen-Daten
auf 200 Hz durchgefiihrt, um eine identische Zeitbasis zu erreichen.

Abbildung 5.12 zeigt zunéchst einen direkten Vergleich zweier Signalaus-
schnitte. Kapazitives Signal (oben) und galvanisches EKG (unten) sind von
vergleichbarer Signalqualitat. Durch die annéhernd identischen Elektrodenposi-
tionen wird derselbe Signalverlauf gemessen. Die leicht ansteigende Baseline
nach der T-Welle entsteht durch den Hochpass, der durch die kapazitive Kopp-
lung verursacht wird.

Zur quantitativen Analyse wurde dariiber hinaus ein Schlag-zu-Schlag Ver-
gleich zwischen den beiden Systemen durchgefithrt. Dazu wurde wiederum eine
simultane Messung beider Systeme durchgefiihrt, das kapazitive EKG wurde



5.2 Entwurf eines textilen kapazitiven Langzeit-EKG-Systems 101

1mV
e |

At

07/ 0 7/ 1 1 7/ L L

L Il Il Il Il Il Il Il Il Il I}
0 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10
Zeit (s)

Abbildung 5.12: Vergleich des kapazitiven EKG-Systems (oben) mit dem galvani-
schen Referenzsystem (unten).

durch ein T-Shirt aus Baumwolle abgeleitet. Genutzt wurden jeweils rund 4000
Schlage der Messung ohne Artefakte. Auf diese wurde a posteriori automatische
QRS-Detektion angewendet, um die Postion der R-Zacken zu erhalten [124] und
in Triggerlisten einzutragen. Aus diesen Listen wurden die Schlag-zu-Schlag In-
tervalle (RR-Intervalle) berechnet und gegeneinander aufgetragen. Das Ergebnis
ist in Abbildung 5.13 dargestellt. Die Performanz des textilen Systems ist nahezu
identisch mit dem Vergleichssystem, dies zeigt auch der Korrelationskoeffizient
von r? = 0,9988. Es existieren maximal Abweichungen von einem Sample
zwischen detektierten R-Zacken.

Einfluss der galvanischen Referenzelektrode

Wie in Abschnitt 5.2.3 beschrieben, kann das Tragesystem um eine grofflachi-
ge textile Referenzelektrode erweitert werden, die galvanisch oder kapazitiv
genutzt werden kann. Um die Wirkung dieser Elektrode zu untersuchen, wur-
den fiir einen qualitativen Vergleich verschiedene Bewegungen wihrend der
Messungen durchgefiihrt. Unter anderem wurden starkes Wippen mit dem
Oberkorper und mehrfaches Aufstehen aus der Hocke mit anschlielendem Aus-
strecken der Arme durchgefiihrt. Da die Messungen mit und ohne galvanische
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Abbildung 5.13: Schlag-zu-Schlag-Vergleich des Referenz-EKGs mit dem kapaziti-
ven Shirt tiber 4000 Schldge und Korrelationskoeffizient.

Referenzelektrode nicht simultan durchgefiithrt werden konnten, wurde darauf
geachtet, die Bewegungen so identisch wie méglich durchzufiithren.

Abbildung 5.14 zeigt Ergebnisse dieser Messungen. Wihrend in Ruhe in
beiden Féllen ein stabiles Signal abgeleitet werden kann, zeigt sich bei Bewegung
das System ohne Referenzelektrode wenig robust gegen Bewegungsartefakte.
Automatische Auswertung mittels EKG-Analysealgorithmen ist hier nur bedingt
moglich. Durch die Referenz wird das Signal stabilisiert und kann auch bei
hoherer korperlicher Aktivitit noch ein stabiles Signal bereitstellen.

5.2.5 Diskussion

In diesem Abschnitt wurde ein mobiles EKG-System vorgestellt, welches tiber
textile kapazitive Elektroden verfiigt. Das System stellt einen ergonomischen
Ansatz zum Langzeit-Monitoring dar, bei dem - im Gegensatz zu Trocken-
oder Klebeelektroden — kein feuchter Hautkontakt notwendig ist. Dieser kann
durch die CCEs vermieden werden, auch wenn das System direkt auf der
Haut getragen wird, da die entwickelten Elektroden auf einem atmungsaktiven
Substrat aufbauen. Gegeniiber herkémmlichen Systemen ist so eine enorme
Verbesserung des Tragekomforts moglich. Durch die textile Gestaltung kénnen
sich die Elektroden der Korperkontur anpassen und sind daher nichtintrusiv in
das Tragesystem integriert. Die Flexibilitit der Strukturen wiirde sogar noch
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Abbildung 5.14: EKG Sequenz bei korperlicher Bewegung des Probanden ohne
Referenz (a) und mit galvanischer Referenz (b).

groflere Elektroden erlauben, dadurch konnten die Anforderungen an den
Impedanzwandler reduziert werden.

Mit dem System abgeleitete EKG-Signale weisen nur einen sehr geringen
Anteil an Gleichtaktinterferenzen auf. Dies ist bedingt durch das mobile Sys-
temdesign (Batteriebetrieb, Drahtloskommunikation) und den Anti-Aliasing-
Tiefpass mit 35 Hz Grenzfrequenz. Dabei konnte eine sehr hohe Korrelation
des abgeleiteten EKGs mit einem galvanischen Referenzsystem nachgewiesen
werden.

Die Messungen zeigen, dass auch durch mehrere Schichten Kleidung noch ei-
ne hohe Signalqualitat erreichbar ist, allerdings mit zunehmender Einkopplung
von Gleichtaktstorungen und deutlich stiarkeren Grundlinienschwankungen.
Diese lassen sich aber durch weitere Signalverarbeitungsschritte verringern.

Jedoch wird das System mit zunehmender Kleidungsdicke ebenso wie mit
schlecht justiertem Tragesystem extrem anfillig fiir Bewegungsartefakte, da
es dann zu Relativbewegungen zwischen Hautoberflache und Elektroden und
somit zu Anderungen der Koppelkapazitit kommt. Die Anderungen fithren
haufig zur Sattigung der Impedanzwandler bzw. des INAs. In dieser Form ist das
System daher im Alltag noch nicht einsetzbar. Dies liegt auch an den Positionen
der Elektroden im Tragesystem. Fiir Weiterentwicklungen des Systems sollte
deshalb Optimierung der Elektrodenpositionen hinsichtlich guter Signalqualitat
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und geringen Relativbewegungen gegeniiber der Haut angestrebt werden.

Eine deutliche Verbesserung lésst sich erzielen, wenn das System auf der
Haut getragen wird und eine grof3e galvanische Referenzelektrode den Bezug
zwischen Patient und Messsystem herstellt. Die Amplitude der Bewegungsar-
tefakte kann dadurch deutlich reduziert werden, so dass nur selten Sattigung
auftritt. Damit ist auch bei Bewegung noch eine Rhythmusanalyse des Signals
moglich.

5.3 Ein ambientes, textiles EKG-System fiir
automobile Anwendungen

5.3.1 Motivation

Die Erfassung physiologischer Signale im automobilen Umfeld ist eine Thematik,
die aktuell stetig an Bedeutung gewinnt. Dies trifft sowohl fiir die Unterstiit-
zung von Forschung und Entwicklung als auch fiir Serienfahrzeuge zu. Obwohl
Fahrzeuge mit der Einfithrung von Fahrerassistenzsystemen (FAS) immer intel-
ligenter werden, bleibt der Fahrer doch der Hauptrisikofaktor fiir Unfille. So
gaben in einer Studie des Universitatsklinikums Tiibingen zur Schlafqualitat,
Schléfrigkeit und Einnicken wahrend der Fahrtatigkeit unter Fernfahrern 43%
der Befragten an, im Vorjahreszeitraum am Steuer eingenickt zu sein [125].
Schitzungen des Deutschen Verkehrssicherheitsrates (DVR) besagen, dass jeder
vierte Unfall mit Todesfolge auf Autobahnen auf Ubermiidung und Sekunden-
schlaf zuriickzufiihren ist [126].

Aus diesem Grund ist die Erfassung und Uberwachung des Fahrerzustands
anhand physiologischer Sensoren ein vielversprechender Ansatz, die Verkehrs-
sicherheit zu verbessern. Anwendungsbeispiele reichen von der Uberwachung
von Vigilanz und Aufmerksamkeit [127] bis zur Erfassung der Stressbelastung
in verschiedenen Fahrsituationen [128]. In diesem Zusammenhang werden
Vitaldaten auch mit Fahrdynamikdaten kombiniert.

Neben aktiven Sicherheitsanwendungen werden aber auch eine Reihe wei-
terer Anwendungen mit Biosignalen diskutiert. Diese reichen von Intentions-
erkennung (beispielsweise zur Unterdriickung von unerwiinschten Warnun-
gen von FAS wie Spurassistenten oder Abstandsregelung [129]) bis hin zu
Gesundheitsmanagement-Anwendungen, Fahreridentifikation und kontextsen-
sitiver Steuerung von Komfortfunktionen.
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Dariiber hinaus spielt das Monitoring von Vitalsignalen eine wichtige Rolle
in Forschung und Entwicklung, z.B. zur Erzeugung von Referenzdaten fiir die
Validierung von FAS und fiir die Bewertung von Fahrkomfort oder Fahrspaf.

Wihrend kommerzielle Systeme wie Holter-Rekorder oder mobile Polygra-
phen mit Standardinstrumentierung in Forschungsprojekten und in Vorent-
wicklungsstadien durchaus einsetzbar sind, sind die Anwendungsmoéglichkeiten
der Vitaldateniiberwachung fiir Serienfahrzeuge noch sehr begrenzt. Dies liegt
vor allem daran, dass geeignete praktikable Losungen fiir die anwendungs-
spezifische Integration physiologischer Sensoren in den Fahrzeuginnenraum
fehlen.

In den letzten Jahren findet sich in der Literatur aber eine steigende An-
zahl an Beitragen, die verschiedene Moglichkeiten zur medizintechnischen
Instrumentierung des Fahrzeuginnenraums vorschlagen. Diese konzentrieren
sich zunachst hauptséchlich auf das Lenkrad. Durch den Hautkontakt kénnen
dort relativ einfach EKG-Systeme mit Trockenelektroden integriert werden
[78, 117, 130-132].

Eine vielversprechende Alternative bietet aber auch der Sitz als Integrations-
ort. Die Anwendung kapazitiver EKG-Messung bietet hier die Chance, diskret
und nichtintrusiv Informationen tiber den kardiovaskularen Zustand des Fah-
rers zu erfassen und dadurch Riickschliisse auf den kognitiven und emotionalen
Zustand zu erlauben. Zunichst nutzten Lee et al. ein separates Sitzkissen mit
integrierten kapazitiven Elektroden [78]. In [79] werden kapazitive Elektroden
in einen Sitz integriert. Die Elektroden sind aus unflexiblem PCB-Material und
in einem Metallgehduse untergebracht. Basierend auf den Ergebnissen zeigen
Eilebrecht et al. einen Sitz mit einer 3 x 2 Matrix aus Elektroden. Damit werden
Funktionstests mit einer grofieren Anzahl Probanden durchgefithrt. Schlieflich
werden von Testfahrern auch Testfahrten auf einer Versuchsstrecke durchge-
fihrt [133]. Einen Ansatz mit nur einer kapazitiven Elektrode, die gegen die
geerdete Hand am Lenkrad unipolar gemessen wird, zeigt [80].

5.3.2 Abgrenzung und Zielsetzung

Die bisher in der Literatur demonstrierten Umsetzungen kapazitiver EKG-
Systeme im Autositz verwenden Elektroden, die auf einer Umsetzung mit Plati-
nenmaterial basieren. Fiir die Anwendung im Autositz besitzen diese aber bei
genauerer Betrachtung verschiedene unvorteilhafte Eigenschaften. So besitzt
eine starre Elektrodenstruktur keine Flexibilitdt und kann sich deshalb nicht an
die Korperkontur anschmiegen, wodurch die Kontaktflache reduziert und die
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Signalqualitét verschlechtert wird.

Auch haptische Aspekte sprechen gegen eine solche Umsetzungsform, denn
die Elektroden sollen unter dem Sitzbezug nicht spiirbar oder ertastbar sein
und somit eine echt ambiente Signalerfassung erlauben. Dies ist zwar auch mit
starren Elektroden mdoglich, wenn diese weit genug unter der Sitzoberfliache
platziert werden, dadurch erhdhen sich aber die Anforderungen an die Ein-
gangsimpedanz erheblich (siehe Kapitel 4). SchlieBlich sorgen aktuell bereits in
Autositzen verbaute Komponenten wie z.B. Sitzheizung, Beliiftung oder Massa-
gefunktionen dafiir, dass der verfiigbare Bauraum sehr begrenzt ist. Elektroden
mit moglichst geringem Bauvolumen sind daher wiinschenswert.

Mit einer flexiblen Elektrodenstruktur kénnen die genannten Probleme adres-
siert werden. Im Rahmen dieser Arbeit soll deshalb untersucht werden, wie eine
solche flexible Struktur mit textilen Mitteln umgesetzt werden kann. Diese sollte
in einen Autositz integrierbar sein, ohne haptisch wahrnehmbar zu sein und die
EKG-Ableitung durch Kleidung erlauben. Hier sind vor allem Fragestellungen
hinsichtlich der Elektrodengestaltung, -kontaktierung und der Anpassung der
Elektronik zur Impedanzwandlung relevant. Auflerdem muss ein geeignetes
Messsystem entwickelt werden, um die Elektrodensignale aufzuzeichnen. Ein
Ziel hierbei ist, eine ausreichende Gleichtaktunterdriickung fiir das schwach
gekoppelte System zu erreichen.

5.3.3 Textile Elektroden und Integrationsaspekte

Fiir die textilen Elektroden konnte auf die Erkenntnisse aus der Umsetzung des
am Korper getragenen Systems zuriickgegriffen werden. Die dort entworfene
textile Struktur musste jedoch an die Anforderungen fiir die Anwendung im
Autositz angepasst werden. Da tendenziell auch durch dickere bzw. unbekannte
Kleidungsschichten gemessen werden soll, erschien eine groflere Elektrodenfla-
che als beim Wearable sinnvoll, um héhere Koppelkapazitaten zu erméglichen.
Angesichts der Tatsache, dass die Elektroden nicht am Korper fixiert sind, kann
sich hier aber auch der Abstand starker dndern. Auch die Elektrodenbedeckung
ist in diesem Szenario variabel, so dass mit grofieren Elektroden auch bei teil-
weiser Abdeckung noch eine ausreichende Koppelkapazitit erreicht werden
kann.
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Abbildung 5.15: Mogliche Anordnung von Elektroden und Elektronik beim
Autositz.

Platzierung der Elektroden

Grundsitzliche Uberlegungen zu Positionierung und Gestaltung der Elektroden
konnen anhand Abbildung 5.15 unternommen werden. Als mégliche Orte fiir
Elektroden bieten sich sowohl die Sitzflache als auch die Riickenlehne an. Ob-
wohl auf der Sitzfliche im Bereich der Gesafiregion (Regio Glutaea) ein guter
mechanischer Kontakt mit den Elektroden zu erwarten ist, ist die Position aus
Sicht der zu erwartenden Signale weniger geeignet. Auf Grund der ungiinstigen
Projektion des Herzvektors bei dieser Ableitung sind nur kleine Amplituden und
somit zu ein schlechtes SNR zu erwarten. Dies wurde auch mit Testmessungen
verifiziert.

Die Riickenlehne bietet mehr Optionen fiir die Elektrodenplatzierung. Im
oberen Riickenbereich kénnen die hochsten Amplituden erreicht werden, wenn
die Position der Elektroden mittels Body Surface Potential Maps (vergleiche
Abschnitt 2.2.4) optimiert wird, beispielsweise iiber eine vertikal versetzte An-
ordnung der Elektroden wie in [79]. Messungen vorab ergaben, dass an dieser
Position aber auch der Einfluss von Bewegungen des Oberkorpers auf die Kop-
pelkapazititen am starksten ist. Bereits geringe Bewegungen des Oberkorpers
erzeugen deutliche Bewegungsartefakte im EKG-Signal, so dass die Optimierung
der Amplituden in der Signalqualitit nicht zum Tragen kommt.

Fur diese Arbeit wurde ein Kompromiss zwischen Stabilitat und Signalquali-
tit eingegangen und eine Anordnung der Elektroden auf mittlerer Hohe der
Riickenlehne gewihlt, wie Abbildung 5.15 zeigt.
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Elektrodenaufbau und Integration

Bei der Platzierung der Anpassschaltung zur Impedanzwandlung wurde ei-
ne Trennung von textiler Sensorfldche und Anschlussposition der Elektronik
vorgenommen. Auf diese Weise ist die starre Platinenstruktur der Schaltung
nicht durch die flexible Elektrode spiirbar und die textile Haptik des Sitzes wird
gewahrt; die Elektroden kénnen nicht spiirbar integriert werden. Moglichkeiten
zur Positionierung der Schaltung sind sowohl im Graben zwischen Sitzflache
und Riickenlehne als auch auf der Aufienseiten der Wangen des Sitzes gegeben.
In dieser Arbeit wurde letztere Position fiir eine Umsetzung bevorzugt, da dort
am wenigsten mechanische Belastungen der Kontaktstelle Textil-Elektronik zu
erwarten waren.

Die Elektrodenstruktur des mobilen Monitoringsystems aus Abbildung 5.7
wurde also entsprechend Abbildung 5.16 umgestaltet, wobei dieselben Mate-
rialien fiir den Schichtaufbau verwendet wurden. Die Elektrodenflache von
A = 60 cm? ist nun iiber eine aktiv geschirmte, textile Zuleitung von 10 cm
Lange mit dem Anschlussfeld fur die Impedanzwandlerschaltung verbunden.
Die Kontaktierung erfolgt tiber leitfahige Druckknopfe und die Gesamtstruktur
ist wiederum doppelt geschirmt. Die so gestaltete Struktur kann sich gut an die
Korperkontur anpassen und besitzt nur eine sehr geringe Bauhohe von etwa
1mm.

Die Umsetzung einer derart gestalteten kapazitiven Elektrode zeigt Abbil-
dung 5.17. Zur Verdeutlichung der Position der eigentlichen Sensorflache ist
an dieser Stelle der Tragerstoff entfernt worden. Auf der linken Seite befindet
sich die Anpassschaltung fiir die Impedanzwandlung ohne Abschirmgehéu-
se. Der Impedanzwandler der Elektrode wird iiber einen Biaswiderstand von
Ry, = 100 GQ stabilisiert. Da sich durch die Grofie der Elektrodenflache bei Klei-
dungsdicken von bis zu 5 mm noch Koppelkapazitdten grofier 10 pF ergeben,
wurde bei der Impedanzwandlerschaltung auf Neutralisation der Eingangskapa-
zitédt verzichtet.

Abbildung 5.18 zeigt zwei textile kapazitive Elektroden auf der Riickenlehne
eines Autositzes. Auf Grund der einfacheren Integration wurden diese in einen
Sitziiberzug eingen#ht. Da das Material des Sitziiberzugs einen hohen Kunst-
faseranteil besitzt, wurden Aussparungen an den Positionen der Elektroden
vorgesehen, um statische Aufladung im Bereich der Elektroden zu minimie-
ren. Im Bereich der Sitzflache ist eine grofflachige textile Elektrode unter dem
Bezug angebracht, die zur Reduktion von Gleichtaktstérungen dient (siehe
Abschnitt 5.3.4).
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Abbildung 5.16: Aufbau der kapazitiven Elektrode fiir die Sitzintegration.

Abbildung 5.17: Umsetzung der textilen Elektrode mit Impedanzwandlerschal-
tung.
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Abbildung 5.18: Sitz mit integrierten textilen Elektroden

5.3.4 Signalverarbeitung und Datenerfassung

Analoge Signalverarbeitung

Die Signalverarbeitungskette des ambienten EKG-Systems zeigt das Blockschalt-
bild in Abbildung 5.19. Zuerst wird iiber Hochpésse (0,5 Hz, 2. Ordnung) jeweils
der DC-Offset am Ausgang der Elektroden entfernt. Dann folgt die Differenz-
verstirkung mittels Instrumentenverstiarker. Der Instrumentenverstirker ist
AC-gekoppelt, indem die Gleichspannungskomponente seines Ausgangssignals
iiber einen Tiefpass (0,5 Hz, 1. Ordnung) auf den Referenzeingang riickgekop-
pelt wird. Danach folgt ein 50 Hz-Notch-Filter (2. Ordnung, () = 5) und eine
Verstérkerstufe vor dem Anti-Aliasing-Tiefpass und der AD-Wandlung mit 16
Bit. Die Gesamtverstirkung des Systems betrigt Ages = 250.

Verbesserung der Gleichtaktunterdriickung

Da die Gleichtaktunterdriickung des Instrumentenverstérkers endlich ist und
durch unterschiedliche Koppelkapazitiaten weiter reduziert wird, wurde eine
sogenannte Driven-Seat-Schaltung integriert (siehe Abschnitt 5.1.2). Diese mini-
miert die Gleichtaktspannung, indem sie das gemittelte und invertierte Gleich-
taktsignal der Elektroden um Aps = 1000 verstarkt auf den Benutzer zuriick
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Abbildung 5.19: Blockschaltbild des kapazitiven EKG-Sytems fiir die Sitzintegra-
tion.

koppelt. Dazu wurde eine weitere Elektrode Cps verwendet, welche in Form
eines groBflachigen, leitfahigen Textils realisiert wurde (Acps ~ 900 cm?), das
auf der Sitzflache platziert wurde (siehe Abbildung 5.15).

Digitalteil und Spannungsversorgung

Die Signalverarbeitung des digitalisierten EKG-Signals wird im System von
einem Mikrocontroller (MSP430F5xx) iibernommen. Das EKG-Signal wird fort-
laufend durch einen QRS-Detektor (OSEA, siehe [124]) analysiert, der auch
die Herzrate berechnet. Optional kann das Signal vorher noch digital gefiltert
werden (Bandpass und Notchfilter). Danach werden das EKG-Signal und die
gewonnen Daten mittels Bluetooth-Modul (1505-C46AH, LinTech GmbH) an
einen Rechner zur Datenanzeige und -speicherung tibertragen. Als alternative
Schnittstelle wurde auch ein CAN-Transceiver zur Anbindung an Fahrzeugkom-
munikation integriert.

Die Spannungsversorgung des Systems erfolgt batteriegestiitzt und wurde
fir das kapazitive Analog-Front-End symmetrisch ausgelegt (5 V), wahrend
die digitalen Komponenten mit 3,3 V betrieben werden.

5.3.5 Messergebnisse

Zur Validierung des Systems wurden sowohl im Labor als auch im fahrenden
Fahrzeug EKG-Ableitungen durchgefiihrt. Soweit nicht anders angegeben, trug
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Abbildung 5.20: Vergleich des ambienten EKG-Systems (rot) mit dem galvani-
schen Referenz-System (blau).

der Proband (méannlich, 27 Jahre) Oberbekleidung aus 0,7 mm dickem Baum-
wollstoff und Jeans-Hosen von 1 mm Dicke.

Signalqualitit

Die Signalqualitat, die bei guter Kopplung mit dem ambienten EKG-System
erzielt werden kann, ist in Abbildung 5.20 beispielhaft dargestellt. Die Messung
erfolgte im Labor wéihrend der Proband normal atmete und den Oberkdrper
ruhig hielt. Die typischen morphologischen Signalbestandteile wie P- und T-
Welle sowie QRS-Komplex sind eindeutig zu erkennen. Durch die insgesamt
hohe Ordnung der Hochpassfilterung (Hochpassverhalten der CCEs, Offset-
Entfernung vor und hinter dem INA) wird das Signal nach der R-Zacke negativ
und steigt dann wieder an.

Simultan dazu wurde wie zuvor ein galvanisches EKG abgeleitet, um einen
direkten Vergleich zu ermoglichen. Wie Abbildung 5.20 zeigt, stimmen die
Positionen der charakteristischen Punkte im kapazitiven EKG (rot) mit der her-
kommlichen Ableitung (blau) iberein, eine hohe Korrelation der QRS-Komplexe
beider Signale ist deutlich erkennbar.

Die Gleichtaktunterdriickung zwischen Proband und Referenzpotential des
EKG-Systems, die im Labor mit dem entwickelten System erreicht werden
konnte (ohne weitere digitale Signalverarbeitung), lag bei

|Ucm/Up(220 V)|f=50 H, = —116dB. (5.5)

Sie ist somit nahezu identisch mit dem von Aleksandrowicz et al. angegebenen
Wert von —118 dB [74].
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Um die Signalqualitit zu quantifizieren, wurde das Signal-Rausch-Verhaltnis
(SNR) der Messungen bestimmt. Die Signalanteile wurden dabei dem EKG-
Spektrum zwischen den Grenzfrequenzen von Hoch- und Tiefpass (fg up =
0,5 Hz bzw. f,p = 100 Hz) abziiglich der Anteile im Bereich des Notchfilters
(von fnu = 40Hz bis fyg = 60 Hz) zugeschlagen [74]. Das Rauschen ergibt
sich aus dem iibrigen Spektrum. Hier konnte ein Wert von

E
SNR = —2 = 25.9dB (5.6)
En
erreicht werden. Dabei ist
it fg,1p
Bs= [ IsPar+ [ 1s(hPas (57)
fq.mp fnu
und
fyu 00
By = [1G)Par+ [ IstPa. 59)
i fq,1p

Mit zunehmender Kleidungsdicke nimmt das SNR wie zu erwarten ab, da
dann die Dampfung der Elektroden bedingt durch héhere Ubergangsimpe-
danzen zwischen Korper und Sensor zunimmt, und sich die Gleichtaktunter-
driickung auf Grund unterschiedlich starker Kopplung verringert.

Storungen durch Bewegungsartefakte

Bewegungsartefakte treten beim Sitz-integrierten System deutlich stirker auf,
als dies beim mobilen System der Fall war. Dies illustriert Abbildung 5.21. Da
das System nicht mit dem Korper verbunden ist, entstehen leicht Relativbewe-
gungen des Korpers gegeniiber den Elektroden. Diese sind an beiden Elektroden
unterschiedlich, die so erzeugten Artefakte werden durch die Differenzbildung
nicht ausgeldscht. Sie sind im Gegenteil so stark, dass das Analog-Front-End
in die Sattigung getrieben werden kann. Wenn der Proband ruhig sitzt, kann
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Abbildung 5.21: Durch Bewegungsartefakte gestortes EKG-Signal.

jedoch im Laborversuch in den meisten Fillen ein kapazitives EKG abgeleitet
werden. Teilweise muss jedoch langere Zeit (in der Gréflenordnung von einer
Minute) auf den Abbau statischer Ladung gewartet werden, die der Proband
beim Hinsetzen auf der Kleidung trigt, bevor das Signal sich stabilisiert hat.

Weiterhin wurde der Zusammenhang beobachtet, dass die Signalqualitét
des EKG vom Korperbau des Probanden abhingt. Mit abnehmendem Body-
Mass-Index (BMI) eines Probanden wurde eine Abnahme der Signalqualitat
beobachtet. Insbesondere bei weiblichen Probanden wurde dies festgestellt.
Teilweise konnte hier sogar kein EKG-Signal mehr abgeleitet werden. Es wird
vermutet, dass eine Ursache hierfiir die vorgegebene Elektrodenanordnung
war, die durch die Sitzintegration festgelegt wurde. Diese verhinderte eine
ausreichende Bedeckung der Elektrodenfliche bzw. ausreichenden mechani-
schen Kontakt, so dass keine ausreichenden Koppelkapazititen erreicht werden
konnen.

EKG-Ableitung wihrend der Fahrt

Neben den Laboruntersuchungen wurde das EKG-System auch im realen Fahr-
betrieb in verschiedenen Fahrsituationen getestet (Fahrzeugtyp VW Golf IV).
Dabei wurde wihrend einer Fahrdauer von 76 Minuten ein Rundkurs gefahren,
der Stadtverkehr, Landstrafle und Autobahnabschnitte beinhaltete. Simultan
zum kapazitiven EKG wurde ein galvanisches Referenz-EKG erfasst, um spéater
eine quantitative Bewertung zu ermoglichen.

Allgemein kann gesagt werden, dass sich die Elektroden dank der textilen
Umsetzung gut an die Kérperkontur anpassen. Das hier genutzte Testfahrzeug
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zeichnete sich durch eher weiche Sitzpolsterung aus, so dass der Proband die
Sensorflachen gut bedeckte. Durch die Anordnung der Elektroden im Len-
denwirbelbereich fithrten Bewegungen des Oberkérpers nur zu geringen An-
derungen der Koppelkapazitidten. Normales Atmen fithrte nur zu minimaler
Abweichung des EKGs von der Grundlinie. Im Stand, bei abgeschaltetem oder
laufendem Motor, lief3 sich deshalb ein mit Abbildung 5.20 vergleichbares EKG
ableiten.

Bei fahrendem Fahrzeug ergaben sich durch die Dynamik der verschiedenen
Verkehrssituationen deutliche Unterschiede in der Verwertbarkeit der gemesse-
nen Signale. Abbildung 5.22 zeigt jeweils eine fiir jeden Abschnitt repréasentative
Episode von 15 Sekunden des ambient erfassten EKGs. Die Skalierung ist dabei
fir alle drei Signale identisch.

Im Stadtverkehr kommt es durch das hiufige Beschleunigen und Verzégern
des Fahrzeugs sowie durch die Lenkbewegungen zu Anderungen der Uber-
gangsimpedanzen und dadurch zu starken Artefakten (siehe Abschnitt 5.3.5).
Auf UberlandstraSen wird das Signal deutlich stabiler, in Abhingigkeit vom
Fahrbahnbelag und der Kurvigkeit der Strecke treten aber auch hier Artefakte
auf. Ein sehr gut verwertbares Signal konnte schlief8lich auf der Autobahn bei
konstanter Geschwindigkeit abgeleitet werden, wie in Abbildung 5.22 unten
dargestellt ist.

Um dies quantitativ darzustellen wurde die automatische Analysierbarkeit des
ambienten EKG durch den OSEA QRS-Detektor [124] untersucht. Dazu wurde
zunichst eine Referenzannotation der QRS-Komplexe des galvanischen EKGs
vorgenommen. Da die Referenzmessung mit Klebeelektroden erfasst wurde,
konnten hier alle Komplexe korrekt erkannt werden, so dass eine 100%-Referenz
vorlag. Insgesamt umfasste die Referenzmessung 5447 QRS-Komplexe.

Durch einen Schlag-zu-Schlag-Vergleich wurden dann die QRS-Komplexe
gegen die Referenzannotation getestet, wobei in

« richtig erkannte Komplexe (true positives, TP),
« falsch erkannte Komplexe (false positives, FP) und
» falschlicherweise nicht erkannte Komplexe (false negatives, FN)

unterschieden wird.
Mit diesen Werten wurde dann die Sensitivitit (Se) und positive Pradiktivitit
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Abbildung 5.22: Signalqualitat der EKG-Ableitung wihrend der Fahrt in verschie-
denen Fahrsituationen.



5.3 Ein ambientes, textiles EKG-System fiir automobile Anwendungen 117

Stadtfahrt  Landstrafle = Autobahn  Gesamte Messung

Se 98,71 % 100 % 100 % 99,56 %
+P 95,18 % 99,85 % 99,56 % 98,20 %

Tabelle 5.1: Ergebnisse der QRS-Detektion fiir das EKG aus dem Fahrversuch.

(4+P) der Erkennungsleistung berechnet, wobei

TP
= TP+ FN )
und
TP
P = e p (5.10)

Tabelle 5.1 listet die erreichten Werte fiir jeden Abschnitt und die gesamte
Fahrt auf. Der Unterschied in der Verwertbarkeit der Signale ist deutlich zu
erkennen.

5.3.6 Diskussion

In diesem Abschnitt wurde ein ambientes EKG-System auf Basis grofiflichiger
textiler Elektroden vorgestellt, das durch Integration in einen Sitziiberzug fiir
Anwendungen im Automobilumfeld geeignet ist. Es ist durch die Flexibilitat
der entwickelten Elektrodenstruktur und die Trennung von Sensorflache und
Impedanzwandler-Elektronik unauffillig in den Riickenbereich eines Sitzes
integrierbar. So fiihrt es nicht zur Beeintrichtigung des Komforts und zum
Bewusstsein einer Messsituation.

Die durchgefithrten Messungen zeigen, dass mit dem ambienten EKG-System
eine hohe Signalqualitét bei der Ableitung durch Kleidung moéglich ist. Auch
im Fahrversuch konnten mit dem System EKGs abgeleitet werden. Dabei hangt
deren Qualitat stark von der Fahrsituation ab. Wahrend im Stadtverkehr viele
Artefakte durch Beschleunigung und Verzégerung des Fahrzeugs entstanden,
konnte auf der Autobahn ein recht stabiles Signal erfasst werden.

Die vergleichsweise guten Ergebnisse der Testfahrt sind als Anhaltspunkt fiir
die Moglichkeiten des Systems zu sehen. Die Messung wurde bei Umgebung-
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stemperaturen von etwa 22 °C durchgefiihrt. Dadurch muss davon ausgegan-
gen werden, dass die Leitfahigkeit des Baumwoll-Shirts des Probanden durch
Feuchtigkeit zumindest leicht erhoht war, so dass sich gute Koppelkapazititen
ergaben. Der leitfahige Teil der Elektroden war jedoch durch die PU-Folie gegen
Feuchtigkeit isoliert, so dass im Vergleich zu einem vollstandig trockenen Textil
trotzdem nicht von einem erhohten resistiven Signalpfad ausgegangen und
kapazitive Kopplung angenommen wird.

Bei dem gezeigten EKG-System kommt es auf Grund statischer Aufladung
des Probanden und des fehlenden galvanischen Bezugs gelegentlich zur Sat-
tigung des Analogteils. Dies tritt vor allem auf, wenn der Proband sich setzt,
also zum ersten Mal mit den Elektroden in Kontakt kommt. Dann muss auf
den Abbau statischer Ladungen gewartet werden, der mit der Zeitkonstante
der Impedanzwanlder ablduft, bis das System sich stabilisiert hat. Zeiten in der
Groflenordnung von einer Minute sind hier zu beobachten. Durch eine galvani-
sche Referenzelektrode lief3e sich diese Zeit verkiirzen. Bei einem vollstandig in
den Autoinnenraum integrierten System ware diese beispielsweise tiber eine
Trockenelektrode im Lenkrad realisierbar.

Wie bei den am Korper getragenen kapazitiven Elektroden verringert sich
die Signalqualitédt mit steigenden Koppelimpedanzen durch dickere Kleidungs-
schichten. Dariiber hinaus wurde aber auch eine Abhéngigkeit der erreichbaren
Signalqualitat vom Korperbau des Probanden beobachtet. Sie ist der korper-
fernen Integration der Elektroden zuzuschreiben, die bei unterschiedlicher
Koérpergrofie und verschiedenem BMI nicht immer optimal mit dem Proban-
den in Kontakt stehen. Fiir eine serientaugliche Umsetzung miissten hierzu
vorbereitend systematische Versuchsreihen durchgefithrt und geeignete Inte-
grationskonzepte (bis hin zur Verwendung mehrerer Elektroden) entwickelt
werden.

Die Storanfilligkeit des Systems gegeniiber Artefakten schrankt die Ver-
wertbarkeit der abgeleiteten EKG-Signale zum Teil enorm ein. Artefakte durch
ungleiche Koppelkapazititen fithren zu Gleichtaktinterferenzen, weil sie die
CMRR der analogen Signalverarbeitungskette reduzieren. Durch die Integration
eines Driven-Seat-Schaltkreises zur aktiven Gleichtaktunterdriickung konnten
diese aber wirkungsvoll reduziert werden. Die Hauptursache fiir Artefakte
sind die Anderungen der Koppelkapazititen, wenn sich der Proband gegeniiber
den Elektroden bewegt. Da jene aber im Sitz integriert sind, ist dies bei dieser
Anwendung nicht zu verhindern und somit ein prinzipielles Problem. Das Mess-
system muss deshalb mit Methoden zur Erkennung beziehungsweise Korrektur
von Artefakten kombiniert werden, damit es praktikabel einsetzbar wird.
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5.4 Fazit

Wie das Kapitel zeigt, sind kapazitive Elektroden auch mit leitfahigen Textilien
umsetzbar. Dies wurde anhand eines mobilen Monitoringsystems und eines
ambienten EKG-Systems fiir die Integration in einen Autositz nachgewiesen.
Die dargestellten Signalbeispiele zeigen, dass mit den entwickelten Elektroden
schwach gekoppelte EKG-Ableitung durch Kleidung méglich ist. Unter Labor-
bedingungen ist mit den Systemen eine hohe Signalqualitét erreichbar, die mit
galvanischen Systemen vergleichbar ist. Es konnten jedoch auch EKG-Signale
im fahrenden Fahrzeug abgeleitet werden.

Das Hauptproblem bei der Anwendung beider Systeme ist die Anfalligkeit
fir Bewegungsartefakte. Sie fithrt zu einer stark schwankenden Signalqualitat.
Vor dem Hintergrund eines unbekannten Messkontextes bei der Anwendung im
Alltag ist dies problematisch fiir die automatische Auswertung der Signale. Wih-
rend das am Korper getragene System um eine galvanische Referenzelektrode
erginzt werden kann um Artefakte zu reduzieren, ist dies beim Sitz-integrierten
EKG anwendungsbedingt nicht méglich. Hier sind Methoden zur Verminderung
oder Korrektur von Artefakten notwendig, um die Systeme aus der Laborumge-
bung in den Alltag zu tiberfithren.






Bewegungsartefakte beim
ambienten EKG

RTEFAKTE durch Bewegung stellen bei der kapazitiven EKG-Messung
A ein grundsitzliches Problem dar, wie das vorherige Kapitel zeigt. Aus
diesem Grund wird ihre Entstehung im Rahmen dieses Kapitels systematisch
betrachtet und mit Messungen validiert. Darauf aufbauend werden verschiedene
Konzepte erarbeitet, die die Reduktion von Artefakten bei ambienten EKG-
Systemen erméglichen, unter gewissen Bedingungen ist sogar deren Korrektur
moglich'. Als Zwischenschritt hin zu einem praktikablen kapazitiven EKG fiir
Anwendungen im Sitzen wird ein Systemkonzept demonstriert, das Artefakte
durch automatische Bewertung der Signalqualitit erkennen und so von der
weiteren Analyse ausschlieflen kann.

1 Dieses Kapitel basiert zum Teil auf [134]
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Abbildung 6.1: Ersatzschaltbild einer kapazitiven Elektrode mit Biaswiderstand.

6.1 Entstehung von Artefakten bei kapazitiven
Elektroden

6.1.1 Elektrodenmodell

Zur Untersuchung der Artefaktursachen wird eine kapazitive Elektrode mit
Biaswiderstand (nach Abbildung 4.3) modelliert. Das Ersatzschaltbild ist in
Abbildung 6.1 dargestellt. C;, ist die zeitlich verédnderliche Koppelkapazitat
zwischen Korper und Elektrode, es wird eine rein kapazitive Kopplung an-
genommen. Der konstante Bias-Strom I; des OPs wird vernachléssigt. Die
Gesamteingangsimpedanz der Elektrode wird dabei durch Z;,, = R;;, || Cin
reprisentiert und soll neben der Eingangsimpedanz des Operationsverstirkers
auch den Biaswiderstand, Schirm- und Streukapazititen sowie sonstige parasi-
tare Effekte beinhalten. U, stellt das Biosignal dar. Es bildet gegen eine virtuelle
Masse des Korpers die Potentialdifferenz, die letztendlich als Ausgangssignal
U, gemessen werden soll. U, ist die Gleichtaktspannung zwischen dieser
virtuellen Masse und der Massereferenz des Messsystems. Sie entsteht durch
statische Aufladung des Kérpers gegeniiber dem System und durch Einkopplung
elektrischer Felder in den Patienten.

Aus der Analyse dieses Ersatzschaltbildes erhilt man das Zeitverhalten der
Ausgangsspannung einer solchen kapazitiven Elektrode:

00) = By (GO 4 Do) Uall) _ ACTlON)

dt dt
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Fir die detailliert Herleitung sei dabei auf [134] verwiesen. Mit dieser Differen-
tialgleichung kann das Elektrodenverhalten untersucht werden.

6.1.2 Artefakte durch Bewegungen

Im Folgenden werden jene Artefakte betrachtet, die durch die Anderung der
Koppelkapazitaten entstehen. Artefakte bzw. Interferenzen durch Gleichtakt-
stérungen, die durch Reduktion der Gleichtaktunterdriickung auf Grund unter-
schiedlich starker Kopplung (Cj1 # Ci2) entstehen, sollen hier nicht betrachtet
werden. Diese Storungen (hauptséchlich verursacht durch die Einkopplung aus
dem 50 Hz-Stromnetz) konnen mit linearen Filtern gut entfernt werden, so lange
die Séttigung des analogen Schaltungsteils durch ausreichende Systemdynamik
vermieden wird.

Die zentrale Ursache fiir Artefakte bei kapazitiven EKG-Systemen ist die
bewegungsbedingte Abstandsinderung zwischen Patient und Elektrodenfldche;
diese fithrt zu zeitlich veranderlichen Koppelkapazititen

(6.2)

unter der Annahme, dass Kapazititsinderungen dC},/ dt durch Abstandsinde-
rungen und nicht durch Anderung der Fliche oder der relativen Permittivitit
hervorgerufen werden. Dabei ist dy der Anfangsabstand und d(t) die zeitveran-
derliche Komponente.

Betrachtet man den Strom i durch eine Koppelkapazitit, so hat dieser die
Form

i, = ck% + dTCt’“uk (6.3)

mit der Spannung uy, die iiber der Kapazitat abfillt. Der Signalanteil, der durch
die Kapazitatsanderung in Folge von Bewegung entsteht, ist somit nicht trennbar
von dem Teil, der durch die elektrische Herzaktivitat entsteht. Dies gilt fiir alle
kapazitiven EKG-Systeme, fallt aber vor allem bei den ambient integrierten
Systemen ins Gewicht, bei denen die Elektroden offensichtlich nicht mit dem
Korper verbunden sind und verschiedene Bewegungsfreiheitsgrade gegentiber
den Elektroden bestehen (siehe Abbildung 6.2).

Erweitert man die Systemfunktion der Elektrode aus Gleichung 6.1 um die
zeitvariante Ubertragungskapazitit von C(¢) aus Gleichung 6.2, ldsst sich der
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Abbildung 6.2: Mogliche Ursachen fiir Bewegungsartefakte bei einem ambienten
EKG-System.

Einfluss von Abstandsinderungen zwischen Kérper und Elektrode simulieren.

Abbildung 6.3 zeigt die Simulink-Simulation einer kapazitiven Elektrode mit
der Gleichtaktspannung Ul als Parameter. Die fiir die Elektrode angenom-
menen Werte betrugen A, = 32cm? e, = 1,und Z;,, = 1000GQ || 2pF.
Als Anfangsabstand wurde 1,5 mm angegeben, die Abstandsanderung betragt
1 mm. Das Eingangssignal ist ein Ausschnitt einer Holter-EKG-Aufnahme.

Der Verlauf von U, ohne Gleichtaktpotential weist kaum sichtbare Artefak-
te im Bereich der Abstandsédnderung auf (Abbildung 6.3d), die auf die EKG-
Spannung selbst zuriickzufithren sind (entsprechend konnte man von einem
Artefakt zweiter Ordnung sprechen). Bereits bei U.,, = 10mV entstehen
hohe Artefakte von iiber 8 mV Amplitude (6.3¢e). Bei einer automatischen EKG-
Analyse sind hier Fehldetektionen zu erwarten. Bei 50 mV Gleichtaktspannung
betragt die Hohe des Artefakts bereits rund Faktor 20 einer R-Zacke (6.3f). Im
realen Messkontext konnen allerdings noch weit grofiere statische Spannungen
und somit Artefakte entstehen.

Die durch eine Abstandsénderung Ad erzeugte Artefaktspannung U,y héngt
also von der Ladung auf der Elektrode )y ab und betrigt

Qr

€0€rAel

Uyt = Uk72 — Uk,l = Ad. (6.4)
Diese Ladung wird durch das Biosignal U, selbst erzeugt, Hauptursache fiir Q)
ist aber die (statische) Gleichtaktspannung U.,,, die den Korper als eine Seite
der Koppelkapazitit aufladt. Vor allem wenn wie bei Zwei-Elektroden-Systemen
kein galvanischer Pfad zwischen Kérper und System besteht, konnen enorme
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Abbildung 6.3: Simulierte Bewegungsartefakte bei verschiedenen Gleichtakt-
spannungen Ucp,.

statische Gleichtaktpotentiale von mehreren Kilovolt (kV) entstehen [15], sie
iibersteigen die Biopotentiale damit um etliche Gréflenordnungen.

Diese Gleichtaktspannungen sind somit die Hauptursache fir Artefakte bei
kapazitiven Elektroden. Auf der anderen Seite ist die Tatsache interessant, dass
bei Uy, = 0 selbst bei einer groflen Kapazititsanderung quasi kein Artefakt
auftritt.

Unter der Voraussetzung, dass die Zeitkonstante einer Abstandsénderung
wesentlich kleiner ist als die des Messsystems, ist das erzeugte Artefaktpo-
tential proportional zur relativen Abstandsidnderung, da die Ladung auf der
Koppelkapazitat C'y, vom Anfangsabstand abhéngig ist:

Ad
Uset ~ — . 6.5
o~ ©5)

Dariiber hinaus nimmt U,y mit abnehmender Frequenz der Abstandsinderung
ab.
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Abbildung 6.4: Testaufbau zur Erzeugung von Artefakten (a) und dafiir verwen-
dete CCE (b).

6.1.3 Validierung mit realer Elektrode

Um die Entstehung von Artefakten mit realen Elektroden zu iiberpriifen, konnte
ein Versuchsstand aus [11] verwendet werden, mit dem reproduzierbar Bewe-
gungsartefakte erzeugt werden konnten. Sein Schema ist in Abbildung 6.4a
dargestellt. Dabei handelt es sich um einen Schrittmotor-basierten Aktor, an
dem eine CCE mit Geh&use befestigt ist. Die Elektrode kann relativ zu einer
Gegenelektrode, die mit einem Test-EKG von 50 mV Amplitude und einstellba-
rem DC-Offset U.,,, beaufschlagt werden kann, in z-Richtung verfahren werden.
Auf diese Weise konnen wiederholbar Bewegungsartefakte im Ausgangssignal
der Elektrode erzeugt werden. Die Elektrode fiir den Versuchsstand (Abbil-
dung 6.4b) wurde als Impedanzwandler (OPA129) mit Biaswiderstand aufgebaut.
Die Elektrodenfliche A.; lag bei 28,3 cm?, die Eingangsimpedanz der Elektrode
wurde mit Z;, = 200 GQ || 1,8 pF ermittelt.

Zunichst konnte validiert werden, dass die Artefaktspannung proportional
zur vorhandenen Gleichtaktspannung Uy, = Qo/Cl,o ist. Dazu wurde ein
Testsignal U, an die Gegenelektrode angelegt und U, variiert, wéhrend die
Elektrode aus der Ruhelage +£1 mm ausgelenkt wurde. Die Amplitude der er-
zeugten Artefakte wurde gemessen. Abbildung 6.5 zeigt die lineare Abhéngigkeit
der Artefakt- von der Gleichtaktspannung.

Dann wurde die Entstehung von Artefakten mit Hilfe des Aufbaus zwischen
realer Messung und dem Modell verglichen. Dazu wurde das Testsignal U,
mit einem Offset von U, = 1,5V an die Gegenelektrode angelegt und die
CCE aus der Anfangsposition von 4 mm um jeweils £1 mm mit maximaler Ge-
schwindigkeit verfahren. Dabei wurde das Ausgangssignal U, (t) aufgezeichnet.
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4 in Ucem

Reale CCE 2x 10" Q| 1,8pF 1,5V
Elektrodenmodell 2,2 x 101 Q || 0,8pF 1,1V

Tabelle 6.1: Ermittelte Elektrodenparameter und verwendete Modellparameter.

Aus der Flektrodengeometrie und dem durch den Schrittmotor bekannten Ab-
stand d wurde die Koppelkapazitit C () nach Gleichung 6.2 berechnet. Einen
Ausschnitt aus einer Messung zeigt Abbildung 6.6.

Sowohl U, (t) als auch C(t) wur- SULGAd)
den anschliefiend in das Simulink- 04 2 U, (CAd)
Modell aus dem vorigen Abschnitt
gegeben, um die Artefaktentstehung %02 /
zu validieren. Als Modellparameter -
wurden zunéchst die oben angegebe- § 0 05 1 15
nen Werte fiir Z;,, und U, verwen- &

=
)

det. Auf Grund der Bauteiltoleranzen
und der Messungenauigkeit bei der 04

Bestimmung der Elektrodenparame- Spannung Uy (V)

ter wurden die Modellparameter em- Abbildung 6.5: Abhingigkeit der Artefakt-

pirisch angepasst, bis ein lokales Op- spannung Uat von Uem .

timum bei der Ubereinstimmung zwi-

schen Simulation und Messung erreicht wurde. Die fiir das Ergebnis verwende-
ten Modellparameter sind in Tabelle 6.1 angegeben.

Den Vergleich der simulierten Ausgangsspannung U, s(t) mit der Messung
Uq,m () zeigt Abbildung 6.6. Das modellierte Signal wurde aus Griinden der
Darstellung in der Abbildung um 100 mV nach oben verschoben.

Das Modell ist also in der Lage, die Entstehung von Artefakten zu reproduzie-
ren. Beide Signale zeigen gute Ubereinstimmung, wie die Differenz der Signale
in der untersten Zeile von Abbildung 6.6 zeigt. Wahrend der Elektrodenbewe-
gung und im Bereich der R-Zacken betragt der maximale Fehler des Modells
rund 10% bei einer Artefakthohe von 0,24 V.
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Abbildung 6.6: Vergleich der gemessenen mit der simulierten Spannung am
Elektrodenausgang.

6.2 Verfahren zur Reduktion von
Bewegungsartefakten

Aus der obigen Analyse ergeben sich verschiedene Moglichkeiten, um Artefakte
bei ambienten EKG-Systemen zu minimieren. Lineare Filterung ist wie oben
gezeigt nicht zielfithrend, da Bewegungsartefakte im gesamten EKG-Spektrum
auftreten und nichtlinear in das Elektrodenausgangssignal mit eingehen.

6.2.1 Minimierung von Bewegungsartefakten durch das
Systemdesign

Prinzipiell konnen Bewegungsartefakte durch entsprechendes Systemdesign re-
duziert werden. Bei mobilen Systemen ist vor allem ein konstanter Abstand zwi-
schen Elektroden und Korper wichtig. Dies kann durch ein sehr eng anliegendes
Tragesystem wohl erreicht werden, muss aber gegen die Forderung nach Kom-
fort und Langzeitvertraglichkeit abgewogen werden. Bei einem Sitz-integrierten
System konnte der Abstand beispielsweise dadurch konstant gehalten werden,
dass innerhalb gewisser Grenzen federnd gelagerte Elektroden den mechani-
schen Kontakt halten. Auch dies steht Komfortanforderungen gegeniiber, die
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Integration ist dann nicht mehr echt ambient sondern spiirbar.

Abstandsanderungen kénnen auch durch flexible Elektroden — beispielsweise
den textilen Elektroden aus Kapitel 5 oder flexiblen Schaltungen wie in [59] -
minimiert werden, da sich diese besser an die Kérperkontur anpassen. Somit
verursachen diese weniger Artefakte als starre Elektroden vergleichbarer Grofle.
Weiterhin ist die Nutzung von Symmetrieeigenschaften moglich, wenn sich
Abstandsianderungen auf beide Elektroden identisch auswirken. Dann kénnen
Artefakte durch Differenzbildung reduziert werden. Dem steht jedoch die Forde-
rung nach einer messbaren Potentialdifferenz gegeniiber, fiir die ein bestimmter
Elektrodenabstand benétigt wird.

SchlieBllich bedeutet Gleichung 6.5, dass sich Artefakte reduzieren lassen,
wenn der Abstand zwischen Korper und Elektrodenflache erhoht wird, da dann
die relative Anderung des Abstandes kleiner wird. Dies kann theoretisch auch
virtuell geschehen, indem ein Kondensator in Serie mit der Koppelkapazitat
vor den Eingang des Impedanzwandlers geschaltet wird, so dass die effekti-
ve Koppelkapazitit kleiner wird. Allerdings erhohen beide Mafinahmen den
Quellenwiderstand, was zur Folge hat, dass sich die Anforderungen an die Ein-
gangsimpedanz der Elektrode deutlich erhéhen. Detailliert wird die Methode
in [134] erlautert. In ersten Laborexperimenten mit entsprechend gestalteten
Elektroden konnte aber kein stabiles Elektrodensystem umgesetzt werden.

6.2.2 Artefaktunterdriickung durch Reduktion der
Gleichtaktspannung

Wie in Abbildung 6.3 gezeigt, ist die Gleichtaktspannung U, in Kombination
mit Anderungen der Koppelkapazitit die Hauptursache fiir Artefaktspannungen
im EKG-Signal. Eine Reduktion von U,,, zur Minimierung von Artefakten ist
daher naheliegend. Hierzu kann, wie in Abschnitt 5.2.3 beschrieben, eine Refe-
renzelektrode verwendet werden, die mit der Haut direkt in Kontakt gebracht
wird. Wie Abbildung 5.14 zeigt, wird die Amplitude der Bewegungsartefakte
deutlich reduziert und das Systemverhalten stabilisiert.

Allerdings konnen Artefakte so nicht vollstindig reduziert werden, da der
Patient zwar ungefihr auf dem Referenzpotential des Messsystems gehalten
wird, auf Grund des Ubergangs Elektrode—Haut hier aber ein Grenzflichenpo-
tential entsteht, welches gerade nicht Null ist und wiederum von Bewegungen
beeinflusst wird; zusatzlich kann dieses Potential driften.

Zu beachten ist, dass ein Driven-Seat oder Driven-Ground Konzept, also eine
wechselspannungsmafig gekoppelte Referenzelektrode wie in Abschnitt 5.1.2
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beschrieben, auf die Entstehung oder Reduktion von Bewegungsartefakten quasi
keinerlei Einfluss hat, da ja nach Gleichung 6.4 der statische Ladungsanteil die
maf3gebliche Artefaktursache ist.

Aus Anwendungsperspektive ist eine galvanische Referenzelektrode fiir viele
Systeme zudem nicht geeignet, weil sie eben Hautkontakt benétigt und so den
Vorteil der kontaktlosen Messung zunichte macht. Dies zeigt das Beispiel mit
dem Sitz-integrierten System.

6.3 Kompensationsverfahren fiir
Bewegungsartefakte

Aus der Differentialgleichung des Elektrodensystems entsprechend Glei-
chung 6.1 lasst sich ein Verfahren ableiten, mit dem Bewegungsartefakte,
welche auf der Anderung des Abstands zwischen Korper und Elektrode nach
Gleichung 6.2 basieren, nicht nur verringert, sondern kompensiert werden
konnen. Es beruht auf dem inversen Systemmodell einer Elektrode, mit dessen
Hilfe das Originalsignal rekonstruiert werden kann.

6.3.1 Herleitung

Durch die Integration von Gleichung 6.1 und Auflgsen nach dem Biosignal U, (t)
erhalt man

Oin
Cr (%)

U.(t) Ualt) dt + (1 ; ) Uat) — Usm + =5 (66)

- - §
~ Cr(t) Rin Ci(t)

mit der Integrationskonstanten . Diese ldsst sich unter den Randbedingungen
ermitteln, dass kein Biosignal vorhanden ist (U;(¢) = 0), und dass keine Ab-
standsidnderung aus der Ruhelage stattfindet, also d(t) = do. Dann muss auch
die Ausgangsspannung der Elektrode U, (t) = 0 werden, und aus Gleichung 6.6
erhalt man

§=UenCr(t)|j=4, = UemCl,0 = Qo . (6.7)

Damit kann also aus dem gemessenen, artefaktbehafteten Elektrodensignal
U,(t) und der Abstandsanderung d(t) das korrigierte Signal U/ (t) bestimmt
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Abbildung 6.7: Korrekturprinzip fiir Bewegungsartefakte durch Abstandsénde-
rung.

werden:

U0 = G | Va0t + (1 ; cii&)) Ualt) = S22d(0). (69

Dazu wird allerdings die Information iiber den zeitlichen Verlauf der Abstands-
anderung d(t) benotigt. Diese kann von einem entsprechenden Impedanzmess-
system bei bekannter Geometrie bereitgestellt werden. Dariiber hinaus miissen
die Systemparameter der Elektrode bekannt sein. Das Prinzip des Kompensa-
tionsverfahrens ist in Abbildung 6.7 dargestellt.

6.3.2 Verifikation durch Simulation und Messung

Abbildung 6.8 zeigt das Ergebnis einer Simulation, bei der die oben beschriebene
Rekonstruktionsmethode angewendet wurde. Die simulierte Abstandsédnderung
zwischen Korper und Elektrode war dabei sinusférmig mit tiberlagerten Spriin-
genbeit = 1,755 bzw. 4. Die iibrigen Simulationsparameter sind gleich wie
bei der obigen Simulation von Abschnitt 6.1.2. Im Ausgangssignal U, sind die
R-Zacken des EKG-Signals U, (t) gerade noch zu erkennen.

Die Rekonstruktion des Eingangssignals mit exakten Parameterwerten zeigt
Zeile (e) in Abbildung 6.8. Das durch die Artefakte unbrauchbare Signal aus
Zeile (d) wird dabei vollstandig wiederhergestellt. Wenn die Parameter nur mit
einer gewissen Toleranz bekannt sind, konnen die Bewegungsartefakte nicht
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Abbildung 6.8: Simulation des Verfahrens zur Artefaktkompensation.

vollstdndig eliminiert werden, wie Zeile (f) zeigt. Das hier gezeigte Signal wire
aber immer noch fiir eine Rhythmusanalyse verwertbar. Die Toleranzen lagen
fiir die Simulation bei 2% fiir Uy (t), Uey, und Ci(¢), bzw. bei 5% fir Cy, o.

Das Verfahren wurde auch mit der CCE und dem Versuchsstand aus Ab-
schnitt 6.1.3 tberpriift. Abbildung 6.9 zeigt das Ausgangssignal der Elektrode
mit Artefakten durch die Abstandsédnderungen (blau) und das EKG-Signal, bei
dem die Artefakte im Nachhinein nach Gleichung 6.8 kompensiert wurden
(rot). Die Elektrodenparameter waren dabei identisch mit denen aus Tabelle 6.1,
der zeitliche Verlauf der Koppelkapazitit Cj(t) wurde aus dem Verlauf des
Abstandes, der tiber den Schrittmotor aufgezeichnet wurde, berechnet. Die
Artefaktspannungen wurden durch die Kompensation in beiden Féllen um etwa
85% verringert und eine flache Baseline konnte wiederhergestellt werden.

Die R-Zacke, die durch die hohe Amplitude der Artefaktspannung verschwun-
den war (im Bild bei 1105s), wurde durch die Kompensation wieder sichtbar
gemacht. Das Verfahren erméglicht also die nachtrégliche Kompensation von
Artefakten durch Bewegung bei kapazitiven Elektroden, wenn diese durch
Abstandsidnderungen verursacht sind.
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Abbildung 6.9: Artefaktkompensation im Versuchsstand bei einer realen kapazi-
tiven Elektrode.

6.3.3 Systemkonzept zur Artefaktkompensation

Ein Systemkonzept, welches ein ambientes EKG-System entsprechend Ab-
bildung 5.19 um aktive Artefaktkompensation nach Abbildung 6.7 erweitert,
misste fiir jede CCE ein Impedanzmesssystem vorsehen, mit dem ein Moni-
toring der Koppelimpedanzen respektive Abstandsianderungen d(¢) moglich
ist. Dies konnte tiber ein weiteres kapazitives Messsystem geschehen, das ein
AC-Referenzsignal in den Korper des Probanden koppelt, welches dann tiber
Impedanzmesselektroden erfasst wird.

Zusétzlich miisste fiir jede Elektrode die Gleichtaktspannung U.,,, geschétzt
werden. Dies konnte beispielsweise iiber Methoden geschehen, die die Vari-
anz des jeweiligen Ausgangssignals minimieren [11]. Auf diese Weise konnte
jedes Elektrodensignal individuell kompensiert werden und anschlieflend die
Berechnung der gewiinschten Ableitungen per Software erfolgen.

Die erfolgreiche Umsetzung eines solchen Systems ist vor allem von der
genauen Messung der Abstandsianderungen abhangig. Zu untersuchen wére
hier, inwiefern ein gemeinsames Referenzsignal fiir die Impedanzmessungen
verwendet werden kann, oder ob die Messungen im zeitlichen Wechsel pro
Elektrode erfolgen miissen. Dies wiirde wiederum die zeitliche Auflésung der
Impedanzsignale begrenzen.

Die Erfahrungen mit den in dieser Arbeit implementierten ambienten Sys-
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temen zeigen auBerdem, dass die Umsetzung einer Elektrode nach dem oben
gezeigten Modell nicht direkt moglich ist. So mussten fiir das EKG-System
aus Abschnitt 5.3 Hochpassfilter an den Ausgéngen der Elektroden eingefiigt
werden, um DC-Offsets zu entfernen und die Differenzbildung zu erméglichen.
Diese Hochpisse sind nicht im Modell von (6.1) enthalten und missten integriert
werden. Fur speziellere CCEs, die einen Impedanzwandler héherer Ordnung
(zum Beispiel mit Bootstrapping oder Neutralisation) enthalten, miisste das
Modell weiter angepasst werden. Dadurch wird die Herleitung des inversen
Elektrodenmodells aufwéndiger und der Rechenaufwand zur Kompensation der
Artefakte steigt.

Auch ist bisher nicht untersucht, wie die Gleichtaktspannung driftet bezie-
hungsweise sich zeitlich dndert. In wie weit eine robuste Schatzung von U,
vorgenommen werden kann, ist deshalb zu untersuchen.

6.4 Artefakterkennung durch Bewertung der
Signalqualitat

Die Qualitat der EKG-Signale, die mit ambienten Systemen aufgezeichnet wer-
den konnen, schwankt starker, als man dies von Systemen aus dem klinischen
Umfeld gewohnt ist. Dies liegt an der Art der Integration, vor allem wenn die
kapazitiven Elektroden nicht am Korper getragen werden und nur schwach an
den Korper des Probanden gekoppelt sind, und am undefinierten Messkontext
bei der Anwendung im Alltag.

Bei automatischer Signalanalyse — die aber gerade bei Langzeitsystemen
eingesetzt werden muss, um der enormen Datenmengen Herr zu werden —
kann dies zu fehlerhafter Auswertung fiihren, die Interpretation der Daten wird
verfalscht und Fehldiagnosen kénnen die Folge sein. Daher muss fiir in der
Praxis einsetzbare ambiente Systeme die Signalqualitéit kontinuierlich bewertet
werden, damit die Analyseergebnisse um Aussagen zu deren Zuverlassigkeit
erginzt werden konnen.

Die Signalqualitat kann tiber die Merkmale definiert werden, die mit dem
System erfasst werden sollen. Ist die Erkennung der gewiinschten Merkmale
nicht mehr moglich, ist die Signalqualitat als schlecht zu bewerten. Fiir die in
dieser Arbeit betrachteten EKG-Systeme ist ein mogliches Qualitétskriterium
also die fehlerfreie Erkennung und Annotation von QRS-Komplexen durch
einen entsprechenden automatischen Detektor.
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Dariiber hinaus kann versucht werden, Bereiche schlechter Signalqualitit zu
korrigieren (z.B. wie in Abschnitt 6.3 beschrieben). Laut Such und Muehlsteff
kann dies aber dazu fithren, dass die korrigierten Daten plausibel erscheinen,
obwohl sie es nicht sind. Dies leistet einem falschen Sicherheitsgefiihl bei der
Interpretation der Daten Vorschub und muss deshalb hinterfragt werden [135].

Die andere Moglichkeit ist, Bereiche schlechter Signalqualitit von der Ana-
lyse auszuschlieflen. Dadurch kann die Genauigkeit und Zuverlassigkeit der
Analyseergebnisse erhoht werden, der auswertbare Signalanteil wird dadurch
insgesamt aber verringert.

Fiir letztere Methode wird in diesem Abschnitt ein erweitertes ambientes
EKG-System vorgestellt, das es ermoglicht, Artefakte im EKG-Signal automa-
tisch zu erkennen und von der Analyse auszuschliefen.

6.4.1 Konzept und Methode

Wie die bisherigen Ausfithrungen in diesem Kapitel zeigen, ist die verminder-
te Signalqualitét bei kapazitiven Systemen hauptséchlich durch Artefakte auf
Grund von Anderungen der Koppelkapazititen gegeben. Diese sind hauptsich-
lich auf Bewegungen des Probanden relativ zu den Elektroden zuriickzufiithren,
konnen aber auch durch verdnderliche relative Permittivititen gegeben sein.

Ein mogliches Konzept zur Erfassung des Messkontextes ist daher, die zeitli-
che Anderung der Koppelkapazitiaten zusétzlich zum EKG mitzuerfassen und
mit ihrer Hilfe Artefakte im kapazitiven EKG zu erkennen. Daraus kann ein Qua-
litatsindikator abgeleitet werden, der in Kombination mit einem QRS-Detektor
die Zahl der Fehldetektionen verringern kann und so die Verwertbarkeit am-
bienter EKG-Signale erh6hen kann.

Dafiir wird fiir jede EKG-Elektrode jeweils ein Impedanzmesssystem benotigt
und die entsprechenden Signale parallel zum kapazitiven EKG aufgezeichnet.
Fur die Impedanzmessung wird ein Wechselsignal bekannter Frequenz als
Hilfssignal in den Korper eingekoppelt und iiber zusétzliche Impedanzmess-
elektroden (die ebenfalls kapazitiv an den gekoppelt sind) erfasst. Erfolgt die
Impedanzmessung fiir jede Elektrode im Zeitmultiplex, werden also insgesamt
drei zusétzliche Elektroden zu den beiden CCEs benétigt. Das Elektrodenkon-
zept ist auf der linken Seite von Abbildung 6.10 dargestellt. Die Elektrodenfliache
der CCEs kann nicht gleichzeitig zur Impedanzmessung verwendet werden, da
sonst deren hohe Eingangsimpedanz durch das System zur Impedanzmessung
kurzgeschlossen wiirde.

Mit Hilfe der Impedanzsignale soll ein Artefaktindikator berechnet werden,
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mit dem eine Aussage tiber die Signalqualitit getroffen werden kann. Dazu
wird ein Ansatz mit einem adaptiven Filter verfolgt, der in [16] vorgestellt ist.
Dieser erméglicht, den Artefaktanteil im EKG auf Basis der Impedanzsignale zu
schétzen. In den folgenden Abschnitten wird das konzipierte Messsystem und
die Methode vorgestellt.

6.4.2 Systemkonzept und Umsetzung
Gesamtsystem

Fur das Messsystem wurden die kapazitiven Elektroden aus Abschnitt 6.1.3
verwendet und an die Plattform des Systems fiir die EKG-Messung im Autositz
(Abschnitt 5.3) angeschlossen. Die CCEs wurden in die Rickenlehne eines
Stuhls integriert. Zusétzlich wurde ein Modul zur kontinuierlichen Messung des
kapazitiven Anteils der Impedanz zwischen Probandenoberkorper und CCEs
integriert. Auf diese Weise erhélt man Hilfssignale, die stark mit der jeweiligen
Abstandsanderung korreliert sind, und mit deren Hilfe spater die Signalqualitit
bewertet werden kann.

Abbildung 6.10 zeigt den Aufbau des System-Frontends. Neben den CCEs
werden dazu weitere Elektroden benétigt, um die jeweilige Kapazitat Kérper—
Elektrode (C} 2) zu erfassen. Zusatzlich wird ein Referenzsignal benétigt, das
in den Probanden tiber eine Anregungselektrode mit der Kapazitit C., ein-
gekoppelt wird. Die eigentliche Messung der Kapazitit tibernimmt dabei ein
AD7152 Kapazitat-zu-Digital-Wandler (capacitance-to-digital-converter, CDC)
von Analog Devices [136]. Die Abtastrate der Impedanzsignale betrug jeweils
100 Hz. Parallel dazu wird wie zuvor das EKG abgeleitet und digitalisiert (mit
500 Hz Abtastrate). EKG und Kapazitétssignale werden dann vom Mikrocon-
troller weiterverarbeitet und tiber die Telemetrie-Schnittstelle an einen PC zur
Speicherung und ex-post-Analyse iibertragen. Optional bestand die Moglichkeit,
den Driven-Seat zur Reduktion zur aktiven Rauschunterdriickung zu verwenden.

Elektroden

Um die Anderungen der Koppelkapazititen der EKG-Elektroden C; » mog-
lichst gut abzubilden, wurden die Kapazititaitsmesselektroden C' » als Ring-
elektroden ausgefithrt und um die Flache der EKG-Elektroden herumgelegt.
Auf diese Weise konnten jeweils beide Elektroden auf einer mehrlagigen ge-
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Abbildung 6.10: Systemfrontend zur simultanen EKG-Ableitung und Uberwa-
chung der Koppelkapazitaten.

druckten Schaltung integriert werden. Details einer solchen Elektrode sind in
Abbildung 6.11 zu sehen. Die kreisrunde Fliche innen (4., = 28,3 cm?) ist
mit dem Impedanzwandler der EKG-Elektrode verbunden, der dufiere Ring
(Ac,, = 19 cm?) ist ist mit dem Eingang des CDC-Wandlers verbunden (vgl.
Abbildung 6.10). Der Referenzausgang des Bausteins wurde mit einem grof3-
flichigen, leitenden Textil verbunden (A, = 300 cm?), welches sich auf der
Sitzflache des Stuhles befand (siehe Abbildung 6.11).

Messung der Koppelkapazititen

Fiir die Kapazitatsmessung generiert der AD7152 auf dem Chip ein Referenz-
signal in Form einer Rechteckspannung mit f., ~ 32kHz und V, = 3,2V.
Der Wert der Kapazitit, die zwischen dem Referenzsignal-Ausgang und dem
Messeingang des Bausteins anliegt, wird mit 12 Bit Aufldsung digitalisiert und
kann iiber eine I?C-kompatible Schnittstelle gelesen werden.

Der Baustein besitzt zwei Kanile, die entweder einzeln (single ended) oder
differentiell gemessen werden kénnen [136]. Fiir das hier vorgestellt Verfahren
wurde der differentielle Modus verwendet, in Abbildung 6.12 ist die Beschaltung
dargestellt. Der Korper des Probanden wird elektrisch als Kurzschluss betrachtet.
C1 bzw. C5 und C,, liegen im zeitlichen Wechsel jeweils als Serienschaltung
an.
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Abbildung 6.11: System zur kontaktlosen EKG-Messung in der Riickenlehne
eines Stuhls, erweitert um Elektroden zur kontinuierlichen Erfassung der Koppel-
kapazitaten.
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Abbildung 6.12: Beschaltung des AD7152 im differentiellen Modus.
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Mit dem vorgestellten System sollten Bewegungen im Bereich von Ad =
0,5 mm bis 5 mm erfasst werden. Unter der Annahme eines Patienten mit Baum-
wollkleidung (e, = 1,4) erhalt man daraus eine Kopplung zwischen Koérper
und Ringelektroden von AC) 5 = 47 pF bis 4,7 pF. Die Kapazitit zwischen
Referenzelektrode und Korper betrigt C.,, = 743 pF beim Mindestabstand von
0,5mm. Da C¢y > (' 2 sieht der CDC damit effektiv nur einen Betrag von

Cl,2eff = (1/0172 + 1/Cex)_1 ~ 01,2 . (6.9)

Damit kann diese Konfiguration als ,menschlicher Transmitter” nach Zim-
merman et al. angesehen werden [137]. Das Referenzsignal koppelt als Gleich-
taktsignal in den Patienten. Bewegungen des Oberkdrpers bewirken Kapazitats-
anderungen, die vom AD7152 registriert werden. Geringe Anderungen von Ce,
bewirken praktisch keine Anderung der zu messenden Impedanzen.

Der Messbereich des Bausteins betrégt im differentiellen Modus £2 pF, Off-
sets von bis zu 5 pF kénnen intern kompensiert werden. Um die Koppelka-
pazitaten C 2 an den Messbereich anzupassen, wurden deshalb noch 4,7 pF
Kondensatoren vor den Eingidngen CIN1 bzw. CIN2 dazu in Serie geschaltet.
Damit ergibt sich ein effektiver Kapazititsbereich von AC| o o = £1,9 pF pro
Elektrode bei einem Offset von C,, = 2,4 pF.

Algorithmus zur Artefaktdetektion

Der Algorithmus zur Artefakterkennung besteht im wesentlichen aus vier
Schritten. Zunachst wird ein Artefaktlevel berechnet, das die Intensitat der Ar-
tefakte im EKG-Signal widerspiegelt. Es wird anschlieend nachbearbeitet und
in einem dritten Schritt iber einen Schwellwertvergleich in einen binéren Arte-
faktindikator umgewandelt. Dieser wird noch mit einem aus dem EKG-Signal
abgeleiteten Parameter logisch verkniipft und ergibt so das Qualitatssignal
fir die EKG-Messung. Den gesamten Verarbeitungsalgorithmus zeigt Abbil-
dung 6.13, im Folgenden werden die einzelnen Bearbeitungsschritte beschrieben.

Das differentielle Kapazititssignal des AD7152 wurde zunédchst mit einem
Hochpass (4. Ordnung, f, = 1 Hz) gefiltert, um den Offset zu entfernen. Zur
Weiterverarbeitung wurde davon der Absolutwert gebildet. Aus dem so vor-
verarbeiteten Kapazitatsverlauf wird dann mit Hilfe eines adaptiven Filters
das Artefaktlevel im EKG-Signal geschitzt. Dabei wurde der LMS-Algorithmus
verwendet, die Filterldnge betrug 0,2s.
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Abbildung 6.13: Signalverarbeitungskette zur Berechnung des Qualitétssignals.

In einem Nachbearbeitungsschritt wurde das Artefaktlevel quadriert und
mit einem gleitenden Mittelwertfilter (Filterlange 0,5 s) geglattet. Dieses Signal
wurde dann tiber einen Schwellwertvergleich in einen binédren Artefaktindikator
umgewandelt. Als Zusatzinformation wurde noch ein weiteres binares Signal
verwendet, das angibt, ob das EKG-Signal innerhalb von 10 % bis 90 % des
analogen Eingangsbereiches liegt, um Bereiche auszuschlief3en, in denen das
EKG-Signal nahe der Sittigung ist.

Aus der logischen ODER-Verkniipfung beider Signale erhélt man schlieflich
das Qualitatssignal in Form eines Artefaktindikators, welcher Bereiche im EKG,
die vom QRS-Detektor richtig bearbeitet werden konnen, von denen trennt, bei
denen dies nicht der Fall ist.

Wenn das Artefaktlevel auf Grund von Bewegungen also einen gewissen
Wert iibersteigt, kann der jeweilige Teil der kapazitiven EKG-Ableitung als
Bereich schlechter Signalqualitat markiert und von der Analyse ausgeschlossen
werden.

6.4.3 Messungen und Ergebnisse

Messprobleme Mit dem System wurden Messungen mit Probanden durchge-
fithrt. Bei der Messung mit aktiviertem Impedanzmessmodul wurden zunachst
starke Gleichtaktstérungen mit einer Frequenz von etwa 140 Hz beobachtet,
deren Ursache nicht direkt ersichtlich war. Bei genauerer Betrachtung des
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Abbildung 6.14: Das 32 kHz Referenzsignal weist Pausen alle 7 ms auf, die
Gleichtaktstorungen im EKG verursachen.

32 kHz-Referenzsignals des AD7152 wurde jedoch deutlich, dass sich darin kur-
ze Pausen im Abstand von 7ms = 140 Hz ! befanden. Diese hingen mit dem
Mulitplexing der Kanile des Bausteins zusammen (siehe Abbildung 6.14). Die
Nutzung des vorhandenen Driven-Seat-Schaltkreises zur Reduktion dieser Sto-
rungen war nicht moéglich, da dann auch das Referenzsignal gedampft worden
wire, was zur Verfalschung der Impedanzmessung gefiihrt hétte. Deshalb wur-
den Tiefpésse auf den kapazitiven Elektroden verwendet, um die EKG-Signale
auf 50 Hz Bandbreite zu begrenzen. Damit konnte diese Stérung ausreichend
unterdriickt werden. Durch die drahtlose Dateniibertragung und den Batteriebe-
trieb konnte die Einkopplung von Gleichtaktstérungen durch die Netzspannung
gering gehalten werden, so dass auch hier der Driven-Seat nicht notwendig war.

Erkennung von Artefaktbereichen Abbildung 6.15 zeigt schlieflich ein Bei-
spiel einer mit dem ambienten System abgeleiteten EKG-Sequenz. Sie entdhlt
Bereiche analysierbaren und nicht-analysierbaren Signals.

Der implementierte Algorithmus erzeugt ein Artefaktlevel (rote Kurve) mit
sehr hoher Dynamik. Bei geringen Anderungen der Koppelkapazititen, die
beispielsweise durch Atmen oder leichte Bewegungen verursacht werden, liegen
die Werte um bis zu vier Grofienordnungen unter den Werten, die von heftigeren
Bewegungen erzeugt werden. Dadurch lassen sich reguldren EKG Episoden und
Artefaktbereiche mittels Schwellwert gut trennen.

Wird der Schwellwert tiberschritten, kann dieser Teil der EKG-Ableitung
automatisch als auszuschliefSen markiert werden (hellblau hinterlegte Bereiche
von Abbildung 6.15).
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Abbildung 6.15: Ambient abgeleitetes EKG-Signal mit automatisch erkannten
Bereichen schlechter Signalqualitat.

Mit dem hier vorgestellten Messsystem ist es moglich, Bewegungsartefakte
in ambient abgeleiteten EKG-Signalen zu erkennen und von der weiteren Verar-
beitung auszuschlieBen. Dazu wurde ein kapazitives EKG-Messsystem in einem
Stuhl um ein Modul zur kontinuierlichen Erfassung der Koppelkapazitaten
erweitert. Auf diese Weise kann der Kontext der Messung mit erfasst werden.
Mittels adaptiver Filterung kann der Artefaktanteil im EKG geschétzt werden
und damit eine Aussage iiber die Signalqualitit getroffen werden.

Um das Verfahren quantitativ zu bewerten, muss eine Datenbasis erstellt
werden, die eine Referenzannotation der artefaktbehafteten Bereiche im EKG
enthélt. Dann kann die Verbesserung der QRS-Detektion bei aktivierter Artefak-
terkennung gegeniiber der Detektion ohne Artefakterkennung benannt werden.
Ein entsprechendes Verfahren wird zum Beispiel in [11] vorgeschlagen.



Zusammenfassung und
Ausblick

HYSIOLOGISCHE Messsysteme, die im Alltag eine praktikable, kontinuier-
liche Vitaldatenerfassung erlauben, sind sowohl fiir medizinische Anwen-
dungen zur personlichen Gesundheitsiiberwachung als auch fiir Anwendungen
im Bereich des psychophysiologischen Monitorings von grofiem Interesse. Im
Bereich der EKG-Messung werden deshalb zunehmend Systeme untersucht, die
ohne die bisher vorwiegend eingesetzten Einweg-Gel-Elektroden auskommen
und damit eine Anwendung iiber lingere Zeitraume ermoglichen.

Kapazitive Elektroden sind hierfiir ein vielversprechender Ansatz, da sie
Biosignale auch ohne direkten Hautkontakt erfassen konnen. Dies vereinfacht
einerseits die Messung, ermoglicht andererseits aber auch neuartige System-
konzepte mit versteckt integrierten Vitalsensoren. Im Rahmen dieser Arbeit
wurden kapazitive Elektroden und Systeme untersucht, die fiir ambiente Szena-
rien geeignet sind.

Zunichst wurden in einer Anforderungsanalyse die Randbedingungen am-
bienter Anwendungsszenarien ermittelt. Daraufhin wurde eine kapazitive Elek-
trode modelliert, die diesen Anforderungen geniigt. Durch die Identifikation

143



144 7 Zusammenfassung und Ausblick

der entscheidenden elektrischen und mechanischen Entwurfsparameter konnte
das Modell in eine Elektrode umgesetzt werden, die eine Eingangskapazitét im
Sub-Picofarad-Bereich aufweist. Damit ist auch durch mehrere Lagen Kleidung
und vom Korper isoliert eine nahezu ungedampfte Ableitung des EKGs moglich.

Entsprechend der Hauptzielsetzung dieser Arbeit konnten doppelt geschirmte,
kapazitive Elektroden zur Biosignalerfassung entwickelt werden, die aus einer
mehrlagigen textilen Struktur aufgebaut sind. Die Kombination der elektrischen
Funktionalitdt mit der textilen Haptik und der mechanischen Flexibilitat der
entwickelten Elektroden eroffnet dabei neue Integrationsmoglichkeiten fiir EKG-
Systeme, die eine diskrete, belastungsfreie Uberwachung von Vitalparametern
im Alltag erlauben. Um die Umsetzbarkeit solcher Systeme zu demonstrieren,
wurden in dieser Arbeit zwei funktionale Beispielsysteme entwickelt:

« Zum einen wurde ein ergonomisches System zum mobilen, dauerhaften
EKG-Monitoring entwickelt. Es besteht aus einem textilen Tragesystem
mit integrierten kapazitiven Elektroden, sowohl Energie- als auch Daten-
transport erfolgen uiber textile Leiter. Das System kann direkt auf der
Haut getragen werden, das EKG aber auch durch Kleidung erfassen. Die
vorgestellten Elektroden besitzen eine hohe Langzeitvertraglichkeit, weil
sie keinen feuchten Hautkontakt erzeugen.

« Zum anderen wurde ein ambientes EKG-System entwickelt, das die EKG-
Ableitung im Auto wéihrend der Fahrt ermdglicht. Dazu wurden mehrlagi-
ge textile Elektroden umgesetzt und mittels Sitziiberzug in einen Autositz
integriert. Auf Grund ihrer optimierten Gestaltung durch die Trennung
von Sensorfliche und Impedanzwandler-Elektronik, sind sie beim norma-
len Sitzen nicht wahrnehmbar und erméglichen eine bequeme Messung.

Durch Messungen und Vergleiche mit einem Referenzgerit mit Klebeelek-
troden konnte die Anwendbarkeit der entwickelten Systeme belegt werden. Im
direkten Vergleich konnte eine hohe Korrelation der durch Kleidung abgeleite-
ten EKGs mit dem Standardverfahren nachgewiesen werden.

Mit beiden Systemvarianten konnte auch durch mehrere Schichten Klei-
dung noch eine hohe Signalqualitit erreicht werden. Nicht-identische Uber-
gangsimpedanzen zwischen Korper und Elektroden fithren jedoch zur Reduk-
tion der Gleichtaktunterdriickung. Gleichtaktstérungen und deutliche Grund-
linienschwankungen sind vor allem beim EKG-System im Autositz die Folge.
Mittels aktiver Gleichtaktunterdriickung konnten diese jedoch wirkungsvoll
verringert werden.



145

Auch wihrend einer Testfahrt im fahrenden Fahrzeug konnte mit dem entwi-
ckelten System ein ambientes EKG-Signal abgeleitet werden. Die Signalqualitat
hing dabei stark von der Fahrsituation ab. Wéhrend bei der Fahrt auf der
Autobahn ein stabiles Signal registriert werden konnte, verringerte sich die
Signalqualitit im Stadtverkehr auf Grund der Fahrdynamik deutlich, so dass der
verwertbare Signalanteil reduziert war.

Generell ist bei ambienten EKG-Systemen die Storanfilligkeit gegeniiber
Artefakten durch Bewegung problematisch und kann zu einer stark schwanken-
den Signalqualitét fithren. Dies hingt mit dem fehlenden Referenzpotential bei
dieser Messmethode zusammen. Der genaue Zusammenhang der Artefaktent-
stehung bei kapazitiven Elektroden wurde dazu in dieser Arbeit analysiert und
experimentell Giberpriift.

Aufbauend auf diesen Erkenntnissen wurden speziell fiir ambiente EKG-
Systeme und kapazitive Elektroden verschiedene Konzepte zur Minimierung,
Erkennung und Korrektur von Bewegungsartefakten erarbeitet. Als Beispiel fiir
den Umgang mit Bewegungsartefakten bei der ambienten Messung wurde das
Sitz-integrierte EKG-System um ein Modul zur kontinuierlichen Messung der
Ubergangsimpedanz zwischen Korper und Elektroden erweitert. In Kombination
mit einem Algorithmus zur Artefakterkennung kann damit eine automatische
Bewertung der Signalqualitat des kapazitiven EKGs erfolgen. Bereiche mit
geringer Signalqualitat konnen so von der weiteren Analyse ausgeschlossen
werden.

Insgesamt gelang in dieser Arbeit der Nachweis, dass textile kapazitive Elek-
troden fir die EKG-Messung durchaus geeignet sind und als alternatives Kon-
zept zu den bisher in der Literatur gezeigten Umsetzungen bestehen kénnen.
Gerade fiir ambiente Systeme bieten sie Vorteile hinsichtlich Flexibilitdt und
Integrierbarkeit und erméglichen so eine unauffillige und unaufdringliche
Ableitung physiologischer Signale.

Ausblick

Mit den in dieser Arbeit durchgefithrten Untersuchungen und Entwicklungen
konnten erste Systeme zur ambienten EKG-Messung mit textilen kapazitiven
Elektroden umgesetzt werden. Diese bediirfen jedoch weiterer Validierung
und Evaluierung. Letztere sollte mittels vergleichender Messungen, vor allem
aber mittels Messreihen durchgefithrt werden, die unter realen oder zumindest
realitdtsnahen Bedingungen im Alltag durchgefithrt werden.
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Im Fall des mobilen EKG-Systems sollten beispielsweise Messungen im kli-
nischen Umfeld unternommen werden, um insbesondere die diagnostische
Aussagekraft der erfassten Signale im Vergleich zu etablierten Messverfahren
zu bewerten. Fiir das ambiente System im Autositz sind Fahrversuche mit einer
fiir die spateren Anwender reprasentativen Kohorte durchzufithren. Hier gilt es
vor allem herauszufinden, in wieweit die Elektrodengréfe und Platzierung opti-
miert werden miissen, damit verwertbare EKGs erfasst werden konnen. Dazu
sollte die Probandenkollektiv eine ausreichende Varianz hinsichtlich Geschlecht,
Korpergrofie und Korperbau aufweisen. Die notwendige Signalqualitét ist aus
der spateren Anwendung heraus zu definieren, damit beispielsweise noch eine
Rhythmusanalyse der Signale méglich ist.

Da ambiente EKG-Systeme letztendlich fiir belastungsfreie Messungen im
Alltag genutzt werden sollen, die Benutzung also durch Laien erfolgen und
der Messkontext in den meisten Fallen nicht bekannt sein wird, sind starke
Schwankungen in der Qualitdt der erfassten Signale zu erwarten. Deshalb
missen die Messsysteme um Sensorik und Algorithmen erweitert werden,
die den Kontext der Messung mit erfassen und eine automatische Bewertung
der Signalqualitét in Echtzeit erlauben. Ein entsprechendes Konzept wurde in
dieser Arbeit vorgestellt. Um seine Leistungsfihigkeit zu {iberpriifen, muss eine
Datenbasis geschaffen werden, die die quantitative Bewertung des Ansatzes
ermoglicht. Dariiber hinaus miissen die Systeme aber auch in der Lage sein,
ausreichend lange EKG-Sequenzen bereitzustellen, damit Analysen wie zum
Beispiel die der HRV tiberhaupt durchgefithrt werden kénnen.
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