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Kurzfassung

In der vorliegenden Arbeit wird das Messprinzip zur kontinuierlichen, nicht-
invasiven Blutdruckbestimmung iiber Druckmessung im dufleren Gehorgang un-
tersucht und technisch umgesetzt. Hierzu wurden die Anforderungen an ein kli-
nisch einsetzbares Blutdruckmessgerit analysiert sowie die messtechnischen Her-
ausforderungen bei der Detektion kleinster Druckamplituden adressiert.

Das entwickelte Sensorsystem besteht aus einer druckdichten Otoplastik mit in-
tegrierten Sensoren und einer aktiven Ballonstruktur zur Druckbeaufschlagung
sowie einer Auswerteeinheit zur Datenverarbeitung, Synchronisierung und Steue-
rung. Zur Bestimmung des absoluten Blutdrucks wurden sowohl modellbasierte
als auch datengetriebene Verfahren implementiert. Artefakte durch Bewegung und
Kieferaktivitit konnten durch klassische Filter sowie neuronale Netze zuverlédssig
erkannt und reduziert werden.

Die klinische Validierung erfolgte im Rahmen von Herzkatheteruntersuchungen
an 27 Patienten mit gleichzeitig invasiver Referenzmessung. Dabei konnten mitt-
lere Abweichungen von unter 2 mmHg und eine Standardabweichung von unter
8 mmHg erzielt werden.

Die Ergebnisse belegen die prinzipielle Eignung des vorgestellten Konzepts zur
kontinuierlichen Blutdruckmessung und zeigen dessen Potenzial fiir den Einsatz
in der Uberwachung kardiovaskulirer Parameter.
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1 Einleitung

Der demographische Wandel in Deutschland prigt eine Gesellschaft, die im
Durchschnitt immer dlter wird. Mit dieser Alterung steigt die Privalenz alters-
bedingter Krankheiten, was wiederum das Gesundheitssystem vor zunehmende
Herausforderungen stellt. [Sta25]

Eine wirksame Strategie, um den damit verbundenen steigenden Kosten entge-
genzuwirken, besteht in der frithzeitigen Diagnose und zeitnahen Behandlung von
Erkrankungen im Friihstadium [NSO06].

Besonders im Fokus stehen dabei Herz-Kreislauf-Erkrankungen, die nicht nur die
hiufigste Todesursache sind, sondern auch den kostenintensivsten Anteil medizi-
nischer Behandlungen ausmachen [Deu23].

Die Uberwachung von Vitalparametern wie Blutdruck, Herzrate und Atmung iiber
einen langeren Zeitraum ermoglicht einen detaillierten Einblick in das kardiovas-
kuldre System und den allgemeinen Gesundheitszustand einer Person. Durch die
Analyse dieser Daten kann eine medizinische Reaktion bei Abweichungen oder
Notlagen erfolgen. [JBS 23]

Die Versteifung der Arterien im Laufe des Lebens fiihrt zu einem Anstieg des
Drucks in den Arterien, was ernsthafte Folgen wie Schlaganfille nach sich zie-
hen kann [Bou21]. Wie in Abbildung 1.1 dargestellt, waren im Jahr 2023 Herz-
Kreislauf-Erkrankungen die hiufigste Todesursache in Deutschland, verantwort-
lich fiir 37 % aller Sterbefille, was etwa 348.300 Todesfillen entspricht [Bun24].

Die Krankheitskosten fiir Herz-Kreislauf-Erkrankungen beliefen sich im Jahr
2023 auf 64,6 Milliarden Euro [Sta24]. Im selben Jahr lagen die gesamten
Krankheitskosten in Deutschland bei 491,6 Milliarden Euro [Sta24], wodurch
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Abbildung 1.1: Sterbefille in Deutschland 2023 nach Krankheitsgruppen in Prozent nach [Bun24]

Herz-Kreislauf-Erkrankungen etwa 13,1 % der gesamten Krankheitskosten aus-
machten.

Bluthochdruck ist ein wesentlicher Risikofaktor fiir Herz-Kreislauf-Erkrankungen.
Schitzungen zufolge konnten iiber die Hilfte der Herz-Kreislauf-Erkrankungen
durch modifizierbare Lebensstilfaktoren, einschlieSlich der Behandlung von Blut-
hochdruck, vermieden werden [VMS™21]. Friihzeitige Behandlung und préventi-
ve Malnahmen sind daher entscheidend, um die Inzidenz von Herzinfarkten und
Schlaganfillen zu reduzieren.

Die Geschichte der Blutdruckmessung reicht bis ins Jahr 1733 zuriick, als Stephen
Hales erstmals den Blutdruck eines Pferdes bestimmte [Hal33]. Im Laufe der Zeit
wurden verschiedene Methoden entwickelt, darunter die pneumatische Armman-
schette von Scipione Riva-Rocci im Jahr 1896 [RR96] und die Entdeckung der
charakteristischen Korotkow-Gerdusche durch Nikolai Sergejewitsch Korotkow
im Jahr 1905 [ST96].

Trotz dieser historischen Fortschritte erweisen sich die heutigen nicht-invasiven
Blutdruckmessungen als ungenau und benutzerabhingig in ihrer Anwendung.



1 Einleitung

Daraus resultiert die dringende Notwendigkeit eines benutzerfreundlichen Mess-
verfahrens fiir eine permanente, nicht-invasive Blutdruckmessung. [INJM22]

In der aktuellen Gesundheitslandschaft manifestieren sich zwei maf3gebliche
Trends, die die Erfassung und Uberwachung des menschlichen Gesundheitszu-
stands auf unterschiedliche Weisen prigen. Einerseits werden vermehrt konti-
nuierliches Monitoring im nicht-klinischen Umfeld mithilfe medizinisch zertifi-
zierter Gerite in die Behandlung integriert. Diese Bestrebungen haben das Po-
tenzial, Diagnose- und Therapieprozesse zu optimieren, Krankenhausaufenthalte
sowie Arztbesuche zu reduzieren und somit eine Entlastung fiir Krankenhéuser
und Arztpraxen zu bewirken. Das Konzept des Personal Health Monitoring, die
durch digitale Sensorik unterstiitzte Uberwachung von Vitalparametern im Alltag,
steht dabei im Fokus und strebt eine nachhaltige Senkung der Behandlungskosten
an. [McK24]

Andererseits zeichnet sich im Rahmen der Quantify-Self-Bewegung, also der
Selbstvermessung per Technik zur Optimierung von Gesundheit und Verhalten,
eine markante Zunahme nicht-medizinischer Consumer-Gerite ab. Diese Geri-
te ermoglichen die quasi-kontinuierliche Erfassung spezifischer Vitaldaten wie
der Herzfrequenz und inzwischen auch Schitzungen des Blutdrucks. Sie fungie-
ren entweder als Fitnesstracker zur Verbesserung der korperlichen Verfassung
und des Trainingsverlaufs oder liefern Informationen iiber psychophysiologische
Parameter wie Stressbelastung und Schlafqualitit. [SMEW T 18]

Wihrend im medizinischen Bereich aus Griinden der Genauigkeit vorrangig
auf invasive Systeme zuriickgegriffen wird, setzen Consumer-Gerite im nicht-
klinischen Umfeld iiberwiegend auf nichtinvasive Methoden wie Oberarmman-
schetten oder am Handgelenk getragene Blutdruckmessgerite. Zusitzlich zu den
klassischen Messverfahren erleben optische Blutdruckmessverfahren, basierend
auf Photoplethysmographie und der Auswertung der Pulstransitzeit, eine verstéirk-
te Forschung und Entwicklung. Diese Entwicklungen zeugen von einem wachsen-
den Interesse an prizisen und benutzerfreundlichen Methoden zur nichtinvasiven
Blutdruckmessung. [KYK?24]
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1.1 Motivation

Der Blutdruck ist ein wichtiger Parameter des Herz-Kreislauf-Systems und kann
bis heute in einem kritischen Umfeld nur invasiv durch Punktion einer Arterie
hinreichend genau gemessen werden [BET16]. In [ZDPS19] wurde ein neues Ver-
fahren zur kontinuierlichen und nicht-invasiven Erfassung des Blutdrucks durch
Druckmessung im duBleren Gehorgang vorgestellt, das sich die Auslenkung der
Gehorgangswand durch die Pulsation des Blutes zu Nutze macht (siehe Abbildung
1.2). Im rechten Teil von Abbildung 1.2 ist dargestellt, wie der dullere Gehorgang
durch einen Verschluss luftdicht abgeschlossen wird. Dadurch entsteht eine ab-
geschlossene Kammer zwischen dem Verschluss, der Gehorgangswand und dem
Trommelfell. Wird die anatomische Struktur des Gehorgangs niher betrachtet,
lasst sich der knocherne Anteil als feste Begrenzung auffassen, wihrend das fein
verzweigte Gefdfinetz der Haut modellhaft zu einer einzelnen Arterie vereinfacht
werden kann (vgl. Abbildungen 1.2, rechts oben).

Mit jedem Herzschlag stromt Blut in diese Arterie, wodurch sich deren Durch-
messer geringfiigig vergrofBert. Diese Ausdehnung erzeugt eine Pulswelle, die sich
entlang des Gehorgangs ausbreitet und dabei eine minimale Auswolbung der Haut
verursacht (sieche Abbildung 1.2, rechts unten). Diese mechanische Verformung
ibertragt sich auf die eingeschlossene Luftkammer.

Durch die prizise sensorische Erfassung der daraus resultierenden Druckénde-
rungen innerhalb dieser Kammer ldsst sich die Pulswelle eindeutig detektieren —
und daraus wiederum eine Aussage iiber den Blutdruck ableiten.

Das Messprinzip hat dabei den Vorteil einer passiven Messung ohne Gefahren
durch mogliche Infektionen und hohem Tragekomfort. Ein solches System konnte
im klinischen Alltag die Liicke zwischen der diskreten Manchettenmessung und
der kontinuierlichen, invasiven Blutdruckmessung in der intensivmedizinischen
Versorgung schlieen. Dadurch kann ein umfassenderes Monitoring der Patienten
erfolgen und die Medikation noch priziser eingestellt werden, was zu einer erheb-
lichen Verbesserung der Versorgungsqualitit beitragen und zeitintensive manuelle
Messungen ersetzen konnte.
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Abbildung 1.2: Konzept der Blutdruckmessung [Zei20] — (links) eine abgeschlossene Kammer im
Gehorgang mit der Ohrmuschel auf der linken und dem Trommelfell auf der rechten
Seite, (rechts) das Schema des Messprinzips

Das entwickelte Konzept zur Blutdruckmessung wurde im Rahmen des 6ffentlich
geforderten Projekts MikroBO (Mikroelektronik zur permanenten, nicht-invasiven
Blutdruckmessung im Ohr, geférdert vom Bundesministerium fiir Bildung und
Forschung unter der Fordernummer 16ES0772) vom FZI Forschungszentrum
Informatik und weiteren Projektpartnern weiterentwickelt und bildet das wissen-
schaftliche Umfeld, in dem diese Arbeit entstand. Dabei wurde in Zusammenar-
beit mit den Partnern die Otoplastik, die als Trigerplattform dient, optimiert und
ein hochgenauer Drucksensor entwickelt. Die Integration, Auswertealgorithmen
sowie klinische Evaluation sind dagegen Teil dieser Arbeit.

Das Sensorsystem erfordert eine Auswerteeinheit, die die Synchronisation, Auf-
zeichnung und Weiterleitung der erfassten Messwerte gewihrleistet. Zudem soll
die grundsitzliche Moglichkeit der Miniaturisierung aller Komponenten aufge-
zeigt werden, sodass ein Demonstrator fiir den mobilen Einsatz realisiert werden
kann.
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Die Druckschwankungen, die zur Auswertung dienen, weisen einen sehr geringen
Amplitudenwert auf, sodass das Nutzsignal stark von Storeinfliissen, sogenannten
Artefakten, verzerrt wird. Um bei kritischen Anwendungen nur Signalabschnitte
mit ausreichender Signalqualitit der weiteren Auswertung zuzufiihren, ist daher
eine Artefaktdetektion notwendig. Artefakte haben unterschiedlichen Ursprung.
Sie konnen durch Bewegung, aber auch durch die physiologische Uberlagerung
von Signalen auftreten.

AuBlerdem findet der Messabgriff im Verhiltnis zum Herzen peripher in den
kleinen Gefiflen der Gehorgangswand statt, der aufgenommene Druck in den
Gefillen muss erst durch geeignete Verfahren und Modelle in den arteriellen
Blutdruck transformiert werden, um dem medizinischen Personal Auskunft iiber
den kardiovaskulédren Zustand zu geben.

Um das Messverfahren fiir den klinischen Einsatz zu qualifizieren, ist zusétzlich
eine Patientenstudie unter Verwendung eines Referenzsystems erforderlich.

1.2 Eigener Beitrag und wissenschaftliche
Frage

Diese Forschungsarbeit strebt danach, einen Beitrag zur Entwicklung von nicht-
invasiven Systemen zur kontinuierlichen Blutdruckmessung zu leisten, um ein
belastungsfreies Monitoring mittels Sensorotoplastik zu ermdoglichen. Im Verlauf
der Arbeit werden das Messverfahren selbst sowie die Hauptfaktoren, die die
Signalqualitit beeinflussen, sowie die daraus resultierenden Randbedingungen
und Systemgrenzen detailliert untersucht.

Basierend auf diesen Erkenntnissen werden systemische und algorithmische Kon-
zepte entwickelt, die eine Umsetzung als echtzeitfihiges System fiir die Schlag-
zu-Schlag-Analyse des Blutdrucks ermoglichen. Der Fokus liegt dabei auf den
Anwendungsszenarien des klinischen Monitorings sowie den damit verbundenen
Herausforderungen durch Artefakte.



1.2 Eigener Beitrag und wissenschaftliche Frage

Die zentralen Fragestellungen dieser Arbeit sind demnach:

* Wie muss ein Sensorsystem konstruiert sein, damit eine kontinuierliche
Blutdruckmessung durch die Auswertung der Volumeninderungen im Ge-
horgang robust umgesetzt werden kann?

* Wie muss ein Aktorsystem konstruiert sein, um durch aktive Druckbeauf-
schlagung der Gehorgangswand die Bestimmung des absoluten Blutdrucks
zu realisieren?

* Durch welche Algorithmen kann aus den aufgenommenen Messwerten der
aortale Blutdruck geschétzt werde und was sind die entscheidenden begren-
zenden Einflussfaktoren?

Im Rahmen der Evaluation wird folgende Frage untersucht:

e Mit welcher Qualitit ldsst sich mithilfe des entwickelten Systems bei ei-
ner Herzkatheteruntersuchung der Blutdruck bestimmen und kann dies als
Ersatz fiir ein invasives Langzeitmonitoring dienen?

In vorangegangenen Arbeiten ( [ZDPS19], [Kiel6] und [Zeil5]) wurde ein Kon-
zept zur permanenten, nicht-invasiven Blutdruckmessung im Ohr entwickelt und
vorgestellt. Dabei wurden Hypothesen formuliert, die sich auf die Wirksamkeit
dieses Konzepts beziehen. Einige dieser Hypothesen konnten bereits teilweise
durch empirische Untersuchungen bestitigt werden, insbesondere durch erfolg-
reiche Kipptischversuche, die darauf hinweisen, dass das entwickelte System eine
Druckkurve aufnehmen kann, die stark mit dem Blutdruck korreliert. Durch die
Eingliederung dieser wissenschaftlichen Arbeit in das Forschungsprojekt Mikro-
Bo konnte in enger Abstimmung eine geeignete Otoplastik (audifon GmbH und
Co. KG) entwickelt werden und auf eine miniaturisierte Mikropumpe (Bartels
Mikrotechnik GmbH) und einen Absolutdrucksensor (Bosch Sensortec GmbH)
zugegriffen werden. AuBlerdem konnte eine umfangreiche mehrstufige klinische
Evaluation am Herz und Diabeteszentrum Bad Oeynhausen (HDZ) durchgefiihrt
werden. Der eigene Beitrag fokussiert sich zum einen auf die Weiterentwicklung
der technischen Konzepte und die Integration in ein tragbares Gesamtsystem, zum
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anderen auf die Signalverarbeitung der Rohdaten hin zu einer Berechnung des zen-
tralen Blutdrucks und die technische Durchfiihrung der klinischen Evaluation und
statistische Auswertung.



2 Grundlagen

In den Grundlagen wird die technische und physiologische Basis beschrieben, auf
die in der Arbeit Bezug genommen wird. Angefangen beim Aufbau des Herz-
Kreislauf-Systems mit dem anatomischen Aufbau des Herzens im Speziellen,
das das Zentrum der Blutdruckerzeugung darstellt. Uber das GefiBsystem wird
schlieBlich der Weg vom Herzen zum Ohr verfolgt und die allgemeine Erregungs-
physiologie sowie die daraus resultierende lokale Blutdruckkurve erklért.

Um das Ziel einer technischen Umsetzung in ein automatisches System zur Er-
fassung des Blutdrucks im Ohr zu entwickeln, werden dariiber hinaus auch rele-
vante physikalische Grundlagen der Fluidmechanik definiert und Methoden der
Regelungstechnik und Signalverarbeitung erldutert. Aulerdem werden Sensoren
und Aktoren detailliert dargestellt, um anschliefend ein fundiertes Sensor-Aktor-
Konzept zu erstellen. Im letzten Teil der Grundlagen finden sich zudem Methoden
zur Modellbildung, die die Basis der anschlieBenden Algorithmen zur Auswertung
der Sensorsignale bilden.

2.1 Physiologische Grundlagen des
Herz-Kreislauf-Systems

2.1.1 Anatomischer Aufbau und Physiologie des
Herzens

Das Herz-Kreislauf-System bildet die essentielle Versorgungsinfrastruktur des
menschlichen Korpers, indem es Organe und Gewebe mit sauerstoffreichem Blut,
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Vitaminen und anderen lebenswichtigen Niahrstoffen versorgt sowie Abfallproduk-
te abtransportiert. Im Zentrum dieses hydraulischen Systems steht das Herz, das
durch seine Pumpfunktion die kontinuierliche Blutzirkulation sicherstellt. [PW23]

Das Herz ist ein muskulidres Hohlorgan, das durch seine rhythmischen Kontraktio-
nen eine Druckdifferenz im System erzeugt. Diese Druckdifferenz ist notwendig,
um den Blutfluss durch die Gefidfie zu treiben. Anatomisch ist das Herz in zwei
Hilften unterteilt, die durch die Herzscheidewand (Septum) voneinander getrennt
sind. Funktional betrachtet, fungiert das Herz als zwei Pumpen, die verschiedene
Kreisldufe versorgen: den Korperkreislauf und den Lungenkreislauf. Jede Herz-
hilfte besteht aus einem Vorhof (Atrium) und einer Herzkammer (Ventrikel), wie
in Abbildung 2.1 schematisch dargestellt. Die Segelklappen (Mitralklappe auf
der linken Seite und die Trikuspidalklappe auf der rechten Seite) verbinden den
Vorhof mit der jeweiligen Herzkammer, die Taschenklappen (Aortenklappe sowie
Pulmonalklappe) verbinden wiederum die Herzkammern mit dem GeféBsystem.
Die Klappen fungieren als Ventile und sichern die unidirektionale Flussrichtung
des Blutes. [ST13]

Aorta
Vena cava superior
Pulmonalarterie Pl.llmonalvene
Sinusknoten linker Vorhof
rechter Vorhof
AV-Knoten Ao.rtenklappe
Pulmonalklappe Mitralklappe
HIS-Biindel Tawara-Schenkel

Trikuspidalklappe linker Ventrikel

rechter Ventrikel

Vena cava inferior Purkinje-Fasern

Abbildung 2.1: Schema des menschlichen Herzen, mit Blick von vorne auf den Brustkorb nach [ST13]
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2.1 Physiologische Grundlagen des Herz-Kreislauf-Systems

Die linke Herzkammer pumpt sauerstoffreiches Blut in den Korperkreislauf, um
den Organen den notwendigen Sauerstoff bereitzustellen. Im Gegensatz dazu for-
dert die rechte Herzkammer sauerstoffarmes Blut in den Lungenkreislauf, wo
es mit Sauerstoff angereichert wird. Dieses zweigeteilte Pumpensystem ermog-
licht eine effiziente Durchblutung und Sauerstoffversorgung des gesamten Kor-
pers. [ST13]

Die Kontraktion des Herzmuskels basiert auf der elektrischen Erregung, die von
speziellen Herzmuskelfasern weitergeleitet wird. Diese Erregung beginnt im Si-
nusknoten und breitet sich iiber den Atrioventrikularknoten, das HIS-Biindel und
die Purkinje-Fasern bis zur Kammermuskulatur aus. Das Herz folgt dem Prinzip
der vollstindigen Reaktion, bei dem ein elektrischer Reiz entweder eine Erregung
und Kontraktion aller Herzmuskelfasern auslost oder keine Reaktion erfolgt. Die
Autorhythmie des Herzens ermoglicht es zwar auch eigenstdndig rhythmische
Impulse zu generieren, wobei der Sinusknoten iiblicherweise als primérer Schritt-
macher fungiert. [KPK*10]

2.1.2 Herz-Kreislauf-System mit GefaBstruktur

Im Lungenkreislauf findet in den Lungenbldschen durch Diffusion der Gasaus-
tausch im respiratorischen Trakt statt (sieche Abbildung 2.2). Kohlendioxid wird an
die Atemluft abgegeben und Sauerstoff angereichert. Dieser Abschnitt ist fiir die
Betrachtung des Blutdrucks allerdings von untergeordneter Relevanz. Wird vom
Blutdruck gesprochen, bezieht man sich iiblicherweise auf den Korperkreislauf,
auch systemischer Kreislauf genannt, der den Korper tiber die Arterien mit dem
angereicherten Blut versorgt. Die Arterien verzweigen sich dabei immer feiner bis
in die Kapillargefdfle. In den kleinsten GefidfBlen, den diinnwandigen Kapillaren,
finden die Austauschprozesse zwischen dem Blut und den Zellen des umgeben-
den Gewebes statt. Hier diffundieren Sauerstoff und Néhrstoffe aus dem Blut in
die Zellen, wihrend Stoffwechselprodukte wie Kohlendioxid und andere Abfall-
produkte an das Blut abgegeben werden. Von den Kapillaren gelangt das nun
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sauerstoffarme Blut tiber die Venolen, die kleinen Venen und die obere Hohlvene
in den rechten Vorhof des Herzens. [ST13]

Oberer Korper

Vena cava superior Aorta

Rechte Lunge Linke Lunge

Vena cava inferior

Unterer Korper

Abbildung 2.2: Schema des Herz-Kreislauf-Systems, mit Blick von vorne auf den Brustkorb (rot:
sauerstoffreiches Blut, blau: sauerstoffarmes Blut) nach [ST13]

2.1.3 Menschliches Ohr

Das menschliche Ohr fungiert als ein komplexes System fiir Hor- und Gleich-
gewichtsfunktionen. Es ist in drei Hauptbereiche unterteilt: das AuBlenohr, das
Mittelohr und das Innenohr (siehe Abbildung 2.3). Das dullere Ohr umfasst die
Ohrmuschel, den Gehorgang und die duflere Schicht des Trommelfells. Der du-
Bere Gehorgang ist eine gebogene Rohre, die sich von der Ohrmuschel bis zum
Trommelfell erstreckt. Er ist in einen knorpeligen und einen knochernen Teil un-
terteilt, wobei der innere Teil kndchern ist. Der Ubergang vom knorpeligen zum
knochernen Teil des dulleren Gehorgangs wird als Isthmus bezeichnet. Dieser
markiert die engste Stelle des Gehorgangs. Die Linge des dufleren Gehorgangs

12



2.1 Physiologische Grundlagen des Herz-Kreislauf-Systems

betrdgt im Durchschnitt etwa 25 mm, wovon die ersten 8-12 mm knorpelig und
der Rest knochern ist, wihrend sein Durchmesser im Mittel bei 6 mm liegt. Er
wird von der Arteria profunda auricularis durchblutet, die sich in der Haut der
Ohrmuschel in ein feines Kapillarbett aufteilt. Andere Teile des Ohrs, wie die
Ohrmuschel, werden von der Arteria Auricularis Posterior versorgt. Die Haut
der Ohrmuschel im knorpeligen Teil ist in vielerlei Hinsicht der Aulenhaut des
menschlichen Korpers dhnlich. Im knochernen Teil ist die Haut viel diinner und
mit dem Periost (der Knochenhaut) verwachsen, ohne eigene Driisen. [ST13]

Muskulatur \

Ohrmuschel ‘/4;,7;;”_;;;‘ ~_

Knorpel TR

Schidelknochen i QL:)-;::A X / 2N

KapillargefiBe = m,f ‘:r”

Trommelfell ( \/ ) |eor

Gehorgang - /// Je
Nt

Eustachische Rohre

\& N

AuBeres Ohr ~ Mittelohr  Innenohr
Abbildung 2.3: Schema des menschlichen Ohrs nach [Rot25] und [ST13]

Das Mittelohr besteht aus der Paukenhohle, den Gehorknochelchen (Hammer,
Amboss, Steigbiigel), der Eustachischen Réhre und dem ovalen und runden Fens-
ter. Die Gehorknochelchen iibertragen die Schallwellen vom Trommelfell zum
Innenohr und wirken iiber eine Hebelwirkung als mechanisches Mittel zur Schall-
tibertragung und -verstarkung. Im Innenohr befindet sich die Schnecke, die fiir die
Umwandlung mechanischer Reize in Nervenimpulse des Nervus vestibulococh-
learis (Hor- und Gleichgewichtsnerv) zustindig ist. Die Bogengiinge im Innenohr
sind bei Sdugetieren fiir das dynamische Gleichgewicht verantwortlich. Diese
Strukturen sind mit Fliissigkeit gefiillt und enthalten Sinneszellen, die auf die
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Bewegung dieser Fliissigkeit reagieren und Informationen iiber Kopfposition und
-bewegung liefern. [ST13]

2.1.4 Versorgungspfad vom Herz zum Ohr

Die Modellierung des Gefiflsystems vom Herzen bis zum Gehorgang und zuriick
erfordert ein detailliertes Verstindnis der anatomischen Struktur, die den Blutfluss
zum Ohr und wieder zuriick zum Herzen leitet. Die grundlegende Gefif3abfolge
folgt gemif} der Fachliteratur [ST13] dem folgenden Weg:

¢ Arterielle Versorgung:

1. Aorta ascendens

2. Arcus aortae

3. Arteria carotis communis

4. Arteria carotis externa

5. Arteria maxillaris

6. Arteria auricularis profunda
e Vendoser Riickfluss:

1. Vena auricularis anterior

2. Vena retromandibularis

3. Vena jugularis interna

4. Vena brachiocephalica dextra

5. Vena cava superior

Jedes Segment dieses Systems enthilt jedoch Verzweigungen zu anderen Korper-
regionen, was die Modellierung beliebig komplex werden ldsst. Ein besonderer
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2.1 Physiologische Grundlagen des Herz-Kreislauf-Systems

Fokus fiir die Anwendung in dieser Arbeit liegt auf den Kapillargefdfien im du-
Beren Gehorgang, die durch ihre fein vernetzte Struktur charakterisiert sind. Eine
Darstellung dieser Struktur zeigt Abbildung 2.4. In 2.4 aist der Verlauf der Blutge-
file im Cutisstreifen zu sehen, die in dicken Stringen parallel zueinander bis zum
Trommelfell ziehen. 2.4 b reprisentiert das dichte GefalBgeflecht, das am Boden
des knochernen Gehorgangs durch Aste der Arteria auricularis profunda gebildet
wird. SchlieBlich verdeutlicht 2.4 ¢, wie die Haut des Gehorgangs fest mit dem
Knochen verbunden ist und Blutgefifie in diesen Verbindungen zum Trommelfell
oder seitlich im Gehorgang verlaufen. [Lin52]

Abbildung 2.4: Zeichnung der Gefidfle im menschlichen Ohrgang und dem Trommelfell [Lin52]

2.1.5 Blutdruck

Der Blutdruck beschreibt den Druck innerhalb des hydraulischen Gefésystems.
Er wird auch GefiaBdruck genannt und als Kraft pro Fliche zwischen dem Fluid
Blut und der GefdBwand definiert. Der Blutdruck bildet einen der wichtigsten
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Indikatoren bei Herz-Kreislauf-Erkrankungen und gehort daher zu einer haufigen
Regeluntersuchung, sowohl stationir als auch ambulant. [HH20]

Betrachtet man die Blutdruckerzeugung aus der Perspektive des Herzens, als
zentrale Pumpe im System, lidsst sich der Blutdruck nach folgender Formel [HH20]
definieren:

MAP = HR - SV - Ry, @2.1)

Dabei bezeichnet M AP den mittleren arteriellen Druck (Mean Arterial Pressure),
H R die Herzfrequenz (engl. Heart Rate), SV das Schlagvolumen (engl. Stroke
Volume) und R, den systemischen Widerstand (engl. Systemic Vascular Resis-
tance).

Der Blutdruck beschreibt somit den zentralen Druck innerhalb des Kreislaufsys-
tems und hingt mafgeblich von den genannten Parametern ab. [HH20]

Die Auswurfphase der Ventrikel wird Systole genannt, die Fiillphase Diastole.
Der systolische Druck ist entsprechend der Hochpunkt des Blutdrucks und der
diastolische Druck der Tiefpunkt. Der diastolische Druck wirkt permanent auf
das System. Dadurch wird verhindert, dass die Arterien kollabieren.

Der Blutdruck kann dabei allerdings nicht als globaler Wert im gesamten Kreis-
laufsystem verstanden werden. Durch die Elastizitdt der Gefdfle und den unter-
schiedlichen Gewebedruck (transmuralen Druck) sowie einem weit verzweigten
GefiBsystem mit unterschiedlichen Gefi3durchmessern veridndert sich der Druck
im Verlauf vom Herzen iiber die Arterien, Arteriolen bis zu den kleinen Kapillar-
gefdllen und schlieflich im vendsen System.

Der Blutdruck wird vom Korper kontinuierlich durch unterschiedliche Prozes-
se reguliert. Dabei konnen auch dulere Begebenheiten eine Blutdruckregulation
bewirken. [ST13]

Im Rahmen der Arbeit wurden dabei insbesondere Methoden zur kurzfristigen
Blutdruckstimulation recherchiert, um ein Blutdruckmesssystem auch mit dyna-
mischen Anderungen zu priifen.

16



2.1 Physiologische Grundlagen des Herz-Kreislauf-Systems

Eine Moglichkeit ist, eine Orthostase-Reaktion hervorzurufen, ein physiologi-
scher Mechanismus, der den Blutdruck reguliert, wenn eine Person von einer
liegenden in eine aufrechte Position wechselt. Das Blutvolumen unterliegt auch
dem Einfluss der Erdgravitation. Dadurch entsteht ein Gradient des hydrostati-
schen Drucks im Korper. In einem quasi statischen Zustand stellt sich durch die
Pumpleistung auch ein quasi statisches Druckverhéltnis ein. Wird der Einfluss der
Gravitation durch eine Umlagerung, beispielsweise von einer liegenden Korper-
haltung zu einer stehenden Korperhaltung, auf das System kurzfristig gedndert,
wird auch der Riickfluss zum Herzen beeinflusst. Der hydrostatische Druck un-
terhalb der Drehachse nimmt zu und die Beinvenen dehnen sich aus und fiihren
kurzzeitig zu einem verminderten Volumenstrom zum Herzen. Diesem Abfall
wird durch die Aktivierung des Sympathikus entgegengewirkt, der zu einer Blut-
druckeranpassung fiihrt. [DDT*21]

Eine andere Moglichkeit bietet ein Valsalva-Mandver, es ist eine Atemtechnik,
bei der eine Person bei blockiertem Mund und Nase kriftig ausatmet, was einen
erhohten Druck im Brust- und Bauchraum erzeugt. Im Allgemeinen fiihrt das
Manover zundchst zu einem kurzen Anstieg des Blutdrucks, gefolgt von einem
Abfall aufgrund des reduzierten vendsen Riickflusses zum Herzen. Nach der
Beendigung normalisieren sich die Werte wieder. [NT86]

Die Weltgesundheitsorganisation (WHO) definiert Hypertonie (Bluthochdruck)
als einen Blutdruckwert von > 140/90 mmHg (systolisch/diastolisch), der re-
gelmiBig auftritt. Tabelle 2.1 gibt eine Ubersicht der Blutdruckklassifikatio-
nen. [O121].

Abbildung 2.5 illustriert den charakteristischen Verlauf einer Blutdruckkurve bei
einer jungen, gesunden Person und zeigt den Blutdruckverlauf wihrend eines
einzelnen Herzzyklus, der sich in verschiedene Phasen unterteilt. Der hochste
Punkt der Kurve reprisentiert den systolischen Druck, der durch den Auswurf des
Blutes aus dem Herzen (ventrikulédre Ejektion) entsteht. Darauf folgt die Phase der
Herzentspannung, in der der Druck kontinuierlich abfillt, bis er den niedrigsten
Punkt erreicht — den diastolischen Druck. Die Inzisur, ein lokales Minimum im
Kurvenverlauf, markiert den Verschluss der Aortenklappe. Anschlieend folgt
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Schweregrad | Systolisch (mmHg) | Diastolisch (mmHg)
Optimal < 120 < 80
Normal 120—129 80—84

Hoch normal 130—139 85—89
Bluthochdruck > 140 > 90

Leicht 140—159 90—-99
Mittelschwer 160—179 100—109
Schwer > 180 > 110

Tabelle 2.1: Blutdruckklassifikationen nach WHO [0721]

eine kleine Welle, die dikrote Welle, welche durch die Reflexion der Druckwelle

in den GefiBlen verursacht wird. Der mittlere arterielle Druck stellt schlieflich

den durchschnittlichen Druck tiber den gesamten Zyklus dar, der mafigeblich fiir
die Durchblutung der Organe ist. [Kla22]

Blutdruck (mmHg)

100

[0}
o

— — — - Systolischer Druck

Ventrikel-
auswurf

— Mittlerer Druck - —

— Diastolischer Druck

O
f—

Zeit (s)

Abbildung 2.5: Typischer Verlauf einer Blutdruckkurve bei einer jungen Person nach [Kla22]
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Das GefilBinetzwerk im menschlichen Korper ist sehr variabel — sowohl zwischen
verschiedenen Personen als auch im Verlauf des Lebens. Diese Vielfalt macht es
schwierig, ein exakt detailliertes Modell zu erstellen. Eine zentrale Eigenschaft
ist der relative Widerstand der Kapillaren im Vergleich zum gesamten Kreislauf-
system, der den Blutfluss stark beeinflusst.

Diese Eigenschaften wirken sich auch auf die Pulswellen aus, also auf die Druck-
welle, die durch den Herzschlag im Blutkreislauf entsteht. Die Geschwindigkeit,
mit der sich diese Wellen bewegen (engl. Pulse Wave Velocity, PWV), ist in den
grofen, elastischen Gefdllen am niedrigsten und steigt in den steiferen, mittelgro-
Ben Arterien an. Die sogenannte Pulse Transit Time (PTT) beschreibt in diesem
Zusammenhang die Zeit, die eine Pulswelle bendtigt, um zwischen zwei Mess-
punkten im GefidB3system zu propagieren. Gleichzeitig nimmt die Amplitude der
Pulswellen (engl. Pulse Wave Amplitude, PWA), also ihre Stirke, mit zunehmen-
der Entfernung in der Regel ab. Diese Veridnderungen kénnen bei Messungen in
weiter entfernten Bereichen des Korpers, wie im dufleren Gehorgang, zu Verzer-
rungen fiithren.

Die Geschwindigkeit der Pulswellen betrigt in der Aorta etwa 4-6 Meter pro
Sekunde. Die Geschwindigkeit des eigentlichen Blutflusses ist jedoch viel niedri-
ger und liegt bei etwa 15-20 Zentimetern pro Sekunde. Das liegt daran, dass die
Druckwelle durch die Gefidle wandert, wihrend das Blut selbst vergleichsweise
langsam flieit. In den Kapillaren, den kleinsten BlutgefdBen, ist die Blutfluss-
geschwindigkeit am langsamsten, wihrend die Pulswelle dort fast vollstindig
geddmpft wird. [ST13]

In Abbildung 2.6 ist die Blutdruckkurve in Relation zum GefdBabschnitt dar-
gestellt. Der Druck in den Kapillargefidfen ist entsprechend deutlich geringer
als in der Aorta. Der Messort beeinflusst den gemessenen Blutdruck maligeb-
lich. [Bus95]

In den Arteriolen und Kapillaren des Blutkreislaufs, einschlie3lich jener im Ge-
horgang, ist es uniiblich, den Druck in den bekannten systolischen und diastoli-
schen Werten anzugeben, stattdessen geben Lehrbiicher den Druck hier als kon-
stanten Mitteldruck an. Am Ende der Arteriolen, kurz bevor sie in die Kapillaren
tibergehen, betrigt dieser Druck etwa 35 mmHg. Auch am arteriellen Beginn der
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Abbildung 2.6: Qualitative Darstellung des Blutdruckverlaufs im GefidBsystem nach [Bus95]

Kapillaren, die fiir den Stoffaustausch zustindig sind, liegt der hydrostatische
Druck noch bei diesem Wert. Er fillt jedoch kontinuierlich auf rund 15 mmHg
ab, bis er am vendsen Ende der Kapillaren in die Venolen iibergeht. [HH20]

2.2 Physikalische Grundlagen

2.2.1 Gleichung idealer Gase

Der Zusammenhang zwischen Druck und Volumen in einem abgeschlossenen
Ballon kann mithilfe der idealen Gasgleichung nach [HRW™17] beschrieben
werden. Diese Gleichung lautet:

p-V=n-R-T 2.2)
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Hierbei bezeichnet p den absoluten Druck, V' das Volumen und n die Stoffmenge
des Gases im Ballon, wihrend R die universelle Gaskonstante und 7" die absolute
Temperatur des Gases darstellen.

Wenn ein Ballon mit Gas gefiillt ist und dieser abgeschlossen ist, kann sich die
Stoffmenge n im Inneren des Ballons nicht dndern. Wenn sich also der Druck p
innerhalb des Ballons @ndert, muss das Volumen V" entsprechend reagieren, um
das Produkt auf der rechten Seite der Gleichung konstant zu halten. [HRW17]

Beim Aufblasen eines abgeschlossenen Ballons wird mehr Gas in den Ballon ge-
bracht, wodurch die Stoffmenge n im Ballon zunimmt. Wenn das Gas im Ballon
erwarmt wird (zum Beispiel durch Sonneneinstrahlung), steigt die absolute Tem-
peratur 7" des Gases. Laut der idealen Gasgleichung bedeutet dies, dass entweder
der Druck p oder das Volumen V' des Gases im Ballon zunehmen muss, um das
Produkt n - R - T konstant zu halten.

Kann sich das Volumen des Ballons nicht beliebig vergrof3ern, steigt in diesem
Fall der Druck im Ballon, um das Produkt n - R - I" konstant zu halten. Der Druck
im Inneren des Ballons erhoht sich, wihrend der Ballon aufgeblasen wird, bis ein
Gleichgewichtszustand erreicht ist, bei dem die Krifte des Innendrucks und der
duleren Ballonhiille im Gleichgewicht sind.

In diesem Szenario demonstriert die ideale Gasgleichung den inversen proportio-
nalen Zusammenhang zwischen Druck und Volumen in einem abgeschlossenen
System, solange die Stoffmenge und die absolute Temperatur konstant gehalten
werden. [HRW17]

Dieses Prinzip ist grundlegend fiir das Verstindnis des Verhaltens von Gasen in
geschlossenen Behiltern, wie auch in der eingesetzten aufblasbaren Otoplastik
dieser Arbeit.

2.2.2 Fluid Mechanik

Die Fluidmechanik ist die Lehre vom Verhalten von Fliissigkeiten und Gasen in
Bewegung. Sie ist entscheidend fiir das Verstidndnis von Stromungsprozessen, die
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in vielen biologischen, physikalischen und ingenieurtechnischen Systemen auf-
treten, einschlieflich des menschlichen Kreislaufsystems. Ein zentrales Konzept
in der Fluidmechanik ist die Unterscheidung zwischen laminaren und turbulen-
ten Stromungen. In einer laminaren Stromung bewegen sich die Fluidpartikel
in parallelen Schichten ohne Vermischung, was zu einer gleichméfigen, ruhigen
Stromung fiihrt. Im Gegensatz dazu zeigt sich bei turbulenter Stromung eine chao-
tische Bewegung der Fluidpartikel, die mit Turbulenzen und Wirbeln verbunden
ist. [Gro22]

Die Eigenschaften einer laminaren und einer turbulenten Stromung in einem
Rohr sind in Abbildung 2.7 dargestellt. Das Geschwindigkeitsprofil (vguia (7))
einer laminaren Stromung ist parabelformig und kann nach [Gro22] mit folgender
Gleichung beschrieben werden:

2

Uﬁuid(r) = Umax * <1 - ;{2> (23)

wobei r der Abstand vom Zentrum des Rohrs und R der Rohrradius ist.

Die hochste Geschwindigkeit (vmax) befindet sich in der Rohrmitte und ist exakt
doppelt so hoch wie die mittlere Geschwindigkeit (v, ).

Im Gegensatz dazu ist die turbulente Stromung unregelmifig und chaotisch mit
Verwirbelungen. Ihr Geschwindigkeitsprofil ist flacher, mit einer nahezu konstan-
ten Geschwindigkeit iiber den grofiten Teil des Querschnitts, bevor sie direkt an
der Rohrwand auf null abfillt. In der Nidhe der Rohrwand existiert eine diinne
Schicht, innerhalb derer die Stromung laminar verlduft. Diese Schicht mit der
Dicke d wird als laminare Unterschicht bezeichnet. Aus diesem Grund ist das

Verhiltnis von maximaler zu mittlerer Geschwindigkeit mit 22 ~ 1,2 deutlich
geringer. [Gro22]

Entscheidend bei der Charakterisierung einer Stromung ist die Reynoldszahl (Re),
eine dimensionslose Zahl, die das Verhiltnis der Trigheitskrifte zu den viskosen
Kriften beschreibt und nach [SWB14] wie folgt berechnet wird:
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Abbildung 2.7: Laminare und turbulente Stromung in einem Rohr [Gro22]

_pru-L
I

wobei p die Dichte des Fluids, u die mittlere Stromungsgeschwindigkeit, L eine

Re 2.4)

charakteristische Lédnge (z. B. der Rohrdurchmesser) und p die dynamische Vis-
kositit des Fluids ist.

Niedrige Reynoldszahlen (typischerweise unter 2000) fithren zu einer lamina-
ren Stromung, wihrend hohe Reynoldszahlen (typischerweise iiber 4000) eine
turbulente Stromung hervorrufen. [SWB14]

Eine wichtige Gleichung fiir laminare Stromungen in Rohren ist die Hagen-
Poiseuille-Gleichung, die das FlieBverhalten eines Fluids durch ein Rohr be-
schreibt. Fiir eine inkompressible Fliissigkeit mit konstanter Viskositét lautet die
Gleichung nach [Gro22]:

Ap-m-rt
= — 2.5
Q=51 2.5)

wobei () der Volumenstrom, Ap der Druckunterschied, » der Rohrradius, 7 die
dynamische Viskositit des Fluids und [ die Lidnge des Rohrs sind. [Gro22]
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2 Grundlagen

2.3 Mess- und Regelungstechnische
Grundlagen

2.3.1 Regelkreis

Die Struktur in Abbildung 2.8 veranschaulicht den grundlegenden Aufbau eines
Regelkreises, der ein dynamisches System automatisch auf einem gewiinschten
Wert hilt. Ausgangspunkt ist der Sollwert, welcher die ZielgroBe des Systems
vorgibt. Am Summierpunkt wird dieser Sollwert mit der aktuell gemessenen Re-
gelgroBe verglichen, die tiber ein Messglied erfasst wird. Die daraus resultierende
Differenz zwischen Soll- und Istwert bezeichnet man als Regelabweichung.
Diese Regelabweichung wird als Eingangsgrofe an den Regler weitergegeben.
Der Regler verarbeitet die Abweichung und erzeugt ein korrigierendes Signal, die
sogenannte Stellgrofe, die den Aktor ansteuert. Der Aktor setzt das Regelsignal
in eine physikalische Handlung um, welche die Regelstrecke beeinflusst.

Die Regelstrecke bildet das eigentliche physikalische System, dessen Ausgangs-
grofe, die Regelgrofle, auf den Sollwert eingestellt werden soll. Einwirkungen
von auflen, die nicht zum Regelkreis gehoren, werden als Storgroflen bezeich-
net. Die kontinuierliche Messung der RegelgroB3e und deren Riickfithrung zum
Summierpunkt schlieBen den Regelkreis. [F616]

5 ES S StorgroBe

PR 20 = i

g2 z z

[~ 2] 7] .
Sollwert— ) Regler H Aktor H Regelstrecke RegelgroBe

Abbildung 2.8: Struktur eines Standardregelkreises nach [F616]

In der Regelstrecke und teilweise auch im Regler kommen verschiedene Uber-
tragungsglieder zum Einsatz, die durch ihre jeweilige Ubertragungsfunktion im
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2.3 Mess- und Regelungstechnische Grundlagen

Laplace-Bereich beschrieben werden konnen. [F616] Die wichtigsten Ubertra-
gungsglieder sind nachfolgend nach [F616] aufgefiihrt:

 Proportionalglied (P-Glied):

G(s) =K (2.6)
e Integrierglied (I-Glied):
K
G(s) = 5 2.7)
* Differenzierglied (D-Glied):
G(s)=K-s (2.8)
* Totzeitglied:
G(s)=K-e T (2.9)

e Verzogerungsglied erster Ordnung (PT1-Glied):

K

Der Ubertragungsfaktor K ist eine Konstante, welche die Verstirkung des Systems
im stationdren Zustand angibt. Der Laplace-Operator s steht fiir die zeitliche
Ableitung und dient zur Beschreibung dynamischer Prozesse. Die Zeitkonstante
T charakterisiert die Tréigheit eines Systems erster Ordnung; ein groflerer Wert
fiihrt zu einer langsameren Systemreaktion. Im Fall eines Totzeitglieds, dessen
Ubertragungsfunktion durch e~7"* beschrieben wird, reprisentiert 7' die Totzeit,
also die Verzogerung zwischen einer Anderung am Eingang und deren Wirkung
am Ausgang. [F616]

Das zeitliche Ubertragungsverhalten dieser Glieder ist in Abbildung 2.9 darge-
stellt.
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Abbildung 2.9: Zeitbereichsverhalten der Ubertragungsglieder: P-Glied, I-Glied, D-Glied, Totzeit-
glied und PT1-Glied , von links oben nach rechts unten nach [F616]

Ein typischer PID-Regler besteht aus einer Kombination aus Proportionalglied
(P), einem Integrierglied (I) und einem Differenzierglied (D). Die Struktur eines
solchen Reglers ist in Abbildung 2.10 dargestellt.

Das P-Glied verstirkt die Regelabweichung proportional, wihrend das I-Glied
die Regelabweichung iiber die Zeit integriert und somit fiir eine vollstdndige
Ausregelung sorgt. Das D-Glied reagiert hingegen nur auf Anderungen der Re-
gelabweichung und trigt so zur Verbesserung der Dynamik des Regelkreises bei.
Die kombinierte Wirkung dieser Glieder erlaubt es, die Stellgrofle gezielt anzu-
passen, wobei das I-Glied insbesondere bei konstanten Regelabweichungen eine
stationdre Genauigkeit ermoglicht. [F616]
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2.3 Mess- und Regelungstechnische Grundlagen

PID-Regler

Regel-
abweichung

Stellgrofe

Abbildung 2.10: Blockschaltbild eines PID-Reglers nach [Hoh18]

2.3.2 Methoden zur Reglerauslegung

Die Bestimmung der optimalen Parameter eines Reglers kann auf unterschied-
lichen Wegen erfolgen. Grundsitzlich lassen sich die Verfahren in heuristische
Methoden und analytische Ansitze unterteilen. Eine weit verbreitete heuristische
Methode ist die von Ziegler und Nichols entwickelte Regelungsmethodik. [F616]

Eine Moglichkeit besteht darin, die Regelstrecke zundchst mit einem P-Regler
zu betreiben, wobei der Regelparameter sukzessive erhoht wird, bis das System
eine Dauerschwingung erreicht, also an der Stabilitidtsgrenze operiert. Die zweite
Vorgehensweise basiert auf einer rechnergestiitzten Parameterauslegung, bei der
die Regelstrecke zundchst durch ein PT1-Totzeit-Glied oder ein PTn-Glied (n > 1)
approximiert wird. [ZR17]

Die urspriinglichen Einstellregeln nach Ziegler und Nichols wurden durch Chien,
Hrones und Reswick erweitert. Hierbei wird die Parameterauslegung des Reglers
an das gewiinschte Fiihrungs- und Storverhalten sowie das zulissige Uberschwin-
gen angepasst. [ZR17]

Weitere heuristische Methoden zur Reglerauslegung fiir Regelstrecken mit PTn-
dhnlichem Verhalten sind unter anderem die T-Summen-Regel, das Verfahren
nach Strejc sowie das Zeit-Prozentkennwert-Verfahren [ZR17].

Die Reglerauslegung kann auch im Frequenzbereich erfolgen. Hierbei wird ins-
besondere eine gewiinschte Phasen- oder Amplitudenreserve vorgegeben, wobei
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die Phasenreserve iiblicherweise bevorzugt wird. In diesem Ansatz werden Be-
trag und Phasenverschiebung der Ubertragungsfunktion des offenen Regelkreises,
also ohne Riickfithrung der Regelgrofie, mit einem P-Regler bei einem Reglerpa-
rameter von K p = 1 iiber der Frequenz berechnet. Die Phasenreserve, auch als
Phasenrand bezeichnet, entspricht dabei der Phasenverschiebung bei der Durch-
trittsfrequenz, also jener Frequenz, bei der die Verstiarkung den Wert eins erreicht,
zuziiglich 180°. Um die gewiinschte Phasenreserve zu gewihrleisten, wird der
Reglerparameter K p so gewihlt, dass die Durchtrittsfrequenz genau bei der ange-
strebten Phasenreserve liegt. Erfahrungswerte legen nahe, dass eine Phasenreserve
im Bereich von 40° bis 70° anzustreben ist. [ZR17]

Ein weiteres frequenzbasiertes Verfahren zur Reglerauslegung ist das sogenannte
Betragsoptimum. Hierbei wird der Betrag der Gesamtiibertragungsfunktion so
angepasst, dass eine moglichst grole Bandbreite erzielt wird und dieser fiir den
relevanten Frequenzbereich moglichst nahe an eins bleibt. Dieses Verfahren ist
sowohl fiir PTn-Regelstrecken als auch fiir PT1-Regelstrecken anwendbar. [ZR17]

Fiir Regelstrecken, die durch deutlich unterscheidbare grofe und kleine Zeit-
konstanten charakterisiert sind, kann zudem das Verfahren des Symmetrischen
Optimums angewandt werden. Dieses Verfahren ist besonders geeignet, um eine
verbesserte Dynamik und Storunterdriickung bei Regelstrecken mit dominanter
Verzogerung zu erreichen. [Hoh18]

2.3.3 Zeitdiskrete Regler

Die Regelung mit digitalen Controllern, wie sie typischerweise auf Mikrocontrol-
lern implementiert wird, unterscheidet sich grundlegend von analogen Systemen.
Dies liegt daran, dass die Erfassung der Regelgrofie und die Ausgabe der Stellgrofie
nicht kontinuierlich, sondern nur zu diskreten, festgelegten Zeitpunkten erfolgen.
Die dabei verwendete Abtastrate, also die Frequenz der Messungen und Aktuali-
sierungen, ist von zentraler Bedeutung. Grundsitzlich kann die Auslegung eines
digitalen Reglers fiir ein kontinuierliches System auf zwei verschiedenen Wegen
erfolgen. [Hoh18]
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2.3 Mess- und Regelungstechnische Grundlagen

Ein etablierter Ansatz ist das sogenannte Fast-Sampling-Design. Hierbei wird der
Regler zunichst mit etablierten Methoden im kontinuierlichen Zeitbereich entwor-
fen und anschlieBend in einen zeitdiskreten Regler iberfiihrt. Als praxisorientierte
Richtlinie fiir die Wahl der Abtastzeit (Ts) gilt die Faustformel

1

T,< ——
~ 10 [Smax]

(2.11)
wobei |Smax | den Absolutwert des dominanten Pols der Ubertragungsfunktion der

Regelstrecke bezeichnet. Dieser Wert spiegelt im Wesentlichen die Dynamik des
Systems wider. [Hoh18]

Die Diskretisierung des Reglers kann auf verschiedene Arten erfolgen, wobei
je nach Methode unterschiedliche Ndherungen des Differentialoperators s durch
Terme in der z-Ebene vorgenommen werden. Einige gebrduchliche Verfahren sind
nach [Hoh18]:

¢ Vorwiirts-Euler-Approximation:

e Riickwirts-Euler-Approximation:

z—1
T

¢ Tustin-Approximation (bilineare Transformation):

. 2 z-—1
T, z+1

Wihrend die Euler-Verfahren vergleichsweise einfach zu implementieren sind,
bietet die Tustin-Approximation eine genauere Abbildung der Systemdynamik,
insbesondere im Frequenzbereich. [Hoh18]
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Ein alternativer Ansatz besteht darin, die Regelstrecke direkt zu diskretisieren
und den Regler unmittelbar im diskreten Zeitbereich zu entwerfen. Dies kann
beispielsweise durch eine Analyse im Frequenzbereich erfolgen.

Dabei ist zu beriicksichtigen, dass die optimalen Phasenreserven in diskreten
Systemen von denen kontinuierlicher Systeme abweichen. Daher erfordert dieser
Ansatz einen iterativen Entwurfsprozess: Zunichst wird ein Schitzwert fiir die er-
forderliche Phasenreserve gewihlt und die Reglerparameter werden entsprechend
ausgelegt. Anschliefend wird das Verhalten des Gesamtsystems im Zeitbereich
simuliert. Auf Basis der Simulationsergebnisse erfolgt eine Anpassung der Pha-
senreserve, woraufhin der Prozess wiederholt wird, bis ein zufriedenstellendes
Ergebnis vorliegt. [Hoh18]

2.3.4 Digitale Filter

Digitale Filter werden nach [Werl2] durch eine lineare Differenzgleichung be-
schrieben, wie in Gleichung 2.12 gezeigt. Die zugrunde liegende Filterstruktur
umfasst M — 1 Speicherzellen (D), welche die vergangenen Eingangswerte des
Signals x(n) speichern, sowie N — 1 weitere Speicherzellen, die die berechne-
ten Ausgangswerte beriicksichtigen. Die gespeicherten Ausgangswerte werden mit
den Koeffizienten a; gewichtet und rekursiv in das Ausgangssignal eingebracht,
wahrend die Eingangswerte mit den Koeffizienten b; gewichtet zur Gesamtsumme
des Ausgangssignals y(n) addiert werden. [Werl2]

-1

M
y(n) =

N—-1
bi-ax(n—1i)— > a;-y(n —i) (2.12)
1=0 =1

Eine grafische Darstellung der entsprechenden Filterstruktur ist in Abbildung 2.11
gezeigt. Diese Struktur wird durch Transformationen erzeugt, die darauf abzielen,
das zeitliche Verhalten zu optimieren. Dabei wird die Gesamtlaufzeit auf die Ver-
zogerung durch einen Multiplizierer und einen Addierer reduziert. Dariiber hinaus
werden die separaten Speicherelemente fiir vergangene Ausgangs- und Eingangs-
werte zusammengefiihrt. Die resultierende Konfiguration wird als Direktform I1
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Abbildung 2.11: Blockdiagramm der allgemeinen Filterstruktur in transponierter Direktform II
[Werl2]

bezeichnet.

Die Untergruppe der FIR-Filter (englisch: finite impulse response filter) zeich-
net sich dadurch aus, dass sie ausschlieSlich den nicht rekursiven Signalpfad in
Abbildung 2.11 beriicksichtigt. In dieser Konfiguration sind alle Koeffizienten a;
gleich Null, sodass die Ausgangswerte nicht in die Berechnung eingehen. [Wer12]

2.4 Sensor-Aktor-Komponenten

2.4.1 Messtechnische Erfassung des Drucks

Drucksensoren sind wesentliche Bestandteile moderner Messtechnik, die zur Er-
fassung von Druckwerten eingesetzt werden. Abhingig vom Messprinzip un-
terscheidet man zwischen Relativ- und Absolutdrucksensoren. Diese Sensoren
basieren auf unterschiedlichen physikalischen Prinzipien, die es ermdoglichen,
Druckunterschiede prizise zu messen. Der Unterschied zwischen den Sensorty-
pen ergibt sich nach [HS™12, S. 331] aus der Art des Referenzdrucks:

e Bei der Absolutdruckmessung wird ein definierter Druck innerhalb des
Sensors als Referenz verwendet.
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* Bei der Relativdruckmessung dient der Umgebungsdruck als Referenz.

Mikrodrucksensoren werden hédufig nach verschiedenen Prinzipien realisiert, die
auf mechanischen oder thermischen Effekten basieren.

Piezoresistive Drucksensoren

Piezoresistive Drucksensoren nutzen die Anderung des elektrischen Widerstands
von piezoresistivem Material unter mechanischer Spannung. Zur Kompensation
der Temperaturabhéngigkeit werden in der Regel vier Widerstinde R; — R4
aus diesem Material in Form einer Wheatstoneschen Briicke angeordnet (siche
Abbildung 2.12). Dabei ist Up die Eingangsspannung und U4 die gemessene
Ausgangsspannung. [HS'12]

Abbildung 2.12: Schaltbild einer Wheatstoneschen Briicke [HS112]

Kapazitive Drucksensoren

Kapazitive Drucksensoren basieren auf einer beweglichen Membran, die als Elek-
trode eines Plattenkondensators fungiert. Die zweite Elektrode ist dabei starr im
Sensor integriert. Durch eine Druckdnderung verschiebt sich die Membran, was
den Abstand d zwischen den beiden Elektroden veréndert und somit die Kapazitit
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C des Kondensators qualitativ gemiR folgender Beziehung nach [HRW17] eines
einfachen Plattenkondensators beeinflusst:

C=c¢y-&p- é (2.13)
d
Hierbei bezeichnet ¢( die elektrische Feldkonstante, €, die relative Permittivitit
des Materials, A die Fliche der Kondensatorplatten und d den Abstand zwischen
diesen. Die Kapazititsinderung kann durch elektronische Schaltungen in eine
Spannung umgewandelt und so gemessen werden. [Fra99]

Barometrisches Messprinzip bei Absolutdrucksensoren

Absolutdrucksensoren, die hdufig fiir barometrische Anwendungen genutzt wer-
den, basieren auf der Messung von Druckveridnderungen relativ zu einem im Sen-
sor eingeschlossenen Referenzdruck. Hierbei wird eine Membran verwendet, die
auf Anderungen des Umgebungsdrucks reagiert. Diese Membran ist so konstruiert,
dass sie gegeniiber Temperaturschwankungen und Umwelteinfliissen stabil bleibt.
Elektronische Auswerteschaltungen ermoglichen die prézise Erfassung und Um-
rechnung der Druckverinderungen in digitale Signale. Solche Sensoren werden
vor allem in Hohenmesssystemen oder zur Wetteriiberwachung eingesetzt. [Fra99]

In Abbildung 2.13 ist ein Strukturbild eines Absolutdrucksensors dargestellt. Der
Sensor besteht aus einer Messkammer, die durch eine flexible Membran in zwei
Bereiche geteilt ist. Auf der linken Seite der Membran liegt der Messdruck Ppegs
an, der iiber den Eingang auf den Sensor wirkt. Die rechte Seite der Membran
enthilt eine Referenzkammer mit einem definierten Referenzdruck P,s. Diffe-
riert der Messdruck zum Referenzdruck, so verformt sich die Membran. Diese
Verformung wird von der Auswerteelektronik (rot) erfasst und in ein elektrisches
Signal umgewandelt. Da der Referenzdruck konstant gehalten wird, misst dieser
Sensortyp den Differenzdruck zwischen Messdruck und Referenzdruck und liefert
somit einen stabilen Messwert, unabhéngig von dufleren Schwankungen wie dem
atmosphérischen Druck. [AMS25]
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Abbildung 2.13: Schema eines Absolutdrucksensors mit einer Referenzdruckkammer nach [AMS25]

Thermisches Messprinzip

Ein weiteres Prinzip zur Druckmessung basiert auf thermischen Effekten. Wie in
Abbildung 2.14 dargestellt, wird dabei ein beheiztes Element in einem Kanal von
zwei Temperaturfiihlern flankiert, die unter einer Membran geschiitzt auf einem
Sensorchip eingebracht sind. Durch eine Druckénderung entsteht ein definierter
Volumenstrom, der das Temperaturprofil beeinflusst. Die Temperaturdnderungen
an den beiden Sensoren werden genutzt, um den Druck prizise zu bestimmen.
Dieses Messprinzip zeichnet sich durch eine hohe Genauigkeit sowie eine geringe
Abhingigkeit von Umwelteinfliissen aus. Fiir das Messprinzip wird allerdings
ein kontinuierlicher Abfluss von der Hochdruckseite zur Niederdruckseite des
Sensors benotigt. [Sen25]

Luft'kanal Heiz?lement
|

m Nllembran
1T W

Temperatursensoren Sensorchip

Abbildung 2.14: Schema eines Differenzdrucksensor mit einem Heizelement nach [Sen25]
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2.4.2 Messtechnische Erfassung der Pulswelle mittels
Photoplethysmographie

Die Perfusion bezeichnet die Blutversorgung im Korper und kann durch die
Messung der Volumenidnderung in den Blutgefilen mittels Plethysmographie
erfasst werden. Eine weit verbreitete Methode stellt die optische Plethysmographie
dar. Bei der Photoplethysmographie (PPG) wird die unterschiedliche optische
Absorption von Blut und benachbartem Gewebe sowie von Knochen ausgenutzt.
Das grundlegende Sensorsystem dieser Technologie besteht aus einer Lichtquelle
und einem Lichtsensor, wie in Abbildung 2.15 veranschaulicht. Anhand der Menge
des absorbierten oder reflektierten Lichts ldsst sich der Volumenstrom bestimmen.
Durch kontinuierliche Messungen kann der Verlauf der Pulswelle in Echtzeit
verfolgt werden.

Herzratenintervall

o T
7N\ 7

7 R . Pulswellen-
LED% Photodetektor . amplitude

Abbildung 2.15: Aufbau des Photoplethysmographen nach [BJB*15]

Die Unterscheidung der verschiedenen Korperbestandteile, die die Lichtintensitit
wihrend des Durchleuchtens beeinflussen, erfolgt basierend auf deren Absorpti-
onsverhalten im Frequenzbereich. Wihrend die Absorption von Gewebe, Knochen
und vendsem Blut weitgehend konstant bleibt, zeigt die arterielle Absorption ei-
nen variablen, periodischen Anteil, der mit der Pulswelle korreliert. Abbildung
2.16 stellt die unterschiedlichen Absorptionsbeitrige dar. [WN20]

Ein eng verwandtes Verfahren zur Photoplethysmographie ist die Pulsoxiometrie.
Diese Technik nutzt das gleiche physikalische Prinzip, wobei sie jedoch die un-
terschiedlichen Absorptionsspektren von sauerstoffreichem und sauerstoffarmem
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Abbildung 2.16: Absorption von Licht durch Gewebe, Knochen und Blut nach [Sal14]

Himoglobin verwendet, um die Sauerstoffsittigung des Blutes zu ermitteln. Hier-
fiir wird das zuvor beschriebene System lediglich um eine zusitzliche Lichtquelle
mit einer anderen Wellenlinge erweitert. Durch die abwechselnde Beleuchtung
mit verschiedenen Wellenlidngen kann die Sauerstoffsittigung des Blutes kontinu-
ierlich iiberwacht werden. [WN20]

2.4.3 Piezopumpen

Piezoelektrische Elemente basieren auf dem physikalischen Prinzip der Piezo-
elektrizitit, welches in bestimmten dielektrischen Materialien mit polaren Achsen
auftritt. Eine mechanische Deformation dieser Materialien fiihrt zur Verschiebung
positiver und negativer Ladungen innerhalb der Kristallstruktur, wodurch ein elek-
trisches Feld erzeugt wird. Dies resultiert in einer messbaren elektrischen Span-
nung. Der inverse piezoelektrische Effekt beschreibt den umgekehrten Prozess.
Durch Anlegen einer dufleren elektrischen Spannung verformt sich das piezoelek-
trische Material, wobei die Richtung der Deformation von der Polarisation des
elektrischen Feldes abhéngt. [Mes15]
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Piezoelektrische Bauelemente nutzen diesen Effekt in vielfiltiger Weise. So wer-
den beispielsweise Schwingquarze in elektronischen Schaltungen durch eine an-
gelegte Wechselspannung zur Resonanzschwingung angeregt. Ebenso existieren
piezoelektrische Sensoren zur Messung von physikalischen Grofien wie Druck
(siehe 2.4.1), Kraft oder Beschleunigung. Piezoaktoren hingegen verwenden den
piezoelektrischen Effekt, um gezielt mechanische Deformationen durch elektri-
sche Spannungsidnderungen zu erzeugen.

Um diesen Effekt in technischen Anwendungen nutzbar zu machen, miissen die
Atome des piezoelektrischen Materials zunichst durch ein starkes elektrisches Po-
larisationsfeld ausgerichtet werden. Dies fiihrt zu einer remanenten und einer elas-
tischen Dehnung des Materials. Die nahezu lineare elastische Dehnung bei kleinen
Felddnderungen ist fiir die meisten technischen Anwendungen von Interesse. Die
remanente Dehnung hingegen bleibt bestehen, bis ein entgegengesetzt gerichtetes
elektrisches Feld mit einer bestimmten Feldstirke, der sogenannten Koerzitiv-
feldstédrke, angelegt wird. Die Umpolung des Materials verdndert die typische
Dehnungs-Stauchungs-Kennlinie zu einer charakteristischen Schmetterlingskur-
ve, wie in Abbildung 2.17 dargestellt. Eine zu hohe elektrische Feldstirke kann das
Material jedoch irreversibel schiadigen. Daher wird in technischen Anwendungen
darauf geachtet, die Koerzitivfeldstirke nicht zu iiberschreiten. [Mel02]

=4

E . Arbeitsbereich
SO

58 o

=i

% o1

2

— 0

25 -20 -15 -1.0 05 0 05 10 15 20 25
Feldstarke (kV/mm)

Abbildung 2.17: Darstellung elektrischer und mechanischer Hysteresekurven einer piezoelektrischen
Keramik [Cze25]
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Ein wesentlicher Vorteil von Piezoaktoren gegeniiber konventionellen Aktoren
liegt in ihrer stufenlosen Prizision, die nur durch die Qualitit der Ansteuerung,
Sensorik und Regelung begrenzt wird. Zudem weisen sie keine verschleiflan-
filligen beweglichen Teile wie rotierende oder reibende Komponenten auf. Thre
kompakte Bauweise und kurze Ansprechzeit erméglichen vielseitige Einsatzmog-
lichkeiten [Mel02, Sch]. Ein bedeutendes Anwendungsgebiet von Piezoaktoren ist
die Nanopositionierung, beispielsweise zur hochprizisen Justierung von Telesko-
pen mit einer Positionsgenauigkeit im Nanometerbereich [Die]. Ebenso finden
piezoelektrische Elemente in der Medizintechnik Anwendung, insbesondere in
Mikromembranpumpen, um geringe Baugrofien zu erreichen [Mel02].

Mikromembranpumpen bestehen typischerweise aus einer oder mehreren Kam-
mern, die durch eine flexible Membran abgeschlossen sind und mit Ventilen zur
Vorgabe der Stromungsrichtung ausgestattet werden. Im Vergleich zu anderen
Pumpprinzipien bieten sie den Vorteil, keine rotierenden Bauteile oder gleitenden
Dichtungen zu benétigen. Diese Pumpen arbeiten nach dem Prinzip der Verdrin-
gung, indem sie das Fordermedium durch abgekapselte Volumeneinheiten trans-
portieren. Der Pumpvorgang erfolgt durch eine Expansion der Membran, wodurch
in der Kammer ein Unterdruck entsteht, der das Medium ansaugt. Durch die an-
schlieBende Riickbewegung der Membran wird das Medium in Forderrichtung
ausgestolen. Zur Steuerung der Membran kommen verschiedene Technologien
zum Einsatz, darunter die vorgestellte piezoelektrische, aber auch elektrostati-
sche, magnetische, thermische und pneumatische Antriebsprinzipien. [IG08]

Besonders verbreitet sind aber piezobasierte Mikromembranpumpen, bei denen
ein direkt auf der Membran befestigtes Piezoelement durch Wechselspannung zur
Ausdehnung und Kontraktion angeregt wird [IG08].

Ein Beispiel fiir eine solche Piezomembranpumpe sind Modelle von der Firma
CurieJet oder TTP Ventus, die jeweils eine Einzelkammer aufweisen. Der Me-
chanismus einer CurieJet-Mikropumpe ist in Abbildung 2.18 dargestellt. Hierbei
bewirkt die periodische Bewegung der Membran die Ansaugung und den nachfol-
genden Ausstofl des Fordermediums, wihrend die Ventile den Durchfluss gezielt
steuern [Cur].
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Abbildung 2.18: Funktionsweise einer piezobasierten Mikromembranpumpe mit einer Kammer
[Cur], in rot der Piezo, in gelb die Membran und Ventile und in blau das Pumpme-
dium

Eine weitere Variante stellt die Mikropumpe mp6 von Bartels Mikrotechnik dar,
welche zwei Pumpkammern nutzt. In diesem Fall werden die Piezoelemente der
beiden Kammern phasenversetzt angesteuert. Dadurch wird das Fordermedium
zunichst in die erste Kammer angesaugt, danach in die zweite Kammer transpor-
tiert und schlieBlich aus dieser ausgestofSen, wihrend die erste Kammer erneut
befiillt wird. Die passive Ventilstruktur, dargestellt in Abbildung 2.19, sorgt fiir
eine gezielte Stromungsrichtung. [Gmb]

Abbildung 2.19: Funktionsweise der Mikromembranpumpe mp6 mit zwei Kammern [Gmb], in rot
der Piezo, in gelb die Membran und Ventile und in blau das Pumpmedium
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2.4.4 Artefakte in Messungen

Ein zentrales Ziel von Messungen ist es, Signale quantitativ zu erfassen, um daraus
unbekannte Eigenschaften eines Objekts ableiten zu konnen. Ein Signal in dieser
Arbeit représentiert dabei eine physikalische GroBe, die mit einem geeigneten
Sensor erfasst wird. Das Nutzsignal bezeichnet jenen Anteil des Gesamtsignals,
der die fiir das Messproblem relevanten Informationen trigt. Nutzsignale sind
essenziell, da sie die Basis fiir die Analyse und Interpretation der Messung bilden.
Sie konnen jedoch oft nicht isoliert gemessen werden, sondern sind durch storende
Einfliisse tiberlagert, die als Artefakte bezeichnet werden. Artefakte umfassen
alle unerwiinschten Verzerrungen oder Stérungen, die das Nutzsignal verfilschen
konnen. [Kirl2]

Artefakte konnen unterschiedliche Urspriinge haben und lassen sich nach [Weh03]
in drei Hauptkategorien einteilen: instrumentelle, externe und physiologische Ar-
tefakte. Eine exemplarische Darstellung der verschiedenen Artefaktklassen ist in
Abbildung 2.20 anhand einer EKG-Messung dargestellt. [Weh03]

 Instrumentelle Artefakte entstehen direkt an den Messkomponenten oder
innerhalb der Messelektronik. Eine typische Ursache instrumenteller Arte-
fakte ist die Beeinflussung des Messabgriffs, wie beispielsweise bei Elek-
troden zur Potentialmessung. Eine distale Beschleunigung der Elektrode
kann den Abstand zur Haut vergréBern und somit die Kopplung reduzie-
ren, was zu Storungen im Signal fiihrt (Abbildung 2.20 a). Weitere Quellen
instrumenteller Artefakte konnen fehlerhafte Signalzuleitungen, Verzerrun-
gen bei der Signalverstdarkung oder Storungen wihrend der Analog-Digital-
Wandlung sein. Wenn der analoge Schaltungsteil unzureichend von digitalen
Komponenten abgeschirmt ist, konnen hochfrequente Storungen oder Refe-
renzspannungsschwankungen in das Signal eingekoppelt werden. [Weh03]

Externe Artefakte resultieren aus Storeinfliissen der Umgebung, in der
die Messung durchgefiihrt wird (Abbildung 2.20 b). Menschlicher Korper
und Messinstrumente sind kapazitiv mit der Umgebung gekoppelt. Eine Po-
tentialdifferenz zwischen Korper und Umgebung erzeugt ein elektrisches
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Feld, dessen zeitliche Anderung zu Verschiebungsstromen und damit zu
Storspannungen fiihrt. Zudem kénnen induktiv gekoppelte Quellen, wie Ma-
gnetfelddnderungen, in Leitungen Storspannungen induzieren. Abgestrahlte
elektromagnetische Wellen konnen ebenfalls externe Artefakte hervorrufen,
wenn sie in das Messsystem eingekoppelt werden. [Weh03]

Physiologische Artefakte entstehen durch die komplexe Natur des mensch-
lichen Korpers, dessen physiologische Prozesse miteinander verkniipft sind.
Diese Artefakte treten z.B. auf, wenn korpereigene elektrische Aktivititen
die Messung iiberlagern (Abbildung 2.20 c). Das elektrische Potential an
der Hautoberfldche ist beispielsweise eine Summe der Potentialdifferenzen,
die durch die Aktivitdt von Nerven, der Skelettmuskulatur und des Her-
zens verursacht werden. Zudem kann die Aktivitdt von Schweil3driisen die
Kopplungseigenschaften der Elektroden beeinflussen, was sich in Form von
Grundlinienschwankungen im Signal niederschligt. [Weh03]

JM«LWML Lol L™

(a) instrumentelle Artefakte (Elektrodenbe- (b) externe Artefakte (50 Hz-Brummen)
wegung)

b

(c) physiologische Artefakte (Elektromyogramm und Grundlinienschwankung)

Abbildung 2.20: Artefaktklassifizierung anhand einer EKG-Messung [Kirl2]
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2.5 Modellierung

2.5.1 Elektrische Ersatzschaltungen in der
Modellierung

Die hydraulische Analogie, die vermutlich im 19. Jahrhundert entwickelt wur-
de, hatte urspriinglich das Ziel, die damals neue elektrische Schaltungstechnik
anschaulicher zu machen. Dabei werden hydraulische Prinzipien auf elektrische
Systeme iibertragen, um deren Funktionsweise besser zu erkldren wie in Abbil-
dung 2.21 dargestellt. [HS20]

1 1
<—Q B <— 4 A

> d

D>< AAAY,

3 > 3 —_—

Q[m3/s] I[A]

Abbildung 2.21: Vergleich der analogen Elemente in hydraulischen (links) und elektronischen (rechts)
Schaltungen: 1. Pumpe/Spannungsquelle, 2. Schweres Paddel/Induktivitit, 3. Off-
nung/Widerstand, 4. Absperrventil/Schalter nach [con19]

Diese Analogie geht liber die bloBe Gleichsetzung der Bauelemente hinaus und be-
zieht sich auch auf ihre charakteristischen Merkmale sowie die damit verbundenen
GroBen. In Tabelle 2.2 werden typische Entsprechungen zwischen hydraulischen
und elektrischen GréBen aufgefiihrt. [Gro22]

In dieser Analogie wird ein elektrisches System als Fluidnetzwerk beschrieben,
bei dem die einzelnen Elemente des Stromkreises ihren hydraulischen Entspre-
chungen zugeordnet werden. Dabei steht das Volumen in der Hydrodynamik
fuir die elektrische Ladung, und der Volumenstrom entspricht dem elektrischen
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Tabelle 2.2: Vergleich von hydraulischen und elektrischen Gro8en nach [Gro22]

GroBe Hydraulisch Elektrisch
Volumen V [m?] q[C]
Volumenstrom | Q) [m?/s] 1[A]

Flussdichte v [m/s] J [A/m?]
Potential p [Pa] @ [V]

Lineares Modell | Poiseuille-Gesetz | Ohm’sches Gesetz

Strom. Diese Analogie erstreckt sich nicht nur auf die Groé3en, sondern auch auf
die grundlegenden physikalischen Gesetze. So ldsst sich das Poiseuille’sche Ge-
setz, das die Stromung von Fluiden in einem Rohr beschreibt (siehe 2.2.2), als
Aquivalent zum Ohm’schen Gesetz verstehen, das den Zusammenhang zwischen
Spannung und Strom in einem elektrischen Schaltkreis erklért. Das Poiseuille’sche
Gesetz wurde bereits in Gleichung 2.5 vorgestellt, als Pendant bei einer elektri-
schen Schaltung lautet das Ohm’sche Gesetz nach [HRW ' 17]:

U .
I=4= (2.14)

wobei [ der elektrische Strom, U die Spannung, IR der Widerstand, p die spezi-
fische Resistivitdt des Materials, L die Liange des Leiters und r der Radius des
Leiters ist.

Beide Gleichungen beschreiben das Verhalten eines Systems, bei dem eine Treib-
kraft (Druck oder Spannung) einen Fluss (Volumenstrom oder elektrischen Strom)
durch ein System ermdglicht, wobei der Widerstand sowohl in der Hydrodynamik
als auch in der Elektrotechnik die Bewegung des Fluids bzw. Elektrons bremst.
Es zeigt sich, dass das Poiseuille’sche Gesetz und das Ohm’sche Gesetz in ihrer
Struktur und Bedeutung eng miteinander verbunden sind. [HS20]
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2.5.2 Windkessel Model

Das Windkessel-Modell wurde im spiten 19. Jahrhundert von dem deutschen Phy-
siologen Otto Frank entwickelt und beschreibt die hydraulischen Eigenschaften
des kardiovaskulidren Systems in Analogie zu einem Luftkammersystem, wie es
beispielsweise in Feuerloschpumpen zur Erzeugung eines kontinuierlichen Flus-
ses aus einer intermittierenden Pumpe verwendet wird (sieche Abbildung 2.22).
Der Luftbehilter in diesem System, der eigentliche ,,Windkessel®, verleiht dem
System seine Nachgiebigkeit. Im menschlichen Gefdflsystem iibernehmen die
elastischen Arterien diese Funktion. [WLWQ9]

Der Druckabfall einer Fliissigkeit, die sich gemadfl dem Gesetz von Poiseuille
(sieche Formel: 2.5) durch ein starres Rohr bewegt, kann durch einen elektri-
schen Widerstand modelliert werden. Die Nachgiebigkeit der Arterien, auch als
Compliance bezeichnet, entspricht dabei der Kapazitit eines Kondensators, wih-
rend die Trigheit des Blutes durch eine Induktivitit dargestellt wird (siehe auch
2.5.1). [WLWO09]

Das urspriinglich von Frank vorgeschlagene Modell ist heute als 2-Element-
Windkessel bekannt. Es beriicksichtigt den gesamten peripheren Widerstand sowie
die arterielle Compliance und kann durch einen analogen elektrischen Schaltkreis
dargestellt werden (Abbildung 2.23). Mathematisch lésst sich das Modell durch
die folgende Differentialgleichung beschreiben:

dp  p
Ca—i—E:I(t), (2.15)
wobei I(t) den Blutfluss, p den Blutdruck, C' die Gesamtcompliance und R den
Gesamtwiderstand reprisentiert. Dabei wird angenommen, dass das Verhiltnis
von Luftdruck zu Luftvolumen in der Kammer konstant bleibt und der Fliis-
sigkeitsstrom durch die Rohre, die die Luftkammer mit der Pumpe verbinden,
proportional zum Fliissigkeitsdruck ist. [WLW09]

Eine Erweiterung dieses Modells stellt das 3-Element-Windkessel-Modell dar, das
zusitzlich einen Widerstand R; beriicksichtigt, der den Einfluss der Aorten- und
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Windkessel

Kapillargefifle

Abbildung 2.22: Darstellung des Windkessel-Prinzips: Der Luftbehilter im Wassertank stellt den
eigentlichen "Windkessel” dar und verleiht dem System Elastizitit. Im kardiovasku-
ldaren System tibernehmen die elastischen Arterien diese Funktion nach [WLW09]

+

Abbildung 2.23: Elektrischer Stromkreis, der das 2-Elemente-Windkessel-Modell darstellt nach
[Ker07]

Pulmonalklappen beschreibt. Der urspriingliche periphere Widerstand wird nun
als Ry bezeichnet. Der zugehorige elektrische Analogschaltkreis ist in Abbildung
2.24 dargestellt. Die Gleichung fiir dieses Modell lautet nach [Ker07]:

R i) Pt dP(t)
(1+R—2>I(t)—|—C’R1 A At
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R,

Abbildung 2.24: Elektrischer Stromkreis fiir das 3-Elemente-Windkessel-Modell nach [Ker07]

Durch die Einfiihrung einer Induktivitét L im 4-Element-Windkessel-Modell kann
zusitzlich die Tréagheit des Blutes beriicksichtigt werden (siehe Abbildung 2.25).
Besonders in groleren Arterien wie der Aorta spielt dieser Effekt eine Rolle. Die
Modellgleichung lautet entsprechend nach [KerO7]:

Ry L\ dI(t) d?I(t)  P(t) dP(t)
<1+RQ> I(t) + <R10+R2> - PLO—5 = o8 +CO—
(2.17)

Fiir L = 0 reduziert sich dieses Modell wieder auf das 3-Elemente-Windkessel-
Modell. Insgesamt stellt das 4-Elemente-Modell die vollstandigste Form dieser

Systembeschreibung dar, wobei je nach Anwendung einzelne Parameter vernach-
lassigt werden konnen. [Ker(O7]

R,

Abbildung 2.25: Elektrischer Stromkreis, der ein 4-Elemente-Windkessel-Modell darstellt nach
[Ker07]
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2.5.3 UNet-Architektur im Kontext des maschinellen
Lernens

Das maschinelle Lernen umfasst eine Vielzahl von Methoden zur datengestiitzten
Modellierung und findet auch in dieser Arbeit Anwendung, stellt aber nicht den
Kern der Modellierung dar und wird daher nur sehr kurz anhand des Supervised
Learnings (iiberwachtes Lernen) mittels UNet-Architektur erklirt.

Beim Supervised Learning wird ein Modell anhand von Trainingsdaten (X, Y;)
mit ¢ € N trainiert, um eine Funktion Y = f(X) zu approximieren. Diese
Funktion beschreibt die Beziehung zwischen einem Eingabevektor X (bestehend
aus Merkmalen, sog. Features) und einer ZielgroBe Y (Label).

Die Optimierung dieser Funktion erfolgt iterativ durch einen Trainingsprozess, in
dem eine Kostenfunktion minimiert wird. [HTF13]

In der medizinischen Bildverarbeitung wird dieses Prinzip genutzt, um beispiels-
weise die Segmentierung anatomischer Strukturen aus Bilddaten zu ermoglichen.
Um solche datengetriebenen Modellierungsaufgaben effizient zu bewéltigen, kom-
men neuronale Netze zum Einsatz — flexible mathematische Strukturen, die durch
die Vernetzung einfacher Verarbeitungseinheiten in der Lage sind, komplexe Zu-
sammenhénge aus den Eingabedaten zu erlernen und zu generalisieren. Ein her-
ausragendes Beispiel fiir eine tief neuronale Netzarchitektur in der medizinischen
Bildsegmentierung ist die UNet-Architektur. [RF15]

UNet basiert auf Convolutional Neural Networks (CNNs) die eine spezielle Art
neuronaler Netze darstellen, die durch die Anwendung von Faltungsschichten
(Convolutional Layers) auf Eingabedaten rdumliche Merkmale extrahieren und
hierarchisch verarbeiten, um Muster und Strukturen zu erkennen. UNet wurde
speziell fiir Aufgaben der semantischen Segmentierung entwickelt, bei denen
zusammenhingende Strukturen, selbst wenn sie zur gleichen Klasse gehoren,
zuverlédssig separiert werden miissen. Dies ist insbesondere im medizinischen
Bereich von Bedeutung, da Bilddaten hiufig nur begrenzt verfiigbar sind und
dennoch robuste Modelle trainiert werden miissen. [RF15]
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Die Architektur von UNet setzt sich, wie in Abbildung 2.26 dargestellt, aus zwei
Hauptkomponenten zusammen: dem Encoder und dem Decoder. Wihrend der
Encoder mittels Convolutional Layers eine hierarchische Merkmalsreprisentati-
on extrahiert und die raumliche Auflosung durch Faltung (blau) und Max Pooling
(Pfeil rot) reduziert, indem in einem festgelegten Fenster der Maximalwert ausge-
wihlt wird, rekonstruiert der Decoder durch transponierte Faltung (Pfeil blau) und
Faltung aus diesen Merkmalen eine Segmentierungskarte mit der urspriinglichen
Auflosung. Charakteristisch fiir UNet sind die Skip-Connections (Pfeil gelb), die
es ermdglichen, hochauflosende Merkmale aus frithen Netzwerkebenen direkt in
spitere Stufen des Decoders einzuspeisen. Dadurch wird ein Informationsverlust
vermieden und die Segmentierungsgenauigkeit verbessert. [RF15]

Input E Output
—
Block 1 i Block 7
¥ E Faltung
! wesp Max Polling
Block 2 : Block 6 transponierte Faltung
¥ H Abkiirzungsverbindung
Block3 |  Block S
. 2
Block 4
Encoder | Decoder

Abbildung 2.26: Strukturbild UNet-Architektur nach [RF15]

Obwohl UNet primir fiir Bildsegmentierungsaufgaben konzipiert wurde, existie-
ren Modifikationen zur Verarbeitung eindimensionaler Signale. Durch den Aus-
tausch zweidimensionaler Faltungsoperationen durch eindimensionale kann UNet
beispielsweise fiir die Regression von Biosignalen eingesetzt werden. [IR20]

Diese Architektur bietet eine leistungsfihige Losung zur Verarbeitung medizini-
scher Daten und zeigt insbesondere bei limitierten Datensétzen eine hohe Gene-
ralisierungsfiahigkeit. [RF15]
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3.1 Blutdruckmessmethoden

Blutdruckmessmethoden lassen sich grundlegend in zwei Hauptkategorien eintei-
len. Die invasive und die nicht-invasive Blutdruckmessung. Die invasive Methode
stellt den klinischen Goldstandard dar, bei dem ein Katheter in eine periphere
Arterie eingefiihrt wird. Dieser Katheter ist mit einem Druckwandler verbunden,
der eine kontinuierliche und prizise Messung des arteriellen Blutdrucks ermog-
licht. [PR81]

Obwohl die invasive Blutdruckmessung eine hohe Genauigkeit bietet, ist ihr Ein-
satz mit verschiedenen Nachteilen verbunden, darunter das Risiko von Infektio-
nen, Gefil3verletzungen sowie der erhohte patientenseitige Belastungsaufwand.
Daher sind nicht-invasive Verfahren insbesondere fiir Langzeitiiberwachungen
und Anwendungen auflerhalb intensivmedizinischer Umgebungen von groflem
Interesse. [BET16]

Zur Einordnung der bestehenden Verfahren und der Ableitung des daraus resul-
tierenden Forschungsbedarfs werden in diesem Kapitel die gingigen Methoden
der Blutdruckmessung vorgestellt und hinsichtlich ihrer Vor- und Nachteile analy-
siert. Abschliefend wird im Rahmen der Diskussion die bestehende Bedarfsliicke
identifiziert, die durch eine nicht-invasive, kontinuierliche und absolute Blutdruck-
messung im Ohr adressiert werden kann.
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3.1.1 Invasive Messung

Die invasive Messung bildet den medizinischen Goldstandard. Sie wird daher
auch in dieser Arbeit als Referenzmessmethode verwendet. Der arterielle Kathe-
ter, hiufig als Art-Line bekannt, ist ein géngiges Instrument in der Intensivpflege
oder Anésthesie, das eine hochprizise Echtzeitmessung des Blutdrucks ermog-
licht. Der Katheter wird typischerweise in die Radialarterie eingefiihrt und mit
einem Drucksensor verbunden, der die Daten direkt an das Patientenmonitorsys-
tem Ubertrigt (sieche Abbildung 3.1). Diese invasive Methode bietet eine genaue
und kontinuierliche Messung des arteriellen Blutdrucks, was insbesondere in kri-
tischen Situationen von groer Bedeutung ist. [Gar81]

Tank Spiilung
Kalibrierungs-
anschluss
Katheter /
Drucksensor N
Drei-Wege- Arterie
Ventil %z

Abbildung 3.1: Darstellung der invasiven Blutdruckmessmethode, in gelb der Drucksensor mit der
Maoglichkeit zur Kalibrierung, der mit einem Drei-Wege-Ventil zur Spiilung und dem
Katheter verbunden ist nach [JV14]

Trotz ihrer Genauigkeit und weiten Verbreitung birgt die arterielle Blutdruck-
messung auch erhebliche Risiken und Komplikationen. Neben Unbehagen und
Schmerzen fiir den Patienten konnen schwerwiegendere Folgen wie Infektionen,
vaskuldre Insuffizienz aufgrund mangelnder Kollateralzirkulation, Himatombil-
dung, die Entstehung einer arteriovendsen (AV) Fistel sowie GefidB3stenosen auf-
treten. Zudem besteht die Gefahr eines signifikanten Blutverlusts, insbesondere
bei unsachgemifer Handhabung. Diese Risiken, kombiniert mit der Notwendig-
keit einer speziellen Schulung des medizinischen Personals fiir die Platzierung
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des Katheters, machen die arterielle Blutdruckmessung zu einer Methode, die
in medizinisch unkritischen Situationen moglichst vermieden werden sollte. Ob-
wohl nicht-invasive Methoden zur Blutdruckmessung weit verbreitet sind, fehlt
es ihnen oft an der kontinuierlichen und prézisen Erfassung, die fiir bestimmte
Anwendungen, wie beispielsweise die Anésthesieiiberwachung, erforderlich ist.
Daher bleiben invasive Verfahren in solchen Umgebungen trotz ihrer Nachtei-
le eine bevorzugte Wahl fiir eine genaue und kontinuierliche Blutdruckiiberwa-
chung. [NB23]

Auch die invasive Blutdruckmessung als Referenzmethode erfordert eine sorg-
filtige Kalibrierung, um reproduzierbare Messergebnisse zu gewihrleisten. Ein
etabliertes Verfahren hierfiir ist die Kalibrierung nach Gardner, die in der klini-
schen Praxis hdufig Anwendung findet. Dabei wird der Drucksensor, der mit dem
Katheter verbunden ist, genullt, indem er in eine offene Fliissigkeit bei Atmosphé-
rendruck getaucht wird. Dies setzt einen prizisen Referenzpunkt fiir die Messung.
Zusitzlich zur Nullpunktskalibrierung wird zur Sicherstellung der Messgenauig-
keit ein FLUSH-Test empfohlen, um die Frequenzantwort des Messsystems zu
bestimmen. Dabei wird ein kurzer Spiilsto8 mit einem Druck von mindestens
180 mmHg appliziert, gefolgt von einer plotzlichen Druckfreigabe. Dies fiihrt
zu einer charakteristischen Uberschwingung der Basislinie. Die natiirliche Fre-
quenz wird aus dem Zeitintervall zwischen der zweiten und dritten Schwingung
berechnet, wihrend der Dampfungskoeffizient aus dem Verhiltnis der Amplitu-
den dieser aufeinanderfolgenden Oszillationen bestimmt wird. Dieser Test stellt
ein wichtiges Verfahren zur Uberpriifung der dynamischen Systemgenauigkeit
dar. [Gar81, MMBG24]

3.1.2 Sphygmomanometrie

Die sphygmomanometrische Blutdruckmessung stellt eine der etabliertesten
nicht-invasiven Methoden zur Bestimmung des arteriellen Blutdrucks dar. Sie
basiert auf der Anwendung einer aufblasbaren Manschette in Kombination mit
einem Druckmessgerit, dem Sphygmomanometer. Die Manschette wird dabei
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am Oberarm in Herzhohe platziert und so weit aufgepumpt, bis der Druck in der
Manschette den systolischen Blutdruck iibersteigt, wodurch die darunterliegende
Arterie vollstindig kollabiert und der Blutfluss unterbunden wird, wie in Abbil-
dung 3.2 dargestellt. AnschlieBend erfolgt eine schrittweise Druckreduktion mit
einer Geschwindigkeit von etwa 2—-3 mmHg/s, wodurch charakteristische hamo-
dynamische Verdnderungen auftreten, die zur Bestimmung der Blutdruckwerte
genutzt werden konnen. [Bol07]

Manschette

Abbildung 3.2: Darstellung der sphygmomanometrischen Blutdruckmessmethode, dabei ist die Ober-
armmanschette ist mit einem Manometer und einer Pumpe verbunden nach [ST13]

Die klassische Methode der Blutdruckmessung geht auf Scipione Riva-Rocci
zuriick, der 1895 ein Verfahren entwickelte, bei dem der systolische Blutdruck
durch Palpation des Radialpulses bestimmt wird. Dabei wird die Manschette so
lange entliiftet, bis der Puls erstmals wieder tastbar ist. Der zu diesem Zeitpunkt
am Manometer abgelesene Druck entspricht dem systolischen Blutdruck. Dieses
Verfahren erlaubt jedoch keine Bestimmung des diastolischen Blutdrucks, was
seine diagnostische Aussagekraft erheblich einschrinkt. [Mid05]

Eine Methode zur Bestimmung des diastolischen Blutdrucks wurde 1905 von
Nicolai Sergejewitsch Korotkow entwickelt. Sie basiert auf der Auskultation von
Stromungsgerduschen, die durch die teilweise gedffnete Arterie entstehen. Diese
sogenannten Korotkow-Gerdusche werden mithilfe eines Stethoskops erfasst, das
knapp unterhalb der Manschette positioniert wird. Sobald der Manschettendruck
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den systolischen Blutdruck unterschreitet, sind die ersten pulsierenden Klopfge-
rdusche horbar, wodurch sich der systolische Wert bestimmen ldsst. Mit weiterem
Druckabbau verstiarken sich diese Gerdusche zunichst, bis sie im Bereich des
diastolischen Drucks schlielich vollstindig verschwinden, was zur Ermittlung
des diastolischen Blutdrucks herangezogen wird. [Kor05]

Allerdings setzt dieses Verfahren ein geschultes Gehor und eine ruhige Umgebung
voraus. Zudem kann es zu einer sogenannten auskultatorischen Liicke kommen,
bei der die Gerdusche zwischenzeitlich ausbleiben, obwohl der diastolische Wert
noch nicht erreicht wurde. Dies kann zu Messungenauigkeiten fiithren. [Bol07]

Die oszillometrische Methode stellt eine moderne, automatisierte Alternative zur
klassischen Blutdruckmessung dar. Sie basiert auf der Erfassung von Druck-
schwankungen in der Manschette, die durch die arterielle Pulsation hervorgerufen
werden. Zu Beginn der Messung ist der Manschettendruck so hoch, dass der arte-
rielle Blutfluss vollstindig unterbunden wird. Sobald der Druck unter den systoli-
schen Wert fillt, bewirken die Pulswellen periodische Volumenschwankungen in
der Manschette, die oszillometrisch detektiert werden konnen. [Won96]

Die Amplitude dieser Oszillationen steigt zun4chst an, erreicht ein Maximum und
nimmt anschlieBend wieder ab. Der systolische Blutdruck wird dabei tiblicherwei-
se bei etwa 55 % der maximalen Amplitude bestimmt, wihrend der diastolische
Wert bei ca. 82 % der Amplitude liegt. Diese Schwellenwerte konnen jedoch je
nach Hersteller variieren, was eine potenzielle Fehlerquelle darstellt.

Digitale Blutdruckmessgerite nutzen vorwiegend dieses Verfahren, da es eine ho-
he Reproduzierbarkeit aufweist und unabhingig von der Erfahrung des Anwenders
zuverldssige Messwerte liefert. [Sch14]

Obwohl die Messdauer durch die schrittweise Druckentlastung etwas verldngert
wird, stellt die oszillometrische Methode heute die bevorzugte Technik fiir die
nicht-invasive Blutdruckmessung dar, obwohl durch die diskreten Messpunkte und
durch Nervositéit beim Arztbesuch das sogenannte Weifkittelsyndrom auftreten
kann. Dabei wird eine arterielle Hypertonie vermutet, obwohl nur ein artifiziell
hoher Blutdruck gemessen wurde. [WM T 18]
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In[BPB™21] wird ein in-Ohr getragenes Sensorsystem vorgestellt, das in abgewan-
delter Form ein sphygmomanometrisches Messverfahren darstellt. Das eBP-Gerét
zur Blutdruckmessung im Ohr nutzt eine miniaturisierte oszillometrische Metho-
de, die den Blutfluss nicht unterbricht. Es kombiniert einen kleinen, aufblasbaren
Ballon mit einem optischen Sensor (PPG siehe 2.4.2) und ist in Abbildung 3.3
dargestellt.

(a) Sensor structure Photodiode (b) Top view
& LED arr;

Flexible Hardened Expandable Soft
PCB side side silicone
~Icm lcm
(c) Normal state (d) Inflated state

Abbildung 3.3: Konzept und Prototyp des In-Ear PPG-Sensors mit integriertem Ballon [BPB21]

Wihrend der Ballon langsam Druck auf die Gefdfle im Ohr ausiibt und sich
wieder entleert, misst der Sensor kontinuierlich die Amplitude der Pulswelle.
Der hochste Punkt dieser Pulswellenschwingungen wird als MAP identifiziert.
Mithilfe dieses Wertes und entsprechender Algorithmen schitzt das Gerit dann die
systolischen und diastolischen Blutdruckwerte. Das Verfahren ist im Vergleich zu
einer herkdmmlichen Manschette deutlich komfortabler und weniger invasiv, da es
nur so viel Druck anwendet, wie zur Messung nétig ist. Es kann dadurch héufiger,
aber nicht Peak-zu-Peak, den Blutdruck bestimmen. Die erzielte Genauigkeit
im Vergleich zu einem kommerziellen oszillometrischen Blutdruckmessgerit als
Referenzgeriit ist bereits vielversprechend und in der Abbildung 3.4 dargestellt.
Tabelle 3.1 gibt zudem die erreichten Mittelwerte und Standardabweichung an.
[BPBT21]
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Abbildung 3.4: Bland-Altman-Plot zum In-Ear PPG-Sensors mit integriertem Ballon [BPB121]

Tabelle 3.1: Statistische Auswertung der Messungen mit eBP-Sensor [BPBT21]

mittlerer Fehler Standardabweichung

systolisch: 1.8 mmHg 7.2mmHg
diastolisch: ~ -3.1 mmHg 7.9 mmHg

3.1.3 Volumenkompensation

Die nicht-invasive, kontinuierliche Blutdruckmessung mittels einer fingergetrage-
nen Manschette basiert auf der Volumenkompensation nach Pefidz. Dieses Ver-
fahren nutzt ein PPG-Signal zur Erfassung von Volumenschwankungen in der
Fingerarterie. Die Manschette ist mit Lichtquellen (LEDs) und Detektoren aus-
gestattet, die die Lichtdurchlissigkeit des Gewebes messen. Schwankungen im
Blutvolumen fiihren zu Anderungen der Lichtabsorption, welche durch den PPG-
Sensor (siehe 2.4.2) erfasst werden. Um die Volumenschwankungen kontinuierlich
zu kompensieren, wird ein elektropneumatisches, servogesteuertes Ventilsystem
eingesetzt. Dieses System reguliert den Manschettendruck so, dass das Volumen
der Arterie konstant bleibt und der transmurale Druck ausgeglichen wird. Da der
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Druck in der Manschette dem arteriellen Druck entspricht, konnen sowohl der sy-
stolische als auch der diastolische Blutdruck in Echtzeit bestimmt werden (siehe
Abbildung 3.5). [Pen73]

Vor Beginn der Messung ist jedoch eine Kalibrierung mittels oszillometrischer
Methode erforderlich, um eine Referenz fiir die absolute Druckbestimmung zu
schaffen und individuelle Gefdfcharakteristika zu beriicksichtigen. [EIt01]

Druckmanschette @ Druckregelventil
RLED T A

i 120?
I i
g
£
-
Q
g
0, |
' Zeit '
Manschettendruck

Abbildung 3.5: Darstellung der Blutdruckmessmethode mittels Volumenkompensation nach [Bol07]

Trotz der Vorteile einer kontinuierlichen und nicht-invasiven Messung sind mit
dieser Methode auch signifikante Limitationen verbunden. Insbesondere bei Pati-
enten mit peripheren Durchblutungsstorungen kann das Signal stark abgeschwiécht
sein, was zu fehlerhaften Messwerten oder Instabilitdten im Regelkreis fiihrt. Zu-
dem kann die Methode in physiologischen Extremsituationen, etwa bei akutem
Blutverlust oder Stress, zu abweichenden Ergebnissen im Vergleich zur zentralen
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Blutdruckmessung fithren. Zudem konnen lianger andauernde Messungen Finger-
spasmen, zyanotische Verfdarbungen, Taubheitsgefithle und Schmerzen verursa-
chen. Daher wird eine maximale Messdauer von etwa zwei Stunden empfohlen,
um Durchblutungsstérungen zu vermeiden. [Elt01]

Basierend auf diesem Messprinzip sind kommerzielle Systeme zur kontinuier-
lichen Blutdruckmessung verfiigbar, wie beispielsweise das Finapres®-System
[Fin25]. Wihrend Systeme, die nach der Volumenkompensation arbeiten, in For-
schung und klinischer Uberwachung Anwendung finden, sind sie aufgrund ihrer
Einschrinkungen nicht als Ersatz fiir invasive Blutdruckmessverfahren geeignet.
Dennoch bieten die Gerite eine wertvolle Moglichkeit zur nicht-invasiven Lang-
zeitiilberwachung des Blutdrucks, insbesondere in Bereichen, in denen eine kon-
tinuierliche Trendanalyse erforderlich ist, wie beispielsweise Kipptischversuchen,
die nach ESC-Leitlinie 2018 [WM™ 18] als Test auf eine Reflexsynkope dienen.

3.1.4 Applanationstonometrie

Die arterielle Applanationstonometrie (AAT) stellt eine alternative Methode zur
nicht-invasiven Blutdruckmessung dar, bei der im Gegensatz zur klassischen
sphygmomanometrischen Methode keine Manschette zur Anwendung kommt.
Stattdessen wird ein lokaler Druck auf eine oberflichennahe Arterie ausgetibt,
wobei eine feste anatomische Struktur, beispielsweise ein Knochen, als Wider-
lager dient, wie in Abbildung 3.6 schematisch dargestellt. Besonders geeignet
fiir diese Technik ist das Handgelenk, da die Arteria radialis dort oberfldachlich
verlduft und die Haut relativ diinn ist. Kommerzielle Systeme nutzen diese ana-
tomischen Gegebenheiten gezielt aus, indem sie den Drucksensor direkt iiber der
Arteria radialis positionieren. [DGC12]

Ein etabliertes System zur kontinuierlichen, nicht-invasiven Blutdruckmessung
mittels Applanationstonometrie ist das Tensys TL-200fi. Dieses Gerit adressiert
eine zentrale Herausforderung der Methode — die prizise Platzierung des Sen-
sors — durch eine automatische Justierung. Der Sensor detektiert selbststindig die
Stelle mit der maximalen Pulsation und optimiert so die Messgenauigkeit. Die
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Abbildung 3.6: Darstellung der Blutdruckmessmethode mittels Applanationstonometrie nach
[DGC12]

Messung erfolgt nach dem Prinzip des sogenannten Applanations-Sweeps. Der auf
die Arterie ausgeiibte Druck wird schrittweise erhoht, bis die maximale arterielle
Compliance erreicht ist. Dies entspricht dem Punkt des maximalen Pulsdrucks
unmittelbar vor einem vollstindigen Kollaps der Arterie. Sobald eine Abschwi-
chung des gemessenen Signals festgestellt wird, erfolgt eine erneute Justierung des
Sensors und eine neue Messung. Durch die wiederholte Erfassung iiber mehrere
Zyklen entsteht eine verldssliche Druckkurve, wenngleich das Signal aufgrund
von Gewebeverformungen und Kopplungsverlusten moglicherweise gedimpft ist.
Zur Kompensation dieser Effekte wird eine proprietidre Verstirkungsfunktion ein-
gesetzt, die das Signal auf das urspriingliche Niveau skaliert und so eine exaktere
Darstellung der himodynamischen Verdnderungen ermdglicht. [DGC12]

In [CHI"16] wird ein System vorgestellt, das eine kontinuierliche Blutdruckmes-
sung durch Tonometrie an der oberflachlichen Schlédfenarterie (Arteria temporalis
superficialis) untersucht. Das Gerit, das duferlich einem Kopfhorer dhnelt und
in Abbildung 3.7 dargestellt ist, nutzt einen Schrittmotor als Aktor und misst die
Pulsation tiber einen Drucksensor. Durch diese gezielte Abflachung der Arterie
gegen den darunterliegenden Knochen konnte eine hohe Korrelation zwischen den
ermittelten Druckwerten und den Referenzmessungen gezeigt werden. [CHIT 16]
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Abbildung 3.7: System zur Applanationstonometrie der Schlifenarterie [CHIT 16]

3.1.5 Pulslaufzeitverfahren / Pulskonturanalyse

Bereits in den 1920er Jahren wurden erste Untersuchungen zur Korrelation zwi-
schen PTT und Blutdruck durchgefiihrt. Ein erhohter Blutdruck fiihrt zu einer
verstarkten Dehnung der Arterienwéinde, wodurch die GefifB3steifigkeit zunimmt
und die Pulswellengeschwindigkeit steigt. Dies resultiert in einer verkiirzten
PTT. [BH22]

Kusche et al. [KKM™15] beschreiben diese Beziehung mathematisch anhand der
Moens-Korteweg-Gleichung:

E-h
PWV = — 3.1
215 o
mit dem Elastizititsmodul E, der Wanddicke 5, dem Innenradius r; sowie der
Blutdichte py,.

Zur Bestimmung der PTT werden typischerweise an zwei Korperstellen Pulswel-
len aufgezeichnet. Die Zeitdifferenz zwischen dem Eintreffen der Pulswelle an
diesen beiden Punkten entspricht der PTT. Alternativ kann die Herzaktivitit als
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Startpunkt verwendet werden, wobei diese mittels Elektrokardiogramm (EKG)
erfasst wird. [EltO1]

Ein experimenteller Aufbau mit Tonometrie-Sensoren an der Arterie radialis und
Arterie brachialis eines Arms wurde entwickelt, um die Korrelation zwischen
PTT und Blutdruck zu untersuchen. Der zweite Arm diente zur Referenzerhe-
bung fiir invasive sowie sphygmanometrische Messungen. Die Ergebnisse zeigten
eine hohe Korrelation zwischen transmurale Druckdifferenz und PTT, wobei der
individuelle Korrelationskoeffizient stets iiber 0,90 lag. In zahlreichen Studien
wurden verschiedene Messmethoden der Pulswellenlaufzeit untersucht und mit
direkten Druckmessungen verglichen. Verfahren, die zwei Messpunkte entlang
eines arteriellen Gefidfles verwenden, erzielten dabei die besten Ergebnisse. Ei-
ne wesentliche Einschrinkung der PTT-basierten Blutdruckmessung stellt die
Notwendigkeit hdufiger Kalibrierungen dar, insbesondere bei starken Blutdruck-
schwankungen. [EItO1]

Basierend auf der PTT existieren auch Ansétze, die durch Pulskonturanalyse die
PTT bestimmen und daraus einen Blutdruck-korrelierten Parameter extrahieren.
Am CiS Forschungsinstitut fiir Mikrosensorik GmbH, folgend nur CiS genannt,
wurde ein ohrgetragener PPG-Sensor entwickelt, der multispektrale Pulswellen
erfasst. Anhand eines mathematischen Modells, basierend auf dem Windkesselef-
fekt (siehe 2.5.2), wird eine Blutdruckabschitzung durchgefiihrt. Hierbei werden
durch Kurvenfitting die notwendigen Parameter ermittelt. [OSB16]

Kommerziell wird eine dhnliche Methode von Cosinuss° mittels eines proprieta-
ren Algorithmus und eines neuronalen Netzwerks verfolgt. Die Messung im Ohr
wird als besonders vorteilhaft betrachtet, da sie weniger anfillig fiir Bewegungs-
artefakte und duBlere Lichteinfliisse ist. Der Blutdruck-Algorithmus befindet sich
derzeit in der klinischen Validierungsphase, und eine wissenschaftliche Verof-
fentlichung, die die Ergebnisse spezifisch belegt, steht noch aus. [KK25]

In [CWP*25] wird eine iihnliche Methode vorgestellt, die mittels Infrasonic He-
modynography (IH) eine nicht-invasive Messung von Blutdruck und kardialen
Signalen ermdglicht. Hierbei werden Mikrofone im Gehorgang eingesetzt, um
niederfrequente akustische Druckwellen (< 20 Hz) zu erfassen. Diese Signale,
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auch als in-ear acoustic pressure bezeichnet, zeigen eine starke Korrelation zu
invasiven Aorten-Blutdruckmessungen.

Die IH-Technologie erfasst die Wellenform des Blutdrucks, aus der sowohl der
SBP als auch der DBP abgeleitet werden konnen. Dariiber hinaus erlaubt die
Methode die Detektion kardialer Ereignisse wie die Offnung und SchlieBung der
Aortenklappe sowie der Herztone.

Die Blutdruckberechnung basiert auf einer Analyse der Wellenform-Morphologie
und damit nicht unmittelbar tiber die PTT. Da die Amplitude der IH-Signale stark
durch externe Faktoren wie die Passform des Ohrhorers oder akustische Lecka-
gen beeinflusst wird, entwickelten die Autoren ein maschinelles Lernmodell, das
ausschlieBlich auf formbasierten Merkmalen der Wellenformen trainiert wurde.
Auf diese Weise wird die Methode robuster gegeniiber Storfaktoren und die Not-
wendigkeit hiufiger Kalibrierungen reduziert.

Als Referenzwerte fiir das Training dienten invasive Messungen mittels Herz-
katheter. Innerhalb einzelner Probanden konnte das Modell den Blutdruck mit
hoher Genauigkeit vorhersagen (siehe Tabelle 3.2 und Abbildung 3.8). Fiir die
Evaluation wurde eine klinische Studie mit zunichst 24 Patienten durchgefiihrt,
die sich einer Herzkatheteruntersuchung zur Abklarung koronarer Herzkrankhei-
ten unterzogen. In die finale Analyse flossen die Daten von 18 Probanden ein.
Die Autoren betonen die Limitationen der geringen Probandenzahl und die dar-
aus resultierende eingeschrinkte Generalisierbarkeit der Ergebnisse. Zukiinftige
Arbeiten sollen daher groere und diversere Probandengruppen einschlielen, um
die Anwendbarkeit und Validitit der Technologie zu verbessern. [CWP125]

Tabelle 3.2: Statistische Auswertung der Blutdruckschiitzung mittels IH-Methode [CWP*25]

mittlerer Fehler Standardabweichung

systolisch: ~ -0.08 mmHg 5.8 mmHg
diastolisch:  -0.07 mmHg 3.7mmHg

Das kommerzielle Produkt von Aktiia basiert auf der kontinuierlichen, nicht-
invasiven Blutdruckmessung mittels optischer Sensoren, die Verdnderungen des

61



3 Stand der Technik

In-ear Infrasonic Hemodynography
SBP DBP

30 30

e cAD23 CADO3 O CAD14 CAD11
®  CAD10 CADO8 CAD17 B CAD16
& capo4 CADO9 CAD18 & CADO2

=)
T
£
E
Y
7] 7]
-4
) )
° ]
9 o
a. — mean " ‘s a.
-204 I + = -20
————— +5 mmHg (FDA req.) (c) (d)
_30 -30
80 100 120 140 160 180 30 40 50 60 70 80 90 100
(Pred. + Ref.)/2 [mmHg] (Pred. + Ref.)/2 [mmHg]
mean = -0.08 mean = -0.07
std =5.8 std = 3.7

Abbildung 3.8: Bland-Altman-Plot zur Studie mit der IH-Methode [CWP25]

Blutvolumens im Handgelenk iiber einen PPG-Sensor erfassen. Durch eine in-
itiale Kalibrierung mit einer klassischen Oberarmmanschette und die anschlie-
Bende Anwendung eines algorithmischen Modells werden die PPG-Daten direkt
in Blutdruckwerte umgerechnet. Es ist nicht bekannt, wie genau der verwende-
te Algorithmus aufgebaut ist, jedoch wird beschrieben, dass — dhnlich wie bei
der Methode des CiS — eine Pulskonturanalyse durchgefiihrt wird und die PTT
als zusitzlicher Parameter in die Berechnung einflieBen konnte. Die klinische
Validierung nach [DIN23] als kontinuierliches Blutdruckmessgerit steht noch
aus, es wurde aber eine angepasste Zertifizierung nach DIN_EN_ISO_81060_2
erreicht. [Tea21]

An der FH Liibeck wurde ein System entwickelt, das die PTT tiber die Druck-
dnderung im abgeschlossenen Gehorgang erfasst. Dabei misst ein im Ohrstiick
integrierter PPG-Sensor die Pulswelle, wihrend ein externer Differenzdrucksen-
sor die Druckveridnderungen innerhalb des Gehorgangs registriert, und ein par-
alleles EKG als Referenzsignal dient. Der PPG-Sensor wurde in diesem Ansatz
jedoch lediglich zur Referenzmessung genutzt, wihrend der Drucksensor hier in
Kombination mit dem EKG zur Bestimmung der PTT eingesetzt wird. Durch
die Annahme einer stabilen Ohr-zu-Herz-Orientierung in aufrechter Haltung soll
die Kalibrierung der PWV vereinfacht und die PTT-basierten Messungen prizi-
ser gestaltet werden. Allerdings wurde das Messprinzip bislang nicht durch eine
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klinische Studie ausreichend validiert, und es existiert lediglich ein Forschungs-
demonstrator, der in Abbildung 3.9 dargestellt ist. [KAMRI13]

Abbildung 3.9: Hybridsensor bestehend aus In-Ohr-Druck- und PPG-Sensoren der FH Liibeck
[KAMRI13]

Ein alternativer Ansatz wird in [TMK22] vorgestellt, bei dem die PTT, dort
als vaskuldre Transmissionszeit (VTT) bezeichnet, durch die Kombination von
akustischen und optischen Signalen im Ohr bestimmt wird. Ein im Ohrstiick in-
tegriertes Mikrofon erfasst dabei das Phonokardiogramm (PCG) und detektiert
den ersten Herzton (S1) als Marker fiir den Beginn der Systole. Parallel dazu
registriert ein PPG-Sensor die durch den Blutfluss induzierte Pulswelle. Die VTT
ergibt sich aus dem Zeitunterschied zwischen dem S1-Marker und dem Anstieg
der PPG-Pulswelle. Auf dieser Grundlage wird der systolische Blutdruck iiber
eine lineare Beziehung zur VTT geschitzt, deren Parameter individuell kalibriert
werden miissen. Der diastolische Blutdruck wird hingegen indirekt bestimmt,
indem neben der VTT auch die Ejektionszeit [ET] beriicksichtigt wird. Hierbei
wird der Pulsdruck aus VTT und ET geschitzt und anschlieSend vom systolischen
Druck subtrahiert. Durch die Kombination von PPG- und PCG-Signal soll eine
prizisere, multimodale Blutdruckschitzung mit einem einzigen, im Ohr getrage-
nen Sensorsystem ermoglicht werden. Es konnte auch eine nicht reprisentative
Genauigkeit nach Tabelle 3.3 bestimmt werden. Die Autoren betonen aber, dass
das Probandenkollektiv (10 Probanden) und die Anzahl der Messungen keine
allgemeine Aussage zuldsst, aber vielversprechend interpretiert werden kann. Als
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Referenzsystem wurde ein kommerzielles oszillometrisches Blutdruckmessgerit
verwendet. [TMK22]
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Abbildung 3.10: Vergleich der an Brust und Ohr gemessenen Signale zur Bestimmung der vaskuldren
Transmissionszeit (VTT) und Ejektionszeit (ET) [TMK22]

Tabelle 3.3: Statistische Auswertung der Blutdruckschétzung mittels PCG [TMK22]

mittlerer Fehler Standardabweichung

systolisch: ~ -0.15 mmHg 3.34 mmHg
diastolisch:  -0.03 mmHg 3.57mmHg

3.1.6 Regulatorische Anforderungen an die
Blutdruckmessung

Die Anforderungen an kontinuierliche, nichtinvasive Blutdruckmessgerite sind

in der ISO 81060-3: “Non-invasive sphygmomanometers — Part 3: Clinical in-
vestigation of continuous automated measurement type” definiert. Diese Norm
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beschreibt detaillierte klinische Priifverfahren, um die Genauigkeit und Zuverlds-
sigkeit solcher Gerite zu bewerten. Ein zentraler Bestandteil der Validierung istdie
simultane Durchfiihrung von Vergleichsmessungen zwischen dem zu testenden
Gerit und einer Referenzmethode. Die Ergebnisse der klinischen Untersuchungen
miissen gemif der Norm strengen Anforderungen an Prizision und Zuverlissig-
keit entsprechen und es wird ebenso eine Anforderung an das Probandenkollektiv
gestellt. [DIN23]

Im Vorfeld der klinischen Studie dieser Arbeit war die Norm noch nicht verof-
fentlicht, trotzdem sollen die Ergebnisse anhand einiger Anforderungen untersucht
werden.

Relevante Anforderungen nach [DIN23]:

* Vergleichsmessungen mit einer invasiven Referenzmethode muss gemif3
IEC 60601-2-34 spezifiziert sein.

e Peak-zu-Peak Vergleiche sind ebenso moglich wie einer Range-Bildung zur
Analyse der Messabweichungen innerhalb eines Zeitfensters.

¢ Verwendung der Bland-Altman-Methode nach [BA86] zur Darstellung von
systematischen Abweichungen und Varianzen zwischen den Messmetho-
den.

e Zuldssige Abweichungen:

— £6.0 mmHg mittlere Differenz zur Referenz.

— Eine korrigierte Standardabweichung s¢oy < 10.0 mmHg.

Dariiber hinaus werden auch Anforderungen an das Probandenkollektiv und die
verglichenen Blutdruckwerte gestellt:

¢ Klinische Evaluation mit mindestens 30 Patienten.

¢ Jeweils mindestens 30 % der Patienten miissen mannlich/weiblich sein.
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e "Bei einem fiir die Anwendung bei Probanden im Alter von mehr als 12
Jahren vorgesehenen kontinuierlichen, automatisierten, nichtinvasiven Blut-
druckmessgerit muss das Alter aller in die klinische Priifung aufgenomme-
nen Probanden mehr als 12 Jahre betragen, mit folgender Altersverteilung:

1. 40 % miissen mindestens 50 Jahre alt sein,
2. 25 % miissen mindestens 60 Jahre alt sein,
3. 10 % miissen mindestens 70 Jahre alt sein.

[...]

Wenn das Messgerit den systolischen Blutdruck ausgeben soll, miissen
folgende Kriterien erfiillt sein:

1. Mindestens 5% der Referenzmesswerte miissen einen systolischen
Blutdruck von < 90 mmHg (12,00 kPa) aufweisen.

2. Mindestens 20 % der Referenzmesswerte miissen einen systolischen
Blutdruck von < 110 mmHg (14,67 kPa) aufweisen.

3. Mindestens 20 % der Referenzmesswerte miissen einen systolischen
Blutdruck von > 110 mmHg (14,67 kPa) und < 140 mmHg (18,67 kPa)
aufweisen.

4. Mindestens 20 % der Referenzmesswerte miissen einen systolischen
Blutdruck von > 140 mmHg (18,67 kPa) aufweisen.

5. Mindestens 5% der Referenzmesswerte miissen einen systolischen
Blutdruck von > 160 mmHg (21,33 kPa) aufweisen.

Wenn das Messgerit den diastolischen Blutdruck ausgeben soll, gelten fol-
gende Anforderungen:

1. Mindestens 5 % der Referenzmesswerte miissen einen diastolischen
Blutdruck von < 50 mmHg (6,67 kPa) aufweisen.
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3.1 Blutdruckmessmethoden

2. Mindestens 20 % der Referenzmesswerte miissen einen diastolischen
Blutdruck von < 60 mmHg (8,00 kPa) aufweisen.

3. Mindestens 20 % der Referenzmesswerte miissen einen diastolischen
Blutdruck von > 60 mmHg (8,00 kPa) und < 80 mmHg (10,67 kPa)
aufweisen.

4. Mindestens 20 % der Referenzmesswerte miissen einen diastolischen
Blutdruck von > 80 mmHg (10,67 kPa) aufweisen.

5. Mindestens 5 % der Referenzmesswerte miissen einen diastolischen
Blutdruck von > 90 mmHg (12,00 kPa) aufweisen.

" [DIN23]

Wihrend der klinischen Untersuchung werden die Blutdruckwellenformen so-
wohl des invasiven Referenzsystems als auch des kontinuierlichen, nichtinvasiven
Blutdruckmessgerits simultan aufgezeichnet. Uber einen Zeitraum von 5 bis 10
Minuten erfolgt die Erfassung der systolischen, diastolischen und, falls verfiigbar,
der mittleren arteriellen Blutdruckwerte (MAP).

Die Analyse erfolgt durch Segmentierung des Messzeitraums in Intervalle von 5
bis 30 Sekunden. Fiir jedes Intervall j wird die Differenz x; zwischen dem Test-
gerdt und der Referenz bestimmt. Die mittlere Differenz & wird nach folgender

R
x_ﬁzxj (3.2)

j=1

Formel berechnet:

In klinischen Priifungen zur Blutdruckmessung tritt das Problem auf, dass ein
Proband oft mehrere Messungen beitrigt. Diese Messungen sind nicht unabhiingig
voneinander. Wiirde man sie wie unabhingige Daten behandeln, wiirde man die
Streuung unterschitzen. Deshalb wird eine korrigierte Standardabweichung sy
eingefiihrt, die die Abhéngigkeit innerhalb der Probanden beriicksichtigt. [DIN23]

Sie wird nach [DIN23] berechnet mit folgender Gleichung:
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3 Stand der Technik

Scorr = \/ “53{% + psw (3.3)

Dabei bezeichnet 1 gp das mittlere Quadrat zwischen den Probanden, pigy das
mittlere Quadrat innerhalb der Probanden, und f5 4 ist der Bland-Altman-Faktor,
der die Anzahl der Probanden und Wiederholungen beriicksichtigt. Der Bland-
Altman-Faktor berechnet sich nach

n2 — Zf:l m%

(k—1)-n GH

fBA:

wobei n die Gesamtzahl der Messungen, & die Anzahl der Probanden und m; die
Anzahl der Messungen des i-ten Probanden ist. Falls alle Probanden gleich viele
Wiederholungen r liefern, vereinfacht sich der Ausdruck zu fp4 = r.

Das mittlere Quadrat zwischen den Probanden psp ergibt sich aus

1
psn = g D i (@ —7)° (3.5)

wobei z; der Mittelwert der Differenzen aller Messungen des ¢-ten Probanden und
z der Mittelwert der Differenzen aller Messungen aller Probanden ist. Dieser Term
misst, wie stark sich die Mittelwerte der Probanden voneinander unterscheiden.
Das mittlere Quadrat innerhalb der Probanden p gy berechnet sich zu

k
_ ! 1) 02
psw = ——+ i;(mz 1)-o; (3.6)

wobei o? die Varianz der Differenzen der Messungen des i-ten Probanden dar-
stellt. Dieser Term beschreibt die Schwankung der Messungen innerhalb eines
einzelnen Probanden.

Eingesetzt in Gleichung 3.3 ergibt sich eine korrigierte Varianz, die sowohl
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3.2 Diskussion und Fazit

innerhalb- als auch zwischen-Probanden-Streuung beriicksichtigt. Die Wurzel
dieser korrigierten Varianz liefert die gesuchte korrigierte Standardabweichung
Scorr- [DIN23]

Es ist naheliegend, auch die neue In-Ohr-Blutdruckmessung nach der ISO 81060-
3 zu untersuchen, da diese Norm einen international anerkannten Rahmen fiir
die Bewertung von Genauigkeit und Zuverldssigkeit bietet. So wird sichergestellt,
dass die Messmethode den hohen Anforderungen klinischer Anwendungen gerecht
wird und prézise Ergebnisse liefert.

3.2 Diskussion und Fazit

Zusammenfassend lassen sich die verschiedenen Blutdruckmessverfahren anhand
ihrer Invasivitdt und ihrer kontinuierlichen oder diskreten Natur klassifizieren.
Wihrend invasive Methoden einen Katheter erfordern und kontinuierliche Mes-
sungen ermoglichen, liefern nicht-invasive Methoden héufig nur diskrete Werte
zum Zeitpunkt der Messung. Die detaillierten Nachteile der jeweiligen Verfahren
werden hier nochmal kompakt aufgefiihrt :

Invasive Messung (arterielle Kathetermessung)

Erhohtes Infektionsrisiko durch den invasiven Zugang
e Schmerzen und Unbehagen fiir den Patienten

e Gefahr vaskuldrer Komplikationen wie Hdmatombildung, AV-Fistel oder
Gefilstenosen

* Erfordert geschultes Personal fiir die Platzierung und Uberwachung des
Katheters

 Risiko von Blutverlust bei unsachgeméfer Handhabung

Sphygmomanometrie (Manschettenbasierte Messung)
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3 Stand der Technik

e Nur diskrete Messungen moglich, keine kontinuierliche Blutdruckiiberwa-
chung, Gefahr von "WeiBkittelsyndrom"

L]

Fehleranfillig bei unsachgeméBer Platzierung der Manschette

* Abhingigkeit von Umgebungsbedingungen (z. B. Storgerdusche bei aus-
kultatorischer Methode)

e Moglichkeit der auskultatorischen Liicke, die zu falschen Messergebnissen
fiihren kann

 Oszillometrische Methode zeigt je nach Algorithmus und Hersteller abwei-
chende Ergebnisse

Volumenkompensation (Pefiaz-Prinzip, fingerbasierte Messung)

 Starke Abhingigkeit von peripherer Durchblutung (Fehlmessungen bei Va-
sokonstriktion)

» Anfillig fiir Bewegungsartefakte und externe Storungen

* Begrenzte Messdauer (max. 2 Stunden empfohlen) wegen moglicher Durch-
blutungsstorungen, Fingerspasmen oder Taubheitsgefiihl

 Erfordert eine initiale Kalibrierung mit einer Referenzmethode

* Fehlmessungen bei physiologischen Extremzustinden wie akutem Blutver-
lust

Applanationstonometrie

70

» Sehr empfindlich gegeniiber Sensorplatzierung (exakte Positionierung iiber
der Arterie erforderlich), der Sensor kann sich leicht durch Bewegungen
oder Hautverschiebungen 16sen

» Abhingigkeit von anatomischen Gegebenheiten (z. B. GefiBsteifigkeit, Ge-
webedicke)



3.2 Diskussion und Fazit

¢ Signal kann durch ungleichmifBige Druckausiibung gedimpft oder verzerrt
werden

¢ Hohe Messvariabilitit zwischen Individuen und Messzeitpunkten

» Technisch aufwendigere Kalibrierung notwendig, um zuverldssige Ergeb-
nisse zu gewdhrleisten

Pulslaufzeitverfahren (PTT) / Pulskonturanalyse

* Hohe Anfilligkeit fiir Artefakte durch Bewegung und verdnderte Gefil3-
steifigkeit

 Starke Abhingigkeit von individueller kardiovaskuldrer Physiologie (z. B.
Pathologien, Hydratationsstatus)

* Notwendigkeit hdufiger Kalibrierungen, insbesondere bei stark schwanken-
dem Blutdruck

 Erfordert komplexe Algorithmen zur Signalverarbeitung

» Korrelation zwischen peripheren PTT-Signalen und zentralem Blutdruck
nicht immer stabil und PTT alleine in der Medizin nicht verbreitet

Die derzeitige Liicke in der Praxis zwischen diskreten, nicht-invasiven Blutdruck-
messungen mittels Manschetten und der kontinuierlichen, aber invasiven Messung
in der Intensivimedizin zeigt den Bedarf an neuen, pridzisen und benutzerfreund-
lichen Methoden.

Die Messung der Blutdruckschwankungen im dufleren Gehorgang stellt eine viel-
versprechende Alternative dar, da sie eine kontinuierliche Uberwachung ohne die
Risiken invasiver Verfahren ermoglicht. Systeme wie das eBP-Gerit, Aktiia, TH-
Methode und das PCG-Verfahren verfolgen einen dhnlichen Ansatz und setzen
auf kontinuierliche Blutdruckmessung iiber PPG/PCG-Analysen. Allerdings ste-
hen diese Verfahren vor Herausforderungen in Bezug auf die Messgenauigkeit
und Langzeitstabilitit, insbesondere durch den Einfluss individueller Gefal3ver-
dnderungen und die Notwendigkeit einer wiederkehrenden externen Kalibrierung.
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System zur Blutdruckmessung im dufleren Gehorgang

Im Gegensatz dazu wird bei der Messung im dufleren Gehorgang eine integrierte
Kalibrierung postuliert, die eine langfristige, zuverldssige Anwendung ermdgli-
chen soll. Zudem basiert die Druckmessung an der Gehorgangswand direkt auf
physischen Druckschwankungen, die ndher am tatsidchlichen arteriellen Blutdruck
liegen und daher quasi der Applanationstonometrie zuzuordnen ist, mit dem Vor-
teil der stabilen Platzierung im Gehorgang. Es wird daher eine hohere Korrela-
tion mit invasiven Referenzmessungen vermutet als bei PPG-Konturanalyse oder
PTT-basierten Verfahren. Auch wird nur die Druckédnderung der Gefille an der
Gehorgangswand gemessen, auf die auch eine Aktorik einwirken kann, hingegen
wird bei den akustischen Verfahren der komplette Gehorgang betrachtet.

Durch die passive Erfassung der Pulswelle mittels eines hochsensiblen Druck-
sensors in Kombination mit einer integrierten Kalibrierung kann ein System
entwickelt werden, das eine komfortable, artefaktresistente und belastungsfreie
Langzeitmessung erlaubt. Dies konnte insbesondere im klinischen Umfeld eine
genauere Steuerung der Medikation ermoglichen, wodurch manuelle Einzelmes-
sungen reduziert und die Qualitét der Patientenversorgung verbessert wird.

Dariiber hinaus er6ffnen sich Potenziale fiir den Consumermarkt, indem tragba-
re, alltagstaugliche Gerite entwickelt werden, die eine prizise und kontinuierli-
che Blutdruckiiberwachung aufierhalb von medizinischen Einrichtungen erlauben.
Die Kombination aus fortschrittlichen Algorithmen zur Artefaktdetektion und der
Integration in bestehende Wearables konnte die personalisierte Gesundheitsiiber-
wachung mal3geblich optimieren.
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4 System zur Blutdruckmessung
im duBeren Gehodrgang

4.1 Betrachtung des Messproblems und
Anforderungen an das Messsystem

Zur Erstellung eines genauen Sensorfrontend-Konzepts und der weiteren Verarbei-
tung wird der Anwendungsfall und der Messort detailliert betrachtet. Der dullere
Gehorgang wird als préadestiniert fiir die Messung angesehen, da Abstand und
Lage zum Herzen weniger dynamisch sind als beispielsweise bei einer Messung
am Handgelenk. Beim Gestikulieren treten hydrostatische Schwankungen auf, die
als zusitzliche starke Artefakte beobachtet werden konnen. Hydrostatische Ver-
dnderungen treten bei der Messung im Gehorgang lediglich bei Umlagerungen
auf. Zudem bietet der physiologische Aufbau des Gehorgangs, wie bereits in den
Grundlagen 2.1.3 erldutert, geeignete Voraussetzungen fiir eine Druckmessung.
Die Ballonstruktur der Otoplastik wirkt dabei wie eine umgekehrte Oberarmman-
schette. Der umgebende knocherne Teil des Gehorgangs stellt einen geeigneten
statischen Gegenspieler fiir den Druck dar. Ein Nachteil des Messorts ist jedoch
die sehr diinne Gewebestruktur im Gehorgang. Der knocherne Teil ist von einer
diinnen Gewebeschicht iiberzogen, in der nur sehr feine Gefidl3e verlaufen. Dadurch
sind die Amplituden der radialen Auslenkungen sowie die Druckénderungen in
einem platzierten Ballon sehr gering.

In Abbildung 4.1 ist das grundlegende Messkonzept dargestellt. Ziel ist es, eine
Ballonstruktur dicht an der Gehorgangswand zu positionieren, sodass die Auslen-
kungen der dort verlaufenden Gefille erfasst werden konnen. Die resultierenden
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4 System zur Blutdruckmessung im dufleren Gehorgang

Druckédnderungen werden relativ zum atmosphirischen Druck aufgezeichnet, da
auch der Blutdruck in Bezug auf diesen definiert ist. Dies beschreibt den passiven
Teil des Konzepts, der auch in der klinischen Evaluation eingesetzt werden darf.

Drucksensor ! \
— )

———

Abbildung 4.1: Schematisches Konzept der in-Ohr-Messmethode mit einer Ballonstruktur in blau.
Bei der Darstellung des Ohrs sind kndcherne Strukturen gelb und die oberflachlichen
Gefille rot dargestellt

Dariiber hinaus kann der Ballon zur Kalibrierung iiber eine Pumpe mit Druck
beaufschlagt werden. Diese Druckbeaufschlagung kann — in Anlehnung an eta-
blierte Blutdruckmessmethoden (vgl. Kapitel 3) — verschiedene Funktionen erfiil-
len. Zum einen ldsst sich ein oszillometrisches Verfahren realisieren, bei dem die
GefiBle durch Druckeinwirkung kollabieren, um den Gefdfdruck zu bestimmen.
Alternativ kann eine dynamische Druckerzeugung implementiert werden, wie sie
bei der Volumenkompensation zum Einsatz kommt. Schlielich besteht die Mog-
lichkeit, die Aktorik lediglich zur Erzeugung eines definierten Anpressdrucks zu
nutzen, vergleichbar mit der Methodik der Tonometrie.

Das Sensorkonzept muss sicherstellen, dass keine Uberlagerungen von Schwin-
gungen des Trommelfells auftreten, da dort kein Gegendruck gefahrlos angelegt
werden kann. Die Sensordaten miissen fiir die spitere Auswertung aufgezeichnet
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werden und insbesondere die Pumpaktorik benotigt eine ausreichende Energiever-
sorgung und prizise Ansteuerung. Kabelverbindungen fiihrten in Voruntersuchun-
gen zu starken Artefakten, da jede Zugbewegung eine Druckédnderung verursacht.

Die allgemeinen Anforderungen, die durch den Messort bestimmt werden, werden
durch die Anforderungen des Anwendungsfalls ergdanzt. Um im klinischen Umfeld
eine ausreichende Qualitit fiir das Monitoring zu gewihrleisten, werden hohe An-
forderungen an die Amplituden- und Zeitauflosung gestellt. Der Blutdruck sollte
dabei nach 3.1.6 auf mindestens +6 mmHg aufgeldst werden und charakteristische
Merkmale der Pulswelle sollen im Zeitverlauf darstellbar sein.

Fiir die abschlieBende Evaluation in einem Herzkatheterlabor sind zusitzlich
Schnittstellen zur Synchronisation mit den Monitoring-Geriten der Klinik vor-
zusehen, um eine zeitliche Synchronisation bei der Auswertung zu ermdglichen.
Dariiber hinaus muss wihrend der Evaluation eine Liveansicht der Daten verfiig-
bar sein, um qualitativ den korrekten Sitz der Otoplastik zu iiberpriifen. Lost sich
der Kontakt der Ballonmembran zur Gehorgangswand, kann die Pulsation sonst
nicht erfasst werden.

AuBerdem soll eine moglichst universelle Form der Otoplastik ermittelt werden,
da eine individuelle Anfertigung im Rahmen der Patientenevaluation logistisch
nicht umsetzbar wire. Alternativ miisste fiir jeden Patienten im Voraus ein Gehor-
gangsabdruck angefertigt und eine Otoplastik gefertigt werden. Da viele Patienten
jedoch nicht stationér aufgenommen werden, wire dies nicht realisierbar.

4.1.1 Anforderungen an das Sensorsystem

Die Anforderungen an das Sensorsystem gliedern sich in Anforderungen an die
Otoplastik, den oder die Sensoren und die Signalverarbeitungseinheit.

Die Otoplastik soll universell fiir alle Personen einsetzbar sein, entsprechend
miissen verschiedene Formen und Groflen von Gehorgédngen beriicksichtigt wer-
den. Fiir die Vermeidung von Artefakten soll moglichst auf Kabelverbindungen
verzichtet werden oder es miissen entsprechende Maf3nahmen zur Zugentlastung
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erfolgen. AuBlerdem ist aus der Horgerdteentwicklung bekannt, dass bei ldngerer
Tragezeit tiber mehrere Stunden ein abgeschlossener Gehorgang durch die natiir-
liche Transpiration der Haut zu unangenehmer Feuchtigkeitsbildung kommt, die
im Einzelfall auch zu Infektionen fiihren kann. Aulerdem wird eine dauerhafte
Druckbelastung des Trommelfells als unangenehm wahrgenommen. Daher ist die
Ventilation des Trommelfells vorzusehen. Dariiber hinaus ist zur Interaktion mit
dem Nutzer eine minimale Einschrinkung des Horvermogens anzustreben. [RR-
JH21]

Beziiglich der Abmessungen der Otoplastik gibt die anatomische Lehrmeinung
den Durchmesser des dufleren Gehorgangs nach 2.1.3 mit durchschnittlich 6 mm
an. Die Gesamtlinge betrdgt etwa 25 mm, wovon die ersten 8-12 mm knorpelig und
der Rest knochern ist. Da die Gegendruckmessung insbesondere im knochernen
Bereich vorzuziehen ist, definiert dies auch die Abmale der Otoplastik.

Zudem soll ein mobiler Einsatz der Sensoreinheit gewihrleistet werden, was un-
weigerlich eine mobile Energieversorgung erfordert. Dabei wird eine Laufzeit von
18 Std angestrebt, sodass am Tag keine Aufladung erfolgen muss.

Die typische Pulsamplitude im peripheren Blutdruckbereich liegt nach 2.1.5 im
Mittel bei
Ap ~ 40mmHg (systolisch - diastolisch).

Im Gehorgang, fernab der Hauptschlagadern, ist die Amplitude der Druckschwan-
kung deutlich geringer. Studien zur Blutdruckmessung zeigen nach [KAMR13]
typische Amplituden bei 15 Pa.

Die Umrechnung in mmHg ergibt

1 mmHg

15Pa ——
133.322 Pa

~ 0.1125 mmHg.
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Nach ISO 81060-3 (siehe 3.1.6) fiir kontinuierliche Blutdruckmessungen miissen
6 mmHg im Mittel erkannt werden. Das Verhiltnis betrdgt damit

40 mmHg

01125 mmHg ~ >00%0-

Daraus folgt eine erforderliche Auflésung des Drucks fiir einen Sensor von

6 mmHg

OMMBE - 0,014 mmHg.
35556 O 0ldmmHg

Umgerechnet in Pascal ergibt dies

0.014 mmHg - 133.32 ~ 1.87 Pa.

mmHg

Dies gilt bei optimaler Kopplung eines Ballons mit der Gehorgangswand, daher
sollte der Sensor im besten Fall eine hohere Auflosung bereitstellen. Es handelt
sich dabei um den Differenzdruck zwischen dem Umgebungsdruck und dem
GefiBinnendruck.

Die Herzfrequenz liegt bei ca. 1-1,5Hz (50-150 Schldge/min) [BMAea20]. Die
Pulswelle hat jedoch Oberwellen bis ca. 10 Hz [SKST21], die fiir eine detaillier-
te Wellenformanalyse wichtig sind. Nach dem Nyquist-Shannon-Abtasttheorem
muss die Abtastrate mindestens doppelt so hoch sein wie die hdchste zu messende
Frequenz [Sha48]. Bei 10 Hz als hochster relevanter Frequenz sollte die Abtast-
rate mindestens 20 Hz betragen. Ein Sicherheitsfaktor ist ratsam, daher wird eine
minimale Abtastrate von 50-100 Hz gefordert fiir diese Art von Messung der
Pulswelle, die auch die Morphologie abbilden soll.

Da Artefakte durch hydrostatische Effekte bei der Kdrperumlagerung oder durch
Kopfbewegungen sowie Sprechen erwartet werden, muss zusitzlich die Beschleu-
nigung und Lage der Sensoreinheit erfasst werden.

Die wesentlichen Anforderungen gemill der Ausfithrungen umfassen entspre-
chend:
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* Otoplastik:

Universell einsetzbar, verschiedene Gehorgangsformen und -grofien
beriicksichtigend

Vermeidung von Artefakten: moglichst kabellos oder mit geeigneter
Zugentlastung

Vermeidung von Feuchtigkeitsbildung durch Hauttranspiration (Ven-
tilation des Trommelfells erforderlich)

Minimale Einschrinkung des Hérvermogens

Abmessungen: Durchmesser 6 mm, Léange ca. 25 mm mit Messung
vorzugsweise im knochernen Bereich

¢ Sensorik:

Typische Druckamplitude im Gehdrgang: ca. 15 Pa ~ 0.1125 mmHg
Auflosung besser als 0.014 mmHg ~ 1.87Pa

Erfassung des Differenzdrucks zwischen Umgebungsdruck und Ge-
faBinnendruck

Erfassung von Beschleunigung und Lage zur Artefaktunterdriickung

* Signalverarbeitungseinheit:

Erfassung der Herzfrequenz (ca. 1-1.5 Hz)

Abbildung der Pulswelle bis ca. 10 Hz

Abtastrate mindestens 20 Hz, empfohlen mindestens 50-100 Hz
Artefaktdetektion moglich bei z.B. Bewegung

Batteriebetrieb mit Laufzeit von ca. 18 Stunden



4.1 Betrachtung des Messproblems und Anforderungen an das Messsystem

4.1.2 Anforderungen an das Aktorsystem

Die Anforderungen des Aktorsystems werden separat betrachtet, da die Druckbe-
aufschlagung einen experimentellen Teil der Arbeit darstellt und durch die Evalua-
tion aufgrund von Einschrinkungen des Ethikvotums ohne Druckbeaufschlagung
durchgefiihrt wird. Trotzdem soll das Gesamtsystem im Konzept dargestellt und
als Prototyp umgesetzt werden.

Auch fiir das Aktor-Teilsystem gilt die Anforderung der Portabilitidt und Laufzeit
von ungefihr 18 Stunden.

Dadie Druckbeaufschlagung als diskrete Stiitzpunktkalibrierung dient, muss nicht
von einem Dauerbetrieb ausgegangen werden. Die notige Frequenz der Kalibrie-
rung kann im Vorfeld nicht fundiert abgeschitzt werden, da die Druckbeaufschla-
gung allerdings mit einer Komfortbeeintriachtigung einhergeht, soll sie zweimal
pro Stunde nicht iibersteigen. Da die Kalibrierung dhnlich einer Manschettenmes-
sung konzipiert wurde, wird die Kalibrierungsdauer auf 45 Sekunden geschiitzt.

Eine weitere Einschrinkung ist der maximale Schalldruckpegel, der durch den
Pumpvorgang auf den Nutzer einwirkt, da sich die Schallwellen durch den Pump-
vorgang direkt auf die Ballonotoplastik auswirken und diese in direkter Néhe
zum Trommelfell eingebracht wird. Hier miissen besondere Schutzmechanismen
vorgesehen werden und die Gerduschbelastung minimiert werden.

Grundlegend ergeben sich noch Anforderungen an die Druckerzeugung, der Druck
muss mindestens ein Kollabieren der GefiBe der Gehdrgangswand ermdoglichen,
anders als bei der Anforderungsanalyse des Sensors, der bei einer passiven Mes-
sung auf empirische Messungen basiert, wird der Maximaldruck fiir den Aktor
anatomisch tiber den GefiaBldruck begriindet. Da die umschlieBende Knochen/-
Knorpelstruktur als statisch fester Gegendruckspieler dient, muss der Maximal-
druck entsprechend gleich dem Gefidf3druck sein. Wie in 2.1.5 erldutert, muss der
Aktor den hochsten Druck am arteriellen Ende der Kapillaren erreichen, was im
Mittel einem Druck von 35 mmHg entspricht.
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Die Umrechnung dieser Werte in Millibar (mbar) verdeutlicht die Gréenordnung
des erforderlichen Drucks im Vergleich zum atmosphirischen Druck. Mit der
Formel 1 mmHg ~ 1.333 mbar ergibt sich ein Maximaldruck von 46.7 mbar.

Das postulierte Messprinzip ldsst offen, ob zusitzlich eine Kalibrierung durch
Volumenkompensation erreicht werden soll. Daraus ergeben sich explizite An-
forderungen an die Dynamik der Druckbeaufschlagung. Wie bereits beim Sensor
kann die Pulswelle im Spektrum bis 10 Hz angenommen werden. Aulerdem soll
eine Genauigkeit von +/-6 mmHg erreicht werden kdnnen, um der medizinischen
Anforderung der Blutdruckmessung gerecht zu werden. Da die Blutdruckwerte
am Messort aber um circa Faktor 3 kleiner sind, ergibt sich eine Genauigkeit von
+/- 2mmHg.

Die wesentlichen Anforderungen an die Mikropumpe gemill der Ausfithrungen
umfassen entsprechend:

¢ Portabilitdt und Laufzeit von ca. 18 Stunden
 Kalibrierfrequenz maximal zweimal pro Stunde
e Kalibrierungsdauer ca. 45 Sekunden

* Minimierung des Schalldruckpegels beim Pumpvorgang zum Schutz des
Trommelfells

* Maximaler Gegendruck: mindestens GefdaBdruck an der Gehorgangswand
(35 mmHg ~ 46.7 mbar)

* Dynamik der Druckbeaufschlagung: Abbildung der Pulswelle bis 10 Hz

* Genauigkeit: 6 mmHg, entsprechend +2 mmHg in den kleinen Gefifien

4.2 Konzept Laboraufbau

Die Konzeptionierung des Laboraufbaus stellt ein Komplettsystem fiir den spezi-
fischen Anwendungsfall dar. Dabei werden zusitzlich Moglichkeiten vorgesehen,
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um im Forschungsrahmen Adaptionen leicht umsetzen zu kénnen und Referenz-
systeme in den Aufbau zu integrieren.

4.2.1 Konzept Otoplastik und Sensorkonzept

Das Otoplastik- und Sensorkonzept basiert auf der grundlegenden Idee, die Vo-
lumenédnderung im duBeren Gehorgang durch die arterielle Pulswelle zu detek-
tieren. Der duflere Gehorgang wird von Knochen und Knorpel umfasst, die als
starre Wand betrachtet werden konnen. Durch die Volumeninderung des Arte-
riennetzes in der Gehorgangshaut infolge der Pulswelle kommt es bei luftdicht
verschlossenem Gehorgang zu einer messbaren Druckinderung.

Das vorgeschlagene Sensorkonzept verwendet eine mehrteilige Otoplastik, die aus
einem festen Kern und einer flexiblen Auflenhiille aus Silikon besteht. Die flexible
AuBenhiille passt sich individuell an den Gehorgang an, wodurch unterschiedliche
Gehorgangsformen und -grofen beriicksichtigt werden kdnnen. Der feste Kern der
Otoplastik enthélt die Sensoren, bestehend aus zwei Absolutdrucksensoren. Einer
dieser Sensoren misst den Druck im aufblasbaren Ballon, der idealerweise direkt
an der Gehorgangswand anliegt und so nur die Auslenkung durch die Pulsation
des Blutes aufnimmt. Der zweite Absolutdrucksensor ist aulerhalb angebracht
und dient als ReferenzauBendrucksensor. Die Differenz zwischen den beiden
Messwerten ermoglicht die prizise Bestimmung des Uberdrucks im Vergleich
zur Atmosphire, der fiir die absolute Blutdruckbestimmung entscheidend ist.

Hier wird quasi ein Differenzdrucksensor aus zwei Absolutdrucksensoren aufge-
baut. Dies liegt an der schlechten Verfiigbarkeit von hochsensiblen (RMS < 1 Pa)
Differenzdrucksensoren ohne Druckabfluss. Beziiglich der Auflésung kidme nur
ein Sensor nach dem thermischen Messverfahren nach 2.4.1 in Frage, der aller-
dings prinzipbedingt einen Durchgang zwischen beiden Druckseiten besitzt. Fiir
eine passive Messung mit einer Ballonotoplastik ist er dadurch nicht geeignet. Ab-
solutdrucksensoren haben, getrieben durch den Smartphone-Markt, eine deutlich
breitere Anwendung und dadurch getrieben auch einen hoheren Innovationsdruck
beziiglich der Auflosung.
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4 System zur Blutdruckmessung im dufleren Gehorgang

Ein eingebrachter zentraler Luftkanal sorgt fiir die Beliiftung des Trommelfells
und reduziert die Feuchtigkeitsbildung im Gehorgang und dient gleichzeitig als
Sicherheitselement. Bei einer Druckbeaufschlagung konnte bei einem Platzen
des Ballons ein Druckausgleich stattfinden und das Trommelfell so geschiitzt
werden. Zusitzlich ist dort ein Differenzdrucksensor am Auslass des Kanals zur
Ventilation des Trommelfells angebracht. Dieser Sensor erfasst die Auslenkung
des Trommelfells durch die Druckschwankung.

Erginzend wird ein Photoplethysmographie-Sensor (PPG) am Tragus angebracht,
der zusétzlich die Pulswelle optisch detektiert. Das Gesamtkonzept der Ohreinheit
ist in Abbildung 4.2 schematisch dargestellt.

Absohat-
drucksensor
Umgebung

g

l 10SUISPIPZURIRYIQ

Vent

Absolut-
drucksensor

Pumpenschlauch Ballonotoplastik

Abbildung 4.2: Schematisches Konzept der Sensorintegration in der Otoplastik

Die Sensoreinheit ist modular aufgebaut, um flexible Anpassungen zu ermogli-
chen. Die Kabel- und Litzenfiihrung erfolgt durch interne Kanile im Kern der
Otoplastik, um Zugspannungen zu minimieren und Artefakte zu vermeiden.
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4.2 Konzept Laboraufbau

Um die Genauigkeit der Druckmessung zu erhohen, ist ein moglichst geringes
Totvolumen innerhalb der Otoplastik anzustreben.

Zusammenfassend bietet das vorgestellte Konzept der Ohreinheit eine modulare,
flexible Losung zur prizisen Detektion von Blutdruckinderungen im dufleren Ge-
horgang. Die vorgeschlagene Architektur gewéhrleistet die Integration verschiede-
ner Sensorkomponenten und beriicksichtigt gleichzeitig die physiologischen und
praktischen Anforderungen an eine tragbare und komfortable Anwendung.

4.2.2 Konzept Aktorfrontend und Regelung

Zur Druckbeaufschlagung innerhalb des Systems wird eine Piezopumpe (siche
2.4.3) als Pumpenaktor vorgeschlagen. Dabei konnen sowohl die Amplitude als
auch die Frequenz und Signalform der Ansteuerung gezielt gesteuert werden, um
den Volumenstrom sowie weitere Eigenschaften, wie beispielsweise die akusti-
schen Emissionen, zu beeinflussen. Diese Flexibilitit macht Piezopumpen beson-
ders geeignet fiir den hier vorliegenden Anwendungsfall, da sie sowohl kompakt
als auch dynamisch regelbar sind und gleichzeitig einen geringen Leistungsbedarf
aufweisen, was den Anforderungen an die Bauraumbeschriankung und Energieef-
fizienz entspricht.

Ein wichtiger Vorteil von Piezopumpen liegt in ihrer Vielseitigkeit hinsichtlich der
Fordermedien. Sie konnen sowohl Gase wie Luft als auch Fliissigkeiten fordern,
was zusitzliche Flexibilitdt bei der Systemgestaltung bietet. Die Wahl des Me-
diums hingt von den spezifischen Anforderungen des Druckregelkreises und der
Drucksensorik ab. Luft als Fordermedium ist aufgrund ihrer hohen Kompressibi-
litat besonders gut geeignet, um prizise Druckverldufe zu erzeugen. Die groBere
Kompressibilitit fithrt dazu, dass fiir eine messbare Druckénderung grofiere Vo-
lumenénderungen erforderlich sind, was eine feinere Drucksteuerung ermoglicht.
Im Gegensatz dazu erlaubt Wasser durch seine geringe Kompressibilitit eine dyna-
mischere Druckregelung, da bereits geringe Volumeninderungen zu signifikanten
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4 System zur Blutdruckmessung im duBeren Gehérgang

Druckveridnderungen fiihren. Fiir das vorliegende Konzept wird jedoch Luft be-
vorzugt, da sie einfacher handhabbar ist und eine grofere Auswahl an kompatiblen
Drucksensoren bietet.

Um die Piezopumpe zu betreiben, ist eine Treiberschaltung erforderlich, die aus
der gegebenen Akkuspannung von 2,8 bis 4,2 Volt die fiir den Pumpbetrieb not-
wendige Hochspannung erzeugt. Diese Schaltung wird durch die zentrale Rechen-
einheit angesteuert, die zugleich die Regelparameter wie Frequenz, Amplitude und
Signalform des Ansteuersignals vorgibt. Diese Parameter beeinflussen nicht nur
den erzeugten Volumenstrom, sondern auch die akustischen Eigenschaften der
Pumpe, die als kritischer Faktor in den Systemanforderungen definiert sind.

Der Pumpenaktor ist in einen geschlossenen Druckregelkreis integriert. Innerhalb
dieses Regelkreises wird der erzeugte Druck kontinuierlich tiberwacht und ange-
passt. Ein Drucksensor innerhalb der Otoplastik misst dabei den lokalen Druck,
wihrend ein weiterer Sensor den Umgebungsdruck erfasst. Diese Daten werden
zur Erzeugung eines Feedback-Signals genutzt, um eine prizise Regelung zu er-
moglichen. Bei Pumpen, die nur eine unidirektionale Druckerzeugung erlauben,
wird zusitzlich ein Ablassventil in das System integriert, um den Druck gezielt
reduzieren zu konnen. Die Auslegung des Regelkreises erfolgt gemil3 bewihr-
ten Verfahren der Regelungstechnik, wobei sowohl statische als auch dynamische
Druckverldufe erzeugt werden konnen, die zur Kalibrierung oder zur Simulation
physiologischer Druckverdnderungen dienen.

Das Gesamtkonzept wie in Abbildung 4.3 bietet somit die Moglichkeit, prazi-
se Druckverhiltnisse innerhalb der Otoplastik zu erzeugen und diese dynamisch
anzupassen. Die Kombination aus der hochdynamischen Regelbarkeit der Pie-
zopumpe, der einfachen Handhabung von Luft als Medium und der kompakten
Bauweise der Komponenten ermdglicht eine effiziente Integration in das Gesamt-
system.
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‘ Umgebungsdruck ‘ Druckkammer ‘4—

! I

Mikrocontroller

Abbildung 4.3: Konzept der Pumpenregelung nach [Gal19]

Pumptreiber —p Pumpe

4.3 Realisierung Laboraufbau

4.3.1 Sensor-Otoplastik-Design

Im Rahmen dieser Arbeit werden verschiedene Otoplastik-Varianten vorgestellt,
die mit unterschiedlichen Designansitzen und Funktionen entwickelt wurden. Ziel
war es, die Integration von Sensoren zu optimieren und eine hohe Messgenauigkeit
zu gewihrleisten. Jede Version bietet spezifische Verbesserungen, die sowohl die
Funktionalitit als auch den Tragekomfort steigern.

Das Herzstiick der Messung bildet die Auswahl geeigneter Sensoren entsprechend
den Anforderungen des Konzepts. Zunéchst werden verschiedene Absolutdruck-
sensoren untersucht und in Tabelle 4.1 miteinander verglichen. Die Entscheidung
fiel auf den BMP581 von Bosch, da dieser die hochste Auflosung bei sehr nied-
rigem Rauschen und minimalem Stromverbrauch bietet. Die Abtastfrequenz von
typisch 240 Hz ist fiir die vorgesehene Anwendung ebenfalls ausreichend. Auf die
weiteren verbauten Sensoren wird an dieser Stelle nicht ndher eingegangen, da
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sie fiir das evaluierte Messprinzip nicht erforderlich sind und lediglich als Daten-
satzerweiterung fiir zukiinftige Arbeiten dienen. Als Differenzdrucksensor wurde
der SDP37 von Sensirion eingesetzt, der nach dem thermischen Prinzip (siehe
2.4.1) kleinste Druckidnderungen auflosen kann und dabei gleichzeitig die Ven-
tilation des Trommelfells ermoglicht. Als PPG-Sensor kommt der MAXMS86161
von Analog Devices (Maxim Integrated) mit drei PPG-Kanélen zum Einsatz. Da-
durch kann in spiteren Arbeiten auch ein Pulskontur oder PPT-Verfahren auf dem
Datensatz untersucht werden.

Tabelle 4.1: Vergleichstabelle ausgewihlter Absolutdrucksensoren (ENS220, ILPS22QS, ICP-20100,

BMP581)
Parameter ENS220 ILPS22QS ICP-20100 BMP581
[ens21] [ilp20] [icp19] [bmp21]
Druckbereich 300-1200 hPa  260-1260 hPa 300-1100 hPa  300-1250 hPa
(oder 260-4060
hPa)
Absolute Genauigkeit +0.5 hPa +0.5 hPa +0.2 hPa +0.3 hPa
Relative Genauigkeit +0.025 hPa - +0.01 hPa +0.006 hPa
Rauschen (RMS) 0.1 Pa @2 Hz; 0.34 Pa 0.4-0.5 Pa <0.1 Pa (Low
0.9 Pa @1 kHz BW); 0.21-0.78
Pa (OSR)
Abtastrate bis 1 kHz 1-200 Hz konfigurierbar  bis 480 Hz (typ.
(typ. 1 Hz) 240 Hz)
Energieverbrauch 0.1 pA (Idle); 1.8 pA 1 pA @1 Hz 1.3 nA @1 Hz;
0.8 pA aktiv 0.5 nA Standby

Die ersten Otoplastik-Designs orientieren sich an bestehenden Losungen aus dem
Wearable-Markt und konzentrieren sich auf die Aufnahme eines Drucksensors.
Sie weisen jedoch noch Einschridnkungen hinsichtlich der Passgenauigkeit und des
Sitzes auf, was zu einer geringen Reproduzierbarkeit der Messwerte fiihrt. Der Vor-
teil dieser frithen Designs liegt in der schnellen Umsetzung und der Moglichkeit,
erste Tests mit verschiedenen Sensoren durchzufiihren. Aus verschiedenen Itera-
tion heraus resultiert die Version OTO-1 des in-Ohr-Druckmesssystems wie in
Abbildung 4.4 und 4.5 dargestellt. Diese Variante kommen auch bereits in [Zei20]
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und [Diel7] zur Anwendung, hier aber noch mit dem BMP280 Drucksensor mit
groferem Rauschen und kleinerer Abtastfrequenz.

Abbildung 4.4: OTO-1 Otoplastik basierend auf Wearable

Abbildung 4.5: OTO-1 Otoplastik basierend auf Wearable im Ohrmodell
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Durch Audifon und KIND wird die universelle Otoplastik der Version OTO-2
(siehe Abbildung 4.6) bereitgestellt, die bereits erfolgreich in anderen Anwen-
dungsfeldern eingesetzt wird. Die Version zeichnet sich durch eine verbesserte
Passgenauigkeit und eine hohe Anpassungsfihigkeit an verschiedene Ohrformen
aus. Sie ermoglicht eine prizisere Platzierung der Sensoren und verbessert die
Reproduzierbarkeit der Messergebnisse signifikant. Ein weiterer Vorteil liegt in
der besseren Integration direkt im CAD-Design von Drucksensoren und weiteren
Sensoren wie dem PPG-Sensor, was eine zuverldssigere kombinierte Messung
ermdglicht.

Abbildung 4.6: Otoplastikentwiirfe OTO-2 fiir die Aufnahme der verschiedenen Sensortypen [RR-
JH21]

Fiir die mechanische Verbindung der verschiedenen Systemkomponenten werden
3D-gedruckte Prototypen eingesetzt. Diese Version ermoglicht es, unterschiedli-
che Konzepte miteinander zu kombinieren und so die bestmogliche Anpassung
an die jeweiligen Anforderungen zu erzielen. Der modulare Aufbau erlaubt die
flexible Integration von verschiedenen Sensortypen, wodurch die Vielseitigkeit
des Systems erhoht wird. Ein zusétzlicher Vorteil dieser Version besteht in der
Moglichkeit, verschiedene Materialien und Hértegrade zu testen, um das optimale
Material fiir die Otoplastik zu wihlen.

Die Otoplastik der Version OTO-3 umfasst eine aufblasbare Druckkammer, die
erstmals die Messung der Auslenkung der Gehorgangswand alleine ermdglicht
und sowohl die Sensoren aufnimmt als auch eine Anpassung der Passform an das
Ohr ermdglicht. Diese Version besteht aus einem festen Kern und einer weichen,
aufblasbaren Hiille, die iiber ein Ventil und Druckkanile mit der Mikropumpe
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verbunden ist, wie in Abbildung 4.7 dargestellt. Ein wesentlicher Vorteil dieser
Otoplastik ist die Fahigkeit, zwischen der Druckschwankung durch Bewegungen
der Gehorgangswand und dem Trommelfell zu unterscheiden und den Sitz dyna-
misch anzupassen, wodurch auch der Tragekomfort erhcht wird. Dariiber hinaus
verhindert das Design einen Uberdruck am Trommelfell, selbst im Fall eines

Defekts der AuBlenhiille.

Abbildung 4.7: Konstruktion der aufblasbaren Otoplastik OTO-3 nach [RRJH21], oben links: Au-
Benansicht mit Silikonhiille, oben rechts: fester Kern, unten links: Durchsicht von
oben, unten rechts: Schnittbild durch den Kern, mit den eingebrachten Kanélen

In Version OTO-4 (siehe Abbildung 4.8) werden der Drucksensor und der PPG-
Sensor in einem einzigen, kombinierten Design integriert. Der PPG-Sensor wird
dabei an der Innenseite des Tragus positioniert, was eine genaue Messung der
Blutflussparameter ermdglicht. Diese Version kombiniert die Vorteile des aufblas-
baren Designs mit der prizisen Integration der Sensoren. Die Otoplastik besteht
wieder aus einem festen Kern und einer flexiblen Silikon-AuBenhiille, die eine
optimale Anpassung und Dichtheit gewihrleistet. Zusitzlich werden spezielle Sili-
konwiilste und Nuten in den Kern eingebaut, um den Druckverlust zu minimieren
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und eine zuverlissige Funktion zu gewihrleisten. Uber einen Silikonschlauch wird
die Anbindung an die Mikropumpe realisiert. Durch die Platzierung eines Diffe-
renzdrucksensors an dem Kanal zur Beliiftung des Trommelfells kann gleichzeitig
die Schwingung des Trommelfells aufgezeichnet werden. Das CAD-Design und
die Fertigung werden dabei von audifon tibernommen.

Abbildung 4.8: Integrierte aufblasbare Otoplastik fiir Druck- und PPG-Sensor, links: CAD Modell
nach [RRJH21] (rot: Drucksensor, blau: PPG-Sensor), rechts: gefertigter Demonstra-
tor

Durch die Moglichkeit von Otoplastik-Varianten mit unterschiedlicher Vorspan-
nung, wie in Abbildung 4.9 zu sehen, wird ermoglicht, auch ohne aktive Druckbe-
aufschlagung einen variablen Anpressdruck zu erreichen. Diese Version ermog-
licht eine prizisere Anpassung der Otoplastik an die individuellen Gegebenheiten
des Trigers und unterstiitzt die Durchfithrung von Tests unter unterschiedlichen
Bedingungen. Fiir die klinische Evaluation wird die maximale Vorspannung ge-
wihlt, da diese die grotmogliche Varianz an Gehorgingen abdecken kann.

Abbildung 4.9: Otoplastik-Varianten ohne, mit geringer und mit starker Vorspannung [RRJH21]
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4.3.2 Aktorfrontend und Regelung

Das folgende Unterkapitel basiert auf [Gall9], die Ergebnisse werden hier aber
nochmal im Kontext des Gesamtsystems vorgestellt, hergeleitet und aktualisiert.
Nach dem Konzept in 4.2.2 wurde entsprechend den Vorgaben der Anforderungen
eine Piezopumpe ausgewihlt, da dieser Typ entsprechend 2.4.3 insbesondere fiir
kompakte, energieeffiziente und hochdynamische Pumpprozesse geeignet ist. Die
Auswabhl fiel auf die mp6-Mikropumpe von Bartels Mikrotechnik. Die technischen
Daten dieser Mikropumpe sind in Tabelle 4.2 im Vergleich zu zwei weiteren
Piezopumpen dargestellt.

Tabelle 4.2: Vergleich ausgewihlter Mikro-Pumpen [Gmb18,Ltd18, Curl9]

Parameter mp6-gas [Gmb18] BL Series Disc Pump GS8STX Serie [Curl9]
[Ltd18]

GroBe 30 x 15 x 3,8 mm ca. @ 29 mm (rund) 15,2 x 15,2 mm; 2,5-2,9
mm

Gewicht 2g ca.5g 2g

Druckbereich bis 100 mbar bis ca. 300 mbar bis ca. 440 mbar

Flussrate 20 ml/min bis ca. 1,65 1/min —

Leistung ca. 150 mW bisca. 1 W 0,6-1,4 W (abhingig

vom Betrieb)
Schallemission 65-67 dB <10dB -

Ein zentrales Auswahlkriterium war der niedrige Energieverbrauch der mp6-
Pumpe, der mit einer Aufnahme von ca. 150 mW im Vergleich zu anderen Pumpen,
wie der CurieJet-Pumpe (0,6 bis 1,4 W) oder der TTP Ventus-Pumpe (ca. 1 W),
deutlich geringer ausfillt [Ltd18, Curl9]. AuBerdem war die TTP Ventus-Pumpe
zum Zeitpunkt der Entwicklung noch nicht am Markt verfiigbar. Zukiinftig konn-
te die Entwicklung der mpONE-Mikropumpe, die eine noch kleinere Baugrofie
und einen hoheren Luftdruck erzeugen soll, zu einer weiteren Optimierung des
Systems fiithren [Gmb]18].

Die Auswabhl des geeigneten Treibers ist entscheidend fiir die Effizienz und Funk-
tionalitdt der Ansteuerung. Basierend auf den Anforderungen der ausgewihlten
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Mikropumpe und in Abstimmung mit dem Hersteller wurde als Treiberschal-
tungen der MAX14521E von Maxim Integrated als Treiberchip ausgewihlt. Die
technischen Eckdaten dieses Hochspannungs-DC-AC-Wandlers sind in Tabelle
4.3 zusammengefasst.

Tabelle 4.3: Technische Eckdaten des Treiberchips MAX14521E [Int15]

Eigenschaft Wert
Versorgungsspannung (VCC) |2,7-5,5 V
Chip-Abmessungen 4x4 mm
Ausgangsspannung (VPP,out) | 0-300 V
Frequenzbereich (fout) 50-800 Hz
Signalformen Sinus, Rechteck, weitere

Im Vergleich zu diskreten Treiberschaltungen reduziert der MAX14521E als inte-
grierter IC-Baustein sowohl die Anzahl der benétigten Komponenten als auch die
GroBe, Fehleranfilligkeit und Kosten der Gesamtschaltung. Ein alternativer Trei-
berbaustein von Texas Instruments bietet lediglich eine maximale Ausgangsspan-
nung von 200 VPP [Ins18], was die erreichbare Druckleistung der mp6-Pumpe
erheblich einschrinken wiirde. Da jedoch zur Gerduschminimierung eine Ansteue-
rung mit niedriger Frequenz und maximaler Amplitude empfohlen wird [Gmb18],
ist der MAX14521E vorzuziehen.

Dariiber hinaus ermoglicht der Maxim-Treiber die Wahl zwischen vier Signal-
formen, von Sinus bis Rechteck. Dies bietet Flexibilitit zur Optimierung der
Pumpleistung oder der Gerduschminimierung. Frequenz, Amplitude und Signal-
form konnen jederzeit tiber die digitale I2C-Schnittstelle vom Mikrocontroller
angepasst werden. [Int15]

4.3.2.1 Offsetschaltung

Die Ausgangsspannung des MAX14521E ist eine Wechselspannung mit einer
Amplitude von 0V bis 300V, die zwischen -150V und +150V oszilliert. Da
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jedoch zur Ansteuerung der mp6-Pumpe die minimale Spannung nicht unter
—50V fallen sollte, ist eine Offsetschaltung erforderlich. Diese Offsetschaltung
ist in Abbildung 4.10 dargestellt.
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Abbildung 4.10: Offsetschaltung zur phasenverschobenen Ansteuerung zweier Piezoelemente nach
[Gal19]

Durch Hinzufiigen von Dioden- und Kondensatorzweigen wird sichergestellt, dass
die Spannung an den Piezoelementen nie unter -50 V fillt. Zenerdioden mit einer
Durchbruchspannung von 47 V begrenzen den Spannungsbereich entsprechend.

4.3.2.2 Ansteuerung mit einem Mikrocontroller

Der nRF52840 System-on-Chip von Nordic Semiconductor dient als zentrale
Schnittstelle zwischen den verschiedenen Komponenten des Systems. Er verbin-
det den Treiberchip, die Drucksensoren und MATLAB® auf einem PC. Der
Datenfluss ist in Abbildung 4.11 schematisch dargestellt.

Nach der Initialisierung wartet das System auf einen Startbefehl von MATLAB®
bevor der Regelkreis beginnt. In einer Endlosschleife werden Druckdaten erfasst,
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Initialisieren

Startbefehl von MATLAB? E

Ausgabe Druck, Zeit

Neuer Befehl von MATLAB?

Andere Parameter

Abbildung 4.11: Datenfluss des Reglers im Mikrocontroller [Gal19]

gefiltert und in MATLAB® iibertragen. Gleichzeitig berechnet der Mikrocon-
troller die Regelabweichung und passt die StellgroB3e, also die Amplitude der
Treiberspannung, entsprechend an.
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4.3.2.3 Reglerentwurf und Modellierung der Regelstrecke

Fiir den Entwurf des Reglers ist eine Modellierung der Regelstrecke erforderlich.
Im Rahmen dieser Arbeit wird das Regelvolumen als Modell fiir den Teststand
betrachtet. Die aktive Druckbeaufschlagung konnte aufgrund der Entscheidung
des Ethikvotums in der klinischen Evaluation nicht untersucht werden.

Ein schematischer Ansatz zur Streckenmodellierung wird in Form eines Block-
schaltbildes in Abbildung 4.12 dargestellt.

Frequenz [Hz]

Verstirkung £

Spannung [V] S $— Druck [mbar]

Verstirkung Feedback | Verstirkung Leck

Abbildung 4.12: Blockschaltbild der Regelstrecke am Arbeitspunkt nach [Gal19]

Die Modellierung basiert auf der Mikropumpe mp6, die einen maximalen Vo-
lumenfluss von 20 ml/min ohne Gegendruck und einen maximalen Druck von
100 mbar erzeugen kann. Der Zusammenhang zwischen Volumenfluss () und
Relativdruck p,. ergibt sich wie folgt:

Q - 20 - 07 2 * Prel (4-7) (41)
Hierbei bezeichnet ) den Volumenfluss der Mikropumpe und p, den Relativ-
druck im Druckbehilter. Gemif3 Herstellerangaben verringern sich der maximale

Volumenfluss und der Gegendruck proportional mit der Reduktion von Ansteuer-
frequenz f und/oder Amplitude U. Die Gleichung wird entsprechend erweitert:

U
Q=20- (?)é() . 250) —0,2 prar (4.8) 4.2)
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4 System zur Blutdruckmessung im duBeren Gehérgang

Die linke Seite des Blockschaltbildes in Abbildung 4.12 spiegelt diesen Zusam-
menhang wider.

Fiir ideale Gase gilt nach 2.2.1:

pzﬂyfR'Tm Cm, mit C’:%,

TR T (43)

wobei p der absolute Druck, V' das (konstante) Volumen des Behilters, v die

Stoffmenge (mol), m die Masse der eingeschlossenen Luft, M die molare Masse,
R die Gaskonstante und 7" die absolute Temperatur sind.

Die Anderung der Luftmasse im Behdlter ergibt sich aus dem Volumenstrom Q(t)
(Einheit z. B. m3/s) unter Beriicksichtigung der Luftdichte p (kg/m?):

t

m(t) = mo + /0 pQ(T)dr. 4.4

Damit lésst sich der relative Druck (Differenz zum Anfangszustand) schreiben als:

t
Pre1(t) = C (m(t) —mg) = Cp/ Q(7)dr. (4.5)
0
Im Laplacebereich folgt:

_R-T-p

« .
prel(s) = s Q(S)a mit a=Cp= MoV (4.6)

Da das System Leckagen aufweist, wird ein druckproportionaler Leckstrom mo-
delliert:

Q1eak (t) = FKleak prel(t)a 4.7
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4.3 Realisierung Laboraufbau

wobei kjeax die Proportionalitdtskonstante darstellt. Der effektive Zufluss in die
Kammer lautet daher:

Qeff (t) = Q(t) - Qleak(t) = Q(t) - kleak prel(t)~ (48)

Setzt man Qg in Gleichung (4.6) ein (bzw. verwendet man die Tatsache, dass die
Anderung der Masse durch Qg bestimmt wird), so erhilt man im Laplacebereich:

prel(s) - % (Q(S) - kleakprel(s))~ (49)

Multipliziert man mit s und stellt nach Q(s) um, folgt:

Sprel(S) = CY(Q(S) - kleak prel(s)); (410)

= aQ(S) :prel(s)(s + Oék/‘lea»k)a 4.11)
k ea.

S Q) = T () = () (D ). @12

Fiir das Pumpen-/Aktor-Modell wird ein lineares Modell mit Verstirkungen an-
genommen (alle k sind dimensionsgerecht zu interpretieren):

Q(S) = kQ (kff . kUU(S) - k'ppre](s)), (413)

wobei f und U Eingangssignale (z. B. Frequenz, angelegter Ansteuerstrom/Span-
nung) und kg, kr, ku, k, system- bzw. komponentenspezifische Konstanten sind.

Gleichsetzen von (4.12) und (4.13) liefert:

S
Prei(s) (& + Freak + kg k,,) = ko ks ky £ U(s). (4.14)
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4 System zur Blutdruckmessung im duBeren Gehérgang

Daraus folgt die Ubertragungsfunktion p,¢; zu EingangsgroBe f - U:

Prel(s kokrk
G(s) = i(s) _ e (4.15)
fU(S) a+kleak+k@ ]{ip

Multiplikation von Zihler und Nenner mit « bringt die Standardform eines PT1-
Gliedes:

A A=akoksky,
G(s) = . mit @Ry (4.16)
s+ B B:Oé(kleak-i-k‘Qkp).

. A 1
G(s) = mit K= B T= B (4.17)

Es wird also PT1-Verhalten fiir die Strecke angenommen.

Folgend wird die Amplitude der Ansteuerspannung variiert, wiahrend die Frequenz
der Ansteuerung konstant bei 50 Hz gehalten wird. Dies zeigt die Auswirkungen
der Spannungsamplitude auf den erzeugten Relativdruck. Abbildung 4.13 zeigt die
Druckverldufe fiir unterschiedliche Spannungsamplituden. Zu Beginn der Mes-
sung (t = 0 s) betridgt der Relativdruck im Druckgefdl 0 Pa. Mit Aktivierung
der Pumpe steigen die Druckwerte je nach angelegter Spannungsamplitude, bis
die Pumpe nach 100 Sekunden deaktiviert wird. Auffillig ist ein nichtlinearer
Verlauf zu Beginn des Pumpvorgangs, der moglicherweise durch die elastischen
Eigenschaften eines Ballons im Regelkreis verursacht wird.

Fiir Spannungsamplituden zwischen 220 V und 270 V zeigt sich ein nahezu
linearer Zusammenhang zwischen der Drucksteigerung und der Anderung der
Spannungsamplitude. In diesem Bereich ist die Spannungsamplitude als Stell-
grofe besonders geeignet, da sie eine prizise Regelung des Drucks ermoglicht.
Unterhalb einer Amplitude von 215 V nimmt der erzeugte Druck jedoch stark ab.
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Abbildung 4.13: Druckkennlinie bei variabler Amplitude. Die Kurven zeigen den Relativdruck in
Abhingigkeit von der Zeit fiir unterschiedliche Spannungsamplituden [Gal19]

Laut dem Hersteller sind fiir die Funktion der passiven Ventile der Mikropum-
pe schnelle und ausgeprigte Druckunterschiede erforderlich, die bei niedrigen
Spannungsamplituden nicht erreicht werden.

Die Frequenz der Steuerspannung als Stellgrofle kann aus verschiedenen Griinden
ausgeschlossen werden. Frequenzen wie 100 Hz und 200 Hz fiihren zu Alias-
Effekten in Bezug auf die Abtastfrequenz des Sensors von 200 Hz. Besonders
problematisch ist das Auftreten von scheinbaren Sinusschwingungen im Druck-
signal, die im Frequenzbereich eines normalen Pulses liegen und die Blutdruck-
messung verfilschen konnten. Zudem zeigt sich kein linearer Verlauf des Drucks
tiber die Frequenz. Fiir den entwickelten Druckregelkreis wurden daher 50 Hz und
250 Hz als Arbeitspunkte gewihlt, die jeweils mit variablen Spannungsamplituden
untersucht werden.

Die Ubertragungsfunktion am Arbeitspunkt wird durch Messungen der Sprung-
antwort validiert (Abbildung 4.14). Hier erkennt man auch deutlich die PT1-
Charakteristik, wie in 2.3 bereits dargestellt. Dabei wird der Druckbereich fiir
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4 System zur Blutdruckmessung im duBeren Gehérgang

eine Ansteuerung der Pumpe mit einem 50 Hz-Sinus mit einer Amplitude von
230-250V als Arbeitspunkt definiert.

T T T
5.5 / AVVVVVAVAVAU vwvl\f\ I\VA AVNW VAVV Av"vAvAv IAl
—Relativdruck

. —Ursprungstangente
8 Startwert
€ —Endwert
=
5 5 1
2
)

45 | | | | |

0 5 10 15 20 25 30

Zeitins
Abbildung 4.14: Sprungantwort im Arbeitspunkt [Gal19]

Die Auswertung zeigt, dass ein Eingangssprung von AU = 20V einen Druck-

sprung von Apye = 0,917 mbar verursacht. Daraus ergibt sich die Verstirkung

K:

K = Aprel
AU

= 0,046 (4.18)

Die Zeitkonstante 7" wird durch den Schnittpunkt der Ursprungstangente mit dem
Endwert approximiert und ergibt 7' =~ 2, 0s. Aufgrund von Unsicherheiten in der
Schitzung wird 7" auf 3, 0 s angepasst, um die Simulation der Sprungantwort zu
verbessern.

4.3.2.4 Reglerentwurf nach Zeitdiskretisierung der Strecke

Fiir die Auslegung des Reglers wird die Regelstrecke zeitdiskret modelliert. Im
Blockschaltbild in Abbildung 4.15 ist dieser Prozess dargestellt, wobei Sample-
and-Hold-Glieder vor und hinter dem Regler integriert werden. Diese Glieder
geben fiir eine definierte Zeit den gleichen Eingangswert aus.
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Abbildung 4.15: Diskretisierung der Strecke fiir den zeitdiskreten Reglerentwurf nach [Gal19]

Die Zeitdiskretisierung der kontinuierlichen Streckeniibertragungsfunktion er-
folgt mithilfe des expliziten Euler-Approximationsverfahrens [Hoh19]. Dabei wird
die kontinuierliche Ubertragungsfunktion der Strecke wie folgt beschrieben:

o T18+].

Gs(s) (4.19)

Durch die Substitution s — %+ L

ergibt sich die zeitdiskrete Ubertragungsfunkti-
on:

Kg Tx 7,67 - 10-°
G =_2. = 4.20
sG = o). Ta ~ % —0,99833 (%20
Das Modell des zweiten Arbeitspunkts wird analog diskretisiert:
Ga(z) = 2,35-107* @21
52 T 270,99929 '

Nach der Diskretisierung der Strecke konnen die Regelparameter auf Grund-
lage eines phasenrandbasierten Verfahrens bestimmt werden. Dieses Verfahren
kombiniert die Berechnung des Phasenrands mit einem iterativen Ansatz. Der
Phasenrand beschreibt die Phase der Ubertragungsfunktion des offenen Regel-
kreises bei der Durchtrittsfrequenz, zuziiglich 180°. Ein stabiler geschlossener
Regelkreis erfordert einen positiven Phasenrand, d.h. keine Phasenverschiebung
um —180° an der Durchtrittsfrequenz [Hoh18].
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4 System zur Blutdruckmessung im dufleren Gehorgang

Das Bodediagramm des offenen Regelkreises mit der auf 250 Hz ausgelegten
zeitdiskreten Strecke ist in Abbildung 4.16 dargestellt. Der gewiinschte Phasen-
rand wird auf 80° festgelegt, um die Stabilitdt auch bei Modellabweichungen
und Storungen zu gewihrleisten. Die Frequenz mit einer Phasenverschiebung von
—100° (80° — 180°) wird markiert, und die Verstirkung von —63,4 dB wird im
Diagramm des Amplitudengangs bestimmt. Um eine Verstdrkung von 0 dB zu
erreichen, muss der Regler eine Verstiarkung von 10% ~ 1480 bewirken.

Bode Diagram

. From: offener Regelkreis/1_To: offener Regelkreis/1
T T T

Rt S

X 70
Y -63.41

Phase (deg)

10°? o' o' 102

Abbildung 4.16: Bodediagramm des offenen Regelkreises bei 250 Hz [Gal19]

Die Sprungantwort zeigt, dass diese Verstiarkung ausreichend ist. In einem itera-
tiven Verfahren wird anschlieBend der I-Anteil des Reglers auf einen Wert von
1760 festgelegt, wobei diese Verstidrkung mit der Abtastzeit multipliziert wird.
Daraus ergeben sich folgende Regelparameter fiir die Pumpfrequenzen von 250
Hz und 50 Hz:

e Kp; = 4500, K713 = 4800

e Kpo = 1480, K192 = 1760
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4.3 Realisierung Laboraufbau

Die Regelparameter konnen in das Blockschaltbild des PI-Reglers (2.3.1) iiber-
tragen werden. Abbildung 4.17 zeigt die Implementierung des Reglers mit Anti-
Windup-Mechanismus, einer Stellgrofenbeschrinkung.

Regelabweichung

jF >Stellgrofe

Abbildung 4.17: Blockschaltbild des implementierten PI-Reglers, rot der P-Anteil, gelb der I-Anteil
und blau die Anti-Windup-Implementierung nach [Gal19]

Die StellgroBenbeschriankung wird von —230 bis 20 V definiert, da der Arbeits-
punkt der Strecke auf einer Amplitude von 230 V basiert. Anti-Windup wird im-
plementiert, indem die Stellgrof3e vor und nach der Begrenzung verglichen wird
und Abweichungen die Integration stoppen. Dies verhindert Dynamikeinbuf3en
durch iiberschiissige Integration. Die entwickelten zeitdiskreten Filter und Reg-
ler werden mit der MATLAB®-App Simulink®-Coder in C-Code umgewandelt
und in das bestehende C-Projekt eingebunden. Die Abtastrate von 200 Hz wurde
gewihlt, da sie der maximalen Abtastrate des zum Zeitpunkt der Entwicklung
verfiigbaren Drucksensors (BMP388 von Bosch) entspricht, wodurch eine opti-
male Ausnutzung der Sensorauflosung und eine prizise Regelung gewihrleistet
werden. Anschlieend werden die Step-Funktionen der Blocke so implementiert,
dass sie alle 5ms auf dem Mikrocontroller ausgefiihrt werden, also bei jedem
neuen Sensorwert.
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4 System zur Blutdruckmessung im duBeren Gehérgang

4.4 Evaluation der Aktorregelung

4.4.1 Messaufbau

Im Entwurf wurde bereits die Stabilitit tiberpriift und bestétigt. Im Folgenden wer-
den die Regler hinsichtlich der verbleibenden Kriterien (stationidre Genauigkeit,
Robustheit und dynamische Anforderungen) basierend auf [Gal19] evaluiert.

Fiir die Arbeitspunkte bei 50 Hz und 250 Hz steht jeweils ein PI-Regler zur Verfii-
gung, welcher mithilfe von MATLAB® ausgelegt wurde. Die Regler werden mit
dem gemessenen und gefilterten Pulssignal als Fithrungsgrofe getestet. Das Signal
hat nach der Filterung eine Amplitude von etwa 20-25 Pascal (Effektivwert 8,01
Pa, siehe Abbildung 4.18). Die Amplitude wird je nach Arbeitspunkt angepasst,
da die Pumpe mit Luft nicht den Druck erzeugen kann, der in der Otoplastik fiir
eine Blutdruckmessung erforderlich ist.

Druck in mbar
o o o
=~ o o
Druck in mbar
o o o
X o o

o
©
o
©

o
)
o
o

1 2 3 4 5 0 1 2 3 4 5
Zeitins Zeitins

Abbildung 4.18: Puls Druckmesswerte ungefiltert (links) und gefiltert (rechts) [Gal19]

o

Fiir die Filterevaluation werden unterschiedliche Filter eingesetzt, da eine Re-
gelung ohne Filter aufgrund der starken Schwankungen im Pumpbetrieb nicht
moglich ist. Bei einer sinusformigen Ansteuerung mit 250 Hz und konstanter 250
V Amplitude ergibt sich eine Effektivschwankung von 155,75 Pa, was deutlich
mehr ist als die 8,01 Pa des Pulssignals. Auch bei 50 Hz sind die Schwankungen
des Pumpbetriebs fast genauso grofl wie die der Fiithrungsgroe. In Abbildung
4.19 sind die ungefilterten Druckdaten im Vergleich zur Fithrungsgroe darge-
stellt. Diese Druckdaten wurden bei einer erfolgreichen Regelung mit RC- und
Notch-Filtern bei einer Pumpfrequenz von 250 Hz gemessen. Der Effektivwert der
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4.4 Evaluation der Aktorregelung

Abweichung der ungefilterten Druckdaten von der Fithrungsgrofe betriagt 108,08
Pa, also mehr als 13 Mal so hoch wie der Effektivwert der Fiihrungsgrofe.

! "#

25 26 27 28 29 30
Zeitins
Abbildung 4.19: Vergleich Regel- und Fiithrungsgrofie ungefiltert [Gall9]

4.4.2 Messungen der dynamischen Regelung

Der PI-Regler, welcher auf 250 Hz ausgelegt ist, wird mit einem Simulink®-
Filter erster Ordnung erginzt. Wie in Abbildung 4.20 ersichtlich, gelingt die
Regelung entlang der Pulsdruckkurve weitgehend erfolgreich, mit nur leichten
Uberschwingern. Dies fiihrt zu einer minimalen Verzogerung im Regelverhalten.
Der Effektivwert der Regelabweichung im eingeschwungenen Zustand betrigt
1,87 Pa.

Allerdings wurde die Sollgrée auf 20 mbar festgelegt, was weniger als die Hélfte
des maximalen Drucks bei einer Ansteuerung mit 250 Hz ist. Um die Robustheit
des Reglers zu testen, wird dieser unter denselben Bedingungen bei einer Druck-
hohe von 40 mbar gepriift (maximaler Druck bei 250 V, 250 Hz sinusformiger
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-~ Istwert
*Sollwert‘

no
.O
o

N
o
~

Druck in mbar
N
©
w

no
©
N

201 Il Il Il Il
32 32.5 33 33.5 34 34.5 35 35.5 36

Zeitin s

Abbildung 4.20: Vergleich Regel- und Fiithrungsgrofie PI-Regler mit Filter 1. Ordnung, halbe Druck-
hohe [Gall9]

Ansteuerung: etwa 46 mbar). In Abbildung 4.21 ist zu sehen, dass hier eine Aus-
regelung nicht mehr moglich ist, da der Effektivwert der Regelabweichung bei
27,19 Pa liegt.
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Abbildung 4.21: Vergleich der Regel- und Fiithrungsgrofie PI-Regler mit Filter 1. Ordnung, nahe am
Maximaldruck [Gal19]
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4.4.3 Messungen der stationaren Regelung

Nach der Analyse des dynamischen Reglerverhaltens und der Auswahl des geeig-
neten Reglers werden nun stationire Tests durchgefiihrt, um das Uberschwingen
und die stationédre Regelabweichung zu bestimmen. Die Pumpfrequenz wird dabei
erneut auf 250 Hz gesetzt.

Bei einer Regelung auf 20 mbar betrigt der Maximalwert 20,325 mbar, was zu
einem Uberschwingen von 1,6 % fiihrt. Bei einer Regelung auf 40 mbar liegt
der Maximalwert bei 40,298 mbar, was ein Uberschwingen von 0,75 % iiber der
FiihrungsgroBe ergibt (siehe Abbildung 4.22). Nach dem Uberschwingen sinkt
die RegelgroBe von oben auf den Wert der Fithrungsgrofie ab.

204
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Abbildung 4.22: Uberschwingen des PI-Reglers bei 250 Hz Pumpfrequenz, Fiihrungsgrofe: 20 mbar
(links), 40 mbar (rechts) [Gal19]

Die effektive Regelabweichung im eingeschwungenen Zustand betrigt 2,54 Pa
(Fithrungsgroe = 20 mbar) bzw. 3,65 Pa (Fithrungsgroie = 40 mbar). Da der Ef-
fektivwert der Druckschwankungen nach RC- und Notch-Filterung bei einer kon-
stanten Amplitude von 250 V nur 3,21 Pa betrigt, bietet die Regelung hinsichtlich
der Genauigkeit keinen Vorteil gegeniiber einer einfachen Steuerung. Dies liegt
daran, dass die Restschwankungen bei einer Frequenz von 50 Hz sowie das Sen-
sorrauschen nicht ausgeregelt werden konnen oder sollen. Die Einschwingzeit ab
Umgebungsdruck wird hier nicht gemessen, da diese stark vom Druckniveau der
FiihrungsgroBe und dem gewihlten Druckbehilter abhingt, einschlieBlich dessen
Nichtlinearitit und Volumen.
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4.4.4 Ergebnisse der Regleranalyse

Zusammenfassend ldsst sich feststellen, dass die dynamische Druckregelung
grundsitzlich realisierbar ist, auch wenn bisher noch nicht der erforderliche
Maximaldruck erreicht werden konnte. Dies wird aber insbesondere auf den
Test-Aufbau mit provoziertem Leck als Druckabfluss zuriickgefiihrt. Eine ent-
sprechende Dimensionierung bei der Adaption an die Otoplastik konnte dies
I6sen. Zudem wird vermutet, dass auch das Rauschen nach Einbringen in den
Gehorgang durch Dampfungseffekte der Gehorgangswand in ausreichender Hohe
reduziert werden. Zudem wurde zum Zeitpunkt der Evaluation eine zu errei-
chende Amplitudenauflosung von Effektivwert 8,01 Pa angenommen, die sich
vermutlich eher in einem Vielfachen davon real darstellt. Dies zeigt, dass sowohl
die Blutdruckmessung nach der oszillometrischen Methode als auch nach der
Volumenkompensation mit der vorgestellten Aktorik moglich scheint. Durch den
Einsatz eines PI-Reglers bei einer Pumpfrequenz von 150 oder 250 Hz konnte ein
stabiles Regelverhalten erzielt werden. Bei einer Frequenz von 50 Hz hingegen
war die Flussrate nicht ausreichend, um eine dynamische Regelung aufrechtzuer-
halten. Zudem wurde festgestellt, dass die Regelabweichung mit zunehmendem
Druckniveau steigt, insbesondere wenn die Fithrungsgréfie sich dem maximalen
Druck, der durch die verwendete Pumpfrequenz bestimmt wird, nihert. Dies er-
schwert die dynamische Ausregelung, da die Flussrate abnimmt. Weiterhin zeigt
sich, dass bei einer hoheren Regeldynamik auch die Druckschwankungen der Re-
gelabweichung zunehmen. Dies liegt daran, dass eine Minimierung der Latenzzeit
des Filters erforderlich ist. Um die Latenz zu reduzieren, muss ein Filter mit fla-
cherem Amplitudengang oder einer hoheren Grenzfrequenz gewihlt werden. Im
Falle einer stationidren Regelung kann jedoch ein Filter mit groBerer Latenzzeit
eingesetzt werden, da hier lediglich die Frequenzen im relevanten Pulsbereich
relevant werden.

Die weitere Untersuchung der Aktorik fiir die kontinuierliche Blutdruckmes-
sung im duleren Gehorgang stie3 allerdings auf signifikante Einschrinkungen,
die einen Einsatz an menschlichen Probanden verhinderte. Die primére Heraus-
forderung stellte die akustische Belastung dar, die durch die Aktorik direkt im
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Gehorgang generiert wurde und als unzumutbar fiir Probanden eingestuft wer-
den musste. Obwohl theoretische Ansitze, wie die Nutzung von Frequenzen im
nicht-horbaren Bereich, eine Reduktion der Lirmemission hitten ermdglichen
konnen, fehlen hierfiir eindeutige Grenzwerte beziiglich der Vertrdglichkeit und
potenziellen Schiadigung des menschlichen Gehors.

Des Weiteren wurde die Weiterentwicklung der Aktorik durch ein bereits im
Vorfeld negatives Ethikvotum gehemmt, welches ihren Einsatz in der klinischen
Evaluation untersagte. Dies fiihrte zur Einstellung weiterer Entwicklungsschritte
in diesem Bereich. Zum Zeitpunkt der Durchfiihrung standen zudem keine ausrei-
chend gerduscharmen Pumpen (z.B. [Ltd18]) zur Verfiigung, was die praktische
Implementierung einer leisen Aktorik zusitzlich erschwerte.

Angesichts dieser Limitationen wurde die Entwicklung der aktiven Druckrege-
lung zugunsten passiver Methoden eingestellt. Stattdessen konzentrierten sich die
Bemiihungen auf die Optimierung verschiedener Vorspannungen der Otoplastik,
um den statischen Anpressdruck auf die Gehorgangswand zu gewihrleisten. Diese
passive Methode bietet auch eine praktikable Alternative fiir die Durchfiihrung
der klinischen Evaluation.

4.5 Systemintegration

Die Systemintegration auf einer Auswerteplattform umfasst mehrere Versionen
des entwickelten Systems. Fiir die Evaluation der Artefaktdetektion konnte keine
einzelne Version alle angestrebten Funktionen erfiillen, da diese mit den ver-
fligbaren Labormitteln nicht realisierbar waren. Daher wurden zwei Varianten
entwickelt.

Die Version 4.0 enthilt alle in Abbildung 4.23 gezeigten Hardwarekomponen-
ten. Die Platine wurde basierend auf der Breite eines microSD-Kartenhalters
konstruiert und hat die Abmessungen von 34 x 16 mm?. Zusitzlich kann der
microSD-Kartenhalter durch einen Flashspeicher im WSONS8-Gehduse ersetzt
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werden, um eine schnellere Speicherzugriffszeit bei gleichzeitig geringerem Ener-
gieverbrauch zu erzielen. Die Platine enthélt auerdem Schaltungen zur mobilen
Energieversorgung, eine RGB-LED von Wiirth sowie den Beschleunigungssensor
mit Gyroskop BMI160 von Bosch. Zur Anbindung variabler Sensoren kann ent-
weder ein 8-Pin-Flachbandstecker von Wiirth oder ein 16-Pin-Board-zu-Board-
Verbindung von Molex verwendet werden. Der Molex-Stecker ermdglicht den
Anschluss weiterer Platinen im Schichtaufbau. Ein Taster ermoglicht die Interak-
tion mit der Plattform und versetzt diese in einen Energiesparmodus oder weckt
sie auf. Ein Akku wird iiber Lotpads angeschlossen und kann wahlweise iiber
einen microUSB-Anschluss, die Debug-Schnittstelle oder eine induktive Lade-
schaltung mit Energie versorgt werden. Zudem kann die USB-Buchse zusammen
mit einem Teil der Platine entfernt werden, wodurch die Kantenldnge auf 28,5
mm reduziert wird.

System PCB

GPIO GPIO
Button > RGB-LED

Data Sources Data Sinks

Acc, Gyro | SPI#0 MCU | spii2 | sp card
Low Energy (1 op| Flash

A 4

& Temp
16 Pin @
C<.)nnec.tor fur Sensor SPl#é §'4G H; BLE Chip
ein variables Connector | ApcC Antenna
Frontend

Wireless N LiPo Charging DC-DC

Power IC IC Converter
T T Power I
Coil UsB LiPo Akku

Abbildung 4.23: Blockschaltbild Auswerteeinheit [Diel7]
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Die zweite Variante, Version 3.2, stellt eine Platine mit reduziertem Funktions-
umfang dar und misst 19 x 14 mm?. Auf die induktive Ladefunktion und die
microSD-Karte wird verzichtet. Die Netzwerkverbindung erfolgt tiber den BLE-
Standard im 2,4 GHz ISM-Band, welcher aufgrund der guten Verfiigbarkeit von
kombinierten System-on-Chip-Losungen und der direkten Anbindung an Smart-
phones ideal fiir die drahtlose Verbindung der Sensoren geeignet ist.

wwiy |

Abbildung 4.24: CAD-Modell der Leiterplatte, Version 4.0 (links), Version 3.2 (rechts) [Diel7]

Fiir die klinische Endevaluation wurde eine weitere Version entwickelt, die auch
eine Aktorikregelung umfasst (obwohl diese in der Studie nicht eingesetzt wer-
den konnte). Die Sensoraufnahme sowie die Vorverarbeitungsstruktur und die
Algorithmen zur Feature-Extraktion und zum PI-Regler wurden prototypisch auf
einem Cortex-M4-Mikroprozessor implementiert. Eine Schnittstelle zum Daten-
austausch mit einem Coprozessor wurde definiert, die eine Kommunikation iiber
Bluetooth Low Energy (BLE) mit einer mobilen Anwendung ermdoglicht. Diese
Anwendung erméglicht es, Messungen zu initialisieren und die ermittelten Werte
in Echtzeit zu visualisieren.
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4 System zur Blutdruckmessung im dufleren Gehorgang

Eine Leiterplatte fiir das Gesamtsystem stellt alle erforderlichen Schnittstellen
bereit, um die einzelnen Teilkomponenten miteinander zu verbinden. Diese Lei-
terplatte kann in einem Kunststoffgehduse in Ohrnéhe montiert werden und ist in
Abbildung 4.25 dargestellt.

47,77 mm

Abbildung 4.25: Gesamtsystem: Basisleiterplatte Version 5.0 im Gehiuse (links: Oberseite mit Akku,
rechts: Unterseite mit Mikroprozessoren und Rohdatenspeicher)

Zur Integration der Mikropumpe in das Gesamtsystem wurde ein Schaltplan sowie
eine Leiterplatte entwickelt, die die Ansteuerung der Piezos mit Sinussignalen
ermoglicht. Diese Platine kann auf die Basisplatine aufgesteckt werden und ist in
Abbildung 4.26 dargestellt.

Uber eine serielle Verbindung wird wihrend der Messung ein Serialstream be-
reitgestellt, der alle Sensorwerte zeitlich synchron erfasst. Zusitzlich kann iiber
diese Verbindung mittels MATLAB® der Druckregler optimiert werden. Der Re-
lativdruck wird an MATLAB® weitergeleitet, wihrend neue Regelparameter und
Anderungen an der Ansteuerspannung der Pumpe zuriickgesendet werden. Ver-
bunden wird MATLAB® iiber ein Arduino-Board mit einer seriellen Schnittstelle,
die iiber ein UART betrieben wird.

Zur Datenverarbeitung und Anbindung wurden folgende Funktionen entwickelt:
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4.5 Systemintegration

Abbildung 4.26: Leiterplatte zur Pumpenansteuerung, CAD-Modell (links), Demonstrator (rechts)

e connect serial: Verbindungsaufbau von MATLAB® mit dem virtuellen
COM-Port.

* plot pressure: Sendet einen Startbefehl, empfangt und decodiert Druck-
daten und erzeugt einen Plot.

* change param: Sendet einen Befehl zum Andern eines Pumptreiber- oder
Regelparameters.

* plot step response: Plottet die Sprungantwort von gegebenen Start- zu
Endparametern.

Die vom Mikrocontroller an MATLAB® gestreamten Druckdaten werden codiert
tibertragen. Ein Datenframe besteht aus 4 Byte, davon 24 Bit Nutzdaten und 8
Bit Overhead. Dadurch wird die Sendedauer minimiert, und bei den Funktionen
plot pressure und plot step response werden die Druckdaten mit mini-
maler Verzogerung einmal pro Sekunde geplottet. Auf diese Weise kann wihrend
der Messung die Auswirkung unterschiedlicher externer Einfliisse auf den Druck
beobachtet werden. Soll ausschlie3lich die Messdatenerfassung erfolgen, kann
in einen reinen Streaming-Modus gewechselt werden. In diesem Betriebsmodus
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4 System zur Blutdruckmessung im duBeren Gehérgang

ist die Pumpenfunktionalitit deaktiviert, stattdessen werden sdmtliche verfiigba-
ren Sensorwerte mit einer Abtastrate von 200 Hz iiber die UART-Schnittstelle
iibertragen (siehe Tabelle 4.4).

Tabelle 4.4: Codierung der Messdaten im UART-Datenstrom

Feld Beschreibung Codierung

abs_pressl Absolutdruck im Ballon 24-bit Integer (ASCII)
abs_temp Temperatur im Ballon 24-bit Integer (ASCII)
abs_press2 Absolutdruck Umgebung 24-bit Integer (ASCII)

abs_temp Temperatur 24-bit Integer (ASCII)
ppg_green PPG-Signal (griin) 24-bit Integer (ASCII)
ppg_ir PPG-Signal (IR) 24-bit Integer (ASCII)
ppg_red  PPG-Signal (rot) 24-bit Integer (ASCII)
diff_press Differenzdruck 24-bit Integer (ASCII)

Abbildung 4.27 zeigt den vollstindigen Demonstrator in seiner Gesamtkonfigu-
ration.

Fiir die Dimensionierung des Energiespeichers wurde der Energiebedarf des Sys-
tems tiber die geplante Betriebsdauer von 18 Stunden abgeschétzt. Dabei wird von
einem Dauerstromverbrauch des nRF52840-Mikrocontrollers von / = 10 mA
ausgegangen. Zusitzlich arbeitet die Pumpe mit einer Leistung von P = 150 mW
bei einer Betriebsspannung von U = 3,7V und lauft pro Stunde zweimal fiir
jeweils 45s.

Die Berechnung erfolgt in folgenden Schritten:

Qmcu =1 -t=10mA - 18h = 180 mAh (4.22)

P 150mW

IPumpe = E = W ~ 40,5 mA (423)
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4.5 Systemintegration

Abbildung 4.27: Demonstrator Gesamtsystem mit angebundener Sensorotoplastik

tpumpe = 90s/h - 18h = 1620s = 0,45h (4.24)

QPumpe = IPumpe * tpumpe = 40,5mA - 0,45h ~ 18,2mAh (4.25)

Ques = Qucu + Qpumpe = 180 mAh + 18,2mAh ~ 198 mAh (4.26)

mit ) als Kapazitit (in mAh), I als Strom (in mA), ¢ als Zeit (in h), P als Leistung
(in mW) und U als Spannung (in V).

Unter Beriicksichtigung eines Sicherheitsaufschlags von etwa 10 % ergibt sich
ein erforderlicher Energiespeicher von ca. 220 mAh. Fiir den praktischen Einsatz
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Entwurf eines Algorithmus zur Pridiktion des Blutdrucks

ist daher ein LiPo-Akku mit mindestens 300 mAh Kapazitit zu empfehlen, um
ausreichend Reserven fiir Verluste und Schwankungen im Betriebsprofil bereitzu-
stellen. Ein entsprechendes Modell passt mit 5.0 mm x 25.0 mm x 22.0 mm auch
in das Gehéuse des Demonstrators.

116



5 Entwurf eines Algorithmus zur
Pradiktion des Blutdrucks

5.1 Analyse der signaltechnischen
Herausforderungen

Um eine zuverlissige Blutdruckmessung im Gehorgang zu gewihrleisten, miissen
die signaltechnischen Algorithmen in der Lage sein, Druckédnderungen prizi-
se zu erfassen und auszuwerten. Die Anforderungen orientieren sich dabei an
technischen Spezifikationen und miissen zugleich mit medizinischen Standards
kompatibel sein. Besonders entscheidend ist die Messgenauigkeit: Sie muss in-
nerhalb einer Toleranz von 6 mmHg liegen, was im Gehorgang einer Skala von
etwa 2 Pa entspricht. Die Analyse der Rohsignale verdeutlicht zudem spezifi-
sche technische Herausforderungen, die in der Signalverarbeitung beriicksichtigt
werden miissen, um eine robuste und klinisch verwertbare Bestimmung des Blut-
drucks zu ermdoglichen.

* Sensorrauschen Bei der Druckmessung entstehen durch die begrenzte
Auflosung des Sensors und die Digitalisierung des analogen Signals un-
vermeidbare Quantisierungsfehler. Diese Fehler duflern sich als Rauschen
im Drucksignal, welches die Signalqualitét beeintrachtigt. Um das Signal-
Rausch-Verhiltnis (SNR) zu verbessern, kann eine Kombination aus Uber-
abtastung und Tiefpassfilterung eingesetzt werden.

* Einkopplung von Storsignalen Die Messumgebung und der menschliche
Korper kdnnen unerwiinschte Storsignale in das System einkoppeln. Diese
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Storsignale, beispielsweise die 50-Hz-Frequenz des Stromnetzes, treten als
Gleichtaktstorungen im Signalverstirker auf und verschlechtern das SNR.
Da das Drucksignal mit einer Frequenz von 128 Hz bis 200 Hz abgetastet
wird und der Nutzsignalbereich unterhalb von 10 Hz liegt, konnen diese
Storungen durch geeignete Tiefpassfilter wirksam unterdriickt werden.

Druckoffset und Drift Der unkalibrierte Druckwert umfasst sowohl die
Grunddruckkomponente der Druckkammer als auch Ubergangswiderst:in-
de zwischen den verschiedenen Komponenten des Systems. Diese Werte
variieren inter- und intraindividuell sowie iiber die Messdauer. Zusétzlich
kann eine Drift im Drucksensor durch Anderungen in der Umgebungstem-
peratur oder den Systemkomponenten zu Variationen fiithren. Diese Drift
wird durch geeignete Kalibrier- und Korrekturmethoden kompensiert, um
die Genauigkeit der Druckmessung zu sichern.

Bewegungsartefakte Bewegungen des Kopfes oder der Korperhaltung kon-
nen erhebliche Artefakte im Drucksignal hervorrufen. Solche Artefakte
beeinflussen das SNR negativ und kénnen zu Fehlmessungen fiihren. Eine
robuste Detektion von Bewegungsartefakten erfolgt mithilfe eines im Sensor
integrierten Beschleunigungsmessers, um diese Storbereiche zu identifizie-
ren und die Signalverarbeitung darauf anzupassen.

Individuelle Unterschiede in der Signalqualitit Aufgrund anatomischer
Variationen des Gehorgangs und der Druckkammerdichtung treten interin-
dividuelle Unterschiede in der Signalqualitédt und der Amplitude des Druck-
signals auf. Dies erfordert, dass die Algorithmen zur Druckregelung und
Messung adaptiv sind und keine festen Schwellwerte fiir die Signalverar-
beitung voraussetzen.

Anpassung an unterschiedliche Druckwellenformen Physiologische Un-
terschiede, wie Variationen im Blutdruck, der Herzfrequenz oder der Ge-
faBsteifigkeit, beeinflussen die Form des erzeugten Druckverlaufes im Ge-
horgang. Diese Unterschiede stellen eine besondere Herausforderung fiir
die algorithmische Verarbeitung dar, da die Detektion und Klassifikation
der Wellen robust gegen solche Variationen sein muss.



5.1 Analyse der signaltechnischen Herausforderungen

Die Entwicklung der neuen Blutdruckmessmethode erfordert eine umfassende
Beriicksichtigung dieser Herausforderungen. Durch den gezielten Einsatz von
Methoden der Signalverarbeitung, adaptiver Algorithmen und priziser Kalibrier-
strategien soll eine portable, prizise und nutzerfreundliche Messlosung realisiert
werden, die den hohen technischen und medizinischen Anforderungen gerecht
wird.

5.1.1 Signalvorverarbeitung
5.1.1.1 Dampfung unerwiinschter Frequenzanteile

Zunichst wird das Drucksignal mittels eines FIR-Tiefpassfilters der Ordnung 128
vorgefiltert, wobei die Grenzfrequenz mit 5 Hz gewihlt wurde. Diese Grenzfre-
quenz orientiert sich an der Bandbreite der Herzfrequenz. Die Herzfrequenz liegt
bei ca. 1-1,5Hz (50-150 Schldge/min) [BMAea20]. Die Pulswelle hat jedoch
Oberwellen bis ca. 10Hz [SKS™21]. Mit einer Grenzfrequenz von 5 Hz konnte
dabei die beste Signalfilterung erreicht werden.

Durch den Einsatz des Filters entsteht eine Phasenverschiebung des Signals. Um
diesen Effekt bei der Analyse in MATLAB® zu kompensieren und damit die
Synchronisierung mit Referenzwerten zu erleichtern, wird das Signal sequenziell
in beide Richtungen — zunéchst vorwirts und anschlieBend riickwirts — gefiltert.
Damit kann die Phasenverschiebung ausgeglichen werden.

Die Druckmessung im Ohr liefert ein Signal mit nur geringen Amplitudenschwan-
kungen der Pulswelle. Zusitzlich wird das Signal von einem Offset iiberlagert, der
sich nach dem Einsetzen des Sensors in den Gehorgang einstellt.

Zur Korrektur dieses Offsets wird ein Kalibrierungsverfahren angewendet. Da
der Offset individuell stark variieren kann, dient die erste 10-Sekunden-Sequenz
jeder Messung zur Bestimmung des Offsets. Hierfiir wird der Mittelwert die-
ser anfinglichen Sequenz berechnet. Dieses Vorgehen hat sich als robust und
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5 Entwurf eines Algorithmus zur Priadiktion des Blutdrucks

zuverldssig erwiesen. Dennoch ist davon auszugehen, dass eine komplexere Ka-
librierungsmethode die Ergebnisse weiter optimieren konnte, insbesondere bei
Langzeitmessungen. In solchen Fillen wire eine regelmiBige Korrektur des Off-
sets sinnvoll, um eine mogliche Drift, verursacht durch Lageverinderungen der
Otoplastik, auszugleichen.

5.1.2 Artefaktdetektion

Wie in Kapitel 2.4.4 erldutert, setzt sich das Drucksignal bei der In-Ohr-Messung
aus einem Nutzsignal und iiberlagernden Artefakten zusammen. Das Nutzsignal
korreliert hierbei mit dem Blutdruck in den Kapillargefi3en. Zur Verbesserung
des SNR konnen gezielte Dampfungen bestimmter Frequenzanteile eingesetzt
werden. Diese Mainahmen unterdriicken Artefakte, deren Frequenzspektrum sich
signifikant vom Nutzsignal unterscheidet. Vormessungen haben jedoch gezeigt,
dass insbesondere Bewegungsartefakte das Messsignal so stark beeintrichtigen
konnen, dass eine Auswertung unmdglich wird. Solche Zustinde miissen erkannt
und von der Analyse ausgeschlossen werden. Die Ansitze dieser Arbeit wurden
in Anlehnung an eigene Vorarbeiten [Diel7] zur Artefaktdetektion entwickelt
und in [DTZS21] veroffentlicht und sollen hier im Kontext der Arbeit nochmal
dargestellt und hergeleitet werden.

5.1.2.1 Singulédre Betrachtung des Nutzsignals

Artefakterkennung mittels 1D-CNNs: Neuronale Netzwerke (NN), insbeson-
dere 1D-CNNSs, eignen sich fiir die Identifikation von Artefakten direkt im Druck-
signal, ohne zusitzliche Kontextdaten. Sie bieten folgende Vorteile:

* Durch uniiberwachtes Lernen entfillt die manuelle Merkmalsextraktion.
» Kontextinformationen konnen im Modell beriicksichtigt werden.
e Der Datenbedarf fiir das Training kann durch geeignete Architekturen re-

duziert werden.
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5.1 Analyse der signaltechnischen Herausforderungen

Ein binérer Klassifikator wurde entwickelt, der Artefakte von reguldren Signalab-
schnitten unterscheidet. Die Vorverarbeitung umfasst die Erstellung von Frames
mit gleitenden Fenstern, das Verwerfen von uneindeutigen Sequenzen und die
Min-Max-Normalisierung jedes Frames. Die Netzwerkstruktur, basierend auf
zwei Conv1D-Schichten (KernelgroBe 3), ist in Python mit Keras implemen-
tiert und in Abbildung 5.1 dargestellt. Der Dropout-Parameter ist auf 0,1 gesetzt,
und MaxPooling wird mit einer Pooling-Grofle von 2 durchgefiihrt. Die Mess-
daten einer Testperson werden in Trainings- (90%) und Validierungsdaten (10%)
aufgeteilt, wobei zeitliche Trennung zwischen beiden Sets gewihrleistet wird, um
Informationsleckagen zu vermeiden. Das Netz wird auf dem gesamten zufillig ge-
mischten Trainingsdatensatz trainiert, wobei das Validierungsset zur Bestimmung
des Trainingsabbruchs dient. Die Testvorhersagen erfolgen anschlieSend auf den
Datensiitzen anderer Personen.

Abbildung 5.1: Topologie eines 1D-CNN-Klassifikators [DTZS21]

5.1.2.2 Artefakterkennung liber zuséatzliche Kontextdaten, die
urséchlich fir Stérungen im Signal sind

Artefakterkennung auf Basis von Beschleunigungssensoren (ACC): Bewe-
gungsartefakte treten als instrumentelle Artefakte auf, die an der Messsonde oder
am Messgerit entstehen, sobald das Messobjekt in Bewegung gerit. Zur Detekti-
on solcher Artefakte konnen MEMS-Beschleunigungssensoren eingesetzt werden,
die Beschleunigungen in drei Achsen messen. Um eine Korperausrichtung ohne
feste Referenz zu beriicksichtigen, wird der Betrag der Beschleunigung berechnet.
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Dazu werden die drei Achsen quadriert und summiert, wobei hohere Beschleu-
nigungen stdrker gewichtet werden. Das resultierende Signal wird anschlieend
bandpassgefiltert, um langsam dndernde Bewegungen (Frequenzen < 0,01 Hz),
die die Signalqualitit nur gering beeinflussen, sowie den statischen Offset zu un-
terdriicken. Kurze und schnelle Bewegungen oberhalb der Grenzfrequenz werden
ebenfalls ausgeblendet. Die Artefakterkennung erfolgt durch einen Schwellenwert-
vergleich des gefilterten Signals. Der Ablauf des Verfahrens ist in Abbildung 5.2
als Flussdiagramm dargestellt. Ein beispielhafter Signalverlauf ist in Abbildung
5.3 gegeben.

[ Acc x-axis ] [ Acc y-axis ] [ Acc z-axis ]

' v !
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Y

Bandpass

Threshold
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Abbildung 5.2: Flussdiagramm der Artefaktdetektion aus Beschleunigungsdaten [DTZS21]
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Abbildung 5.3: Artefaktdetektion iiber zusitzliche Kontextdaten, am Beispiel Bewegungen [Diel7]

Artefakterkennung auf Basis von Elektromyografie (EMG): Vorangegangene
Arbeiten zeigten, dass Kieferbewegungen als Artefakte im Drucksignal identifi-
ziert werden konnen, da die Aktivierung der Kiefermuskulatur das Volumen im
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5.1 Analyse der signaltechnischen Herausforderungen

Gehorgang beeinflusst. Zur Trennung des Einflusses der Muskelaktivitdt wird das
EMG mittels Klebeelektroden an der Wange aufgezeichnet. Da ein Elektrokardio-
gramm (EKG) und die EMG-Messungen beide auf dem Prinzip der Potenzialdif-
ferenzmessung basieren, iiberlagert die lokale EMG-Aktivitit das EKG-Signal.
Durch Platzierung der Elektroden direkt tiber den Kiefermuskeln kénnen Arte-
fakte, die durch Kieferbewegungen entstehen, simultan zum EKG aufgezeichnet
werden. Zur Trennung von EKG und EMG erfolgt eine spektrale Filterung. Im
niedrigen Frequenzbereich bis 100 Hz ist der Einfluss des EMG auf das EKG
vernachldssigbar. Eine Frequenzbandtrennung von 0,05 Hz bis 100 Hz fiir das
EKG und von 100 Hz bis 1 kHz fiir das EMG ist ohne wesentliche Verzer-
rung moglich. Die Filterung wird durch ein FIR-Bandpassfilter der Ordnung 128
in MATLAB® realisiert. Die R-Zacken des EKG bleiben im gefilterten Signal
sichtbar. Mithilfe einer Peak-Detektion nach [SBW12] werden die zeitlichen Po-
sitionen der R-Wellen identifiziert, und die Bereiche um die Peaks (20 Samples
bei einer Abtastrate von 170,66 Hz) werden auf Null gesetzt. AnschlieSend wird
die Einhiillende des bereinigten Signals bestimmt und erneut bandpassgefiltert,
um langsam 4dndernde Komponenten und den statischen Offset zu unterdriicken.
Die Artefakterkennung erfolgt durch einen Schwellenwertvergleich. Der Ablauf
ist in Abbildung 5.4 dargestellt.

ECG/EMG Sig.

Peak Detection Threshold
and Zeroing Classification

Abbildung 5.4: Flussdiagramm der Artefaktdetektion aus EMG-Daten [DTZS21]

Der Algorithmus wird anhand eines spezifischen Signalausschnitts, wie in Abbil-
dung 5.5 dargestellt, erldutert. In dieser Abbildung ist die resultierende Bewer-
tungsfunktion als Kurve iiber der blauen Fldche visualisiert. Dariiber hinaus sind
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jene Signalbereiche, die Storungen im Nutzsignal aufweisen, durch rote Markie-

rungen hervorgehoben.
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Abbildung 5.5: Schrittweise Darstellung der Methode zur EMG Artefakterkennung am Beispiel einer

periodischen Kaubewegung, (oben) das Rohsignal der 3-Punkt EKG Messung mit
einer Elektrode an der Kiefermuskulatur, (mittig) das gefilterte EMG Signal und
(unten) mit ausgeschnittener R-Zacke und einer weiteren Filterung dargestellt [Diel7]

5.1.2.3 Artefakterkennung liber zuséatzliche Kontextdaten, die

Redundanz enthalten

Artefakterkennung auf Basis der Herzfrequenz: Ein Drucksignal mit hohem
SNR bildet die Pulswelle morphologisch exakt ab und zeigt charakteristische
Spitzen. Eine Methode zur Artefakterkennung besteht darin, die Zeitabstinde
zwischen den Spitzen mit einer zweiten Puls-Messung wie EKG oder PPG zu
vergleichen. Nach einer Vorfilterung und einer Peak-Detektion nach [SBW12]

wird die Herzfrequenz aus den Zeitabstinden zwischen zwei Peaks berechnet.
Die Differenz zwischen der Herzfrequenz aus EKG oder PPG und der aus der
Druckmessung wird gebildet, wobei ein Schwellenwert die maximal tolerierbare
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5.2 Modellbasierte Pridiktion des Blutdrucks

Abweichung definiert. Ubersteigt der Betrag der Abweichung diesen Wert, wird
ein Artefakt markiert. Der Ablauf des Verfahrens ist in Abbildung 5.6 dargestellt
und einer beispielhaften Signalauswertung in Abbildung 5.7.
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Abbildung 5.6: Flussdiagramm der Artefaktdetektion aus Herzfrequenzdaten [DTZS21]

5.2 Modellbasierte Pradiktion des Blutdrucks

Das folgende Unterkapitel basiert auf [Sch19], die Ergebnisse werden hier aber
im Kontext des Gesamtsystems vorgestellt, hergeleitet und aktualisiert. Das Herz-
Kreislauf-System kann als ein System miteinander verbundener Rohren betrachtet
werden, mit einer zentralen Quelle der Druckerzeugung, dem Herzen, und einem
ausgedehnten Netz von Rohren, den Blutgefdfien, die jeweils ihre charakteristi-
schen Parameter haben. Um diesen Ansatz zu vereinfachen, werden in Anlehnung
an [Avo80] die folgenden Annahmen getroffen:

1. Annahme 1: Die Blutstromung wird als laminar angenommen.

2. Annahme 2: Das Blut wird als inkompressibles, newtonsches Fluid behan-
delt.
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EKG
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Abbildung 5.7: Ablaufdiagramm der Signalverarbeitung iiber zusitzliche Kontextdaten, am Beispiel

Herzrate [Diel7]

. Annahme 3: Die Viskositit des Blutes ist konstant.

. Annahme 4: Komplexe morphologische Phanomene in den Gefidflen werden
vernachldssigt.

. Annahme 5: Die Elastizitit der Arterienwiinde ist konstant.

. Annahme 6: Die grundlegende Berechnungseinheit der Untersuchung, ein
Arteriensegment, wird als dilnnwandig und zylindrisch angenommen und
besitzt interne viskose, elastische und trige Eigenschaften.

Der Blutdruck ergibt sich aus der Kraft, die das Blut auf die Arterienwinde ausiibt,
und wird durch die folgende Gleichung beschrieben:

P=7 (5.1



5.2 Modellbasierte Pridiktion des Blutdrucks

Unter der Annahme einer Hagen-Poiseuille-Stromung konnen wir die Standard-
Notation der Fluidkinetik aus 2.2.2 verwenden:

Ap-m-rd 8.mn-1
Q=" o oap=2T0 0 (5.2)

8-n-l et

und
Ap=R-Q (5.3)

zur Bestimmung des hydraulischen Gefid3widerstandes folgt:

(5.4)

Es kann davon ausgegangen werden, dass sich die Linge des Gefilies nicht we-
sentlich #ndert, jedoch hat bereits eine kleine Anderung des Durchmessers eine
deutliche Auswirkung auf den GefdBwiderstand. Wie in Kapitel 2.5.2 erldutert,
wandeln die elastischen Gefille des systemischen Herz-Kreislauf-Systems den
intermittierenden Fluss des linken Ventrikels in einen anndhernd gleichmif3igen
Fluss um. Das menschliche GefidBsystem weist keine Hagen-Poiseuille-Stromung
auf und Blut als Suspension fester Partikel in fliissigem Plasma ist keine in-
kompressible, Newtonsche Fliissigkeit. In [Zeil5] wird jedoch gezeigt, dass die
Annahmen fiir die quantitative Natur des Modells ausreichend sind. Da die Gefil3e
in einem System von parallelen und seriellen Verbindungen verbunden sind, kann
aus den Einzelwiderstinden ein Gesamtwiderstand berechnet werden. Die Berech-
nung von R, (Gesamtwiderstand) verhilt sich sehr dhnlich wie die Berechnung
eines virtuellen elektrischen Widerstands in einem Stromkreis:

Ri=Ri+Ro+...+ R, (5.5)

wobei n die Anzahl der Einzelwiderstinde ist. Es liegt nahe, nach 2.5.1, das Herz-
Kreislauf-System als elektrisches Schaltkreismodell zu konzipieren und mit dem
Tool Simulink® von Mathworks® ein Modell zu erstellen. Fiir die Modellierung
physikalischer Systeme stellt die SimScape® -Toolbox alle ntigen Komponenten
zur Verfiigung. Die Erstellung des Modells erfordert eine Vielzahl von Blocken,
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5 Entwurf eines Algorithmus zur Priadiktion des Blutdrucks

deren Details in [Sch19] aufgefiihrt sind. Dort wird die grundlegende Modellie-
rung des GefiBsystems auch detailliert vorgestellt, hier folgt aber eine Einordnung
in das Gesamtsystem und die Schritte zur Anwendung des Modells zur Priadiktion
des Blutdrucks anhand der klinischen Messdaten. Ein grundlegender Baustein ei-
nes Arteriensegments wird durch die Kombination von Widerstand, Kondensator
und Induktor gebildet, ein modifizierter 4-Element-Windkessel-Block, wie in 2.25
vorgestellt. Hier allerdings nur mit einem Serienwiderstand bei der Induktivitit,
da nach [HNR™06] die zwei Widerstiéinde bei einer separaten Modellierung des
Herzens zu einem vereinfacht werden konnen (sieche Abbildungen 5.8).

~ —
Eingang »—AA— (009 / I » Ausgang
OI

Abbildung 5.8: Layout eines GefidBabschnitts nach [Sch19]

Das zugrunde liegende Herzmodell orientiert sich ebenfalls am Entwurf von
[HNR106]. Die Ventrikel werden dabei durch eine Kombination aus einer DC-
Spannungsquelle sowie einem seriellen Aufbau von drei sinusformigen AC-
Spannungsquellen dargestellt, wie in Abbildung 5.9 und Abbildung 5.10 gezeigt.

Das Netzwerk-Layout (siehe Abbildung 5.11) fiigt die verschiedenen Blocke zu-
sammen. Arterien werden als Segmente ohne Induktivitét betrachtet, da ihre Aus-
dehnung im Verhéltnis zum Durchmesser vernachlissigbar ist. Die verwendeten
Werte wurden aus [Sch19] entnommen und werden dort hergeleitet. Die Parameter
fiir die kleineren Gefille, wie Arteriolen und Kapillaren, wurden empirisch opti-
miert, um die bestmoglichen Ergebnisse zu erzielen, die mit den durchgefiihrten
Testmessungen iibereinstimmen. Eine vollstindige Liste der verwendeten Para-
meter fiir die Gefialsegmente ist in [Sch19] zu finden. Das Gesamtmodell umfasst
die linke Herzkammer (siehe Abbildung 5.10), die pulmonale Zirkulation sowie
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5.2 Modellbasierte Pridiktion des Blutdrucks

Rechter Ventrikel
Ausgang

Abbildung 5.10: Layout des linken Ventrikels nach [Sch19]

die systemische Zirkulation, die weiter in thorakale Zirkulation, Gehorgangszir-
kulation und Restzirkulation untergliedert wird. Alle diese Teilsysteme miinden
letztlich in die venose Zirkulation, bevor sie in die rechte Herzkammer (siehe
Abbildung 5.9) zuriickfiihren.

Das vorgestellte Modell dient der Identifikation von Optimierungspotenzialen der
Otoplastik, zu einem Zeitpunkt ohne die Verfiigbarkeit ausreichender Messdaten.
Ein besonders wichtiger Faktor in der Ballonotoplastik ist dabei das Minimieren
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Abbildung 5.11
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5.2 Modellbasierte Pridiktion des Blutdrucks

des Totvolumens, um moglichst verzerrungsfreie Messungen der Blutdruckwel-
lenform zu gewihrleisten. Dariiber hinaus konnte das Modell die Anpassung der
Wellenform approximieren, was ebenfalls als Indikator fiir die Gefidgesundheit
dienen konnte. Nach den Ausfithrungen in [Sch19], zeigt sich jedoch insbeson-
dere, dass es zu einer Skalierung sowie einem Offset der Druckkurve kommt.
Diese beiden Parameter fassen die gesamte Komplexitidt der personenabhingi-
gen Parameter in Bezug auf den systolischen und diastolischen Blutdruckwert
zusammen.

In dieser Arbeit liegt der Fokus auf der Validierung der In-Ohr-Messung als
kontinuierliches Blutdruckmessgerit. Daher ist die exakte Morphologie der Blut-
druckwelle zunichst nicht von Interesse, wodurch die Modellierung fiir die spitere
Auswertung erheblich vereinfacht werden kann. Das Blutdrucksignal BD(t) wird
daher wie folgt bestimmt:

BD(t) = (p(t) — pofrset) * Kiativ

Dabei bezeichnet pygser den Druckoffset und Ky, den Kalibrierungsfaktor. Die
Untersuchungen zeigen, dass fiir die Genauigkeit der Messung die Giite des Mess-
abgriffs eine wesentlich groere Rolle spielt als die exakte Bestimmung der Trans-
ferfunktion. Wie in Abbildung 5.12 dargestellt, konnte mit dieser einfachen Formel
bereits eine sehr gute Pradiktion des Blutdrucks erzielt werden.

Es ist dort der letztlich angewandte Prozess der Blutdruckvorhersage dargestellt.
Zunichst werden die ersten 10s der Messsequenz ausgeschlossen. Aus diesen
Messwerten wird der Mittelwert der systolischen und diastolischen Werte be-
rechnet. Dies konnte bei einer Messung ohne eine invasive Vergleichsmessung
auch durch die mehrfach ausgefiihrte und gemittelte Messung mit einer Oberarm-
blutdruckmanschette erfolgen. Aus den beiden Werten pogser Und Ky Wird das
Ballondrucksignal in den pridizierten Blutdruck transformiert.
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Abbildung 5.12: Blutdruckpridiktion (blau) nach der Signalverarbeitung im Vergleich zur inavsiven
Referenzmessung (rot)

5.3 Pradiktion des Blutdrucks mittels
Methoden der kinstlichen Intelligenz

Neben der physikalischen Modellbildung, wie im Kapitel zuvor, wird exempla-
risch untersucht, inwiefern Methoden des maschinellen Lernens zur zuverldssigen
Vorhersage des arteriellen Blutdrucks beitragen konnen. Dies stellt allerdings nicht
den Kern der Arbeit dar, in [Tei20] wurden detailliert verschiedene Verfahren ana-
lysiert, wobei im Rahmen dieser Arbeit ausschlielich der vorgestellte Ansatz mit
einer UNet-Architektur im Kontext des Gesamtsystems vorgestellt wird. Dieser
dient als Proof-of-Concept fiir alternative Modellierungsverfahren.

Die UNet-Architektur findet bereits breite Anwendung in unterschiedlichen Be-
reichen der Medizintechnik und wird im Grundlagenkapitel 2.5.3 vorgestellt. Fiir
den Test des Modells steht sowohl ein bereinigter Datensatz als auch eine Varian-
te mit Signalamplitudenschwankungen und erhohten Storfaktoren zur Verfiigung.
Die Sensorotoplastik wurde hierbei ohne Ballonstruktur, gedftnet zum Trommel-
fell und lediglich mit einem Differenzdrucksensor realisiert. Zur Verbesserung der
Signalqualitit erfolgt eine Mittelung von acht Werten, wodurch sich eine Abtast-
rate von 125 Hz ergibt. Fiir jede Pridiktion werden Zeitreihenpaare aus jeweils
1024 Werten als Eingabe genutzt, sodass fiir die Vorhersage ein Zeithorizont von
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5.3 Pridiktion des Blutdrucks mittels Methoden der kiinstlichen Intelligenz

etwa 8 Sekunden zur Verfiigung steht. Zur Modellvalidierung werden zeitlich ver-
setzte Segmente des In-Ohr-Drucksignals verarbeitet, anschlieBend entlang der
Zeitachse zusammengefiihrt und grafisch visualisiert.

Das UNet wurde iiber 100 Epochen hinweg trainiert, wobei ein vorverarbeitetes
Drucksignal mit einem Hochpassfilter von 0,5 Hz genutzt wird. Abbildung 5.13
zeigt die Testergebnisse fiir den bereinigten Datensatz, wihrend Abbildung 5.14
die Pradiktionen mit gestdrtem Eingangssignal darstellt.
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Abbildung 5.13: Pridiktion anhand der Hochpassfilterung des Eingangssignals mit einer trainierten
UNet-Architektur [Tei20]

Die quantitative Bewertung des Modells erfolgt mittels Box-Whisker-Plots, die in
Abbildung 5.15 dargestellt sind. In Abschnitten mit stark gestdrtem Eingangssignal
sind keine realistischen Approximationen moglich, jedoch konnen geringfiigige
Artefakte, wie etwa in Abbildung 5.13 bei Sekunde 34 ersichtlich, vom Modell
kompensiert werden. Einzelne Pridiktionen zeigen extreme Ausreifer, die durch
geeignete Artefaktdetektion abgefangen werden miissten. Der Interquartilsabstand
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5 Entwurf eines Algorithmus zur Priadiktion des Blutdrucks

als Maf fiir die Fehlerstreuung betréigt fiir den bereinigten Datensatz sowohl fiir
den SBP als auch fiir den DBP zwischen 0 mmHg und 3 mmHg. Beim gestorten
Datensatz liegen die Abweichungen im Bereich von -8 mmHg bis 2 mmHg (SBP)
bzw. -2,5 mmHg bis 5 mmHg (DBP). Die Verteilungen sind nahezu symmetrisch,
und die Dynamik einzelner Pulsverldufe wird vom Modell zufriedenstellend ap-
proximiert. Untersuchungen mit weiteren Biosignalen, wie dem PPG (siehe auch
3.1.5), legen nahe, dass die Modellgeneralisation mit einer gro3eren Vielfalt an
Trainingsdaten verbessert werden konnte.

p normiert [1]
o
w
o

—— FZI-Messsignal

0.00 4 . : . . . T T y
0 10 20 30 40 50 60 70
Zeit in [s] (fs = 125Hz)

=)
T
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% \ \hj‘ 1 e A
2 |
bl 50 4 —— ABP-Messung
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Abbildung 5.14: Pridiktion mit gestorten Eingangsdaten durch die trainierte UNet-Architektur
[Tei20]

Die UNet-Architektur zeigt bezogen auf die vorhandenen Daten vielversprechen-
de Ergebnisse. Insbesondere hinsichtlich der Generalisierung auf neue Messdaten
erweist sich die gewihlte Struktur als vorteilhaft. Der durch Blutdruckvariabilitéit
bedingte Hub im Signal kann auch in Testdaten zuverldssig approximiert werden.
Zudem konvergiert das Modell wihrend des Trainings schnell und stabil zu plau-
siblen Losungen. Die auf Faltungsoperationen basierende Architektur bietet somit
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5.4 Bewertung der Blutdruckpridiktion

grof3es Potenzial fiir eine spitere Anwendung, insbesondere da nahezu in Echtzeit
Vorhersagen auf Basis neu gemessener Signale generiert werden kdnnen.

20

-20 4 ° 8

SBPys1 DBPgs1 SBPys» DBPgsz

Error [mmHg]

Abbildung 5.15: Box-Whisker-Plots zur quantitativen Bewertung der Priadiktionsfehler des Blut-
drucks mit einem In-Ohr-Testsignal und UNet-Ansatz [Tei20]

Trotz der positiven Ergebnisse sind einige Herausforderungen zu beriicksichti-
gen. So war es im Rahmen dieser Arbeit nicht moglich, eine groe Anzahl an
Testpersonen zu erfassen. Das Modelltraining basiert auf einer sehr begrenzteren
Datenbasis und es kann Overfitting vermutet werden, das heift, die Trainings-
daten waren zu dhnlich zu den Testdaten. Dennoch konnte die grundsitzliche
Machbarkeit nachgewiesen werden, mit maschinellen Lernverfahren aus dem In-
Ohr-Differenzdrucksignal auf den arteriellen Blutdruck zu schlieBen. Wihrend
die erzielte Genauigkeit derzeit noch nicht reprisentativ ist, zeigen die Ergeb-
nisse, dass ein Training mit einer umfangreicheren Datenbasis zu einer breiter
anwendbaren Blutdruckmessmethode fiihren konnte.

5.4 Bewertung der Blutdruckpradiktion

Es wurden zwei grundlegend unterschiedliche Methoden zur Pradiktion des arte-
riellen Blutdrucks aus einem In-Ohr-Drucksignal evaluiert: ein modellbasierter,
physiologisch motivierter Ansatz und ein datengetriebener Ansatz auf Basis einer
UNet-Architektur aus dem Bereich des Deep Learning. Beide Verfahren zeigten
prinzipiell das Potenzial, aus dem gemessenen In-Ohr-Drucksignal eine kontinu-
ierliche Blutdruckkurve zu rekonstruieren.
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5 Entwurf eines Algorithmus zur Priadiktion des Blutdrucks

Der modellbasierte Ansatz basiert auf einer physikalisch-elektrischen Ersatzmo-
dellierung des kardiovaskulidren Systems unter vereinfachenden Annahmen zur
Stromungsmechanik, GefaBmorphologie und Herzaktivitit. Aufbauend auf eta-
blierten Modellen wie dem Windkesselmodell wurde ein Simulink-basiertes Netz-
werk entwickelt, das durch geeignete Wahl von Modellparametern in der Lage war,
die Druckverldufe im System bis in die Ohrregion qualitativ gut zu approximie-
ren. Die Kalibrierung des Modells durch zwei patientenspezifische Parameter
— einem Offset- und einem Skalierungsfaktor — ermoglichte eine zufrieden-
stellende quantitative Ubereinstimmung mit invasiv erfassten Referenzdaten. Be-
sonders hervorzuheben ist die Fihigkeit des Modells, grundlegende Einfliisse
der Sensorpositionierung, Geometrie sowie biomechanischer Eigenschaften zu
untersuchen. Die Echtzeitfiahigkeit des Ansatzes ist prinzipiell gegeben, da die
Modellberechnungen deterministisch erfolgen und auf etablierten physikalischen
Gleichungen beruhen. Als potenzielle Schwiche muss jedoch angemerkt wer-
den, dass die getroffenen Modellannahmen — beispielsweise zur Gefil3elastizitit
oder zum Stromungsverhalten — moglicherweise nicht fiir alle Patientengruppen
gleichermalfien giiltig sind. Insbesondere bei kardiovaskuldren Pathologien oder
anatomischen Besonderheiten kann die Ubertragbarkeit eingeschrinkt sein. Den-
noch zeigt sich in der Gesamtheit der Ergebnisse, dass das Modell einen stabilen,
reproduzierbaren und erkldrbaren Rahmen zur Transformation des Sensorsignals
in eine physiologisch interpretierbare Blutdruckkurve liefert.

Im Vergleich dazu stellt die Anwendung einer UNet-Architektur einen datenge-
stiitzten, lernbasierten Ansatz dar, der ohne explizites physiologisches Vorwis-
sen versucht, aus zeitlich synchronisierten In-Ohr-Druckdaten den Blutdruck zu
rekonstruieren. Die erzielten Ergebnisse zeigen insbesondere bei verrauschten
Eingangsdaten eine hohe Sensitivitéit gegeniiber Artefakten, wobei einzelne Pri-
diktionen starke Ausreifler aufweisen konnen. Die Ursache liegt hierbei nicht
primir in einer generellen Schwiche der gewihlten Architektur, sondern vielmehr
in der Limitation des verfiigbaren Datensatzes. Die Anzahl an Trainings- und
Testfillen war begrenzt, wodurch insbesondere seltene oder grenzwertige phy-
siologische Konstellationen im Training nicht repréasentiert waren. Dies ist ein

136
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bekanntes Problem bei der Entwicklung von KI-basierten Methoden im medizi-
nischen Kontext. Die Generalisierbarkeit auf neue Patienten ist nur dann gegeben,
wenn alle relevanten physiologischen und pathologischen Zustinde im Trainings-
datensatz ausreichend abgebildet sind. Aufgrund der regulatorischen Anforderun-
gen im Medizinproduktebereich, wie beispielsweise die Riickverfolgbarkeit von
Entscheidungen, stellt der Black-Box-Charakter von tiefen neuronalen Netzen zu-
dem ein Hindernis fiir die klinische Implementierung dar. Obgleich das trainierte
UNet-Modell in dieser Arbeit eine gute Approximation der Blutdruckvariabili-
tit im bereinigten Datensatz leisten konnte und sich durch schnelle Konvergenz
wihrend des Trainings auszeichnete, bleiben zentrale Herausforderungen wie Ro-
bustheit, Interpretierbarkeit und Validierbarkeit ungelost.

Insgesamt zeigen beide Ansitze jeweils spezifische Stidrken: Wihrend der da-
tengetriebene UNet-Ansatz eine hohe Flexibilitit hinsichtlich der Modellierung
komplexer nichtlinearer Beziehungen bietet und potenziell sogar patientenspe-
zifische Muster lernen kann, iiberzeugt der modellbasierte Ansatz durch seine
erkldrbare Struktur, geringe Abhéngigkeit von umfangreichen Trainingsdaten und
die Moglichkeit zur systematischen Parametervariation. Letzteres ist insbesondere
fiir den Einsatz in frithen Entwicklungsphasen von Sensorsystemen von Vorteil,
wenn noch keine ausreichende Datenbasis verfiigbar ist.

Vor diesem Hintergrund wurde im weiteren Verlauf dieser Arbeit der modell-
basierte Ansatz weiterverfolgt. Trotz seiner vereinfachenden Annahmen bietet
er eine robuste Grundlage fiir die kontinuierliche Blutdruckschétzung und lésst
sich perspektivisch mit weiteren Methoden kombinieren, etwa zur automatisierten
Kalibrierung oder adaptiven Modellanpassung.
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6 Evaluation und Ergebnisse

6.1 Proof of Concept Artefaktdetektion

Die Evaluation der Artefaktdetektion wurde in der eigenen Vorarbeit [Diel7]
durchgefiihrt und bereits in [DTZS21] verodffentlicht. Im Rahmen dieser Arbeit
werden die Ergebnisse hier noch einmal dargestellt, um die Qualitit der Artefakt-
detektion im Kontext der klinischen Evaluation zu erldutern. Die Messanordnung
zur Evaluation der Artefaktdetektion bestand aus einer Druckmessung im rech-
ten Ohr, einer EKG-/EMG-Messung und einer PPG-Messung am Zeigefinger als
Referenz und zur Identifikation von Artefakten. Eine Elektrode des EKG-/EMG-
Sensormoduls wurde unterhalb des Herzens platziert, wihrend die andere iiber
dem Musculus masseter auf der Wange angebracht wurde. Als Referenzelektrode
und fiir den Right-Leg-Drive wurde zusitzlich eine dritte Elektrode tiber dem
Jochbogen angebracht. Insgesamt wurden vier Personen einer Messung unterzo-
gen. Deren Alter und Geschlecht sind in Tabelle 6.1 aufgefiihrt. Diese Auswahl
dient ausschlielich der Demonstration und ist nicht reprédsentativ fiir eine grof3ere
Population.

Tabelle 6.1: Probandenkollektiv nach Alter, Geschlecht

Proband Alter Geschlecht
P1 26 maénnlich
P2 26 mannlich
P3 25 mannlich
P4 24 méannlich
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Fiir das Messprotokoll wurden Aktionen ausgewihlt, die voraussichtlich zu Ar-
tefakten im Drucksignal fiihren. Dabei wurden die Ergebnisse aus [Kiel6] als
Grundlage herangezogen. In dieser Arbeit konnten Artefakte aufgrund von Kor-
perumlagerungen, Kauaktivititen, Druckausgleich iiber die eustachische Rohre
sowie durch Offnen und SchlieBen des Mundes aufgezeichnet werden. In Anleh-
nung daran wurde das in Tabelle 6.2 Messprotokoll entwickelt, das mithilfe von
PsychoPy implementiert wurde. PsychoPy ist ein Python-basiertes Programm der
Universitdt Nottingham, das standardisierte Testabldufe ermoglicht. Probanden
werden durch das Messprotokoll mithilfe von Bildern, Tonen und Texten geleitet,
was eine zeitliche Trennung der Testabschnitte sicherstellt.

Nach Abschluss der Messung werden die synchronisierten Sensordaten auf einem
PC gespeichert und manuell Artefakte markiert. Die optische Analyse dient dabei
als Referenz fiir die nachfolgende Artefaktdetektion. Die Sensordaten werden
anschlieBend pro Proband und Aktion segmentiert und mithilfe der entwickelten
Detektionsmethoden analysiert.

6.1.1 Ergebnis der Proof of Concept Artefaktdetektion

Als naiver Genauigkeitsindikator wurde die zeitliche Uberlappung zwischen der
Referenz-Artefaktbestimmung durch eine geschulte Person und der jeweiligen
automatisierten Methode herangezogen und prozentual bewertet. Falsch-positive
und falsch-negative Ergebnisse wurden dabei gleich gewichtet und summiert. Bei
der Berechnung des Mittelwertes wurden alle Artefaktszenarien gleich behandelt.

Die ersten vier Zeilen in Abbildung 6.1 zeigen die Analyseergebnisse der jeweili-
gen Methode, wihrend die letzte Zeile und Spalte den Mittelwert aller Szenarien
bzw. aller Methoden darstellen. Die erste Zeile basiert auf einer Analyse der Be-
schleunigungsdaten (ACC), die zweite auf Elektromyographie-Daten (EMG), und
die dritte auf einem Vergleich der Herzfrequenzdaten (HR). Die fiinfte Zeile repré-
sentiert die Ergebnisse der Methode, bei der ein eindimensionales Convolutional
Neural Network (1D-CNN) direkt auf das Signal angewendet wurde.
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Tabelle 6.2: Messprotokoll fiir die Artefaktuntersuchung nach [DTZS21]

Aktion Korperhaltung Erklidrung Dauer
In Ruhe Liegend Referenz 120 s
Kauen " Aktivitit der Kiefermuskulatur 12 x 1,5 S
Mundé6ffnen / - Bewegungen der Mundoffnung 3x6s
schlieBen
Schlucken Sitzend Aktivitit beim Schlucken 3x10s
Druckausgleich " Offnen der Eustachischen Rohre, 3 X 10 s
Druckausgleich zwischen Mittelohr
und Nasopharynx
In Ruhe " Referenz 120 s
Alphabet sprechen " Kieferbewegung und Atmung beim 26 X 18
Sprechen
Kopf neigen links / " Kopfbewegungen 5x6s
rechts
Kopf neigen hoch / " Bewegungen des Kopfes 5x6s
runter
In Ruhe Stehend Referenz 120 s
Oberkérper beugen " Bewegungen des Oberkorpers 3x10s
hoch / runter
Gehen Aufrechter Bewegungen des gesamten Korpers 30 s
Gang
Schnelles Gehen " Intensivierte Bewegungen des ge- 20 S
samten Korpers
In Ruhe Liegend Referenz 120 s
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Abbildung 6.1: Erkennungsrate in Prozent der Methoden auf verschiedenen Datensitzen [DTZS21]

Die Spalten geben die jeweiligen Aktionen an. Die Farbverlaufsskala sowie die
Prozentwerte innerhalb der Felder verdeutlichen die erfolgreich detektierten Ar-
tefakte im Vergleich zur Referenz. Dabei werden die Proben einer positiven Uber-
lappung von Artefaktdetektion und Referenz in Relation zu den falsch detektierten
oder iibersehenen Proben gesetzt. Die Schwellenwerte wurden durch eine Varia-
tion der Parameter bestimmt. Ziel war es, auf Basis der Daten von Proband 2
und 3 eine moglichst hohe Detektionsrate in Prozent zu erreichen. Die Daten von
Proband 1 und 4 wurden aufgrund unvollstidndiger Datensitze in der Abbildung
nicht beriicksichtigt.

Es muss jedoch darauf hingewiesen werden, dass durch die manuelle, visuelle
Generierung der Referenzdaten Fehler in der Annotation enthalten sein konnen,
da eine eindeutige Abgrenzung nicht immer moglich ist. Dariiber hinaus ist die
Anzahl der Probanden nicht représentativ, sodass ein gewisser Grad an Overfitting
nicht ausgeschlossen werden konnte. Dennoch konnte das Ziel eines erfolgreichen
Machbarkeitsnachweises in dieser Arbeit erreicht werden.
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Die CNN-Methode lieferte mit 79 % korrekten Detektionen die beste Erfolgsrate.
Durch die Einbeziehung weiterer Kontextsignale, wie z. B. der Beschleunigungs-
daten, konnte die Detektionsrate jedoch in spezifischen Szenarien wie dem Gehen
weiter verbessert werden.

6.2 Klinische Evaluation

Fiir die Vergleichsmessungen der Blutdruckprédiktion, die in der eigenen Verof-
fentlichung [DZZS22] prisentiert wurden, wird eine routineméafige Herzkathe-
teruntersuchung ausgewihlt, bei der geeignete Patienten durch den Klinikpartner
das Herz- und Diabeteszentrum Nordrhein-Westfalen gescreent werden. Vor der
Teilnahme an der Studie erhalten die Patienten ausfiihrliche miindliche und schrift-
liche Informationen iiber den Ablauf, die Risiken und die mdglichen Nutzen der
Studie. Sie werden umfassend iiber das Ziel der Untersuchung sowie iiber ihre
Rechte als Teilnehmer aufgeklirt. Dabei werden potenzielle Risiken, wie mogli-
che Unannehmlichkeiten wihrend der Messungen, und Vorteile, wie der Beitrag
zur Forschung und mogliche Verbesserungen in der Diagnostik, erldutert.

Die klinischen Messungen wurden durch ein positives ethisches Votum gemif
§15 der Berufsordnung der Bundesirztekammer am 28.11.2015 und erneut am
26.08.2019 genehmigt. Dieses Ethikvotum wird insbesondere aufgrund der passi-
ven Messung ohne erhohtes Risiko fiir die Patienten erteilt. Die Messungen sind in
eine ohnehin durchgefiihrte Routineuntersuchung eingebettet, was bedeutet, dass
die Patienten keine zusitzliche Untersuchung oder Behandlung auflerhalb des
iblichen Standards erhalten. Lediglich die Verweildauer im Herzkatheterlabor
verlidngert sich um einige Minuten.

Um die Privatsphére und den Datenschutz der Patienten zu gewihrleisten, werden
alle erhobenen Daten im Krankenhaus pseudonymisiert und anonymisiert. Dies
bedeutet, dass personliche Informationen wie Name, Geburtsdatum oder Kontakt-
daten durch Identifikationsnummern ersetzt werden, um sicherzustellen, dass die
Daten nicht auf einzelne Patienten zuriickgefiihrt werden konnen. Dadurch wird
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6 Evaluation und Ergebnisse

die Vertraulichkeit der Patientendaten gemif3 den geltenden Datenschutzbestim-
mungen sichergestellt.

Eine Herzkatheteruntersuchung, auch Koronarangiographie genannt, ist ein in-
vasives diagnostisches Verfahren, das zur Beurteilung der Herzgesundheit und
der Durchblutung der Herzkranzgefife eingesetzt wird. Sie wird in der Regel bei
Patienten mit Verdacht auf koronare Herzkrankheit durchgefiihrt, um mogliche
Verengungen oder Blockaden der Herzkranzgefif3e festzustellen.

Der iibliche Ablauf einer Herzkatheteruntersuchung beginnt damit, dass der Pati-
ent auf einem Untersuchungstisch in einem speziellen Untersuchungsraum, dem
Herzkatheterlabor, platziert wird. Vor Beginn der Untersuchung wird dem Patien-
ten gegebenenfalls ein Beruhigungsmittel verabreicht, um eventuelle Angste oder
Unannehmlichkeiten zu reduzieren.

Der Arzt fithrt dann einen diinnen, flexiblen Katheter, der iiber eine Arterie in der
Leiste oder im Handgelenk eingefiihrt wird, bis zum Herzen vor. Dieser Kathe-
ter ermoglicht es dem Arzt, Kontrastmittel in die Herzkranzgefife zu spritzen,
wihrend gleichzeitig Rontgenbilder des Herzens gemacht werden. Diese Kon-
trastmittel machen es moglich, die Herzkranzgefif3e auf einem Monitor sichtbar
zu machen und mogliche Engstellen oder Blockaden zu identifizieren.

Nach Abschluss der Untersuchung wird der Katheter entfernt und der Einstich-
punkt in der Leiste oder am Handgelenk wird mit einem Druckverband oder einer
anderen Methode verschlossen. Die Herzkatheteruntersuchung liefert wichtige
Informationen iiber den Zustand der Herzkranzgefif3e und kann bei Bedarf auch
direkt therapeutische MaBinahmen, wie die Aufdehnung von Engstellen mit einem
Ballonkatheter oder die Platzierung eines Stents zur Offenhaltung der Arterie,
ermoglichen. [NABT21]

Da die Vitalparameter der Patienten wihrend der Untersuchung kontinuierlich
iiberwacht werden und grundsitzlich auch eine kontinuierliche invasive Blut-
druckiiberwachung erfolgt, ist sie besonders geeignet fiir die Evaluation neuer
Blutdruckmessungen, wie sie in dieser Arbeit beschrieben wird.
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6.2.1 Messaufbau

Fiir die folgende Evaluation wurden Messdaten verschiedener Probanden wihrend
einer Herzkatheteruntersuchung herangezogen. Als Referenz dient das kranken-
hausinterne Monitoringsystem Sensis® von Siemens Healthcare®. Dieses Sys-
tem zeichnet wihrend der Untersuchung relevante Vitalparameter auf, die fiir
den behandelnden Arzt von Bedeutung sind. Dazu gehoren obligatorisch ein 12-
Kanal-EKG, die Sauerstoffsittigung sowie der invasiv gemessene Blutdruck am
Katheterende. Der Druckaufnehmer des Referenzsystems wurde im Vorfeld ei-
ner dynamischen Druckkalibrierung geméf Gardner [Gar81] unterzogen. Hierbei
wird der Druckaufnehmer durch eine schnelle Spiilung mit einem Rechteckim-
puls mit mindestens 180 mmHg beaufschlagt. Aus dem Verhiltnis der Amplituden
der beiden aufeinanderfolgenden Schwingungen wird der Dampfungskoeffizient
berechnet. Mit diesem Test und festgelegten Grenzwerten kann die Qualitit der
Referenzmessung sichergestellt werden.

Alle Rohdaten werden im DICOM-Format gespeichert und kdnnen nachtréglich
analysiert werden.

Parallel zur Referenzmessung erfasst das vorgestellte In-Ohr-Sensorsystem zusétz-
liche Sensorwerte. In den durchgefiihrten Studien wurden verschiedene Hardware-
versionen des Sensorsystems eingesetzt, wie in Kapitel 4.3.1 beschrieben. Fiir die
Evaluation der Giite der Blutdruckmessung werden ausschlielich die Messdaten
der beiden letzten klinischen Untersuchungen verwendet. Das in diesen Unter-
suchungen eingesetzte In-Ohr-Sensorsystem in seiner finalen Entwicklungsstufe
erfasst dabei drei optische PPG-Signale sowie iiber einen Differenzdrucksensor
den Druckunterschied zwischen Trommelfell und Atmosphirendruck. Dariiber
hinaus werden die Temperatur und der absolute Druck in der Druckkammer an
der Gehorgangswand gemessen. Die Abtastrate betrigt einheitlich 200 Hz.

Das Sensorsystem ist wihrend der Messung mit einem Laptop verbunden und
tibertrdgt die Daten kontinuierlich iiber eine serielle Schnittstelle. Dabei wird
beim Eintreffen der Daten die Systemzeit des Laptops aufgezeichnet und dient zur
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6 Evaluation und Ergebnisse

Synchronisierung mit dem Sensis® System. In Abbildung 6.2 ist der Aufbau im
Herzkatheterlabor dargestellt.

.

Abbildung 6.2: Messaufbau im Herzkatheterlabor, oben links ist der Monitor des Sensis Referenzsys-
tems, in der mitte unten der Laptop zur Aufzeichnung der In-Ohr-System Messungen
und rechts der Patient mit eingebrachter Sensorotoplastik zu sehen

Anschlieend miissen die Sensordaten mit den Referenzdaten synchronisiert wer-
den. Durch die Synchronisation der Echtzeit iiber einen zentralen Zeitserver
sowohl des Sensis-Systems als auch des Laptops kann eine zeitliche Uberein-
stimmung hergestellt werden. Dies ermdglicht eine Synchronisation der invasiven
Messdaten mit den Daten des In-Ohr-Systems sowie ein anschlieBendes Down-
sampling.
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Als Datenformat dient ein CSV-Austauschformat, das neben dem Echtzeitstempel
time\micro\unique auch den Absolutdruck absPress, die Temperatur absTemp, die
PPG-Kanile ppgGreen, ppglr, ppgRed, den Differenzdruck zwischen Trommelfell
und Atmosphire diffPress sowie den invasiv gemessenen Blutdruck als Referenz
invPress und einen EKG-Kanal ecg enthilt.

Die Aufbereitung der Daten erfolgt anschliefend gemifl Kapitel 5.2 in MAT-
LAB®. Die Sensorwerte werden gefiltert, normiert und die Pulswellen detektiert.
Mithilfe der beschriebenen Kalibrierungsparameter wird aus den Druckwerten
der Druckkammer des In-Ohr-Systems eine Schitzung des aortalen Blutdrucks
berechnet. Die statistische Auswertung sowie der Vergleich mit den Referenzblut-
druckwerten erfolgen ebenfalls in MATLAB®.

6.2.2 Messablauf

Die Patienten werden vorab ausfiihrlich tiber den Ablauf der Untersuchung in-
formiert, und das verwendete Messsystem wird ihnen vorgestellt. Die Herzka-
theteruntersuchung erfolgt anschlieBend nach medizinischer Notwendigkeit, ein-
schlieBlich der Implantation von Stents, falls erforderlich. Nach Abschluss des
medizinischen Eingriffs wird das Referenzdrucksignal erneut kalibriert. Dazu
wird das Drucksignal des Sensis®Systems mithilfe eines Kugelventils zunéchst
auf Atmosphirendruck umgeschaltet und genullt, bevor es wieder auf den Aor-
tendruck zuriickgesetzt wird.

Die Blutdruckmessung erfolgt in der zentralen Aorta. Hierzu zieht der behan-
delnde Arzt den Katheter, falls notwendig, etwas zuriick. Parallel dazu wird das
In-Ohr-Sensorsystem im linken Gehorgang des Patienten platziert. Der Blutdruck
wird fiir etwa 10 Minuten invasiv iiber den Herzkatheter in der zentralen Aorta ge-
messen, wihrend gleichzeitig die Sensorwerte des In-Ohr-Systems aufgezeichnet
werden.

Um die spitere Synchronisation der Daten zu erleichtern, wird zu Beginn und
am Ende der Messung sowohl auf den Katheter als auch auf das In-Ohr-System
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geklopft, um gezielte Artefakte und damit zeitliche Markierungen im Datensatz
Zu erzeugen.

Die Patienten bleiben wihrend der gesamten Messung in liegender Position, um
durch Bewegungen verursachte Artefakte zu minimieren. Zur Erfassung von Blut-
druckschwankungen im Verlauf der Messung werden die Patienten in Atemma-
nover eingewiesen. Insbesondere das Valsalva-Mandver wird eingesetzt, um eine
kurzfristige Anpassung des Blutdrucks zu induzieren, wie in Abbildung 6.3 bei-
spielhaft dargestellt.

BHww ul sinssald

qualitative timeline W invPress

Abbildung 6.3: Blutdruckprofil wihrend eines Valsalva-Atemmandvers

6.2.3 Probandenkollektiv und Ubersicht der Messungen

Das Patientenkollektiv der Endevaluation im Jahr 2021 umfasst insgesamt 27
Patienten, bestehend aus 8 weiblichen und 19 ménnlichen Patienten im Alter
zwischen 51 und 87 Jahren. Keiner der Patienten leidet laut eigenen Angaben
an einer schweren Herz-Kreislauf-Erkrankung. Insgesamt werden Messungen mit
einer Gesamtmessdauer von 225 Minuten und einer Durchschnittsmessdauer von
8,34 Minuten pro Patient aufgezeichnet.

Je nach Patient und Messung variiert die Signalqualitit sowie der auswertbare
Nutzsignalanteil. Diese Unterschiede sind auf die individuellen anatomischen
Gegebenheiten der Patienten, Unterschiede in der Anlagegiite des Sensors und die
jeweilige Perfusion der Gehorgangswand zuriickzufiihren. Tabelle 6.3 zeigt die
Verteilung der Patienten sowie eine qualitative Einschitzung der Signalqualitit.
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Tabelle 6.3: Alters- und Geschlechtsverteilung der Patienten

Altersgruppe  Signalqualitdt hoch  Signalqualitiit verrauscht

50-59 6 minnlich; 1 weiblich 1 ménnlich; O weiblich
60-69 2 minnlich; 1 weiblich 2 ménnlich; 2 weiblich
70-79 2 ménnlich; 0 weiblich 2 minnlich; O weiblich
80—-89 1 ménnlich; 1 weiblich 3 ménnlich; 3 weiblich

6.2.4 Bewertung der Blutdruckpradiktion im Rahmen
der Studie

Im Folgenden wird die Genauigkeit der Ohrdruckmessungen durch einen syste-
matischen Vergleich mit invasiven Referenzwerten analysiert. Dabei werden die
Rohdaten zunichst hinsichtlich ihrer Signalqualitidt bewertet, anschlieBend durch
die vorgestellte Modellierung in einen Blutdruckwert iibersetzt und zuletzt einer
statistischen Analyse unterzogen.

In Abbildung 6.4 sind exemplarisch die zeitlich synchronisierten Rohdaten ei-
nes Patienten dargestellt. Die Rohdaten der Ballonmessung liegen zunéchst als
dimensionslose Registerwerte vor. Es ist bereits erkennbar, dass die morphologi-
sche Ausdehnung der Gehorgangswand mit dem invasiv erfassten Druckverlauf
korreliert. Zusétzlich zeigt sich eine Auslenkung des Trommelfells.

Das Qualititskriterium hinsichtlich der Signalstabilitdt wird auf die Rohdaten
angewandt. Von den urspriinglich 27 Patientendatensitzen flieBen nur 14 in die
Analyse ein. Ursache hierfiir ist vermutlich eine noch nicht optimale Passform des
Ohrpassstiicks sowie sehr geringe Signalamplituden, die bei kleinen Bewegungen
nicht zuverlissig extrahiert werden konnen. Auerdem kann nicht ausgeschlossen
werden, dass bei einigen Patienten eine zu geringe Durchblutung am Messort
vorhanden ist. Die geplante Auswertung von Valsalva-Mandvern konnte nicht
durchgefiihrt werden, da die Bewegungsartefakte zu stark waren. Dadurch war es
bislang nicht mdglich, groe Blutdruckschwankungen systematisch zu erfassen.
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Abbildung 6.4: Auswahl von Rohdaten der Messungen im Katheterlabor: oben in blau die Druck-
messung im Ballon, mittig in rot die invasive Referenzdruckmessung und unten in

griin die Differenzdruckmessung zwischen Beliiftungskanal der Otoplastik und Um-
gebungsdruck

Die verbliebenen Datensitze umfassen etwa 4500 Pulswellen-Peaks (Summe aus
systolischen und diastolischen Werten) und setzen sich aus 79 % minnlichen und
21 % weiblichen Patienten zusammen; dies entspricht damit nicht der geforderten
Mindestquote von 30 % weiblichen Patienten nach 3.1.6. Die Altersverteilung
wird in Tabelle 6.4 mit den Anforderungen verglichen.

Tabelle 6.4: Vergleich der Anforderungen mit den Probanden hoher Signalqualitiit

Anforderung Gefordert (n> 30) Ist (n= 14)
Probanden > 50 Jahre 40 % 100 %
Probanden > 60 Jahre 25% 50 %
Probanden > 70 Jahre 10 % 28,6 %
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Nach 3.1.6 gibt es Anforderungen an die Zusammensetzung der Blutdruckwerte,
die in Tabelle 6.5 mit den untersuchten Werten verglichen werden. Auch hier
werden noch nicht alle Vorgaben erreicht.

Tabelle 6.5: Vergleich mit den normativen Anforderungen fiir systolische und diastolische Messwerte

Kriterium Gefordert Ergebnis

Systolische Messwerte (n=2252)

Werte < 90 mmHg > 5% 0.04%
Werte < 110 mmHg > 20% 2.93%
110 < Werte < 140 mmHg > 20% 68.16%
Werte > 140 mmHg >20%  2891%
Werte > 160 mmHg > 5% 8.44%

Diastolische Messwerte (n=2238)

Werte < 50 mmHg > 5% 8.27%
Werte < 60 mmHg >20%  25.29%
60 < Werte < 80 mmHg >20%  66.93%
Werte > 80 mmHg > 20% 7.77%
Werte > 90 mmHg > 5% 0.89%

Nach der Qualititskontrolle folgt die Signalverarbeitung. Zur Signalaufbereitung
kommt ein Bandpassfilter zum Einsatz, anschlieBend werden die Messungen in
nicht iiberlappende Sequenzen von jeweils 10 s unterteilt. Die erste Sequenz jedes
Abschnitts dient der Bestimmung der Modellparameter. AnschlieBend wird der
Blutdruckverlauf berechnet. In Abbildung 6.5 ist beispielhaft das Ergebnis der
Signalverarbeitung im Vergleich zur invasiven Messung dargestellt.

Die Abbildungen 6.6 und 6.7 zeigen Bland-Altman-Diagramme fiir den Schlag-
zu-Schlag-Vergleich zwischen invasiver Messung und verarbeiteter Ohrmessung.
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Abbildung 6.5: Pridizierter Blutdruck der in-Ohr-Messung im Vergleich zur invasiven Referenzmes-
sung

Die statistische Auswertung ist in Tabelle 6.6 dargestellt. Auffillig sind weiterhin
ausgeprigte Ausreiler, die zu einer erhohten Standardabweichung fithren. Fiir
die medizinische Anwendung wird eine Standardabweichung von weniger als
10 mmHg angestrebt. Der mittlere Fehler liegt jedoch bereits in einem Bereich,
der als ausreichend prizise bewertet werden kann.

Tabelle 6.6: Statistische Auswertung der Schlag-zu-Schlag-Messungen

mittlerer Fehler korrigierte Standardabweichung

systolisch:  -1.031 mmHg 11.901 mmHg
diastolisch:  4.627 mmHg 11.503 mmHg

Durch die Mittelwertbildung iiber jeweils 10s konnen Ausreiler reduziert und
somit die Standardabweichung verringert werden. Die Ergebnisse dieser Vorge-
hensweise sind in den Abbildungen 6.8, 6.9 und in Tabelle 6.7 dargestellt. Er-
wartungsgemal verdndert sich der mittlere Fehler nur geringfiigig, wihrend die
Standardabweichung auf Werte unterhalb von 10 mmHg sinkt. Dies entspricht den
Anforderungen an die medizinische Diagnostik und stellt somit einen entschei-
denden Meilenstein dar.
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Abbildung 6.7: Bland-Altman-Diagramm der systolischen Werte von Ohrmessung und invasiver Referenz
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Abbildung 6.9: Bland-Altman-Diagramm der iiber 10 s gemittelten systolischen Werte von Ohrmessung und invasiver Referenz
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Tabelle 6.7: Statistische Auswertung der iiber 10 s gemittelten Messungen

mittlerer Fehler korrigierte Standardabweichung

systolisch:  -1.033 mmHg 7.301 mmHg
diastolisch: ~ 4.405 mmHg 7.941 mmHg

Im Vergleich zum Stand der Technik (siehe Kapitel 3) nicht-invasiver, kontinuier-
licher Blutdruckmessmethoden weist bislang lediglich die Studie von [CWP125]
ein vergleichbares Studiendesign auf. Auch dort werden die Referenzwerte in-
vasiv erhoben. In [TMK22] und [BPBT21] hingegen erfolgt der Abgleich mit
einem oszillometrischen Referenzgerit, das lediglich gemittelte Messwerte iiber
ein ldngeres Zeitfenster liefert. Die Zahl der Einzelmessungen ist dadurch statis-
tisch nicht aussagekriftig, worauf auch die Autoren selbst hinweisen. Fiir Systeme
wie [SBK18] und [KK25] liegen bislang keine entsprechenden Validierungsstu-
dien vor.

Tabelle 6.8 stellt die in dieser Arbeit untersuchte Ballon-Messmethode den Er-
gebnissen der IH-Methode nach [CWP™25] gegeniiber. Withrend bei der Ballon-
Methode Druckinderungen im Gehorgang iiber eine Ballonstruktur erfasst wer-
den, basiert die IH-Methode auf der Analyse der Pulswellenform der niederfre-
quenten Druckschwankung im gesamten Gehorgang. Im direkten Vergleich zeigt
die IH-Methode deutlich bessere Ergebnisse. Allerdings ist auch dort das Proban-
denkollektiv noch zu klein, um eine generelle Aussagekraft zu gewihrleisten. Die
Resultate verdeutlichen jedoch das Potenzial, das in einer erweiterten Konturaus-
wertung des Drucksignals liegt.

Der Algorithmus der IH-Methode wurde mittels maschinellen Lernens entwi-
ckelt und demonstriert die Leistungsfihigkeit datengetriebener Verfahren, wie
auch in 5.3 gezeigt. Ein Nachteil liegt allerdings in der eingeschrinkten Genera-
lisierbarkeit bei kleinen Datensétzen, die zu Overfitting fithren kann. Zudem ist
bislang keine Moglichkeit einer automatischen In-Ohr-Kalibrierung beschrieben.
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Tabelle 6.8: Vergleich der statistischen Auswertung zwischen der Ballon-basierten Methode und der

IH-Methode [CWP125]

Systolisch [mmHg] Diastolisch [mmHg]

Mittlerer Fehler
Ballon (Schlag-zu-Schlag) -1.031 4.627
Ballon (10 s gemittelt) -1.033 4.405
IH-Methode -0.08 -0.07
Standardabweichung
Ballon (Schlag-zu-Schlag) 11.901 11.503
Ballon (10 s gemittelt) 7.301 7.941
[H-Methode 5.8 3.7

Die Ballon-Messmethode bietet hier prinzipiell einen Vorteil, da durch eine ak-
tive Druckbeaufschlagung eine kontinuierliche Kalibrierung realisierbar wire —

auch wenn dies in dieser Arbeit noch nicht umgesetzt werden konnte. Perspekti-

visch erscheint eine Kombination beider Ansétze vielversprechend, etwa indem
auf Basis der Druckdaten im Ohr ebenfalls konturbasierte Auswertungsverfahren

entwickelt werden.

158



7 Zusammenfassung und Ausblick

7.1 Zusammenfassung

Der demographische Wandel und die zunehmende Privalenz chronischer Erkran-
kungen, insbesondere von Herz-Kreislauf-Erkrankungen, stellen das Gesundheits-
system vor erhebliche Herausforderungen. Eine kontinuierliche, nicht-invasive
Blutdruckiiberwachung kann hierbei einen entscheidenden Beitrag zur friihzeiti-
gen Erkennung und Behandlung leisten. Konventionelle Messmethoden wie die
Oberarmmanschette sind fiir den kontinuierlichen Einsatz ungeeignet, invasive
Verfahren wiederum nicht praktikabel. Vor diesem Hintergrund wurde im Rah-
men dieser Arbeit ein neuartiger Ansatz zur kontinuierlichen, nicht-invasiven
Blutdruckmessung entwickelt, der auf der Erfassung von Druckauslenkungen im
dulleren Gehorgang basiert.

Die physiologischen Eigenschaften des Gehorgangs, insbesondere seine ver-
gleichsweise geringe Bewegungsanfilligkeit und seine geschlossene Struktur,
wurden als vorteilhaft fiir die Druckmessung identifiziert. Die technische Rea-
lisierung umfasst eine miniaturisierte Sensorik in Form einer druckdichten Oto-
plastik mit integrierter Messtechnik und einer externen Piezopumpe zur Druck-
regelung. Es wurden mehrere Otoplastikvarianten entwickelt und hinsichtlich
Passform, Messgenauigkeit und Integration unterschiedlicher Sensorkomponen-
ten optimiert. Die Aktorik basiert auf einer Piezopumpe, deren Druckleistung iiber
adaptive PI-Regler kontrolliert wird. Fiir die Druckregelung wurde ein physikali-
sches Modell erstellt, das die dynamischen Eigenschaften des Systems beschreibt
und als Grundlage fiir die Auslegung der Regelung diente.
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7 Zusammenfassung und Ausblick

Die grofite Herausforderung bestand in der Signalverarbeitung, da die gemesse-
nen Drucksignale geringe Amplituden aufweisen und durch verschiedene Arte-
fakte, etwa Bewegungen oder Kieferaktivitit, iiberlagert werden. Zur Kompensa-
tion dieser Einfliisse wurden verschiedene Mafnahmen implementiert, darunter
Filterverfahren, Kalibrierstrategien und artefaktsensitive Algorithmen. Die Ar-
tefakterkennung wurde durch eine Kombination aus klassischen Verfahren und
datengetriebenen Modellen auf Basis neuronaler Netze realisiert. Insbesondere
zeigte ein 1D-CNN-Modell, das auf multimodalen Sensordaten trainiert wurde,
eine hohe Klassifikationsgenauigkeit.

Fiir die Blutdruckpriadiktion wurde ein modellbasierter Ansatz gewihlt, der die
biomechanischen Eigenschaften des kardiovaskuldren Systems iiber hydrodyna-
mische und elektrische Analogiemodelle beschreibt. Die Umrechnung des ge-
messenen Ohrkanaldrucks in absolute Blutdruckwerte erfolgt tiber eine einfache
Kalibrierformel, wobei initiale Referenzwerte durch konventionelle Oberarmmes-
sungen bereitgestellt werden konnen. Erginzend wurde ein datengetriebenes Ver-
fahren auf Basis einer UNet-Architektur untersucht, das exemplarisch eine zuver-
lassige Pradiktion bei hoher Signalqualitit ermoglichte, jedoch einen umfassenden
Datensatz zum Training benotigt.

Die Evaluation des Gesamtsystems erfolgte sowohl im Rahmen provozierter Ar-
tefaktsituationen als auch im klinischen Umfeld. Die Artefakterkennung wurde
anhand gezielter Bewegungs- und Atemmandver bei Probanden validiert. Die Er-
gebnisse zeigen, dass eine automatisierte Erkennung relevanter Storungen bereits
moglich ist. Die klinische Validierung der Blutdruckpridiktion wurde an 27 Pati-
enten im Rahmen von Herzkatheteruntersuchungen durchgefiihrt. Hierbei wurde
das Sensorsystem mit der invasiven intraaortalen Referenzmessung verglichen.
Die iiber etwa zehn Sekunden gemittelten Messwerte zeigten fiir den systolischen
Blutdruck eine mittlere Abweichung von -1,03 mmHg bei einer Standardabwei-
chung von 7,30 mmHg. Fiir den diastolischen Blutdruck betrugen die mittlere
Abweichung 4,41 mmHg und die Standardabweichung 7,94 mmHg.

Die im Rahmen dieser Arbeit erzielten Ergebnisse erlauben eine gezielte Beant-
wortung der Forschungsfragen:
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7.1 Zusammenfassung

Sensorsystem: Eine kontinuierliche Blutdruckmessung im Gehorgang er-
fordert eine druckdichte, individuell angepasste Otoplastik mit integrierter
Miniatursensorik. Zentrale Voraussetzungen sind eine stabile mechanische
Kopplung an die Gehorgangswand, die Minimierung von Totvolumen sowie
eine robuste Signalaufnahme trotz duflerer Einfliisse.

Aktorsystem: Grundsitzlich konnte gezeigt werden, dass eine aktive
Druckbeaufschlagung mit adaptiver Regelung technisch moglich ist. Die
in dieser Arbeit verwendete Piezopumpe erwies sich jedoch aufgrund zu
hoher Larmemissionen als nicht praxistauglich. Zukiinftig konnten leisere
Pumpenarten oder alternative Aktorkonzepte eingesetzt werden, um eine
Kalibrierung und die Bestimmung absoluter Blutdruckwerte zu realisieren.

Algorithmen: Der aortale Blutdruck kann iiber modellbasierte Verfahren,
die biomechanische Analogien des kardiovaskulidren Systems abbilden, so-
wie liber datengetriebene Ansitze auf Basis neuronaler Netze geschitzt
werden. Die wichtigsten begrenzenden Einflussfaktoren sind Bewegungsar-
tefakte, individuelle anatomische Unterschiede und die Abhéngigkeit von
initialen Kalibrierwerten.

Evaluation: Im Rahmen von Herzkatheteruntersuchungen konnte gezeigt
werden, dass die iiber zehn Sekunden gemittelten Messwerte des Systems
eine enge Ubereinstimmung mit der invasiven Referenz aufweisen. Aller-
dings konnten nur 14 von 27 Probanden ausgewertet werden, was auf bisher
ungeloste Probleme, moglicherweise auch im Zusammenhang mit der in-
dividuellen GefdBversorgung des Gehorgangs, hinweist. Zudem konnten
nicht alle Anforderungen nach ISO-Norm erfiillt werden, sodass weite-
re Optimierungen hinsichtlich Signalstabilitét, Algorithmenrobustheit und
Patientenkollektiv notwendig sind.

Zusammenfassend belegt die vorliegende Arbeit die prinzipielle Eignung eines in

den Gehorgang integrierten Sensorsystems zur kontinuierlichen, nicht-invasiven

Blutdruckmessung. Insbesondere die Kombination aus miniaturisierter Technik,

modellbasierter Signalverarbeitung und artefaktresistenter Datenanalyse erdffnet
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7 Zusammenfassung und Ausblick

neue Perspektiven fiir die Uberwachung kardiovaskulirer Parameter. Fiir eine
breite klinische Anwendbarkeit bedarf es jedoch weiterer Optimierung.

7.2 Ausblick

Auf Grundlage der im Rahmen dieser Arbeit erzielten Ergebnisse eroffnet sich ein
breites Spektrum moglicher Anschlussforschung. Wihrend das hier entwickelte
Sensorsystem primér auf die kontinuierliche, nicht-invasive Blutdruckmessung
tiber den Gehorgang fokussiert war, zeigen sich dariiber hinaus vielfiltige tech-
nologische und wissenschaftliche Erweiterungspotenziale, die von zukiinftigen
Arbeiten aufgegriffen werden konnten.

Ein wesentlicher nédchster Schritt besteht in der multimodalen Erweiterung der
Signalverarbeitung. Die zusitzliche Einbeziehung photoplethysmographischer
(PPG) Signale in Kombination mit den gemessenen Druckdaten eroffnet viel-
versprechende Moglichkeiten zur Verbesserung der Pulsdetektion, zur Redukti-
on von Artefakten und zur robusteren Schitzung hiamodynamischer Parameter.
Zukiinftige Forschungsarbeiten sollten daher die Fusion beider Signalarten syste-
matisch untersuchen und Algorithmen zur kombinierten Auswertung entwickeln.
Wie bereits in Abschnitt 6.2.4 beschrieben, kann zudem eine Konturanalyse
nach [CWP™25] sowohl auf den Drucksignalen im Ballon als auch auf den
Differenzdruckmessungen zwischen Gehorgang und Atmosphire erfolgen. Der
Datensatz mit 27 Probanden, bei gleichzeitiger invasiver Referenz, stellt dabei
eine sehr gute Grundlage dar.

Auch im Bereich der Kalibrierung bestehen weiterhin offene Fragestellungen. Das
in dieser Arbeit entwickelte Aktorkonzept konnte aufgrund der hohen akustischen
Belastung nicht unter realen Bedingungen evaluiert werden, obwohl die Ergeb-
nisse am Teststand bereits die prinzipielle technische Umsetzbarkeit einer aktiven
Druckanpassung gezeigt haben. Der Einsatz alternativer Pumpensysteme, wie bei-
spielsweise in [Ltd18] beschrieben, konnte hier eine vielversprechende Losung
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7.2 Ausblick

darstellen. Eine andere Moglichkeit wire die Kopplung mit einer Oberarmman-
schette, um ein standardisiertes Kalibrierprotokoll zu entwickeln. Ziel wire es,
individuelle Unterschiede in der Anatomie und Gewebeantwort zu beriicksichti-
gen und damit die Genauigkeit der absoluten Blutdruckschitzung zu verbessern
und langfristig stabil aufnehmen zu kénnen.

Die Gestaltung der Otoplastik stellt einen weiteren Ansatzpunkt dar. Zukiinftige
Untersuchungen konnten darauf abzielen, die Passform, Ergonomie und Nutzer-
akzeptanz durch optimierte oder individualisierte Otoplastiken zu verbessern.
Denkbar ist auch der Einsatz additiver Fertigungsverfahren zur Herstellung maf-
geschneiderter Ohrpassstiicke, um eine breitere Anwenderbasis abzudecken und
die Messqualitit weiter zu erhohen.

Ein besonders relevanter Bereich fiir zukiinftige Studien ist die Untersuchung
der Langzeitstabilitdt des Systems im Alltag. Dies umfasst sowohl die techni-
sche Stabilitit der Signalaufnahme tiber Stunden oder Tage hinweg als auch die
Robustheit gegeniiber Bewegungsartefakten und dufleren Einfliissen. Eine syste-
matische Erprobung unter Alltagsbedingungen wiirde wichtige Erkenntnisse zur
Anwendbarkeit in der kontinuierlichen Gesundheitsiiberwachung liefern.

Dariiber hinaus konnten zukiinftige Arbeiten die Einfithrung multisensorischer
Strukturen, wie einer Matrix aus Drucksensoren, evaluieren. Ein solches Setup
wiirde eine raumlich differenzierte Druckerfassung ermoglichen und konnte Ar-
tefakte besser detektieren sowie moglicherweise rechnerisch kompensieren. Dies
wire insbesondere fiir die Verbesserung der Signalqualitit unter Bewegung oder
beim Sprechen von Bedeutung.

Neben der Blutdruckmessung ergeben sich auch potenzielle diagnostische Er-
weiterungen. So konnten Parameter der Blutdruckwellenform — etwa Pulswellen-
geschwindigkeit oder Augmentationsindex — als Indikatoren fiir Gefaf3steifigkeit
und damit als kardiovaskulidre Risikomarker herangezogen werden.

Uber den medizinischen Anwendungsbereich hinaus eréffnet die zugrunde liegen-
de Sensortechnologie neue Perspektiven fiir alternative Einsatzszenarien. Insbe-
sondere die hohe Sensitivitit gegeniiber mechanischen Verdnderungen im Bereich
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7 Zusammenfassung und Ausblick

des Kiefergelenks und des Gehorgangs deutet darauf hin, dass das System auch
als Eingabeschnittstelle im Sinne eines Human-Machine-Interface (HMI) genutzt
werden konnte. So konnten kaubedingte oder sprechinduzierte Druckverdnderun-
gen zur Steuerung von Geriten oder zur Erkennung von lautloser Sprache ver-
wendet werden. Dies eroffnet insbesondere fiir Menschen mit Einschrankungen
in der Lautsprachproduktion neue Wege der Interaktion. Zukiinftige Forschung
konnte untersuchen, inwieweit sich aus subtilen Druckmustern im Gehorgang
Riickschliisse auf Zungenposition und artikulatorische Bewegungen ziehen las-
sen — mit dem Fernziel, eine Rekonstruktion von Sprache aus nicht-auditiven,
mechanischen Signalen zu ermoglichen.

Schlieflich kénnte auch die Miniaturisierung und Integration in alltagstaugliche
Wearables ein zukiinftiges Ziel sein. Dabei sind Aspekte wie Energieeffizienz,
drahtlose Kommunikation und ergonomisches Design entscheidend. Eine pro-
duktnahe Umsetzung wiirde den Weg ebnen fiir eine kontinuierliche Kreislauf-
iberwachung oder alternative Interaktionsformen in realen Anwendungskontex-
ten.

Insgesamt bietet das entwickelte Sensorsystem eine technisch wie wissenschaftlich
fundierte Plattform, auf der zahlreiche weiterfithrende Forschungs- und Entwick-
lungsarbeiten aufbauen konnten — sowohl im Bereich der Medizintechnik als auch
im Feld innovativer Mensch-Maschine-Interaktion.
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A Anhang

Im Anhang werden die gemessenen Blutdruckverldufe aller ausgewerteten Pro-
banden dargestellt. Jedes Diagramm zeigt sowohl den systolischen (rot) als auch
den diastolischen (blau) Verlauf. Die durchgezogenen Linien mit Kreisen entspre-
chen den invasiven Referenzmessungen, die gestrichelten Linien mit Kreuzen den
Messungen im Ohr. Die markierten Sequenzen datal...n wurden im zweiten
Schritt gemittelt.

Die Abbildungen geben einen Uberblick iiber die individuellen Blutdruckprofile
der Probanden und dienen als Grundlage fiir die statistische Auswertung der
Messdaten.
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Blutdruckverldufe von Proband_10806211: systolisch (rot) und diastolisch (blau).

Abbildung A.1

Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestrichelt

und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal. . .n wurden

im zweiten Schritt gemittelt
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Abbildung A.2: Blutdruckverldufe von Proband_10906211: systolisch (rot) und diastolisch (blau).
Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestrichelt
und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal. . .n wurden
im zweiten Schritt gemittelt
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Abbildung A.3: Blutdruckverldufe von Proband_11106214: systolisch (rot) und diastolisch (blau).
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Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestrichelt
und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal. . .n wurden
im zweiten Schritt gemittelt
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und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal. . .n wurden

Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestrichelt
im zweiten Schritt gemittelt

Blutdruckverldufe von Proband_11304213: systolisch (rot) und diastolisch (blau).

Abbildung A.4
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Abbildung A.5: Blutdruckverldufe von Proband_11504211: systolisch (rot) und diastolisch (blau).
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und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal. . .n wurden
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Abbildung A.6: Blutdruckverldufe von Proband_20806214: systolisch (rot) und diastolisch (blau).
Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestrichelt
und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal. . .n wurden
im zweiten Schritt gemittelt
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Abbildung A.7: Blutdruckverldufe von Proband_21006213: systolisch (rot) und diastolisch (blau).
Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestrichelt
und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal. . .n wurden
im zweiten Schritt gemittelt
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Blutdruckverldufe von Proband_21304214: systolisch (rot) und diastolisch (blau).

Abbildung A.8

Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestrichelt

und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal. . .n wurden

im zweiten Schritt gemittelt
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Abbildung A.9: Blutdruckverldufe von Proband_21504214: systolisch (rot) und diastolisch (blau).
Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestrichelt
und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal. . .n wurden
im zweiten Schritt gemittelt
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ystolisch (rot) und diastolisch (blau).

Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestri-

Blutdruckverldufe von Proband_30806211: s

Abbildung A.10

chelt und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal...n

wurden im zweiten Schritt gemittelt
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Abbildung A.11: Blutdruckverldufe von Proband_31106214: systolisch (rot) und diastolisch (blau).
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Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestri-
chelt und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal...n
wurden im zweiten Schritt gemittelt
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Abbildung A.12: Blutdruckverldufe von Proband_31304214: systolisch (rot) und diastolisch (blau).
Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestri-
chelt und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal...n
wurden im zweiten Schritt gemittelt
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chelt und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal...n

Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestri-
wurden im zweiten Schritt gemittelt

Blutdruckverldufe von Proband_31504213: systolisch (rot) und diastolisch (blau).

Abbildung A.13
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Abbildung A.14: Blutdruckverldufe von Proband_40906214: systolisch (rot) und diastolisch (blau).
Durchgezogen und mit Kreisen entspricht der invasiven Referenzmessung, gestri-
chelt und mit Kreuzen entspricht der in-Ohr-Messung. Die Sequenzen datal...n
wurden im zweiten Schritt gemittelt
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