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1 Einleitung

In den Bevdlkerungen industrialisierter Lander gehéren Herz-Kreislauf-Erkrankungen
mit Abstand zu den haufigsten Todesursachen. Alleine in Deutschland sterben hieran
jahrlich ungeféhr eine Halbe Million Menschen. Im Vergleich dazu erliegen nur halb
so viele Menschen Krebsleiden, Abbildung 1-1.

Sonstige 10%

Verdauungsorgane 5%

Verletzungen und Vergiftungen 5%

Atmungsorgane 5% Herz-Kreislauf-System 49%

Krebs 25%

Abbildung 1-1. Krankheiten als Todesursache

Die Pravention und Behandlung begiinstigender Risikofaktoren stellt eine unverzicht-
bare Strategie zur Reduzierung der kardiovaskularen Erkrankungen in der Bevolke-
rung dar. Hoher Blutdruck (Hypertonie) ist einer der bedeutendsten Risikofaktoren. Es
wird geschétzt, dass jeder flnfte Erwachsene in Deutschland an Bluthochdruck leidet.
Man spricht dann von Hypertonie, wenn der systolische Blutdruck Py einen Wert von
160 mmHg und/oder der diastolische Druck Py, 95 mmHg Ubersteigt. Der Blutdruck-
bereich zwischen Pgys = 140 mmHg — 160 mmHg und/oder Pga = 90 mmHg — 95
mmHg wird mit leichter Hypertonie bzw. Grenzwerthypertonie bezeichnet. Von nied-
rigem Blutdruck bzw. Hypotonie spricht man bel systolischen und/oder diastolischen
Blutdruckwerten von unter 100 mmHg bzw. 60 mmHg. Normale Blutdruckwerte
liegen zwischen dem Hypo- und Grenzwerthypertoniebereich.

Wahrend normaler und niedriger Blutdruck ungefahrlich sind, sind mdgliche direkte
Folgen von Hypertonie Hirnblutungen mit Schlaganfall sowie Herzinsuffizienz. Diese
stellen mit 30% bzw. 20% die Hafte der Todesursachen von unbehandelter Hyperto-
nie dar. Die andere Hélfte der Todesféle wird durch Gefal3schadigungen verursacht,
welche indirekt durch den Bluthochdruck impliziert werden. Zu nennen sind hier vor
allem Herzinfarkt und Nierenversagen.




Kapitel 1 Einleitung

Grunde der Hypertonie sind zum einen in so genannten unbeeinflussbaren Risikofakto-
ren wie erblichen Belastungen, Alter und Geschlecht zu suchen, aber auch in einer
Reihe von beeinflussbaren Faktoren wie Ubergewicht, hohem Alkoholkonsum, Bewe-
gungsmangel, Stress, Rauchen und erhdhtem K ochsal zverbrauch.

Die Anstrengungen zur Reduktion von Herz-Kreislauf-Krankheiten konzentrieren sich
auf die Entdeckung und Behandlung der Hypertoniker. Die therapeutischen Prinzipien
beinhalten dabei (iberwiegend medikamenttse Mal3nahmen, unterstiitzt von Anderun-
gen des Lebenswandels. Einen weiteren wichtigen Aspekt stellt darlber hinaus die
primére Pravention, die Verhinderung der Entwicklung von hohem Blutdruck, dar. Die
fur diese primdre Pravention empfohlenen Mal3nahmen entsprechen weitestgehend
denjenigen, die fur die nichtmedikamenttse Behandlung der Hypertonie entwickelt
wurden. Sie umfassen algemeine gesundheitsforderliche Mal3nahmen: eine ausgewo-
gene Erndhrung mit angemessener Kalorienzufuhr, Gewichtsnormalisierung, der sinn-
volle Umgang mit Alkohol, regelméfdige und dynamische Bewegung und Nikotinabs-
tinenz. Allen Mal3nahmen gemein ist, dass der Blutdruck regelméRig kontrolliert
werden muss.

Die Notwendigkeit des Blutdruck-Monitorings zur Uberwachung der kardiovaskul&ren
Funktion hat auch im klinischen Bereich, insbesondere in Anasthesie, operativer und
nichtoperativer Intensivmedizin sowie auf Intermediérstationen, einen hohen Stellen-
wert. Bei der Anasthesie wird der arterielle Blutdruck als hinreichender, wenngleich
nicht alleiniger Indikator fir eine adaquate Organperfusion und der damit impliziten
Stabilitét der Organhomd@ostase herangezogen. In der Intensivmedizin lassen Blut-
druckverlauf bzw. -&nderung Ruckschlisse auf das zirkulierende Blutvolumen zu.
Dabel mussen kritisch kranke Patienten vor starken Blutdruckschwankungen geschiitzt
werden. Dramatische Folgen einer so genannten ausgepragten Hypertension umfassen
das kardiale Pumpversagen und die intrakranielle Massenblutung. Eine signifikante
Hypotension kann zur zerebralen oder myokardialen Ischamie fihren.

1.1 Motivation

Gegenwartige Blutdruckmesssysteme lassen sich in zwei grof3e Gruppen klassifizie-
ren, in invasive, d.h. blutige, und in nichtinvasive, indirekte Verfahren.

Bel der invasiven Methode wird eine an einen Druckaufnehmer gekoppelte Kantle in
eine Arterie eingefihrt. Damit kann Uber den Druckaufnehmer der Blutdruck direkt
gemessen werden, was eine kontinuierliche und sehr genaue Messung zuléasst. Neuere
Systeme arbeiten nicht mehr mit extrakorporalen Druckaufnehmern, vielmehr ist
hierbei das Manometer direkt an der Katheterspitze angebracht. Diese Systeme nennt
man auch Katheter-Tip-Manometer und besitzen den Vortell, dass dabei keine dyna-
mischen Eichungen durchgefiihrt werden missen, um die Eigenfrequenz und den
Dampfungsgrad des M esssystems zu bestimmen.

Dennoch sind mit diesen Blutdruckmessungen erhebliche Nachteile verbunden. Neben
den Unannehmlichkeiten, die sich fir den Patienten bei dem invasiven Eingriff erge-
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1.1 Motivation

ben, beinhaltet der Eingriff auch gewisse gesundheitliche Risiken. Als mogliche Kom-
plikationen sind Durchblutungsstorungen, Infektionen oder Blutgerinnsel sowie Be-
schadigung peripherer Nerven zu nennen. Ferner kann die Messung nur von geschul-
tem Fachpersonal durchgeftihrt werden. Aus diesen Grinden wird die invasive Blut-
druckmessung nur dann vorgenommen, wenn tatsachlich eine kontinuierliche Blut-
druckiberwachung indiziert ist.

Routinemal3ig wird der Blutdruck nichtinvasiv und indirekt Gber eine aufblasbare
Manschette (sphygmomanometrisch) bestimmt. Dazu wird eine Manschette an einer
Extremitét appliziert, vorzugsweise am Oberarm, Handgelenk oder Finger. Der Man-
schettendruck lasst sich kontinuierlich mittels eines angeschlossenen Manometers
ermitteln. Zur Blutdruckmessung wird der Manschettendruck zunéchst schnell auf
Werte gebracht, die Gber dem zu erwartenden systolischen Blutdruck liegen. Die unter
der Manschette befindlichen Arterien sind damit vollig kollabiert, so dass der distale
Blutfluss vollstandig unterbunden ist. Anschlief3end wird der Manschettendruck lang-
sam reduziert. Dabel treten gewisse Phanomene auf, die vom Manschettendruck auf
den systolischen und diastolischen Blutdruck schlief3en lassen. Die geléufigsten Ver-
fahren arbeiten hierbei nach der auskultatorischen bzw. oszillometrischen Methode.

Bel der ersten Methode (nach Korotkow) werden mittels Stethoskop oder Mikrofon
charakteristische Gerduschphdnomene abgehorcht. Diese treten beim Ablassen des
Manschettendrucks das erste Mal auf, wenn der Manschettendruck gleich dem systoli-
schen Blutdruck ist, und verschwinden, wenn der Manschettendruck unter den diasto-
lischen fallt.

Bel der oszillometrischen Methode wird folgendes Phéanomen ausgenutzt. Sinkt der
Manschettendruck in den Bereich des systolischen Blutdrucks, kénnen die ankom-
menden Pulswellen aufgrund der Gefal3elastizitét partiell in den Gefal3kollaps unter
der Manschette eindringen, bevor sie reflektiert werden. Dies fuhrt zu einer Volumen-
anderung im Kollaps, welche auf die Manschette zurtickwirkt, was sich wiederum in
kleinen Oszillationen im Manschettendruck auRert. Das Amplitudenmaximum dieser
Oszillationen ist beim arteriellen Mitteldruck erreicht. Anhand empirisch ermittelter
und zum Teil patentierter Verfahren kann mit diesen Oszillationen zumeist beim Er-
reichen bestimmter Prozentsétze der maximalen Oszillationsamplitude auf den systoli-
schen und diastolischen Blutdruck geschlossen werden. Diese Methode eignet sich am
besten bel Messungen am Handgelenk oder am Finger, weil hier die auskultatorischen
Indikatoren nur schwer zu detektieren sind. Aul3erdem ist dabei der Signalgeber die
Manschette selbst, so dass zusétzliche Geréteteile wie das Mikrofon oder das Stetho-
skop entfallen.

Diese indirekte Blutdruckmessung mit aufblasbarer Manschette stellt heute beim
Arztbesuch noch das wesentliche Verfahren zur Diagnose einer Hypertonie dar. Daein
Grofeil aller Hochdruckkranken dem Bereich der Grenzwerthypertonie zuzurechnen
ist, ergibt sich die Forderung nach einer zuverlassigen Messmethodik, die auch in
diesem engen Grenzbereich die Einstufung in den normalen oder Uberhthten Blut-
druckbereich sicher zu begriinden vermag. Die durch die Blutdruckmessung gewonne-
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nen Werte entscheiden damit Gber die Einleitung weiterer diagnostischer Mal3nahmen
und den Beginn einer blutdrucksenkenden Behandlung. Eine Kontrolle ihres Erfolges
und auch ein Entschluss zur Anderung der Therapie basiert letztlich allein auf den
gemessenen Blutdruckwerten. Aussagekraftige und reproduzierbare Ergebnisse lassen
sich bei der gegenwértigen Blutdruckmessmethodik nur anndhernd erreichen, wenn
definierte Bedingungen eingehalten und eine korrekte M esstechnik angewandt werden.
Dazu missen wichtige Vorbereitungen getroffen werden. Die Messung sollte im Sit-
zen oder Liegen nach mindestens 3 bis 5 Minuten Ruhe erfolgen. Unmittelbar vor der
Blutdruckmessung sollte der zu Untersuchende weder blutdruckwirksam aktiv, d.h.
korperlich und psychisch unbelastet gewesen sein, noch Alkohol, Nikotin oder andere
blutdruckbeeinflussende Mittel zu sich genommen haben. Beim Applizieren des
Messgerdts am Arm des Patienten ist auf eine ordnungsgemal3e Lage der Manschette
zu achten, wobei die Manschettengrofie selbst einen entscheidenden Einfluss auf die
Blutdruckmessung hat. Je nach Umfang der Extremitét kann eine zu schmale Man-
schette zu hohe, eine zu breite Manschette zu niedrige Messwerte zur Folge haben.
Unabhangig von der Korperlage des Patienten und dem Messort muss sich das Mess-
gerdt in Herzhthe befinden, um keine Verfdschungen durch den hydrostatischen
Blutdruck zu erhalten. Bei der Messung selbst sollte die Ablassgeschwindigkeit des
Drucks im Bereich des systolischen und diastolischen Blutdrucks 2 — 3 mmHg pro
Sekunde bzw. pro Herzschlag betragen, da eine hhere Geschwindigkeit systolisch zu
niedrige und diastolisch zu hohe Werte zur Folge haben kann. Wéahrend der Messung
darf der zu Untersuchende nicht sprechen, und Bewegungen sind auf jeden Fall zu
vermeiden. Zwischen aufeinander folgenden Messungen sollte wenigstens eine Minute
verstreichen.

Trotz dieser umfangreichen Messbedingungen ist der beim Arzt gemessene Blutdruck
haufig nicht reprasentativ fir den Blutdruck des Patienten unter Alltagsbedingungen.
Zum einen ist eine punktuelle, einmalige Messung nicht signifikant, und in Uber einem
Funftel der Féle tritt eine Praxishypertonie (so genannter "Weilkittel-Effekt") auf,
d.h. erhdhte Blutdruckwerte beim Arzt bei normalen mittleren Werten wahrend des
Tages. Daher haben sich neben der Praxismessung Messungen unter hauslichen Be-
dingungen (Selbstmessung), wahrend der Aktivitdten des Tages und im Nachtschlaf
(24-Stunden-Blutdruckmessung) und die Messung unter korperlicher Belastung zu
wichtigen Alternativen entwickelt.

Der Vorteil der Blutdruckselbstmessung im Vergleich zur Praxismessung liegt in ihrer
besseren Reproduzierbarkeit. Wahrend bei Normotonen die hauslich gemessenen Blut-
druckwerte kaum Unterschiede zu den beim Arzt gemessenen Werten aufweisen,
finden sich bei Hypertonen niedrigere selbstgemessene Blutdruckwerte. Der bei Hy-
pertonen im Rahmen wiederholter Klinik- oder Praxismessungen zu beobachtende
Abfall des Blutdruckes als Ausdruck der Gewohnung an Messvorgang und Umgebung
wird bel der Selbstmessung seltener beobachtet. Ferner kénnen wesentlich 6fter repré-
sentative Blutdruckmessungen durchgefihrt werden, vorzugsweise morgens und a-
bends. Dartiber hinaus kdnnen Selbstmessungen bel pl6tzlich auftretenden Beschwer-
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1.1 Motivation

den wie Kopfschmerzen, Herzklopfen und Schwindel krisenhafte Blutdruckexzesse
erkennen helfen. Die Verbreitung der Blutdruckselbstmessung hat in den letzten Jah-
ren zu einer bedeutenden Weiterentwicklung der fur die Selbstmessung bestimmten
Geréte gefuihrt. Rein mechanische Geréte, die von Hand aufgepumpt werden, wurden
schrittweise durch Vollautomaten abgel 6st, bel denen auf Knopfdruck ein vorbestimm-
ter Manschettendruck erzeugt wird und nach automatischem Druckablass systolischer
und diastolischer Druck anhand der ermittelten Indikatoren bestimmt werden. Auf die
korrekten Messbedingungen ist jedoch immer zu achten.

Die 24h-Blutdruckmessung ermdglicht eine noch sicherere Therapieindikation als die
Praxis- und Selbstmessung und fihrt zu einer besseren Beurteilung der Blutdrucksen-
kung unter Behandlung. Der Blutdruck zeigt normalerweise eine Tagesrhythmik mit
hohen Werten am Vormittag, einem weiteren Anstieg am spdten Nachmittag und
einem Abfall wahrend der Nacht im Schlaf auf, Abbildung 1-2.

Blutdruck/ 160 |
mmHg I:)sys
120 |
80 f MWW
I:)dia
40 _I 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1 1

8 10 12 14 16 18 20 22 0 2 4 6 8
Uhrzeit

Abbildung 1-2. Ergebnis einer 24h-Blutdruckmessung

Ein fehlender Blutdruckabfall wahrend des Nachtschlafs oder sogar ein Blutdruckan-
stieg werden unter anderem bel Schwangerschaftshypertonie, Schlafapnoe, Asthma
und nach Herz- oder Nierentransplantation beobachtet. Schlaflosigkeit wahrend der
Messungen kann ebenfalls den Blutdruck ansteigen lassen.

Gegenwaértige 24h-Blutdruckmesssysteme sind im Wesentlichen Blutdruckvollauto-
maten, die Uber eine am Arm applizierte Manschette tagsiiber alle 15 Minuten und
nachts jede halbe Stunde automatisch eine Blutdruckmessung vornehmen und spei-
chern. Die so ermittelten Werte werden nach der Messung ausgelesen und vom Arzt
interpretiert. Auch hier missen die Patienten bei allen Messungen die korrekten Mess-
bedingungen fir Manschetten-Systeme einhalten, um zuverlassige Blutdruckwerte zu
erhalten.

Abschlief3end bietet die Blutdruckmessung unter kérperlicher Belastung weitere sehr
interessante Diagnosemdglichkeiten. So kénnen Uberhdhte Blutdruckwerte unter Be-
lastung bei normalen Ruhewerten ein frihes Symptom der Hochdruckkrankheit indi-
zieren. Patienten mit Grenzwerthypertonie in der arztlichen Praxis entwickeln Uber-
wiegend dann eine stabile Hypertonie, wenn sie Uberhdhte Belastungswerte aufwei sen.




Kapitel 1 Einleitung

Blutdruckmessungen gehtren damit zu Recht zu den am haufigsten angewandten
medi zinischen Untersuchungsverfahren. Dennoch werden die gegenwartigen invasiven
sowie nichtinvasiven Messsysteme trotz ihrer technischen Finessen aufgrund ihrer
Methodik wichtigen allgemeinen Anforderungen an Blutdruckmessgerédte nicht ge-
recht.

Allen indirekten Messsystemen mit aufblasbarer Manschette ist gemein, dass sie im
Gegensatz zu den Katheter-Spitz-Manometern nichtinvasiv arbeiten und damit unter
anderem wegen der geringeren gesundheitlichen Risiken fur Untersuchungen in Praxis
und Klinik, fur die Selbstmessung sowie das 24h-Blutdruckmonitoring auf jeden Fall
vorzuziehen sind.

Eine einfache Handhabung ist nicht nur fir die Selbstmessung, auch zunehmend im
klinischen Bereich wegen des Mangels an ausgebildetem Personal von grof3er Bedeu-
tung. Das Gerdt muss einfach appliziert werden kénnen, womit auch hier invasive
Systeme gegentiber sphygmomanometrischen Systemen klar im Hintertreffen sind.
Das Anbringen der Manschette beziehungsweise des Messgerdts am Arm oder Finger
ist in der Regel recht einfach und stellt sowohl fir jlngere als auch éltere Personen
keine groferen Probleme dar. Die Einknopf-Bedienung der Vollautomaten lasst kaum
Spielraum fur Fehlbedienungen des Geréts. Durch die zunehmend kleineren Abmal3e
der Gerdte und die Messungen Uber eine Manschette am Handgelenk oder Finger
erhoht sich der Patientenkomfort. Die Gerdte sind leicht zu warten, der Batteriewech-
sel erfolgt einfach, eine Eichung der Manometer muss alle 2 Jahre erfolgen.

Eine kontinuierliche Blutdruckiberwachung ist wie oben ausgefihrt in vielen Félen
wunschenswert, beziehungsweise unumganglich. Dabel missen gegenwartig entweder
invasive Methoden oder 24h-Blutdruckvollautomaten eingesetzt werden. Beide Alter-
nativen sind nicht optimal. Ein invasive Messung kann nicht zuhause durchgefthrt
werden, weil die Messung medizinisch standig kontrolliert werden muss, um gesund-
heitliche Risiken, wie beispielsweise Diskonnektion mit damit verbundenem massi-
vem Blutverlust, zu begrenzen. Der 24h-Blutdruckautomat erlaubt aufgrund der Man-
schettenmesstechnik lediglich quasikontinuierliche Messungen in einem zeitlichen
Abstand von mindestens einer Minute. Der Blutdruckverlauf kann damit ohnehin nicht
erfasst werden, nur der systolische und diastolische Blutdruck werden ermittelt.

Einen weiteren wichtigen Aspekt stellt in diesem Zusammenhang die Patientenbelas-
tung dar, die so gering wie moglich gehalten werden sollte. Sowohl invasive als auch
nichtinvasive Systeme erfullen diese Anforderungen nicht, wobei die Belastung bei
den Manschettensystemen natrlich wesentlich geringer ist. Die abdriickende Man-
schette ist dennoch auch an Handgelenk und Finger fir den Patienten unangenehm.
Gerade beim 24h-Blutdruckmessen ist eine Manschette, die sich regelmaldig auch
nachts aufpumpt, eine nicht unbetréchtliche Belastung. Zu haufiges Messen kann
aufgrund der Okklusionen zu Gewebetraumatisierungen und sogar zu bleibenden
Schédigungen des Gewebes fuhren.

Die grofdte Bedeutung ist der Robustheit und der Messgenauigkeit zuzusprechen. Auf-
grund der schwerwiegenden Konsequenzen bei der Diagnose bzw. der Nicht-Diagnose

6
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von Hypertonie oder im Intensivbereich bei der Bewertung der Homoostase ist es von
grofter Wichtigkeit, zuverléssige, reproduzierbare und genaue Blutdruckwerte zu
ermitteln. Dabei stellen die invasiven Systeme den "goldenen Standard” dar — fach-
mannisch appliziert, liefern sie sehr genaue Blutdruckwerte. Dies ist bei den nichtinva-
siven Manschettensystemen vaollig anders. Die Gefahr der Fehimessung vor allem bei
der Selbstmessung ist nicht unbetrachtlich. Allzu leicht werden wichtige Vorausset-
zungen wie beispielsweise korrekte Manschettenapplikation oder das Messen in Herz-
hohe nicht beachtet. Pro 10 cm Hohendifferenz weicht dabei der ermittelte Blutdruck-
wert um ca. 7 mmHg vom wahren Blutdruck ab. Dartiber hinaus missen die Signal-
verarbeitungseinheiten robust auf Bewegungsartefakte und Stérungen reagieren. Voll-
automaten nach dem auskultatorischen Prinzip sind dabei wegen des eingesetzten
Mikrofons wesentlich anfélliger als oszillometrische. Aber auch diese kdnnen sogar
durch geringe Bewegungen des Arms den Blutdruck fehlerhaft bestimmen. Aul3erdem
werden aufgrund der punktuellen Blutdruckmessung nicht immer reprasentative Werte
ermittelt, wenn beispielsweise durch das Anlegen des Messgeréts kurzzeitiger korper-
licher und psychischer Stress entsteht. Um signifikante Werte zu erhalten, wird des-
halb empfohlen, den Blutdruck mehrmals hintereinander zu messen. Auch dies kann
wiederum zu Falsifikationen aufgrund der fehlenden Rickwirkungsfreiheit der Man-
schette fuhren, wenn zu haufig in zu geringen Zeitabsténden gemessen wird. Ein wei-
terer zentraler Punkt der Ungenauigkeit beim Messen liegt in der Methode selbst, den
Blutdruck indirekt Uber den Manschettendruck zu bestimmen. Die Anforderungen an
die Genauigkeit der Blutdruckmessung sind diesbeziiglich von der Association for the
Advancement of Medical Instrumentation (AMI) représentativ formuliert und in der
harmonisierten Europaischen Norm EN 1060 tGbernommen worden. In Bezug auf eine
Referenzmessung gilt neben einem durchschnittlichen systematischen gemittelten
Fehler (Bias) von 5 mmHg eine Standardabweichung von £8 mmHg als tolerabel.
Dies scheint anlasslich der engen Grenzen von Hyper-, Normo- und Hypotoniebereich
als sehr weit gefasst, zumal Messungen innerhalb des als verlasslich geltenden 95%
Vertrauensintervall dann zu Abweichungen von +21 mmHg fihren kénnen, was eine
zuverldssige Diagnose bereits beim Gesunden sehr schwer macht. Eine grol3 angel egte
Untersuchung von 27 gegenwartig auf dem Markt befindlichen oszillometrischen Blut-
druckvollautomaten zeigt, dass selbst diese gesetzlichen Minimalanforderungen in
vielen Fallen nicht erfilllt werden [Anl96], Abbildung 1-3".

*Im Ubrigen darf die Genauigkeit der Blutdruckbestimmung nicht mit der Genauigkeit der Manometer verwech-
selt werden. Die gesetzlichen Fehlergrenzen betragen fir Quecksilbermanometer +2 mmHg und fur Elektro-
manometer £3 mmHg. Alle Manometer miissen in mmHg geeicht sein und eine Graduierung in Absténden
von 2 mmHg aufweisen.
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Abbildung 1-3. Systolische (oben) und diastolische (unten) Differenzen von 27 gegenwar-
tigen oszillometrischen Blutdruckvollautomaten fir den Oberarm, das
Handgelenk und den Finger. Dargestellt sind jeweils die mittlere Abwei-
chung und der mittlere maximale und minimale Variationsbereich (als Bal-
ken) vom Referenzblutdruck.

1.2 Eigener Beitrag

Es ist ersichtlich, dass sowohl die invasiven als auch die nichtinvasiven Blutdruck-
messsysteme aufgrund ihrer Methodik den Hauptanforderungen einer nichtinvasiven,
kontinuierlichen, belastungsfreien und genauen Blutdruckmessung nicht gerecht wer-
den.

In dieser Arbeit werden die Vorteile beider Verfahren integriert und neue Methoden
sowie Systeme zur Blutdruckmessung vorgeschlagen. Die Grundidee liegt darin, den
Blutdruck Uber die Erfassung anderer kardiovaskularer Grof3en indirekt zu bestimmen.
Dies wird anhand eines detaillierten Schlauchmodells, welches auf einen Arterienast
abgebildet werden kann, theoretisch herausgearbeitet. In den umfassenden Berech-
nungen und Empfindlichkeitsuntersuchungen stellt sich heraus, dass ein sehr starker
linearer Zusammenhang zwischen Blutdruck und Blutflusss sowie Pulswellen-
geschwindigkeit herrscht. Letztere ist die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Pulswellen
im arteriellen Gefél3system. In diesem Zusammenhang bezeichnet man mit Pulstransit-
zeit die Zeit, die eine Pulswelle benttigt, um durch ein Arteriensegment einer bestim-
men Lange zu propagieren. Es ist moglich, diese Parameter nichtinvasiv und ohne
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externen Druck zu messen, so dass der Blutdruck damit belastungsfrei sowie kontinu-
ierlich rekonstruiert werden kann.

Zur nichtinvasiven Messung der Blutflussgeschwindigkeit bieten sich sowohl die
Ultraschall- als auch die Laser-Doppler-Technik an. Anhand umfangreicher Simulati-
onen zur Lichtausbreitung in menschlichem Gewebe kann dabel ein leistungsfahiger
Laser-Sensor vorgestellt werden, der erstmalig die Blutflussmessung sowohl in gréfe-
ren, oberflachlich gelegenen Arterien als auch in sehr kleinen Blutgeféen zuldsst. In
diesem Zusammenhang wird eine schnelle und zuverldssige digitale Signalverarbei-
tung prasentiert, welche die Echtzeitféhigkeit des Systems garantiert.

Zur Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit beziehungsweise der Transitzeit sind
verschiedene Messsysteme denkbar. Es konnen mittlere Ausbreitungszeiten Uber die
simultane Messung eines Elektrokardiogramms (EKG) und einer peripheren Volumen-
bzw. Flusspul swelle bestimmt werden, oder man ermittelt |okale Transitzeiten Uber die
simultane Messung zweier Pulswellen an unterschiedlichen Orten eines Arterienastes.
Insgesamt werden neun mdgliche Alternativen diskutiert.

Zur experimentellen Validierung des Zusammenhangs der kardiovaskuldren Parameter
wird ein modulares, DSP-basiertes Biosignalmonitoring-System vorgestellt, welches
die obigen Biosignale akquiriert, visualisiert und archiviert, um sie nichtinvasiven
Blutdruckreferenzwerten gegentiberzustellen. Dies fuhrt zu zahlreichen neuen Er-
kenntnissen.

Es werden erstmalig verschiedene Moglichkeiten zur Messung der Pulstransitzeit mit
Hilfe zweier Gutekriterien verglichen. Vollig neuartig sind dabei die Messungen der
Transitzeit mittels Laser-Doppler-Sensorik. Es stellt sich heraus, dass sowohl dynami-
sche al's auch statische Anderungen des Blutdrucks mit der Transitzeit sehr gut erfasst
werden.

Zum ersten Mal wurden dartber hinaus die Zusammenhénge zwischen Blutdruck und
Laser-Doppler-Blutfluss untersucht.

Insgesamt kann gezeigt werden, dass die vorgeschlagenen Methoden und Systeme die
Anforderungen sehr gut erflllen und somit eine sinnvolle Alternative zu den gegen-
wartigen Blutdruck-Messsystemen darstellen. Mit dem entwickelten Funktionsmuster
ist man in der Lage, den Blutdruck nichtinvasiv, kontinuierlich sowie belastungsfrei zu
bestimmen.

Die Arbeit gliedert sich wie folgt. Zunachst werden wichtige Grundlagen gelegt, die in
diesem Zusammenhang fur die Ableitung der vorgeschlagenen Methoden und Systeme
zur Blutdruckbestimmung von Bedeutung sind. Daher wird in Kapitel 2 zundchst auf
das kardiovaskuldre System eingegangen: das Herz wird mit seiner Anatomie, Ar-
beitsweise und Erregungsphysiologie kurz beleuchtet, bevor ausfihrlicher das Gefal3-
system beschrieben wird. Nach einer kurzen EinfUhrung Gber den Aufbau des Kreis-
laufsystems werden einfache hamodynamische Grundlagen phanomenologisch be-
schrieben. Abschlief3end wird die Kreislaufregulation, insbesondere die Regulation des
Gesamtkreislaufes betrachtet.
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Im sich anschlief?enden Kapitel 3 werden Standard-Systeme zur Messung der
notwendigen kardiovaskularen Grof3en betrachtet. Zunachst werden gangige EKG-Ab-
leitungen angerissen, bevor die gegenwartigen Methoden zur invasiven und nich-
tinvasiven Blutdruckmessung beschrieben und bewertet werden. Abschlief3end werden
indirekte und direkte Methoden zur Blutfluss- und -volumenmessung vorgestel|t.
Kapitel 4 widmet sich dem Stand der Forschung und Technik nichtinvasiver Blut-
druckmesssysteme, die nicht auf dem auskultatorischen oder oszillometrischen Prinzip
beruhen. Fast alen ist jedoch gemein, dass sie mit extern appliziertem Druck arbeiten,
wie beispielsweise Applanationstonometer oder Systeme, die das Verfahren nach
Penaz verwenden®.

In Kapitel 5 werden Methoden zur nichtinvasiven Blutdruckmessung theoretisch
abgeleitet. Zundchst wird eine Modellbildung des arteriellen Systems durchgefiihrt,
welche einerseits mechanisch erfolgen kann. Einen anderen Ansatzpunkt bietet die
Weéllenleitung, bei der die Pulswellenausbreitung in einem Arteriensegment als ver-
lustbehaftete Leitung in einem elastischen Schlauch modelliert wird. Die dabel ermit-
telten Formeln zur Blutdruckbestimmung werden auf ein Fallbeispiel angewandt, um
die Zusammenhange zwischen den einzelnen kardiovaskuléren Parametern und dem
Blutdruck zu studieren und praktikable Ansétze fir reale nichtinvasive Blutdruckmess-
systeme ohne Manschette zu formulieren.

Die Realisierung solcher Messsysteme wird ausfihrlich in Kapitel 6 geschildert. Nach
einer Anforderungsanalyse werden zunachst die entwickelten Sensorsysteme zur nicht-
invasiven Messung der relevanten kardiovaskuléren Parameter vorgestellt. Einer kur-
zen Beschreibung des EKGs und der Fotoplethysmografie zur optischen Messung des
Volumenpulses folgt eine detaillierte Vorstellung der optischen und akustischen Blut-
flussmessung. Bei der optischen Laser-Doppler-Messung (LDF) werden zunéchst die
hierzu notwendigen Grundlagen (Modellierung der Lichtausbreitung im Gewebe, der
optische Doppler-Effekt und die damit verbundene Blutflussmessung) betrachtet. Um
den Anforderungen an ein LDF-System zu entsprechen, mussten zundchst Monte-
Carlo Simulationen durchgeftihrt werden, bevor die Sensorik und die digitale Signal-
verarbeitung entwickelt werden konnten. Das Sensorsystem wurde abschlief3end mit
Messungen an einem Schlauchmodell und in vivo charakterisiert. Ahnlich stellt sich
die Entwicklung des Ultraschall-Doppler-Blutfluss-Messsystems (USD) dar. Zunéchst
wird auf die notwendigen Grundlagen eingegangen, nach der Formulierung des An-
forderungskatalogs die Sensorik und die digitale Signalverarbeitung vorgestellt, bevor
das System am Schlauchmodell quantitativ und am Menschen qualitativ charakterisiert
wird. Den Abschluss von Kapitel 6 bildet die Basisstation, welche die notwendigen
Sensoren integriert. Es wird ein kurzer Abriss der Hard- und Software-Realisierung
gegeben, und abschlief3end werden fir die sich an diese Arbeit anschlief3enden klini-
schen Messungen und die Entwicklung eines Funktionsmusters sinnvolle Erweiter-

2 Anzumerken ist, dass auf diesem Gebiet aktuelle Forschungsergebnisse rar sind, dawegen des Wettbewerbvor-
teils von wissenschaftlichen Publikationen abstand genommen wird, was die grof3e Anzahl von Offenlegungs-
und Patentschriften bestétigt.

10



1.2 Eigener Beitrag

ungen vorgestellt. Dazu gehort eine automatische Verstarkung und telemetrische Uber-
mittlung der Sensorsignale. Schliefdlich ist es sehr hilfreich, einen adaptiven Flusssen-
sor zur Hand zu haben, der sich automatisch Uber der zu messenden Arterie platziert.
Die Uberpriifung der theoretischen Aussagen von Kapitel 5 mit den Sensorsystemen
aus Kapitel 6 erfolgt mittels umfassender, quantitativer Messungen am Menschen in
Kapitel 7. Es wird die Korrelation der Pulstransitzeit mit dem Blutdruck Uberprift,
wobei mehrere Messprinzipien zum Einsatz kommen; dazu werden neben dem EKG
fotoplethysmografische Sensoren, Laser- und Ultraschall-Sensoren eingesetzt. Eine
zweite Korrelationsuntersuchung schlieft sich an, namlich digenige des Blutdrucks
und des Blutflusses, bevor hydrostatische Blutdruckanderungen diskutiert werden.

Den Abschluss der Arbeit bildet eine Zusammenfassung und ein Ausblick in Kapitel 8.

11






2 Kardiovaskulares System

Im Folgenden sollen die fir die spdteren Betrachtungen und Berechnungen relevanten
Eigenschaften und Merkmale des Herz-Kreisdauf-Systems einfach und anschaulich
vorgestellt werden.

Das kardiovaskuldre System besteht aus allen BlutgeféRen und dem Herzen. Es han-
delt sich dabei um ein Transportsystem, in dem vom Herzen Blut in einem in sich
geschlossenen System von elastischen Gefél3en in einem Kreislauf bewegt wird. In
Abbildung 2-1 ist dieser Kreislauf schematisch dargestellt. Das Herz agiert dabei wie
zwei hintereinander geschaltete Pumpen, dem rechten und linken Herzen, womit eine
gerichtete Blutstromung erzeugt und der Blutstrom aufrechterhalten wird.

Lungenkreislauf
> Lunge
\ 4
Rechtes Herz Linkes Herz
A
KoronargefalRe [4¢— 504
(S
& Gehin  |¢&—{ 1500 <
2 7
) Muskeln 1 20% S
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> I <
Darm, ... 4+— 23%
Nieren <41 20%
Haut, Skelett, ...|[ ¢— 10%
Korperkreislauf

Abbildung 2-1. Kreislaufsschema

Die rechte Herzhalfte nimmt das sauerstoffreduzierte Blut aus dem ganzen Korper auf
und fuhrt es der Lunge zu. Dort wird es wieder mit Sauerstoff angereichert und durch
die linke Herzhdfte auf die verschiedenen Organe verteilt. Der Blutkreislauf besteht
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damit aus zwei funktionellen Hauptabschnitten, dem grof3en oder Korperkreislauf mit
dem linken Ventrikel als Pumpe, und dem kleinen oder Lungenkreislauf mit der rech-
ten Herzhdfte als Pumpe. Streng genommen existiert jedoch nur ein Kreislauf mit
zwei Pumpen.

Die Klassifizierung von Blutgefé3en in Arterien und Venen richtet sich nach der
Strémungsrichtung des Blutes: Venen fihren das Blut zum Herzen hin, Arterien fuh-
ren es weg.

2.1 Herz

Das normale Herz eines Menschen hat etwa die Groél3e einer Faust. Es schlagt 100.000
Mal pro Tag und 3 Milliarden Mal im Laufe eines achtzigjahrigen Lebens und nimmt
somit im Kreislaufsystem eine zentrale Rolle ein. Im Nachstehenden sollen zunéachst
strukturelle Aspekte und der Funktionszyklus und daran anschlief3end die Erregungs-
physiologie des Herzens betrachtet werden.

2.1.1 Anatomie und Arbeitsweise

Das Herz setzt sich aus vier Hohlrdumen, zwel Vorhofen (Atria) und zwel Herzkam-
mern (Ventrikel) zusammen, Abbildung 2-2.

Aorta

Vena cava superior Linker Vorhof

Aorten-Klappe

Mitral-Klappe

Rechter Vorhof

Sinusknoten _
Herzkammerscheidewand

Vena cava inferior TrikuspidaI—KIappe

Abbildung 2-2. Funktionelle Anatomie des Herzens [The89]

Das Blut stromt aus dem Korper Uber die untere und obere Hohlvene (Venae cava) in
den rechten Vorhof. Von dort aus gelangt es in die rechte Kammer, aus der es durch
die Lungenarterie in den Lungenkreislauf gepumpt wird. Das mit Sauerstoff angerei-
cherte Blut aus den Lungen stromt dann durch die vier Lungenvenen in den linken
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Vorhof und von dort in den linken Ventrikel, der das Blut abschlief3end in die Aorta
auswirft. Die Richtung des Blutstroms wird hierbel durch ein Klappensystem gesteu-
ert, welches zwischen den Vorhéfen und Kammern (Segelklappen) sowie den Kam-
mern und Arterien (Taschenklappen) liegt. Erstgenannte Atrioventrikular-Klappen
(AV-Klappen) (Mitral-Klappe am linken Herzen, Trikuspidal-Klappe am rechten
Herzen) dienen zur Abdichtung der Ventrikel gegen die Vorhtfe wahrend der Kon-
traktionsphase. Die Aorten- beziehungsweise Pulmonalklappen verhindern den Ruick-
strom vom Blut in die Kammern wéhrend der Erschlaffungsphase.

In diesem Zusammenhang sollen die einzelnen funktionellen Phasen des Herzzyklus-
ses naher betrachtet werden. Das Herz kontrahiert sich rhythmisch und pumpt beim
ruhenden Menschen ca. 60 bis 80 Mal in der Minute ein Schlagvolumen von je etwa
90 ml in das Arteriensystem. Somit betragt das charakteristische Herzminutenvolu-
men, welches sich aus dem Produkt von Schlagvolumen und Herzfrequenz/min ergibt,
in Ruhe etwa 6 I/min. Aufgrund der Pumpwirkung muss sich das Herz nach jedem
Auswurf erneut fullen. Es ergeben sich fur den Zyklus die zwei schon erwdhnten
Hauptphasen: die Kontraktionsphase oder Systole und die Erschlaffungsphase bezie-
hungsweise Diastole. Diese Hauptphasen werden nochmals unterteilt, die Systole in
Anspannungs- und Austreibungsphase und die Diastole in Entspannungs- und Ful-
lungsphase. In Abbildung 2-3 ist der zeitliche Verlauf dieser Phasen in einem Dia
gramm mit EKG, dem Druck und Volumen im linken Ventrikel und dem Druck in der
Aorta dargestellt.

1 2 B3 4 Phasen:

Blutdruck/ 150 [ {.....Aorta ascendens { 1. Anspannungsphase
mmHg i r\ ........................ 2. Austreibungsphase
100 Fom. YN T -
3. Entspannungsphase
4. Fullungsphase

~——

50 / \ Linker Ventrikel
0
Blutvolumen 150 [

linker :'/— ]
Ventrikel/ 100
ml -

50

-

Zeit

Abbildung 2-3. Zeitlicher Verlauf des Drucks in der Aorta und im linken Ventrikel sowie der
Volumenschwankungen der linken Kammer und einem EKG
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Zu Beginn der Systole fuhrt der Anstieg des intraventrikuléren Drucks sofort zum Ver-
schluss der AV-Klappen. Wahrend dieser Anspannungsphase (1) sind die Arterien-
klappen ebenfalls verschlossen, so dass sich die Ventrikelmuskulatur spannt und einen
weiteren steilen Druckanstieg bewirkt. Die Dauer dieser Phase betragt bel normaler
Schlagfrequenz unter Ruhebedingungen ca. 60 ms. Wahrend der Austreibungsphase
(2) Ubersteigt der Druck im linken Ventrikel den diastolischen Druck in der Aorta
ascendens, und die Arterienklappen oOffnen sich: Die Blutaustreibungszeit beginnt.
Dabel steigt der Ventrikeldruck zundchst noch weiter bis zum maximalen systolischen
Druck an und fallt dann gegen Ende der Systole wieder ab. In dieser Phase treibt der
Ventrikel sein gesamtes Schlagvolumen aus. Am Ende der Systole bleibt ein Restvo-
lumen von ca. 50 ml in der Herzkammer zurick.

Wie auch die Systole beginnt die Diastole mit einer kurzen Phase von ca. 50 ms Dau-
er, in der zundchst noch alle Klappen geschlossen sind. Wéhrend der Entspannungs-
phase (3) falt der intraventrikuldse Druck rasch auf nahezu Null ab. Beim Unter-
schreiten des Vorhofdrucks 6ffnen sich die AV-Klappen, damit beginnt die Fillungs-
phase (4). In dieser Zeit steigt der Ventrikeldruck nur wenig an. Gegen Ende der Ful-
lungszeit kontrahieren sich die Vorhofe (P-Welle) und verstérken die Ventrikelfullung,
was sich als Erhebung im diastolischen Ventrikeldruck erkennen l&sst. Mit dem Be-
ginn der folgenden Anspannungszeit ist der Herzzyklus abgeschl ossen.

2.1.2 Erregungsphysiologie

Wird ein Herz isoliert, so schlagt es auch auf3erhalb des Organismus weiter. Das zeigt,
dass die rhythmische Schlagfolge des Herzens nicht von auf3en etwa durch nervose
Impulse aufgezwungen wird. Die Erregungsbildung findet vielmehr im Herzen selbst
statt; dieses Verhalten nennt man Automatie oder Autorhythmie. Betrachtet man die
Herzmuskulatur, so kdnnen zwei Arten von Fasern unterschieden werden: einerseits
Muskelzellen, die fur die Erregungsbildung und -leitung zusténdig sind, und die men-
genmaldig Uberwiegenden Fasern, die sich verkiirzen und Spannung entwickeln kon-
nen. Letztere leisten @ufdere mechanische Arbeit und werden deshalb Arbeitsmyokard
genannt.

Bel der Erregungsausbreitung im Herzen geht im Normalfall der Anstol3 zu einem
Herzschlag vom Sinusknoten, einem selbstregelnden Oszillator, aus. Er liegt im rech-
ten Vorhof in der Nahe der Einmiindung der oberen Hohlvene, Abbildung 2-2. Die
vom Sinusknoten auf den rechten Vorhof Ubergeleitete Erregung greift dann mit einer
Ausbreitungsgeschwindigkeit von ca. 0,8 m/s auf die benachbarte Vorhofmuskulatur
Uber, bevor der Atrioventrikular-Knoten (AV-Knoten) erreicht wird, Abbildung 2-4.
Die Geschwindigkeit ist hier mit 0,1 m/s wesentlich geringer. Das anschlief3ende His-
Biindel, die Blindelschenkel und deren Endaufzweigungen, die so genannten Purkinje-
Faden leiten dann die Erregung mit 2 m/s wiederum sehr schnell weiter, so dass ver-
schiedene Regionen der Herzkammern gleichzeitig bzw. rasch nacheinander von der
Erregung erfasst werden. Abschlief3end wird die Kammermuskulatur mit einer Ge-
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schwindigkeit von ca. 0,5 m/s erregt. Diese letzte Phase der Erregungsausbreitung
dauert ca. 100 ms.

Beim Ausfall des Sinusknotens schlégt das Herz dennoch weliter. Die Erregungsbil-
dung erfolgt dann in den nachgeordneten Automatiezentren, dann aber mit geringerer
Eigenfrequenz. Man spricht von einem Ersatzrhythmus.

Bel der Ausbreitung und Ruckbildung der Herzerregung entstehen Stromschleifen, die
sich bis an die Korperoberfldche ausbreiten. Die zeitlichen Anderungen von GrofRRe und
Richtung dieser Strome spiegeln sich in Spannungsanderungen wider, die zwischen
verschiedenen Stellen der Korperoberflache gemessen werden konnen. Das Elektro-
kardiogramm (EKG) stellt die zeitliche Aufzeichnung solcher Potential differenzen dar.
Esist damit ein Mal3 fUr die Herzerregung.

Sinusknoten

Vorhofmyokard
AV-Knoten

His-Blundel

- Purkinje-Fasern

R Ventrikelmyokard
&A/\/-r\
S

Q

T T T T T T T T

0 200 400 600 t/ms

Abbildung 2-4. Schematische Darstellung des Erregungsleitsystems mit charakteristischen
Aktionspotentialformen [Mey85]

Eine typische EKG-Ableitung kann Abbildung 2-5 enthommen werden. Zacken, Stre-
cken und Intervalle sind erkennbar, die im Rhythmus der Herzerregung gesetzmaliig
folgen. Die Zacken werden, mit P beginnend, in alphabetischer Folge mit grof3en
Buchstaben benannt. Die einzelnen Ausschléage konnen wie folgt auf die Herzerregung
abgebildet werden. Das EKG beginnt mit der P-Welle, welche Ausdruck der Erre-
gungsausbreitung in den beiden Vorhéfen ist. In der darauf folgenden PQ-Strecke sind
die gesamten Vorhofe erregt, wobei allgemein der Abstand zwischen zwei Zacken
Strecke oder Segment genannt wird. Hier stellt sie das Ende der Erregung des Vorhof-
teils und den Beginn der Erregung des Kammerteils dar, wobel die Ruckbildung der
Vorhoferregung mit der Anfangserregung des Herzkammerteils zusammenfallt. Ferner
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Kapitel 2 Kardiovaskulares System

stellt die PQ-Strecke im EKG die Bezugdlinie fur die Nullspannung dar, die so ge-
nannte isoelektrische Linie. Der folgende QRS-Komplex reprasentiert die Erregungs-
ausbreitung Uber beide Ventrikel. Er beginnt mit der negativen Q-Zacke, gefolgt von
der positiven R-Zacke und schlief3t mit der negativen S-Zacke. Die T-Welle ist Aus-
druck der Erregungsrtickbildung der Ventrikel, wobei die zwischen S-Ende und T-
Anfang liegende ST-Strecke analog zur PQ-Strecke die Totalerregung der Herz-
kammern reprasentiert. Manchmal ist wahrend der Diastole, im Anschluss an die T-
Weélle eine weitere Welle, die so genannte U-Welle sichtbar. Sie wird der Erregungs-
rickbildung in den Endverzweigungen des Erregungsleitsystems zugeordnet. Damit ist
ein kompletter EKG-Zyklus abgeschlossen, und der néachste beginnt wieder mit einer
P-Welle. Im Gegensatz zum QRS-Komplex kdnnen P- und T-Wellen sowohl positive
als auch negative Richtungen besitzen. Abschlief3end soll die Terminologie des Inter-
valls erwahnt werden: Es umfasst Zacken und Strecken. Das héufig verwendete RR-
Intervall zwischen zwei aufeinander folgenden R-Zacken entspricht der Dauer einer
Herzperiode und ist damit ein reziprokes Mal} der Herzfrequenz.

1 2| 3 4 5 6 Wellen und Strecken:

1. P-Welle

2. PQ-Strecke

3. QRS-Komplex
4. ST-Strecke

Py

5 T 5. T-Welle
(%) 6. U-Welle
Q

Intervalle:
X I S ) 7. PQ-Intervall
Y 8. QT-Intervall

7 8
Zeit

Abbildung 2-5. Normalform des EKGs

Das EKG spielt in der kardiologischen Diagnostik eine entscheidende Rolle, um
Anomalien der Herzerregung als Ursache oder Folge von Stérungen der Herztétigkeit
zu detektieren. Im Folgenden soll ein Norm-EK G charakterisiert werden.

Die Zeitdauer der P-Welle betragt typischerweise 90 ms, und sollte in einem Bereich
von 70 bis 120 ms liegen. Das PQ-Intervall reprasentiert die so genannte Uberleitzeit,
den Zeitraum zwischen Vorhoferregung und dem Beginn der Ventrikelerregung. Sie
sollte nicht mehr als 200 ms betragen. Eine Verlangerung kann auf Stérungen in der
Erregungsleitung im AV-Knoten bzw. His-Bindel hinweisen. Die Q-Zacke dauert
unter 30 ms, die Dauer des gesamten QRS-Komplexes sollte nicht langer als 120 ms
sein. Eine Verlangerung kann eine Stérung der Erregungsausbreitung in den Herz-
kammern indizieren. Die S-Zacken-Dauer sollte 80 ms nicht tiberschreiten. Die Dauer
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2.2 GefalRsystem

des QT-Intervalls ist frequenzabhangig, betragt typischerweise bei einem Ruhepuls
von 70 /min um die 400 ms und sollte Werte von 450 ms nicht Uberschreiten. Bei
hoherer Herzfrequenz nimmt die QT-Intervalldauer ab, bel Mannern ist die QT-Dauer
in der Regel etwas langer als bel Frauen.

Die Intensitdten der EKG-Ausschlége sind abhéngig von der Ableitungsart und der
Platzierung der Ableitelektroden am Korper, Kapitel 3.1. Bei einer typischen Extremi-
tétenableitung kann man mit Amplituden des QRS-Komplexes von ca. 1 mV rechnen.
Weitere Richtwerte bel Extremitétenableitungen sind in der folgenden Tabelle 2-1 zu-
sammengefasst.

EKG-Ausschlag P PQ Q QRS S ST T QT
Zeitdauer/ms typisch| 90 160 <30 80 <80 400
min| 70 120 50 320
max| 120 200 120 450
Intensitat/mv <0,25 0 QR/4 1 R/4 0 >R/4
Tabelle 2-1. EKG-Normwerte

2.2 Gefal3system

In den folgenden Abschnitten wird das menschliche Gefél3system naher betrachtet,
was fur die Herleitung der entsprechenden Gleichungen zur Blutdruckbestimmung aus
anderen kardiovaskuldren Parametern und fir das Versténdnis des Blutdrucks selbst
notwendig ist.

Zunachst wird der Aufbau des Kreidlaufsystems dargestellt, gegliedert in die physiolo-
gische Funktionalitét und den anatomischen Aufbau des Arterien- und Venensystems
sowie der Mikrozirkulation.

Anschlief3end werden wichtige hdmodynamische Grundlagen eingefihrt, wobel zuerst
eine einfache Modellbeschreibung der Blutstromung in starren und elastischen Réhren
mit wenigen Formeln gegeben wird. Es wird gezeigt, wie sich bei einer pulsatorischen
Blutstrémung verschiedene Pulswellen gleichzeitig ausbreiten. Dariiber hinaus werden
die menschlichen Pulsformen charakterisiert.

Mit dem Wissen Uber die Physiologie und der Hamodynamik des Kreislaufsystems
soll zuletzt ein Uberblick tiber die Kreislaufregulation gegeben werden. Nach einer
kurzen Einflhrung Uber den Geféldtonus und die vasomotorische Steuerung wird die
Gesamtregulation des Blutdrucks angerissen, bevor ausfuhrlich normale und patholo-
gische Kreislaufanderungen diskutiert werden.
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Kapitel 2 Kardiovaskulares System

2.2.1 Aufbau des Kreislaufsystems

Das Kreislaufsystem besteht aus den Blutgeféf3en und dem Herzen, wobei vom Herzen
Blut in den Kreislauf nach Abbildung 2-1 bewegt wird.

Die wichtigste Aufgabe dieses Systems ist es, Uber das Blut ale Zellen im Organismus
mit den fur ihre normale Funktion erforderlichen Stoffen Uber das Arteriensystem zu
versorgen. Dazu gehdren u.a. neben Sauerstoff und Nahrstoffen auch der Transport
von Hormonen und Stoffen der Immunabwehr. Dariiber hinaus werden die Stoffwech-
selprodukte der Zellen wie beispielsweise Kohlendioxid und andere Metaboliten tber
das Venensystem abtransportiert. Im Korperkreislauf wird das gesamte Herzzeitvolu-
men auf alle Organsysteme verteilt, welche einen unterschiedlichen Bedarf haben
(Abbildung 2-1). Der Lungenkreislauf hingegen, den das gesamte Herzzeitvolumen
passiert, dient im Wesentlichen nur dem Gasaustausch und der Warmeabgabe.

Im Folgenden sollen zunéchst kurz das Transportmittel, das Blut, und dann das Trans-
portsystem, im Wesentlichen das Arterien- und Venensystem sowie die Mikrozirkula-
tion beschrieben werden.

Das Blut wird hauptsachlich im roten Knochenmark gebildet. Die Blutmenge eines
Menschen betragt 6 bis 8% seines Korpergewichts, was beim Erwachsenen etwa 4,5
bis 6 | entspricht. Blut setzt sich zu etwa 56% aus dem Blutplasma, einer gelblichen
BlutflUssigkeit, und zu 44% aus den Blutkorperchen (Korpuskeln bzw. Hamatokrit)
zusammen. Bei diesen Blutkorperchen unterscheidet man drei Arten. Zum einen gibt
es die Blutpldttchen bzw. Thrombozyten, unregelmaliige Fragmente mit einer Lange
von ca. 2 um. In einem Kubikmillimeter Blut sind 150.000 bis 300.000 solcher
Thrombozyten enthalten. Sie spielen eine wichtige Rolle bei der Blutgerinnung. Die
roten Blutkorperchen, die so genannten Erythrozyten, geben dem Blut durch den in
ihnen enthaltenen Farbstoff, dem Hamoglobin, seine Farbe und stellen die Gberwie-
gende Masse der Blutkérperchen dar. In 1 mm® Blut befinden sich 4,5 bis 6 Millionen
Erythrozyten. Die roten Blutkdrperchen sind flache, beidseitig eingedellte, kreisrunde
Scheibchen mit einem Durchmesser von ca. 7,5 pm. Im Vergleich dazu sind die wei-
2en Blutkorperchen viel seltener und kleiner, so sind in der gleichen Menge Blut nur
etwa 4.000 bis 10.000 Leukozyten enthalten, Abbildung 2-6.

— Leukozyt

Erythrozyt

Thrombozyt

Abbildung 2-6. Blutkdrperchen [Bet91]
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2.2 GefalRsystem

Im Korperkreislauf wird das sauerstoffangereicherte Blut vom linken Ventrikel wah-
rend der Systole in die grofe Kdrperschlagader, der Aorta (9), gedriickt, aus der zahl-
reiche Arterien abgehen. In Abbildung 2-7 sind schematisch die wichtigsten darge-
stellt.

1 = Kieferarterie (4. maxillaris)
2 = Gesichtsarterie (A. facialis)
3 = Zungenarterie (A. lingualis)
4 = obere Schilddriisenarterie
(A. thyreoidea superior)
5 = rechte Kopfarterie (4. carotis com-
munis dextra)
6 = rechte Schliisselbeinarterie (4. sub-
clavia dextra)
7 = Achselarterie (4. axillaris) -
8 = Arm-Kopf-Arterie (Truncus brachio-
cephalicus)
9 = groBe Korperschiagader
(Aorta) 10
10 = Armarterie (4. brachialis)
11 = Speichenarterie (A. radialis)
12 = Ellenarterie (4. ulnaris)
13 = Schidfenarterie (A. temporalis
superficialis)
14 = Hinterhauptsarterie (4. occipitalis)
15 = duBere Kopfarterie (4. carotis 12
externa)
16 = innere Kopfarterie (4. carotis
interna)
17 = linke Kopfarterie (4. carotis com-
munis sinistra)
18 = hintere Zwischenrippenarterien
(Aa. intercostales posteriores)
19 = Nieren- und Nebennierenarterien
(Aa. renales et suprarenales)
20 = Bauchhohlenarterie (Truncus coe- \

14
15

16

17

WOd OGN Bwro—

19
20

21
22

M

23

24
25

26

liacus, Tripus HALLERT)
21 = obere Gekrosearterie (A. mesenterica
superior)
22 = untere Gekrosearterie /
{

(A. mesenterica inferior)

23 = Hiiftarterie (4. iliaca communis)

24 = innere Hiiftarterie (4. iliaca interna)

25 = duBere Hiiftarterie (4. iliaca externa)

26 = Schenkelarterie (A. femoralis)

27 = Kniekehlenarterie (4. poplitea)

28 = hintere Schienbeinarterie I , 28
(A. tibialis posterior)

29 = vordere Schienbeinarterie [
(A. tibialis anterior)

30 = Wadenbeinarterie (4. peronea)

29
30

(7]
o) N,
EH
Abbildung 2-7. Schematische Darstellung der wichtigsten Arterien [Tit94]

Auf diese Weise entstehen viele untereinander parallel geschaltete regionae Gefélge-
biete, die sich as Organ- bzw. Teilkreisaufe im Korper verteilen, Abbildung 2-1. Im
weiteren Verlauf weisen die einzelnen Arterien vielfache Verzweigungen auf, so dass
ihre Gesamtzahl standig zunimmt, zugleich aber ihr Durchmesser immer kleiner wird.
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Kapitel 2 Kardiovaskulares System

So hat die Aorta einen Durchmesser von ca. 3 cm, die Armarterie A. brachialis (10)
einen von 5 mm, und die Radialisarterie in der Speiche des Unterarms (11) misst ca. 3
mm [Kanl0]. Im Hinblick auf die nichtinvasive, transkutane Messung der notwendi-
gen kardiovaskularen Grofsen fur die Blutdruckbestimmung muss an oberflachlich
gelegenen Arterien gemessen werden. Die wenigen Arterienaste, die an der Hautober-
flache verlaufen, sollen daher kurz aufgelistet werden. Alsideal erweist sich die schon
angesprochene A. radialis (11), die in der Néhe des Handgelenkes nur etwa 1bis 2 mm
unter der Haut verlauft. Ahnliches gilt fir die Ellenarterie A. ulnaris (12) am Handge-
lenk. Etwas tiefer befindet sich die A. brachialis (10) in der Armbeuge, hier ist eine
optische Blutflussmessung im Gegensatz zu einer akustischen Messung, wie noch in
Kapitel 5 gezeigt wird, schwieriger. Weitere oberflachliche Arterien befinden sich in
der Achsdl, A. axillaris (7), am Schlisselbein, A. subclavia (5), am Hals, A. carotis (5,
17) und an der Schléfe, A. temporalis (13). Am Bein liegen Teile der Schenkelarterie,
A. femoralis (26), der Kniekehlenarterie, A. poplitea (27) und der Schienbeinarterie,
A. tibialis (28, 29) am Fuf¥lcken in der Nahe der Hautoberflache.

Die Arterienwande bestehen aus drei Schichten, Abbildung 2-8. Die innerste Schicht
ist die Tunica Intima, kurz Intima genannt. Sie besteht aus einer Lage von Endo-
thelzellen, die von feinen kollagenen Fasern und einer gefensterten, elastischen Mem-
bran umgeben ist. Diese Endothelschicht gibt der GeféRwand eine glatte innere Ober-
flache, was die Blutgerinnung verhindert. Die mittlere Schicht, die Tunica Media, ist
eine dicke Schicht aus zirkular und spiralférmig angeordneten, glatten Muskelfasern.
Die letzte, die aulRerste Schicht, ist die Tunica Externa. Diese hat langs verlaufende,
elastische und kollagene Fasern, in die auch glatte Muskelzellen eingebettet sind. Die
glatten Muskelzellen haben ihre Funktion in der aktiven Spannung der GefélRwand, um
im Rahmen der physiologischen Anpassungsvorgange die Weite des Lumens zu regu-
lieren. Nach dem Gehalt der Media an elastischen Fasern und an glatter Muskulatur
unterscheidet man Arterien vom elastischen und muskuldren Typ. Herznahe Arterien
sind stark dehnbar und daher vom elastischen Typ.

Tunica Media { ==

Tunica Externa

e

Aorta Arterie Vene

Abbildung 2-8. Wandaufbau der Geféal3e [Bet91]
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Im Blutkreislauf zweigen von den Arterien die kleinsten arteriellen Gefalde, die so
genannten Arteriolen, ab. Von dort wiederum verzweigen sich die Kapillaren, die ein
sehr dichtes Netz von dinnen Gefédlien sind. In diesen Kapillaren finden ale Aus-
tauschvorgange zwischen Blut und Zellen in beide Richtungen statt, bevor sich die
Kapillaren dann zu kleinen Venen, den Venolen, und diese sich dann zu Venen verei-
nigen. Das System aus Arteriolen, Venolen, Kapillaren und weiteren peripheren Gefé-
fen nennt man Mikrozirkulation, Perfusionsgebiet oder auch terminale Strombahn,
Abbildung 2-9.

Arteriole

Kapillaren

Metarterlole v Hau ptstrombahn Kleine
Prakapillare Venole
Sphinktere

Abbildung 2-9. Schematische Darstellung der terminalen Endstrombahn [Sch97b]

Die Arteriolen haben einen Innendurchmesser von 40 bis 100 um. Die Gefal3wand
setzt sich aus dem Endothel sowie vor allem aus glatter Muskulatur zusammen und
besitzt eine Dicke, die in der GréRRenordnung des halben Innendurchmessers liegt. Die
terminalen Arteriolen besitzen ein Lumen von 20 — 40 um. Die von den Arteriolen
abzweigenden Metarteriolen haben einen Innendurchmesser von 8 bis 20 um und
besitzen eine dinne, |lckenhafte Schicht glatter Muskulatur. Manchmal findet sich als
direkte Fortsetzung einer Metarteriole ein muskulaturarmes Gefal3, welches direkt in
eine Venole miindet. Eine solche Verbindung wird Vorzugskanal oder auch Haupt-
strombahn genannt. Die von den Arteriolen oder Metarteriolen abzweigenden Kapilla-
ren weisen Gefal3wande auf, die keine glatte Muskulatur mehr haben und aus einer ca.
1um dicken Endothelschicht bestehen. Ihr Durchmesser betrégt ca. 3 bis 8 um, bei
einer durchschnittlichen Lange von 0,5 bis 1 mm. Je nachdem, ob sich die Kapillaren
weiter verzweigen oder durch Zusammenfluss entstehen, unterscheidet man arterielle
und vendse Kapillaren. Bei einem mittleren Lumen von etwa 7 um und einer mittleren
Strémungsgeschwindigkeit von 0,2 bis 0,5 mm/s (Kapitel 2.2.2) ergibt sich daraus eine
mittlere kapillare Verweildauer fir das Blut von ca. 1 bis 5 Sekunden. Bemerkenswert
ist der Gesamtquerschnitt der Kapillaren. Wenn man unter Ruhebedingungen von
einer Gesamtzahl der durchstromten Kapillaren von etwa 5 bis 10 Milliarden ausgeht,
ergibt dies einen Gesamtquerschnitt von 0,2 bis 0,4 m?, was ungefahr dem 500-fachen
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Querschnitt der Aorta entspricht. Die kapillare Gesamtoberflache betragt unter Ruhe-
bedingungen effektiv etwa 200 m?. Am Ursprung mancher Kapillaren befinden sich
darUber hinaus so genannte prakapillare Sphinkter. Diese Ringe mit glatter Muskulatur
konnen die Kapillarstromung bel Bedarf drosseln. Die sich aus dem Zusammenschluss
mehrerer vendser Kapillaren gebildete postkapilldren Venolen haben ein Lumen von 8
bis 30 um. lhre Wande besitzen keine glatte Muskulatur, sondern auf3er der Endothel-
schicht kollagene Fasern. Die postkapillaren Venolen minden in Venolen mit Innen-
durchmessern von 30 bis 50 um, die in ihrer Wand wieder zunehmend glatte Muskul a-
tur enthalten. Von hier stromt das Blut in kleinere und dann in gréf3ere Venen.

Die Venen minden schliefdlich als Vena cava superior und inferior in den rechten
Vorhof des Herzens. Die Venenwand besteht grundsétzlich aus den gleichen Schichten
wie die arterielle Wand, ist aber wesentlich dinner und dehnbarer. Weil Venen daher
schon bei niedrigem Druck relativ grof3e Volumina aufnehmen kénnen, spricht man
dabei auch von Kapazitatsgefallen. Da der Druck und die Blutflussgeschwindigkeit in
den Venen sehr gering sind, mussen fir den vendsen Rickstrom des Blutes zum Her-
zen unterstitzende Mal3nahmen getroffen werden. In den meisten kleinen und mittle-
ren Venen befinden sich daher Klappen in Form halbmondférmiger Falten, von denen
sich im Allgemeinen je zwei gegenlberstehen. Diese Klappen ermdglichen eine zum
Herzen gerichtete Strémung und sperren in entgegengesetzter Richtung. Beim stehen-
den Menschen wird dadurch die in den Venen stehende Blutsaule in Segmente unter-
teilt. Kontrahiert nun beispielsweise die Muskulatur in den Beinen, so wird das Blut
aus den dazugehorigen Venen aufgrund der Ventilwirkung herzwaérts gepresst. So wird
beim Gehen rhythmisch das Blut aus den Beinen von Segment zu Segment in den
Bauchraum transportiert. Die Atmung unterstiitzt ebenfalls den ventsen Rickstrom.
Die Abnahme des intrathorakalen Drucks beim Einatmen fuhrt zu einer Aufdehnung
der Lungenvenen und damit zu einer Zunahme des Blutflusses. Letztlich tragt natiir-
lich auch die Herzaktivitét zum Rickstrom bei. Wahrend der Austreibungsphase ent-
steht eine Druckabnahme im rechten Vorhof, wodurch ein Sogeffekt auf das vendse
Blut ausgelibt wird. Aufgrund der grofRen Weitbarkeit des ventsen Systems befinden
sich ca. 85% des Blutvolumens in den Venolen und Venen, dagegen nur 15% im
arteriellen System.

2.2.2 Hamodynamische Grundlagen

Im Folgenden soll ein einfacher Einstieg in die komplexe Theorie der Hamodynamik,
der Lehre der Blutbewegung, gegeben werden. Dazu wird ein sehr einfaches Modell
eines Arteriensegments betrachtet. Anhand von Strdmungen in starren Réhren werden
wichtige hdmodynamische Grofen definiert. Wegen der Elastizitdt der menschlichen
Gefalwande kann dieses Modell jedoch nicht auf das vaskulére System abgebildet
werden. Vielmehr missen pulsierende Stromungen in elastischen Rohren bzw.
Schlduchen betrachtet werden. Die mathematische Modellbildung hierfir wird aus-
fahrlich in Kapitel 5 diskutiert. An dieser Stelle soll daher im Anschluss an die einfa-
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chen hamodynamischen Betrachtungen nur eine phadnomenologische Sichtweise fir
die Pulswellenausbreitung im arteriellen und vendsen System sowie in der Mikrozirku-
lation gegeben werden.

Wenn eine Flissigkeit durch ein Rohr mit dem Innenradius R, strémt, so wird mit der
Stromstéarke oder dem Fluss i der Quotient des den Rohrenquerschnitt Q passierenden
Volumens AV in der dazu bendtigten Zeit At definiert:

AV

At
Die Stromungs- oder Flussgeschwindigkeit v bezeichnet die Geschwindigkeit der sich
im Rohr fortbewegenden Teilchen, die in der Regel von der Entfernung r von der

Rohrachse abhangt. Man kann jedoch eine Gber den Querschnitt gemittelte Geschwin-
digkeit v angeben:

(2-1)

o
V=—. 2-2
Q (2-2)

Betrachtet man ein starrwandiges Rohr, welches verschiedene Querschnitte Q,, Q.. ...
Qn besitzt, so gilt die Kontinuitétsbedingung. Sie fordert, dass der Fluss an allen Stel-
len des Rohres konstant sein muss; andernfalls misste an einem Ort des Rohrs en
Uberschuss und an einem anderen ein Mangel an Fliissigkeit auftreten.
Aus

1=V,-Q =V,-Q, =...=V, -Q, =const. (2-3)
folgt
ViV, =—:i—. (2-4)

In einer Rohrverengung ist die Stromungsgeschwindigkeit demzufolge grofder als in
einem groéf3eren Rohrabschnitt.

Stréomt eine nicht-ideale, reale Flissigkeit durch ein starres Rohr, wirkt dem Fluss i
aufgrund der Reibungsverluste immer ein Stromungswiderstand R entgegen. Um
diesen Widerstand zu Uberwinden, ist analog zum Ohmschen Gesetz ein Druckgefélle
Ap notwendig:

_2p

R
Fur den einfachsten Fall einer stationdren, laminaren Strémung einer homogenen, in-
kompressiblen Flissigkeit lasst sich dieser Stromungswiderstand R leicht aus den

geometrischen Abmessungen des Rohres und der Viskositét der Flussigkeit bestim-
men.

(2-5)
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Eine Strémung nennt man dabel stationar, wenn sich der Fluss zeitlich nicht verandert.
Bel ener laminaren Stromung bewegen sich ale Flussigkeitsteilchen parallel zur
Rohrachse, wobei die Schichten gleicher Geschwindigkeit im Rohr konzentrisch ange-
ordnet sind und sich nicht miteinander vermischen. Eine homogene Flissigkeit besitzt
eine konstante innere FlUssigkeitsreibung (Viskositét 77), die nur von der Temperatur
abhangen kann.

Die Viskositét wird durch das Newtonsche Reibungsgesetz definiert. Dabei geht man
von ebenen Flussigkeitsschichten der Dicke x aus, wobei die eine Schicht an der ande-
ren Schicht mit der Geschwindigkeit v Uber die gemeinsame Beriihrungsoberfléche A
vorbeigleitet. Aufgrund der Reibung zwischen den Schichten ist dafir eine Kraft F
beziehungsweise eine Schubspannung F/A erforderlich. Mit dem sich einstellenden
reibungsbedingten linearen Geschwindigkeitsgradienten dv/dx ist die Viskositat defi-
niert zu:

_F dx

= A dv’

Aus dieser einfachen Gleichung l&sst sich das in der Literatur oft zitierte Hagen-

Poiseullesche Gesetz ableiten. In einem Rohr fir den hier betrachteten einfachen Fall

einer stationdren, laminaren Strémung lassen sich die zylindrischen Oberflachen A zu
271 | angeben, wobel | die Lénge des Rohresiist. Daraus folgt fur die Kraft F:

dv
F=n 21 —. 2-7
n ar (2-7)
Diese Reibungskraft muss im stationaren Fall der Antriebskraft das Gleichgewicht
halten, wobel die Antriebskraft einfach als Produkt aus dem sich einstellenden Druck-
gefédlle zwischen dem Anfang und Ende des Rohres Ap und dem darauf wirkenden

Querschnitt Q = 7r? angegeben werden kann:

Ap-ﬂr2+77-27zr-l-%=0. (2-8)

Auflésung nach v und Integration dieser Gleichung liefert:

(2-6)

v<r>=%-(R5—r2), (2-:9)

wobei als Randbedingung angenommen wird, dass die aul3erste FlUissigkeitsschicht an
der Rohrwand haftet:
v(r=R,)=0. (2-10)

Damit erh@lt man fir eine stationdre laminare Stromung in einem Rohr ein so genann-
tes parabolisches Geschwindigkeitsprofil v(r) mit dem Maximalwert der Geschwin-
digkeit in der Mitte des Rohres, Abbildung 2-10.
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2.2 GefalRsystem

Abbildung 2-10. Geschwindigkeitsverteilung v(r) in einem Rohr bei stationarer laminarer
Strémung

Mochte man nun Uber Gleichung (2-2) den Fluss bestimmen, muss man Gleichung
(2-9) Uber den Querschnitt dQ = 2zr - dr integrieren und erhélt das Hagen-Poiseuille-
sche Gesetz:

_TR
8n-I

i Ap. (2-12)

Damit ergibt sich gemal3 Gl. (2-5) der Stromungswiderstand R zu:
_ 8-l

TR
Fluss und Widerstand andern sich demnach direkt bzw. reziprok zur vierten Potenz des

Gefélradius. Der Widerstand ist unabhéngig von der Stromungsgeschwindigkeit, so
dass Druckgefélle und Fluss linear voneinander abhangen.

R

(2-12)

Wie schon angesprochen, kann das Hagen-Poiseuillesche Gesetz nur qualitativ auf das
Arteriensystem abgebildet werden und liefert nur erste grobe Naherungswerte.

Eine Einschrankung, wenn auch nicht eine wesentliche, liegt dabei in der Annahme
einer homogenen Flussigkeit. Blut ist, wie in Kapitel 2.2.1 dargestellt, eine Suspension
von Korpuskeln und damit inhomogen. Die Viskositdt des Blutes hangt stark vom
Hamatokrit ab. In grof3en Gefalden und bel schneller Stromung liegt die Viskositét des
Blutes bel ca. 3 bis 4 mPas, [Kei85] [Sch97b]. Im Vergleich dazu liegt die Viskositét
von 20° C warmem Wasser bei 1 mPa:s. Die Blutviskositdt nimmt bei kleineren Fluss-
geschwindigkeiten ab, well die Erythrozyten unter diesen Bedingungen Aggregate
bilden. Bei Gefal’en mit Durchmessern kleiner 300 um kumulieren sich die verform-
baren roten Blutkdrperchen vorzugsweise in der Mitte des Gefdldes, was zu einer
Ausbildung einer zellarmen Randzone fihrt, wodurch die Viskositdt erniedrigt wird
(so genannter Fahraeus-Lindqvist-Effekt). In der Mikrozirkulation bei Gefal3durch-
messern unter ca. 5 um ist die Verformbarkeitsgrenze der Erythrozyten erreicht, wo-
durch die Viskositét des Blutes wieder ansteigt.
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Die wichtigsten Griinde, wieso das Hagen-Poiseuillesche-Gesetz nicht auf ein Arte-
riensegment abgebildet werden kann, liegen zum einen in der Pumpwirkung des Her-
zens und zum anderen in der Elastizitét der Gefal3wande.

Die Stromung in den menschlichen Blutgefé3en ist aufgrund des periodischen Pum-
pens des Herzens nicht stationar laminar, sondern pulsierend laminar, wobei in herz-
nahen groféen Arterien die Stromung auch turbulent sein kann. Bei einer turbulenten
Strémung vermischen sich die Geschwindigkeitsschichten, die bei laminarer Stromung
aneinander vorbeigleiten, was in zusétzlichen Geschwindigkeitskomponenten in radia-
ler Richtung und in einem abgeflachten Geschwindigkeitsprofil resultiert. Der Uber-
gang von einer laminaren zu einer turbulenten Stromung héangt vom Gefal3durchmesser
2Ry, der gemittelten Geschwindigkeit vV, der Flissigkeitsdichte p und der Viskositét 77
ab, welche in der so genannten Reynolds-Zahl Re zusammengefasst sind:

Re= 2R, -v-%. (2-13)

Ubersteigt Re den kritischen Wert von 2000 bis 2200, so liegt eine turbulente Stro-
mung vor.

Den zweiten grof3en Einflussfaktor stellen die elastischen Gefédwande dar; die Arte-
riensegmente kdnnen daher nicht als starrwandige Rohren, sondern miissen als elasti-
sche Schlauche modelliert werden. Bel einer pulsierenden Strdmung in einem
Schlauch wird damit nicht wie beim Rohr die gesamte Flissigkeit gleichzeitig be-
schleunigt, es bilden sich vielmehr Pulswellen aus.

Man kann dies anhand Abbildung 2-11 recht anschaulich visualisieren.

Distanz d

Abbildung 2-11. Ausbreitung einer Pulswelle

Zum Zeitpunkt tp ist die Aorta mit der Aortenklappe des Herzens dargestellt. Zum
Zeitpunkt t; > ty wird ein Blutschwall aus dem Herzen in die Aorta ausgeworfen,
wobei das Blut an der Aortenwurzel aufgrund ihrer Massentrégheit zundchst einer
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Beschleunigung widersteht und sich daher ein lokal begrenzter und im Vergleich zum
starren Rohr wesentlich kleinerer Druckgradient ausbildet. Dieser Druckanstieg fuhrt
zu einer ebenfalls lokal begrenzten Weitung der elastischen Schlauchwand, in der das
vom Herzen ausgeworfene Schlagvolumen gespeichert wird. Das Druckgefélle sorgt
anschlief3end dafir, dass die Pulswelle beschleunigt und weiterbewegt wird (Zeitpunkt
t, > t;). Die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Pulswelle heil3t Pulswellengeschwindig-
keit (PWG bzw. PWV) c und lasst sich forma gemal3 Abbildung 2-11 aus dem Quo-
tienten von zurtickgelegtem Weg d und verstrichener Zeit 7= t, - t, bestimmen, wobei
7 typischerweise Pulstransitzeit (PTT) genannt wird:

c=—. (2-14)
T

Die Pulswellengeschwindigkeit ist wegen der Impulsiibertragung von Teilchen zu
Teilchen wesentlich grof3er as die Stromungsgeschwindigkeit. Sie betragt in der Peri-
pherie etwa 10 m/s. Die Ausbreitung der Pulswelle héngt dabei unter anderem von der
Dehnbarkeit der Gefél3e sowie der Wanddicke und dem Arterienradius ab, siehe Kapi-
tel 5. Je starrer und dicker eine Arterie ist, um so grof3er ist die Pulswellengeschwin-
digkeit. Mit zunehmendem Alter steigt sie beispielsweise infolge des Elastizitatsver-
lustes der Gefalie an.

Im arteriellen System des Korperkreislaufs startet, wie in Abbildung 2-11 dargestellt,
die Pulswelle wahrend der Austreibungszeit des linken Ventrikel in der Aorta. Bei der
arteriellen Hamodynamik umfasst die Systole nur die Austreibungszeit, wahrend bei
der Herzerregung zusdétzlich die Anspannungszeit mit eingerechnet wird, Kapitel 2.1.1.
Die zwischen zwei Systolen liegende Pause ist die Diastole. In Ruhe dauert die Systole
ca. 200 bis 300 ms, die Diastole entsprechend etwa 500 bis 700 ms.

Der Blutfluss steigt in der systolischen Phase nach dem Offnen der Aortenklappen steil
an, erreicht nach etwa dem ersten Drittel (nach ca. 50 bis 100 ms) der Austreibungszeit
ein Maximum und fallt bis zum Ende der Austreibungszeit wieder auf Null ab,
Abbildung 2-12. Mit Beginn der Entspannung tritt bis zum Schlief3en der Aortenklap-
pen ein kurzdauernder Rickfluss in den linken Ventrikel auf. Im weiteren Verlauf der
Diastole steht das Blut in der Aorta bis zum Beginn der néchsten Austreibungszeit
praktisch still, in den distalen Arterien ist noch ein leichter Fluss zu verzeichnen. Mit
zunehmender Entfernung vom Herzen nimmt die Amplitude des Strompulses kontinu-
ierlich ab.

So betragen die Spitzengeschwindigkeiten der teils turbulenten Stromungen in der
Aorta etwa 100 cm/s mit einer durchschnittlichen Geschwindigkeit von 70 crm/s, wo-
hingegen distale grof3e Arterien wie die A. femoralis nur noch ca. 30 crm/s aufweisen
konnen, Tabelle 2-2.
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Tabelle 2-2.

Phasen:
Druck- Pys 15 |
uls plt . Systole
puls p(t) 2. Diastole
I:)dia
Fluss-
puls i(t)
bzw.
Geschwin- o~ o~
digkeits-
puls v(t)
Zeit
Abbildung 2-12. Strom- und Druckpuls im arteriellen Gefal3system
. Innenradius / Spltzer_\— Reynolds-
Arterie mm geschwin- Zahl
digkeit / cm/s

Aorta ascendens 12,5 100 6600

A. subclavia 5,5 45 1300

A. carotis communis 4,0 50 1000

Aorta descendens 9,0 60 2900

A. renalis 4,0 50 1100

A.iliaca 5,0 40 1000

A. femoralis 4,0 30 700

A. brachialis 2,5 30 400

A. radialis 1,5 15 120

A. pulmonalis 12,5 75 5000

Innenradien, Spitzengeschwindigkeiten und Reynolds-Zahlen grof3er Arte-

rien. Annahmen: Blutdichte 1,06 g/cm3, Viskositat 4 mPa:-s

Die zweite mit dem Strompuls einhergehende Pulsform ist der Druckpuls. Der Druck
steigt zu Beginn der Systole gleichzeitig mit der Stromung steil, im weiteren Verlauf
jedoch flach an, wobei das Maximum des Druckpulses, der systolische Blutdruck P,
spater als das Maximum des Strompulses eintritt, Abbildung 2-12. Py, betragt beim
liegenden Erwachsenen ca. 120 mmHg. In der diastolischen Phase sinkt der Druck
nicht linear, sondern zeigt einen voribergehenden Anstieg (Nebenmaximum), der as
Dikrotie bezeichnet wird. Im weiteren Verlauf der Diastole félt der Druck relativ
gleichférmig, sinkt jedoch im Gegensatz zum Strompuls nicht auf Null ab, sondern
weist vor Beginn der néchsten Systole noch ein relativ hohes Niveau auf. Das Mini-
mum wahrend der diastolischen Phase wird diastolischer Blutdruck P,. genannt und
betragt ca. 80 mmHg.
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Der mittlere Blutdruck P,, ist as der zeitliche Mittelwert der Druckwerte in einem
GeféaRabschnitt definiert. In der Praxis lasst sich der mittlere Druck ausreichend genau
bel zentralen Arterien aus dem arithmetischen Mittel von P, und P,., bel peripheren
Arterien aus dem diastolischen Druck plus 1/3 Blutdruckamplitude bestimmen. Somit
herrscht in der Aorta ein mittlerer Blutdruck von ca. 100 mmHg. Der mittlere arterielle
Druck nimmt in den nachfolgenden Abschnitten sowie in den grof3en Arterien nur
geringftgig ab, wahrend sich Pulsform und -amplitude auffélig verandern. Mit wach-
sender Entfernung vom Herzen nimmt der systolische Druck fortlaufend zu, der dias-
tolische Druck dagegen kontinuierlich ab, so dass es zu einer deutlichen Vergrof3erung
der Blutdruckamplitude kommt, Abbildung 2-13.

Auf die prinzipiell unterschiedliche Form der Strom- und Druckpulswelle wird aus-
fahrlich in Kapitel 5 eingegangen. Die Amplitudeniberhdhung der distalen Druckpuls-
wellen liegt unter anderem in der Abnahme der Elastizitét der distalen Gefal3abschnitte
und der starken positiven superponierenden Pulsreflexionen an den prékapillaren
Widerstandsgefal3en begrindet, die sich gegentiber der Pulswelle wie ein geschlosse-
nes Schlauchende verhaten. Die so genannte scharfe Inzisur herznaher Druckpulse
verformt sich aufgrund der Dampfung der hoherfrequenten Wellenanteile bei den
distalen Pulsen zur Dikrotie.

EKG

Druck-
verlaufe

1. Aortenbogen

2. Thor. Aorta 10 cm
3. Thor. Aorta 20 cm
4. Abd. Aorta 25 cm

5. Abd. Aorta 30 cm

il

6. A. iliaca

7. A. femoralis

Zeit

Abbildung 2-13. Anderung der Druckkurven in Abhangigkeit von der Entfernung vom Her-
zen [McD74]

Die normalen und pathophysiologischen Blutdruckwerte (normo-, hypo- sowie hyper-
tonische Werte) wurden bereits ausfuhrlich in Kapitel 1 vorgestellt. Anzumerken ist
dartber hinaus, dass mit zunehmendem Alter aufgrund des schon erwdhnten Elastizi-
tétsverlustes der Gefaldwande auch der Blutdruck steigt. Beispielsweise nimmt der
systolische Blutdruck eines 20-jdhrigen im Mittel bis zum 70. Lebengahr um ca. 20
bis 30 mmHg zu [Sch97b].
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Ferner konnen bei kontinuierlicher Blutdruckmessung neben den bereits beschriebenen
Pulskurven weitere rhythmische Blutdruckschwankungen ausgemacht werden, wobel
die Schwankungen mit Ordnungszahlen klassifiziert werden. Wahrend Blutdruck-
schwankungen |. Ordnung den origindren Druckpulsen (Frequenz in Ruhe 70 1/min)
zugeordnet werden, stehen Blutdruckschwankungen 1. Ordnung im Zusammenhang
mit der Atmung und weisen daher eine weitaus niedrigere Frequenz von ca. 15 1/min
auf. Blutdruckschwankungen 1ll. Ordnung besitzen meist eine Frequenz, welche ein
ganzzahliges Vielfaches der Atemfrequenz darstellen.

Abschlief?end sai noch der Volumenpuls im arteriellen Geféalisystem erwahnt. Die
Querschnittsénderungen der elastischen Gefal3wéande (Abbildung 2-11) folgen weitge-
hend dem Verlauf der Druckkurve, Abbildung 2-14A. In Abbildung 2-14B ist en
Durchmesser-Druck-Diagramm einer simultanen in vivo Messung von Druck und
Durchmesser an der freigelegten A. carotis communis zu sehen, was die lineare Bezie-
hung der beiden Grofen verdeutlicht. Die leichte Hysterese ist in den viskoelastischen
Eigenschaften der Gefaldwande begrindet.

A B

Druck Durch-
messer
Durch-
messer

Zeit Druck

Abbildung 2-14. A. Simultane Registrierung des Drucks und Durchmessers an der A. carotis
communis
B. Druck-Durchmesser-Diagramm, nach [Bus82]

Sowohl Blutdruck as auch Flussgeschwindigkeit werden in der Mikrozirkulation
wesentlich geringer, Abbildung 2-15. Druck und Geschwindigkeit &ndern sich in den
grof3en und mittleren Arterien nur geringfiigig, in den Arteriolen und Kapillaren fallen
diese Werte jedoch stark ab. Aufgrund der Kontinuitdtsbedingung (2-3) sinken die
Stréomungsgeschwindigkeiten mit wachsendem Gesamtquerschnitt. Dabel ist der Ge-
samtquerschnitt der Kapillaren am grofdten und demzufolge ist die Geschwindigkeit
dort am niedrigsten, Tabelle 2-3 [Kei85)].

32



2.2 GefalRsystem

Mittlerer
Druck
\\\\.
Mittlere GefalRstrecken:
ot et | OV |
digkeit e 1. Grof3e und mittlere Arterien
i 2. Kleine Arterien
\ 3. Arteriolen
esamt: || 11 | T &t
querschnitt 6. Kleine Venen
Gefalistrecke 1 2 3/4| 5| 6 7 7. Mittlere und grof3e Venen

Abbildung 2-15.

Schematische Darstellung von Blutdruck, Gesamtquerschnitt und Flussge-
schwindigkeit im kardiovaskularen System in Abhéangigkeit der GefaR3stre-

cke

i Mittlerer Druck / Mittlere Fluss-

Blutgefal
mmHg geschw. / mm/s

Kleine Arterie 80-100 50 - 100
Sehr kleine Arterie 70-80 20
Arteriole - Anfang 70 10-20
Arteriole - Ende 30-35 2-3
Arterielle Kapillare — Anfang 30-35
Kapillare — Mitte 20-25 0,2-0,5
Vendse Kapillare — Ende 12-20
Sehr kleine Vene 10-20 5-10
Kleine bis mittlere Vene <15 10-50

Tabelle 2-3. Druck und Flussgeschwindigkeit in der terminalen Strombahn

Der Venenpuls in Form eines Druck- bzw. Volumenpulses ist in Abbildung 2-16
gualitativ dargestellt. Im Wesentlichen spiegelt sich darin der Druckverlauf im rechten
Vorhof des Herzens wider. Der Druck im Venensystem nimmt von den Venolen von
ca. 12 — 20 mmHg bis hin zu den grofen herznahen Venen auf 3 —5 mmHg stetig ab.

Abschlief3end soll der Einfluss der Schwerkraft auf das vaskuldre System betrachtet
werden. Die mit dem Gravitationsfeld der Erde verbundenen hydrostatischen Dricke
erreichen dabel im Stehen (Orthostase) ihre Maximalwerte, wohingegen sie beim
Liegenden wegen der geringeren Hohenunterschiede vernachl&ssigbar sind. Mit hyd-
rostatischer Indifferenzebene wird digenige Ebene bezeichnet, bei der sich der Druck
beim Wechsel vom Liegen zum Stehen nicht @ndert. Sie befindet sich ca. 5 bis 10 cm
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unterhalb des Zwerchfells bei einem Druck von ca. 11 mmHg im ventsen System.
Oberhalb dieser Ebene ist die auf dem Messort lastende Blutséule kleiner und der
hydrostatische Druck geringer, unterhalb entsprechend grofer.

Venenpuls

Zeit

Abbildung 2-16. Zeitlicher Druck- bzw. Volumenpulsverlauf in einer Vene [Kei85]

2.2.3 Kreislaufregulation

Nachdem in den vorangegangenen Abschnitten das kardiovaskulére System von Seiten
der Anatomie, des Aufbaus und der Arbeitsweise beschrieben wurde, soll abschlief3end
die Ubergeordnete Regulation des Kreislaufs diskutiert werden. Dazu werden zunéchst
kurz und oberfléchlich die komplexen Vorgange der lokalen Durchblutungsregulation
und der damit verbundenen vasomotorischen Steuerung der Blutgefél3e beschrieben.
Danach wird die physiologische Gesamtregulation betrachtet, bevor kurz- und
langfristige Regul ationsmechani smen besprochen werden.

Unter Kreidaufregulation versteht man Kontrollvorgéange, welche die bereits beschrie-
benen Funktionen des kardiovaskuléren Systems regeln. Esist erforderlich, die Kreis-
lauffunktionen zum einen unter Ruhebedingungen aufrecht zu erhalten, zum anderen
aber auch an andere Bedingungen wie korperlicher Anspannung oder dem einfachen
Wechsal vom Liegen zum Stehen anzupassen. Die wichtigsten Regelgrofien des Herz-
Kreidauf-Systems sind in erster Linie der arterielle Blutdruck, die Gesamtstromstérke,
beziehungsweise das Herzzeitvolumen, mit der dazugehodrigen Vertellung auf die
Organe und das Blutvolumen. Im Folgenden soll lediglich die Regulation des Blut-
drucks betrachtet werden.

Zur Kreislaufregulation missen zundchst Steuerungsmechanismen vorgesehen wer-
den, die es erlauben, die Istwerte den Sollwerten anzupassen. Sowohl das Herz als
auch die Blutgefal3e bieten Mittel an, um die Kreislaufgréfen entweder |okal-autonom
oder von auf¥en durch die so genannten Ubergeordneten Kreislaufzentren neuro-
hormona zu regeln. Die Regulation des Herzens ist fir die Betrachtung in dieser
Arbeit von untergeordneter Bedeutung, so dass im Wesentlichen zunéchst die Steue-
rung Uber die Blutgefalde beschrieben wird.

Die Blutgefal3e konnen durch einen veranderlichen Gefél3durchmesser einen wesentli-
chen Einfluss auf Blutdruck, Stromstérke und Blutvolumen ausiiben, siehe dazu auch
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Kapitel 5. Um das Lumen zu verandern, stehen die Gefél3e unter einer aktiven Span-
nung der glatten Muskulatur, die man als Geféfdtonus bezeichnet. Eine Verengung
wirkt dem Druckgradienten zwischen dem Druck im Gefald und aulRerhalb des Gefé-
[3es, dem so genannten transmuralen Druck, entgegen. Eine Gefé3erweiterung erfolgt
dadurch, dass bei abnehmendem Tonus die Gefédwand durch den transmuralen Druck
stérker gedehnt wird. Normalerweise stehen Blutgefél3e immer unter einem bestimm-
ten Tonus, dem Ruhetonus. Diese immer vorhandene Vasokonstriktion setzt sich aus
zwel Anteilen zusammen, dem Basistonus und dem nerval vermittelten Tonus.

Der Basistonus hat dabei seinen Ursprung entweder in der Gefal3wand selbst oder in
der ndheren Umgebung, was eine schwache bis mittlere Konstriktion der Gefalmusku-
latur bewirkt. Diese basale Vasokonstriktion ist in den unterschiedlichen Gefél3gebie-
ten verschieden stark ausgepragt. In den Hautgefél3en ist sie beispielsweise niedrig, in
den Gefdllen des Hirns besonders hoch. Der Basistonus kann durch Erhthung des
transmuralen Drucks autonom gesteigert werden (so genannte myogene Antwort oder
Bayliss-Effekt). AulRerdem kann er lokal oder Uber das Blut chemisch beeinflusst
werden.

Die nervale Steuerung des Tonus erfolgt fast ausschliefdlich Uber so genannte vaso-
konstriktorische und vasodilatatorische Nerven. Erstgenannte verstéarken den Tonus
der glatten Geféarmuskulatur, letztgenannte schwéchen ihn. Die vasomotrischen Akti-
vitéten kodnnen unter anderem auch durch im Blut zirkulierende Hormone Adrenalin
und Noradrenalin beeinflusst werden. Diese Hormone aktivieren die Membran der
glatten Muskelzellen im Gefél3 Gber o- und B-Rezeptoren. Die Aktivierung der o-
Rezeptoren bewirkt eine Kontraktion, die der 3-Rezeptoren entsprechend eine Dilata-
tion, wobel Adrenalin vorwiegend 3-Rezeptoren, Noradrenalin o-Rezeptoren aktiviert.
Durch gewisse Pharmaka lassen sich sowohl die o- als auch -Rezeptoren blockieren.
Werden zum Beispiel die a-Rezeptoren ausgeschaltet, kann das Noradrenalin nur noch
die B-Rezeptoren aktivieren, was zu einer Vasodilatation und damit einer Senkung des
Blutdrucks fuhrt.

Die Gesamtregulation des Blutdrucks kann in kurz- und langfristige Mechanismen
unterschieden werden. Bei der in dieser Arbeit interessanten kurzfristigen Kreislauf-
regulation handelt es sich Uberwiegend um die beschriebenen nerval gesteuerten vaso-
motorischen Vorgénge. Die zu regelnde Groéle, der arterielle Druck, wird dabel Gber
SO genannte Presso- oder Barorezeptoren erfasst. Sie befinden sich im Karotissinus,
einer Erweiterung am Ursprung der A. carotis interna, sowie im Aortenbogen und
werden durch die Dehnung der arteriellen Wande in Abhangigkeit vom transmuralen
Druck erregt. Eine Verdnderung des arteriellen Drucks hat eine Veranderung der
generierten Nervenimpulse zur Folge, die im vegetativen Nervensystem mit dem
Blutdruck-Sollwert verglichen werden und je nachdem die Aktivitét des Herzens oder
die glatte Gefaldmuskulatur entsprechend nervs regelt.
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Die Blutdruck-Normwerte von Pg,s = 120 mmHg und Py, = 80 mmHg beim jungen Er-
wachsenen (20 bis 40 Jahre) wurden schon ausfuhrlich in Kapitel 1 beschrieben. Je
nach Blutdruckwert wird in Normo-, Hypo- oder Hypertonie unterschieden, wobei
immer vom Ruheblutdruck ausgegangen wird, welcher mit zunehmendem Alter auf-
grund des Verlustes der GefaRelastizitat ansteigt. Im normalen taglichen Leben wird
der individuelle Blutdruck von vielen Faktoren, wie Umwelteinfllssen, physischen
oder physikalischen Effekten, entweder direkt, beispielsweise physikalisch, oder indi-
rekt beeinflusst.

Blutdruck/ 250 |-
mmHg
200

150

100 | N

50 |

Zeit / min

Abbildung 2-17. Invasiv gemessener Blutdruck [Bru92]

Ein klassisches Beispiel hierflr ist die bereits angesprochene Erwartungshypertonie,
die nicht nur bel &rztlichen Untersuchungen, sondern auch vor Prifungen oder Wett-
kampfen auftritt. In Abbildung 2-17 ist der invasiv gemessene Blutdruck eines Patien-
ten Uber 1 Y2 Stunden dargestellt. Obwohl der Patient den Arzt sehr gut kennt, steigt
sein Blutdruck bei seinem Erscheinen sprunghaft an, wahrend der Puls keine Ande-
rungen aufweist.

Im Ubrigen ist in Abbildung 2-17 wie auch im nichtinvasiv ermittelten 24h-Blutdruck-
verlauf aus Abbildung 1-2 eine sehr starke positive Korrelation von systolischem und
diastolischem Blutdruck erkennbar. Wahrend der systolische Blutdruck starken Ande-
rungen unterworfen ist, folgt der diastolische Blutdruck diesen Anderungen jedoch
schwécher. Die sehr starke Korrelation ist auch noch bei sehr geringen Blutdruckénde-
rungen vorhanden. In Abbildung 2-18 wurden der systolische und diastolische Blut-
druck nichtinvasiv-kontinuierlich am Finger gemessen. Gut erkennbar sind die Blut-
druckschwankungen I1. Ordnung.

Bel ruhigem Schlaf falt der Blutdruck um bis zu 20 mmHg (Abbildung 1-2), kann
jedoch bei intensiven Traumen erheblich gesteigert werden. Psychischer Stress, Angst
oder Schreck kann auf der anderen Seite zu einem exzessiven Blutdruckabfall bis hin
zur Ohnmacht fuhren. Nach dem Essen fallt der Druck haufig leicht ab, kurzzeitiger
Schmerz fuhrt zu Drucksteigerungen.
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Blutdruck/ 110 |- g p}  svs

mmHg 190 H hf L.
Pt Wty i,
P\t o i

50 Pdla

0 50 100 150 200 250 300

Puls-Nummer

Abbildung 2-18. Nichtinvasiv-kontinuierlicher Blutdruckverlauf [Nit99]

Beim Wechsel vom Sitzen oder Liegen zum Stehen, der Orthostase, ist ebenfalls ein
Eingriff in die Kreislaufregulation nétig. Die plotzliche Anderung des hydrostatischen
Drucks fuhrt zu einer massiven Umverteilung des Blutvolumens. In den Kapazitédts-
gefélden in den Beinen kommt es zu einer Zunahme von etwa einem halben Liter Blut
und einer damit verbundenen Abnahme in den Arterien oberhalb des Herzens. Dies
fuhrt zu einer augenblicklichen Reaktion der Pressorezeptoren, deren Nervenimpuls-
frequenz abnimmt und damit regulatorische Mal3nahmen ausgel6st werden. Im We-
sentlichen nehmen Herzfrequenz um ca. 30% und der periphere Gefal3widerstand
aufgrund der vasokonstriktorischen Reaktion zu. Der Anstieg der Herzfrequenz um
etwa 30% kann die Verminderung des Schlagvolumens um ca. 40% nicht voll ausglei-
chen, was zu einer Verminderung des Herzzeitvolumens fihrt. Der arterielle Blutdruck
sinkt beim Aufstehen zundchst schnell ab, kehrt dann aber aufgrund des erhohten
peripheren Widerstands wieder in den Bereich der Ausgangswerte zurtick.

Bel korperlicher Belastung stellt die Kreislaufanpassung eine weitere wichtige Aufga-
be dar. Der mit der physischen Arbeit verbundene erhohte Sauerstoffverbrauch fihrt
zu einer nahezu linearen Erhdhung der Herzfrequenz. Das Schlagvolumen vergrof3ert
sich um etwa 50%, das Herzzeitvolumen steigt stark an und wird in den Organen
umverteilt. Die Durchblutung in der arbeitenden Skelettmuskulatur kann durch lokale
Regul ationsmechanismen um das bis zu 20-fache zunehmen. Die Gefél3e in Herz und
Hirn werden ebenfalls stérker durchblutet, wahrend die Hautdurchblutung anndhernd
gleich bleibt. Mit der stérkeren Durchblutung ist eine Erniedrigung des peripheren
Widerstands verbunden. Da im Vergleich dazu das Herzzeitvolumen jedoch wesent-
lich stérker ansteigt, nimmt der arterielle Druck ebenfalls zu. Wahrend der systolische
Druck um 20 mmHg und mehr ansteigt, steigt der diastolische Blutdruck nur wenig, so
dass die Blutdruckamplitude gréfer wird.

Bel thermischer Belastung wird die Kreidaufregulation durch die Veranderungen in
der Hautdurchblutung bestimmit.
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Wenn es warm ist, wird die Haut starker durchblutet, was mit einer Dilatation der
Kapazitatsgefalie in der Haut verbunden ist. Dadurch wird das Blutvolumen ins Perfu-
sionsgebiet der postkapilldren Venen verlagert, was zu einer Steigerung des Herzzeit-
volumens und einer Vasokonstriktion in anderen Gefél3gebieten fuhrt. Bel hohen
Umgebungstemperaturen kann dies zu einer exzessiven Steigerung des Herzzeitvolu-
mens und einer Abnahme des Blutdrucks fuhren und letztlich bei zusétzlicher Belas-
tung im Hitzekollaps enden.

In kalter Umgebung treten entgegengesetzte Reaktionen auf. Der Tonus der Wider-
stands- und Kapazitétsgefalle der Haut steigt an, Herzfrequenz und Herzzeitvolumen
sinken. Der Blutdruck tendiert zu htheren Werten, was mit einem Cold Pressure Test,
dem Eintauchen einer Hand in Eiswasser, bel Blutdruckuntersuchungen oft angewen-
det wird.

Bel einem Kreisaufschock wird die Funktion Iebenswichtiger Organe durch akute
Minderdurchblutung gestort. Dies kann unter anderem hervorgerufen werden durch
Verminderung des Blut- beziehungsweise des Herzzeitvolumens. Nach schweren
Blutverlusten (etwa 30-50%) oder nach grof3flachigen Hautverbrennungen spricht man
dabei von einem hypovoldmischen Schock. Dies fuhrt zu einer Verminderung des
Schlagvolumens und damit verbundener stérkerer Aktivitét der Pressorezeptoren. Die
Herzfrequenz steigt, ebenso der Tonus der Arteriolen, was zu der typischen Blésse der
Haut fuhrt. Das Herzzeitvolumen wird auf die Durchblutung von lebensnotwendigen
Organen verlagert. In den meisten Féllen ist der Schock aufgrund des deutlich herab-
gesetzten Herzzeitvolumens mit einem drastischen Blutdruckabfall verbunden.
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3 Systeme zur Messung von kardiovasku-
laren Grdl3en

In diesem Kapitel soll der Stand der Technik herkdmmlicher Systeme zur Messung der
wichtigsten kardiovaskul&ren Parameter dargestellt werden.

Zunachst werden gangige Verfahren zur Ableitung der elektrischen Herzerregung vor-
gestellt, um dann auf die Messung der vaskuléren hamodynamischen Parameter zu
sprechen zu kommen. Dabei werden zuerst Systeme zur Messung des Blutflusses,
dann zur Erfassung des Blutvolumens und abschlief3end Blutdruckmesssysteme disku-
tiert. Ansdtze zur kontinuierlichen nichtinvasiven Blutdruckmessung werden erst im
néchsten Kapitel beschrieben und bewertet.

3.1 EKG

Die elektrische Aktivitét des Herzens ist, wie in Kapitel 2.1.2 beschrieben, mit der
Ausbildung wechselnder Potentialanderungen verbunden. Diese Erregungsausbreitung
und -rtickbildung manifestiert sich in einem standig nach Grof3e und Richtung variie-
renden Integralvektor. Um die Abbildung dieses Vektors auf die EKG-Ableitung
leichter nachzuvollziehen, soll im Folgenden ein einfacher Dipol betrachtet werden,
der sich in einem homogenen, leitenden Medium befindet, Abbildung 3-1.

Ableitungslinie

Ableitelektrode 1

\
Vé;.
// } Registrier-
7 gerat
/ _—

/’/ @ | Ableitelektrode 2

Abbildung 3-1. Registrierung elektrischer Potentialdifferenzen auf der Kérperoberflache
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Die Ladungsverteilung bildet ein bis an die Kdrperoberflache reichendes elektrisches
Feld aus. Alle Punkte gleichen Potentials liegen dabei auf den Aquipotentiallinien.
Man kann also mit zwei am Korper angebrachten Ableitelektroden entsprechende Po-
tentialdifferenzen messen. Die registrierte Spannung erfasst lediglich nur einen Tell
des komplexen dreidimensionalen elektrischen Feldes. Die Spannung verhélt sich so,
als ob der Integralvektor auf die so genannte Ableitungdinie, die Verbindungslinie
zwischen den Elektroden, projiziert wird. Je nach Platzierung der Elektroden ergeben
sich damit unterschiedliche Spannungen. Die registrierte Spannung ist am grof3ten,
wenn die Ableitungdlinie parallel zum Integralvektor verlauft. Sie verschwindet, wenn
der Vektor senkrecht zur Ableitungdinie liegt. Dieses einfache Modell kann im We-
sentlichen auf die Herzerregung und die EKG-Ableitung abgebildet werden.

Im Folgenden sollen die wichtigsten Ableitverfahren vorgestellt werden. Wie ange-
sprochen, stellen die EKG-Ableitungen Projektionen der dreidimensionalen Vektor-
schleife der Herzerregung auf verschiedenen Ebenen dar. Fiir eine erschopfende Beur-
teilung der Herzerregung bendtigt man daher mehrere Ableitungen. Man unterscheidet
dabei zwischen bipolaren und unipolaren Ableitungen. Bei letzterer wird die Spannung
zwischen einem definierten Ort der Korperoberflache und elnem Bezugspunkt abgelei-
tet. Ferner kann man die Ableitung nach der Platzierung der Elektroden in Extremité-
ten- und Brustwandabl eitungen klassifizieren.

Die einfachste Ableitungsart ist die bipolare Standardableitung nach Einthoven. Dabel
werden drel Elektroden an den Extremitdten appliziert, am linken und rechten Arm
sowie am linken Fufl3, Abbildung 3-2A [Sch97b]. Dabel wirken die Arme und Beine
wie verlangerte Elektroden. Die eigentlichen Ableitungsorte liegen daher am Rumpf
und spannen ein gleichseitiges Dreieck auf, Abbildung 3-2B.

()

)
A of B > c
1

|
f}j Rechter Arm |

LA
AN
S A

Linkes Bein

Abbildung 3-2. A. EKG-Ableitung nach Einthoven
B. Einthovensches Dreieck
C. Typische Einthoven-Ableitungen I, i, IlI
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Mit der Einthoven-Ableitung | wird die Spannung zwischen linkem und rechtem Arm,
mit der Ableitung Il zwischen linkem Fuld und rechtem Arm und mit Il zwischen
linkem Fuf3 und linkem Arm bezeichnet. Die genormten Farbmarkierungen der Ablei-
tungskabel sind dabel grin fur den linken Ful3, gelb fur den linken und rot fir den
rechten Arm. Wie man dem Einthovenschen Dreieck entnehmen kann, unterscheiden
sich die EKG-Ausschldge der drei Ableitungsformen aus der Frontalprojektion der
Vektorschleife auf die Ableitungslinien, Abbildung 3-2C.

Ein weiteres Extremitdten-Ableitverfahren stellen die Ableitungen nach Goldberger
dar. Auch hier werden drei Elektroden, je eine am linken Ful3, eine am rechten und
eine am linken Arm angebracht, Abbildung 3-3 [Sch97b]. Die Ableitungen sind jedoch
unipolar, wobei sich der Bezugspunkt aus dem Zusammenschluss von zwei Extremité-
ten Uber je einen Widerstand ergibt. Der Widerstand muss dabei gegentiber dem
Hautwiderstand grof3 sein, jedoch vernachlassigbar klein gegeniiber dem Eingangswi-
derstand des nachfolgenden elektrischen Verstérkers. Eine gute Wahl ist ein 5 kQ
Widerstand.

Abbildung 3-3. A. EKG-Ableitung nach Goldberger
B. Typische Goldberger-Ableitungen aVR, aVvL, aVF

Durch diese Spannungsteilung ergeben sich als Ableitungslinien die Winkelhalbieren-
den der Einthoven-Ableitungen. Bel der Nomenklatur aVR, avL, avF steht das"a" fur
augmented, und weist auf grofRere Amplituden im Vergleich zur Einthoven-Ableitung
hin. Die letzten Buchstaben geben den Ort der Ableitelektrode an (rechter Arm, linker
Arm, FuB).

Die 6 Standardableitungen nach Einthoven und Goldberger liefern zusammen die
wesentliche Information, die in der Frontalprojektion der Vektorschleife enthalten ist.
Die unipolare Brustwandableitung nach Wilson liefert hingegen bevorzugt Informatio-
nen Uber die Horizontal projektion des Erregungsvektors. Dazu werden herznah an der
Thoraxoberfl&che 6 Elektroden angebracht, Abbildung 3-4 [Sch97b]. Durch Zusam-
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menschaltung der drei Extremitétenel ektroden Uber Widersténde wird eine indifferente
Bezugsel ektrode geschaffen, gegen welche die definierten Orte der Brustwand V, bis
V¢ abgeleitet werden.

A BV,
Medioklavikularlinie B
\ v, ﬂf
Vv, — - A Jurf\,\—
V, iJJI; N
v, "
v, Ve )
.f-fr_._/'-\____.._
Vs Vv, |
v, i\/L—/\___m
V_Gf\..f\L./‘\..__m

Abbildung 3-4. A. EKG-Ableitung nach Wilson
B. Typische Wilson-Ableitungen V; bis Vg

Es gibt natirlich noch ein Vielzahl weiterer Ableitverfahren, auf die hier aber nicht
ndher eingegangen werden soll.

Bel der technischen Readlisierung einer EKG-Ableitung miissen die elektrischen Signa-
le in geeigneter Weise am Menschen abgegriffen werden, wozu in der Regel Elektro-
den zum Einsatz kommen, die auf der Hautoberflache angebracht werden. Elektroden
dienen generell zum Austausch von Ladungstréagern zwischen zwel Phasen. Fir die
Medizin von grofdter Bedeutung sind so genannte lonen-Elektroden 2. Art. Dabel kann
man in wieder zu verwendende Elektroden und in zum einmaligen Gebrauch bestimm-
te Elektroden unterscheiden. Aul3erdem ist eine Klassifizierung in Elektroden mit
direktem und solche mit indirektem Kontakt moglich. Erstere stehen nur Gber einen
diinnen Elektrolytfilm, der Elektrodenpaste, mit der Hautoberflache in Verbindung.
Dies ist fUr eine robuste Ableitung jedoch ungiinstig, weil Patientenbewegungen starke
Storungen im EKG verursachen. Wesentlich weniger anfallig fir Bewegungsartefakte
sind Elektroden mit indirektem Kontakt, so genannte Floating Electrodes. Wie der
Name schon zum Ausdruck bringt, schwimmt hier die Elektrode auf einer dicken
Elektrolytbriicke zwischen Haut und Elektrodenoberfldche. Die Paste dient dabei unter
anderem zur Verringerung der Ubergangsimpedanz zwischen Ableitort und Registrier-
schaltung, da der Widerstand dieses Ubergangs moglichst klein sein soll. Elektroden-
pasten besitzen typischerweise einen Widerstand von einigen Ohm und liegen damit
weit unter dem Hautwiderstand. Im Niederfrequenten kann dabel je nach Stromdichte
mit einem Widerstand zwischen ca. 2 und 20 kQ gerechnet werden.
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3.2 Blutfluss

3.2 Blutfluss

Der Blutflussist, wie in Kapitel 2 dargestellt, neben dem Blutdruck und -volumen eine
wichtige kardiovaskuldre Grofe zur Beurteilung der Kreisaufsituation. Es wurden
schon seit der Mitte des 19. Jahrhunderts Methoden und Systeme zur Blutflussmes-
sung entwickelt.

Dabel wurden zunéchst Messverfahren der klassischen Stromungsiehre angewendet,
bei denen direkt und invasiv im Blutgefél3, d.h. intravaskulér, nach dem hydrodynami-
schen Prinzip gemessen wird. Aufgrund methodischer Probleme und der fir diese
Messung notwendigen starken operativen Eingriffe in das Blutgeféald werden diese
Methoden gegenwartig nicht mehr eingesetzt.

Vielmehr wird versucht, den Blutfluss am offen gelegten, aber unertffneten Blutgefai
(extravaskul@r) zu messen. Dies erfolgt beispielsweise entweder nach dem el ektromag-
netischen Effekt oder dem Ultraschall-Laufzeit-Verfahren.

Eine weitere grofe Gruppe an Verfahren stellen die indirekten Methoden dar, die ein
zeitliches Mittel der Gesamtstromung Uber Anderungen von bestimmten Indikatoren
messen. Als Indikatoren dienen unter anderem Atemgase (Ficksches Prinzip), Farb-
stoffe, radioaktive Substanzen (Indikatorverdiinnung) oder Wérme bzw. Kédte (Ther-
modilution).

Mittels nichtinvasiver Messungen, d.h. ohne blutigen Eingriff, kann die Blutstromung
auch bestimmt werden. Dies erfolgt mit Doppler-Systemen, die den pulsatorischen
Fluss zeitkontinuierlich messen kénnen.

3.2.1 Invasive Messung

Zunachst sollen die invasiven intra- und extravaskuldren Messmethoden vorgestellt
werden.

Der Einsatz einer Pitot-Rohre zur Blutflussmessung in Gefal3en ist eines der éltesten
Verfahren, wobel die Rohre, wie in Abbildung 3-5 dargestellt, in das Gefal’ eingefihrt
werden muss [Woo75].

Pitot-Rohre

e

Blutgefand

Abbildung 3-5. Prinzip der hydrodynamischen Stromungsmessung mittels Pitot-Rdhre
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Mit dieser Anordnung kann sowohl Vorwarts- als auch Rickwaértsfluss gemessen
werden. Bei Anderungen der Stromungsgeschwindigkeit konnen an der Pitot-Réhre
Druckanderungen gemessen werden. Ein starres Rohr als Modell fur ein Blutgefan
vorausgesetzt, kann hierfr vereinfachend folgende Gleichung angegeben werden:

dp=CyVv+C,V* +C, % _ (3-1)

Die Druckdifferenz entsteht durch die Stagnation eines kleinen Teils der stromenden
Flissigkeit und setzt sich aus drel Anteillen zusammen, einem linearen Reibungsglied
(Cv), einem quadratischen Glied gemal3 dem Bernoullischen Satz (C,v2) und einem
Tragheitsglied (Cs-dv/dt); C; bis C; sind Konstanten. Der Druckunterschied dp wird
mit einem Differenzmanometer an den beiden Kandlen der Pitot-Rohre gemessen.
Mittels einer nichtlinearen Kalibrierungskurve ist es moglich, auf die pulsatorische
Stréomungsgeschwindigkeit zu schlief3en.

Im Gegensatz zur dieser hydrodynamischen Methode wird beim el ektromagnetischen
Verfahren die Blutstrémung extravaskulér gemessen, was keinen Eingriff in das Blut-
gefald erfordert und daher der intravaskuléren Methode vorgezogen wird. Dabel wer-
den gemal3 Abbildung 3-6 zwel Pole eines Magneten an gegeniberliegenden Seiten
eines freigelegten Blutgefaldes platziert. Das resultierende Magnetfeld B induziert im
senkrecht dazu flief3enden Blut, welches a's elektrisch leitend angesehen werden kann,
eine Induktionsspannung, die neben dem B-Feld vom Gefédldradius R und der Gber den
Querschnitt gemittelten Blutflussgeschwindigkeit vV linear abhangt:

U=-B-V 2-R. (3-2)

Magnet
Blutgefan

v f

v

Abbildung 3-6. Prinzip der elektromagnetischen Messung der Blutflussgeschwindigkeit

Da die Geféal3aul3enwand ebenfalls ein elektrischer Leiter ist, kann die Induktionsspan-
nung an der Aul¥enseite abgegriffen werden. Durch eine Polaritdtsumkehr der gemes-
senen Spannung kann dabel die Stromungsrichtung festgelegt werden. Die Methode
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misst mit einer hohen Genauigkeit von bis zu £5% [Bus82] und kann an Gefél3en von
0,5 mm bis 25 mm Durchmesser durchgeftihrt werden.

Eine weitere Mdglichkeit zur invasiven, extravaskuléren Blutflussmessung liegt in der
weniger verbreiteten Ultraschall-Laufzeit-Methode, wo die Abhangigkeit der Schall-
ausbreitungsgeschwindigkeit von der Geschwindigkeit des Mediums ausgenutzt wird.
Nach Abbildung 3-7 werden dazu am freigelegten Blutgefal zwel Piezokristalle ange-
bracht, wobei die Kristalle abwechselnd al's gepulste Ultraschallsender und -empfanger
wirken.

Piezokristall 1

/ y
Blutgefan Piezokristall 2

Abbildung 3-7. Ultraschall-Laufzeit-Verfahren

Lauft die Ultraschallwelle stromaufwarts, so bendtigt sie eine grél3ere Zeit als in ent-
gegengesetzter Richtung. Man kann zeigen [Web92], dass der Zeitunterschied zwi-
schen den Auf- und Abwaértdaufzeiten linear abhéngt von der Gber den Querschnitt
gemittelten Flussgeschwindigkeit des Bluts:

_2-D,-V-coso

c? ’

At

(3-3)

wobei ¢ die Ausbreitungsgeschwindigkeit von Ultraschall im entsprechenden Medium,
D. der Kristallabstand und o der Einstrahlwinkel zur Arterienachse reprasentieren.

3.2.2 Indirekte Indikatormessung

Bel der indirekten Messung wird immer ein Indikator herangezogen, um den zeitlich
gemittelten Fluss zu bestimmen.

Der prinzipielle Grundgedanke ist der folgende. Wird eine bestimmte Menge my, eines
Indikators einem Volumen V zugefihrt, betragt die Konzentration des Indikators in
dem Volumen Cy, = my/V. Wird nun dartber hinaus eine weitere Menge mdes Indika-
tors beigemischt, so &ndert sich die Konzentration auf AC = C - C, = m/V. Ist das zu
betrachtende Volumen nun eine Strémung, bel welcher der Indikator kontinuierlich
abtransportiert wird, so muss sténdig eine bestimmte Menge des Indikators nachge-
fuhrt werden:
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dm dm
. adv
AC = dt 2W. — _ ot
S v baw. 1 = dt AC’ (3-4)

d.h. der zeitlich gemittelte Flussi ergibt sich aus dem Quotienten vom Abtransport des
Indikators und dem resultierenden K onzentrationsgefélle.

Beim Fickschen Prinzip (1870) werden als Indikator die Atemgase herangezogen.
Dazu muss die Sauerstoffaufnahme Uber die Lunge dm(O,)/dt und die artriovendse
Differenz der Sauerstoffkonzentration gemessen werden. Daraus ergibt sich das Herz-
zeitvolumeni:

dm((joz)
I = ! _ (3-5)
C(Oz,art )_ C(Oz,ven )
Um die Sauerstoffaufnahme zu messen, kdnnen Spirometer eingesetzt werden. Die
Messung der Sauerstoffkonzentration des Bluts erfolgt invasiv, wobel Blutproben
entnommen werden mussen. Um arterielles Blut zu entnehmen, kann nahezu jede
Arterie punktiert werden, weil in den Arterien kein Sauerstoff verbraucht wird. Die
Entnahme des vendsen Bluts muss hingegen direkt am Herzen an der A. pulmonalis
erfolgen, da der Sauerstoffverbrauch der einzelnen Organe unterschiedlich grof3ist und
demzufolge die vendsen Sauerstoffkonzentrationen im Korperkreislauf stark variieren.

Eine weniger patientenbelastende indirekte Messung erfolgt mit der Indikatorverdiin-
nung, wobel dem Patienten schnell ein einmaliger, bestimmter Bolus m an Farbstoff
oder radioaktiven Substanzen venés injiziert wird. Der Indikator verdinnt sich ent-
sprechend gleichmalig im Kreidaufsystem. Verwendet man Farbstoff, so kann der
zeitliche Verlauf der arteriellen Konzentration C(t) beispielsweise fotometrisch am
Ohrl&ppchen nichtinvasiv gemessen werden, Abbildung 3-8.

Konzentration
C(t)

Zeitt T

Abbildung 3-8. Indikatorauswaschung

Nach der Bolusgabe zur Zeit t=0 ist nach einer gewissen Verzégerung ein starker
Anstieg in der Konzentration zu erkennen, gefolgt von einem langsamen Abfall. Die
nachfolgenden Wellen haben ihren Ursprung in der Rezirkulation des Blutes und
damit auch des Indikators. Mit dieser Konzentrationskurve kann der Fluss bestimmt
werden:
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}C(t)dt | (3-6)
0

wobel T die Zeit darstellt, bel welcher die Indikatorkonzentration beim ersten Mad
vollsténdig verschwunden ware.

Bel der Thermodilutionsmethode wird as Indikator Kalte oder Wérme benutzt, weil
auch sie durch das Blut abtransportiert wird. Dabei wird wie bei der Indikatorverdin-
nung schnell eine bestimmte Menge eisgekihlter Flissigkeit injiziert. Weiter strom-
abwarts wird mittels eines Thermosensors die Temperatur gemessen. Analog zu (3-6)
kann der Fluss berechnet werden:

Q
p-C, -}ATb(t)dt
0

(3-7)

Dabei entspricht Q der zugefihrten Kdte bzw. Warme, p ist die Dichte von Blut, ¢,
die spezifische Warmeleitung von Blut und Ty(t) die registrierte Temperatur. Der
Temperaturkurvenverlauf dhnelt dem der Indikatorverdiinnung, nur fehlen die nach-
folgenden Wellen, da die kalte bzw. warme Ldsung bei der Kapillarpassage die Kor-
pertemperatur annimmt.

3.2.3 Nichtinvasive Doppler-Technik

Allen bisher vorgestellten Methoden war gemein, dass sie einen invasiven Eingriff mit
einer mehr oder weniger starken Patientenbelastung erfordern. Die Doppler-Technik
bietet die Moglichkeit, den Blutfluss nichtinvasiv und kontinuierlich zu erfassen,
wobei entweder Ultraschall oder Laserlicht zum Einsatz kommt. Diese Verfahren
sollen hier kurz vorgestellt werden, eine ausftihrliche Behandlung erfolgt in Kapitel 6.

Bel der Ultraschall-Doppler-Messung wird beim so genannten Continuous Wave-
Verfahren (CW) transkutan von einem Sendekristall kontinuierlich ein Ultraschallsig-
nal mit einer festen Frequenz f, im MHz-Bereich unter einem bestimmten Winkel o
zur BlutgeféRachse in das Gewebe mit dem darunter liegenden Blutgefal? eingestrahit,
Abbildung 3-9.

Der Schall wird am bewegten Blutteilchen zurtickgestreut und erhélt dabei gemal’ dem
akustischen Doppler-Effekt eine der Geschwindigkeit proportionale Frequenzver-
schiebung Af, die mit dem zweiten Piezokristall detektiert werden kann (Kapitel 6.5.1).
Zur Bestimmung der Doppl er-Frequenzverschiebung werden Sendesignal fo und Emp-
fangssignal f; = fo + Af gemischt bzw. demoduliert. Dadurch entsteht zum einen die
Summe f; + fo und zum anderen die Differenz f; - fo der beiden Signale. Die Differenz,
also die eigentliche Doppler-Frequenzverschiebung, kann durch Tiefpassfilterung des
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gemischten Signals gewonnen werden. Mit dem CW-Verfahren erhdlt man damit eine
direkt proportionale GrofRe zur Uber den Gefal3querschnitt gemittelten Blutflussge-
schwindigkeit v . Die Richtung des Flusses geht bel dieser Methode verloren, sie kann
aber mit der so genannten Quadraturdemodulation gewonnen werden. Dabel wird das
Empfangssignal zusétzlich mit dem um 90 Grad phasenverschobenen Sendesignal
gemischt, und man erhdlt das Quadratursignal. Aus der Phasenlage dieses Quadratur-
signals (bzw. Kosinussignals) und des originaren Sinussignals kann man die Flussrich-
tung bestimmen [Web92].

Ultraschall-Doppler-Sensor
(Sender- und Empfangerkristall)

&\ﬁ/ Koppelgel

v, fy =+ AF

—— Gewebe

f e— y —  Blutgefal

Abbildung 3-9. Prinzip der Ultraschall-Doppler-Flussmessung

Esist dartiber hinaus méglich, das Stromungsprofil im Blutgef&3 zu messen, wenn das
gepulste Ultraschall-Doppler-Verfahren (PW) angewendet wird. Hierbei werden mit
einigen Kilohertz Ultraschallpakete ausgesendet, und das empfangene Signal wird mit
einer Torschaltung verarbeitet. Nach Aussenden eines Wellenzugs werden zeitlich
versetzt Empfangstore kurz getffnet, womit Gber die ankommenden Signale aufgrund
der Laufzeitdifferenzen die Geschwindigkeit in verschiedenen Gewebetiefen registriert
werden kann.

Abschlief3end sei erwdhnt, dass es bildgebende Verfahren gibt, die mit Ultraschall-
Sensoren, wie beispielsweise Phased Arrays, in der Lage sind, nach dem Ultraschall-
Echo-Verfahren Schnittbilder des menschlichen Gewebes zu liefern. Kombiniert man
diese mit dem PW-Verfahren, so kann man in diesen Schnittbildern in Echtzeit den
Blutfluss darstellen. Solche Systeme nennt man Duplex-Scanner [Mor95].

Ultraschall-Verfahren haben neben den vielen Vorziigen auch einige Nachteile. Zum
einen muss der Schall Uber ein Gel in das menschliche Gewebe eingekoppelt werden,
um den Impedanzsprung und damit hohe Einkoppelverluste zu vermindern. Zum
anderen bieten die Systeme aufgrund ihrer recht hohen Wellenlénge im Mikrometerbe-
reich nur eine sehr begrenzte Orts- und Geschwindigkeitsauflsung, so dass man zum
Beispiel nicht in der Lage ist, geringe Geschwindigkeiten in kleineren Gefal3en zu
messen.
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3.2 Blutfluss

In diesem Fall bieten sich Laser-Doppler-Systeme an. Hierbel werden keine Schall-
wellen, sondern kohérente Laserstrahlen verwendet, die in die Haut eingestrahlt wer-
den, siehe Abbildung 3-10.

Laser-Doppler-Sensor
(Laser und Fotodetektor)

— Blutgefaf?

Abbildung 3-10. Prinzip der Laser-Doppler-Flussmessung

Ein auf der Haut platzierter Sensor strahlt Laserlicht mit der Wellenlange 4, in das
Gewebe ein und wird teilweise an statischen Gewebeelementen, teilweise an bewegten
roten Blutkorperchen gestreut. Bel einem Streuvorgang an einem bewegten Blutteil-
chen erféhrt das Licht aufgrund des optischen Doppler-Effekts eine Frequenzverschie-
bung mit einer neuen Wellenlange A;. Aufgrund der Kohérenz interferieren die zufal-
lig zurtickgestreuten Wellenziige auf dem Fotodetektor des Sensors. Im Gegensatz
zum Ultraschall ist daher keine Demodulatorschaltung nétig, am Detektor kann man
gleich die Doppler-Frequenz abgreifen.

Wie in Kapitel 6 noch dargestellt wird, weichen die Kurvenformen der Leistungs-
dichtespektren von Laser-Doppler- und Ultraschall-Doppler-Signal erheblich vonein-
ander ab. Aus diesem Grund liefert das Laser-Verfahren im Gegensatz zur Ultra
schallmessung keine absoluten Geschwindigkeitswerte. Auf der anderen Seite liegt die
Wellenldnge beim Laser-Verfahren im Nanometer-Bereich, und daher ist man hier in
der Lage, auch geringe Blutflisse in sehr kleinen Gefd3en zu messen. Die kleine
Wellenlange impliziert eine geringe Eindringtiefe in das Gewebe, so dass Laser nur
eine oberflachliche Messung im Millimeter-Bereich zulassen, wohingegen Ultraschall
in tiefere Geweberegionen von mehreren Zentimetern eindringen kann. Ein Koppel-
medium wird bel Lasermessungen hingegen nicht bendtigt. In Kapitel 6.4 wird aus-
fahrlich auf das Laser-Doppler-Verfahren eingegangen.
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3.3 Blutvolumen

Die Messung des Blutvolumens bzw. des Gefal3querschnitts kann wie bei der Blut-
flussmessung auf verschiedene Arten erfolgen. Zum einen kann invasiv das entspre-
chende Gefal3 freigelegt werden, wobel es nicht nétig ist, das Gefal? zu 6ffnen. Der
Querschnitt kann beispielsweise Gber Dehnmessstreifen kontinuierlich ermittelt wer-
den.

Darliber hinaus gibt es nichtinvasive Messsysteme, die man Plethysmografen nennt.
Diese messen auf die verschiedensten Arten transkutan Anderungen des Blut-
volumens, wobel hier nicht mehr das Volumen eines einzelnen Gefél3es bestimmt
wird, sondern die Gesamtheit der Gefél3e in einer Extremitét. Auf der einen Seite gibt
es hier die so genannte Venenverschlussplethysmografie, mit der zeitlich gemittelte
Volumen- und Flussanderungen gemessen werden konnen. Kontinuierliche Messun-
gen sind zum Beispiel mit Kapazitéats-, Impedanz- sowie vor allem Fotoplethysmogra-
fen moglich.

Schliefdlich kénnen natiirlich auch bildgebende Verfahren wie beispielsweise Ultra
schall-Echo-Systeme oder die optische Kohérenztomografie zur Bestimmung von
Geféarquerschnitten herangezogen werden, die hier aber nicht diskutiert werden sollen.
Dafir sei auf die einschl&gige Literatur, z.B. [Mor95], verwiesen.

3.3.1 Invasive Messung

Bel der invasiven Messung von Gefal3querschnitten bieten sich die unterschiedlichsten
Verfahren an, von denen nur einige kurz dargestellt werden sollen. Im Wesentlichen
kann man hier kontaktbehaftete und kontaktlos messende Systeme unterscheiden.

Als erstes Beispiel einer kontaktbehafteten Methode sei die Messung mittels Tastleh-
ren genannt, die direkt an das Blutgefd? angelegt oder angenaht werden und deren
Auslenkungen ein Mal3 fur die Durchmesseranderung darstellt. Diese Auslenkungen
lassen sich beispiel sweise mittels Dehnungsmessstreifen erfassen, Abbildung 3-11.

Dehnungsmess-
streifen

N

i Feder
Blutgefan

Abbildung 3-11. Invasive, kontaktbehaftete Messung des Gefalldurchmessers

Der Durchmesser kann auch nach dem Ultraschall-Laufzeit-Verfahren bestimmt wer-
den. Werden gemal3 Abbildung 3-7 Sender und Empfanger senkrecht zur Gefél3achse
an der Gefé3wand angebracht, so ist die Laufzeit eines Ultraschallpakets direkt pro-
portional zum Durchmesser 2- R:
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t=27 ’ (3-8)

wobei ¢ wieder die Ausbreitungsgeschwindigkeit des Ultraschalls im Gefél3 bezeich-
net.

Eine kontaktlose und damit riickwirkungsfreie Messung des Gefal3querschnitts erlau-
ben optische Verfahren. Zum Beispiel wird bel der so genannten Schattenprojektion
das Blutgefal in den Strahlengang eines parallelen Lichtbiindels gebracht, Abbildung
3-12. Durch eine Zunahme des Gefal3guerschnitts wird die am Fotodetektor auftref-
fende Lichtleistung geringer, bei einer Abnahme entsprechend grofier.

Linsen

Fotodetektor
Lichtquelle

Blutgefan

Abbildung 3-12. Invasive, kontaktlose Messung mittels Schattenprojektion

3.3.2 Plethysmografie

Diesen nichtinvasiven Verfahren ist gemein, dass sie nicht an einem einzelnen Blutge-
fal3 das Blutvolumen messen, sondern in einem gréf3eren Messvolumen, zum Beispiel
In einem Extremité&tenabschnitt.

Herkbmmliche Plethsymografen messen das Blutvolumen Uber die geringen Auslen-
kungen bzw. Dehnungen in der Extremitét, wenn ein Blutvolumenpuls durch sie pro-
pagiert. Zur Registrierung wird diese mechanische Grol3e beispielsweise in eine elekt-
rische umgeformt. Dies kann einfach Uber einen an der Extremitét applizierten Deh-
nungsmessstreifen erfolgen. Bei einer Dehnung, d.h. einem systolischen Anstieg im
Blutvolumen, erhdht sich ihr elektrischer Widerstand, und bei einer Stauchung ernied-
rigt er sich entsprechend. Dieser Widerstand wird gewohnlich mit einer Wheatstone-
schen Briicke gemessen.

Eine andere Mdglichkeit bieten Kapazitétsplethysmografen, welche die Kapazitét
zwischen der Haut der Extremitdt und einer zylindrischen aul3eren Elektrode messen.
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Ein Anstieg des Blutvolumens bewirkt, dass der Abstand der beiden Elektroden sinkt
und die Kapazitét steigt.

Bel der Impedanzplethysmografie wird die Impedanz eines Extremitatenabschnitts der
Lange L Uber zwei Elektroden gemessen. Mit einer Volumenanderung AV andert sich
auch die Impedanz AZ. Vereinfacht kann der Zusammenhang zwischen diesen beiden
Grofen bestimmt werden zu [Jen80]:

_—p-L2AZ
-z
wobei p die Blutdichte, und Z die "Ruheimpedanz” reprasentieren. Die Volumenénde-
rung ist damit linear abhangig von der Impedanzanderung.

Allen vorgestellten Verfahren ist gemein, dass sie sehr kleine Kapazitéts- oder Impe-

danzanderungen messen mussen, wobei hohe Anforderungen an das Messsystem
gestellt werden.

AV (39

Die Fotoplethysmografie bietet ein sehr einfaches Verfahren zur Messung des Volu-
menpulses. Ein solches Sensorsystem besteht aus einer Lichtquelle wie beispielsweise
einer LED und einem Fotodetektor. Das Licht der LED wird in das zu betrachtende
Gewebevolumen eingestrahlt und das aus dem Gewebe heraustretende Licht detektiert.
Generell sind zwei Konfigurationen gebrauchlich: Lichtquelle und Detektor sind
adjazent zueinander, dann wird das von dem untersuchten Gewebe zuriickgestreute
Licht im Detektor gemessen, beziehungsweise Lichtquelle und Detektor befinden sich
an verschiedenen Seiten der zu untersuchenden Stelle, wie z.B. Ober- und Unterseite
des Fingers oder Ohrldppchens, dann wird das Licht in Transmission gemessen. In
Abbildung 3-13 ist die erste Methode prinzipiell dargestellt.

Bel dieser Messmethode wird vor allem ausgenutzt, dass Blut Licht stark absorbiert.
Wenn nun wahrend der Systole die Blutmenge in den Geféal3en des bestrahlten Gewe-
bevolumens zunimmt, so nimmt auch die Lichtabsorption zu, und die aus dem Gewebe
zurlickgestreute Lichtintensitét ist geringer.

IR-LED IR-Fototransistor

#ZI

A

Abbildung 3-13. Fotoplethysmograf in Reflexion

Abschlief3end soll die Venenverschlussplethysmografie vorgestellt werden. Mit dieser
Methode wird die Volumenausdehnung durch Bluteinstromung in eine Extremitét,
zum Beispiel am Arm oder Bein, gemessen. Dazu wird der vendse Abfluss aus der
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3.4 Blutdruck

Extremitdt durch eine aufblasbare Manschette unterbunden, wobel der Manschetten-
druck subdiastolische Werte besitzt und somit ein Blutzufluss nach wie vor erméglicht
wird. Mit einer weiter distal liegenden Manschette kann der arterielle Abstrom unter-
bunden werden, damit nur der entsprechende Extremitétenabschnitt untersucht werden
kann, Abbildung 3-14A. Mittels eines Dehnungsmessstreifens oder eines anderen oben
beschriebenen Plethysmografen wird die Volumenénderung des Korperteils registriert,
welcher sich infolge des kontinuierlich einstromenden Bluts stetig ausdehnt, und zwar
solange, bis der Druck in den Venen den proximalen Manschettendruck tbersteigt und
somit ein vendser Abstrom wieder einsetzt, Abbildung 3-14B.

Aus der Geschwindigkeit der Volumenzunahme in der Anfangsphase 18sst sich Uber i
= AV/At das zeitliche Mittel des arteriellen Blutflusses bestimmen.

A B

Aufblasbare Manschette Volumen

far Venenverschluss

v
At
!

Offnen der
Manschette

4

Venen- e
rd
verschluss

l

Plethysmograf

Aufblasbare Manschette
fur Arterienverschluss

Zeit

Abbildung 3-14 A. Prinzip der Venenverschlussplethysmografie
B. Registrierte Volumenanderungen [Bus82]

Allen vorgestellten Plethysmografen ist gemein, dass sie sehr empfindlich auf Bewe-
gungsartefakte reagieren und das Blutvolumen im Gegensatz zu den invasiven Techni-
ken sehr ungenau messen.

3.4 Blutdruck

Da der Blutdruck einer der wichtigsten kardiovaskuldren Parameter ist, wurden grof3e
Anstrengungen unternommen, um geeignete Messmethoden und -systeme zu entwi-
ckeln. Es existieren daher eine Vielzahl von Methoden und Systemen, wobei sich nur
sehr wenige durchsetzen konnten.

Gegenwaértige Blutdruckmesssysteme lassen sich, dhnlich wie die bereits vorgestellten
Methoden zur Messung von Blutfluss und -volumen, zum einen nach der eingesetzten
Methode klassifizieren, und zum anderen spielt der Ort der Messung eine Rolle. Ein
erstes Unterscheidungsmerkmal liegt somit darin, ob es sich um en invasives oder
nichtinvasives System handelt.
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Invasive Systeme messen den Druck im vaskuléren System durch eine direkte Verbin-
dung des Manometersystems und des Gefél3es, dessen Blutdruck gemessen werden
soll. Dabel kdnnen weitere Systeme unterschieden werden, bel denen sich der Druck-
sensor extrakorporal bzw. extra- oder intravaskuldr befindet. Letztere Sensoren werden
Katheter-Tip-Mmanometer genannt.

Nichtinvasiven Systemen ist gemein, dass sie den Blutdruck nicht direkt, sondern
indirekt messen. Der Grofdteil dieser Systeme arbeitet dabel mit einem extern appli-
zierten Druck, wobei aufgrund bestimmter Phénomene vom externen Druck auf den
Blutdruck geschlossen werden kann. Bei solchen Systemen kommt das auskultatori-
sche oder oszillometrische Kriterium zum Einsatz, und sie sind gegenwartig die in
Praxis, Klinik und Heimgebrauch bevorzugten Standardmesssysteme. Neuere For-
schungsansédtze haben zum Ziel, die Nachteile dieser klassischen sphygmomano-
metrischen Systeme zu eliminieren. Fast immer wird dabei dennoch externer Druck
auf eine Arterie ausgelibt, wie bel der Applanationstonometrie, der V olumenkompen-
sations- oder der Kontaktdruckmethode. Andere Ansétze, zu denen auch diese Arbeit
zahlt, verzichten vollig auf externen Druck, und versuchen den Blutdruck indirekt Gber
andere nichtinvasiv messbare kardiovaskulére Parameter zu bestimmen.

Ein weiteres Klassifikationskriterium ist die Fahigkeit zur kontinuierlichen Messung.
Wahrend invasive Systeme dazu in der Lage sind, kdnnen sphygmomanometrische
Systeme nur in Zeitabstanden von mindestens einer Minute eine diskrete Messung des
systolischen und diastolischen Blutdrucks durchfihren. Die Ubrigen nichtinvasiven
Systeme, insbesondere auch die eigene Methode, sind in der Lage, den Blutdruck
zumindest quasikontinuierlich, d.h. von Puls zu Puls, zu messen.

Im Folgenden sollen herkdmmliche Blutdruckmesssysteme vorgestellt werden. Nach
einer Darstellung von invasiven Messverfahren werden die nichtinvasiven sphygmo-
manometrischen Standardverfahren diskutiert. Die wichtigsten anderen nichtinvasiven
Verfahren, die kontinuierlich den Blutdruck erfassen konnen, werden in Kapitel 4
ausfuhrlich beschrieben.

Blutdruckmessmethode

invasiv nichtinvasiv

extravaskular intravaskular mit externem Druck ohne externen Druck

Sphygmomanometrie Tonometrie Volumenkompensation Kontaktdruck

palpatorisch auskultatorisch  oszillometrisch

Abbildung 3-15. Klassifizierung von Blutdruckmesssystemen und Einordnung der eigenen
Arbeit

54



3.4 Blutdruck

3.4.1 Invasive Messung

Invasive Systeme konnen je nach Platzierung des Drucksensors in zwel primére
Kategorien unterteilt werden, in extra- und intravaskul&re M esssysteme.

Ein weitverbreitetes und altgedientes Verfahren stellen extravaskuldre Systeme dar,
bei denen der vaskulére Druck Uber einen flUssigkeitsgefillten Katheter an den Druck-
sensor angekoppelt wird. Dabel fuhrt der Arzt einen Katheter in das Blutgefél ein, in
dem der Druck gemessen werden soll. Bevorzugtes Gefdl3 fur die invasive Messung ist
die A. radiais am Handgelenk, weitere sichere Messstellen umfassen unter anderen
die A. femoralis, A. dorsdlis pedis, A. tibialis, A. brachialis, A. axillaris, A. ulnaris
sowie A. temporalis [Lak94]. Die eingefiihrte Kanile ist bei der Messung an einen
Drei-Wege-Absperrhahn und von dort an den Drucksensor selbst gekoppelt. Dieses
Katheter-Sensor-System ist typischerweise mit einer blutisotonen Salzlésung gefillt
und muss Uber den Absperrhahn mindestens ale finf Minuten gespult werden, um
Blutklumpen an der Katheterspitze zu vermeiden, Abbildung 3-16. Der Blutdruck wird
damit Uber die FlUssigkeitssdule im Katheter an den Drucksensor Ubertragen. Klini-
sche Druckmonitoring-Systeme kénnen as lineare Systeme angesehen werden, so dass
eine individuelle statische Zwei-Punkt-Kalibrierung ausreicht. Dazu wird das System
einmal an den Atmosphéarendruck gekoppelt (0 mmHg) und ein zweites Mal an einen
bekannten Druck Uber ein kalibriertes Manometer. Mit diesen beiden Werten kann das
Messsystem auf absolute Werte kalibriert werden.

Darlber hinaus gibt es mittlerweile Systeme, welche die Kantile kontinuierlich mit 3 —
6 mi/h spllen. Sie sind einfacher zu bedienen und gewéahren ein geschlossenes steriles
System [Loed4].

Messoffnung —ﬂ

Katheter

«——— Spulen oder Blutentnahme

3-Wege-
Absperrhahn

Drucksensor

Abbildung 3-16. Prinzip invasiver Drucksensor-Systeme [Web92]

Zur Druckmessung selbst existieren die verschiedensten Systeme. Im Folgenden sollen
die wichtigsten, ndmlich Flissigkeits- und Membranmanometer, vorgestellt werden.
Die einfachste Weise zur Messung des Drucks stellen die Gravitationsmanometer dar,
d.h. ein- oder zweischenklige Flissigkeitsmanometer, die Wasser oder Quecksilber
enthalten, wobel der eine Schenkel in direkter Verbindung mit dem Blutgeféal steht.
Der Blutdruck verschiebt die Flussigkeitssaule dann sowelt, bis der statische Druck der
Fllssigkeitssaule mit dem Blutdruck p im Gleichwicht steht:
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p=p-g-h, (3-10)

wobei p die Dichte der FlUssigkeit, g die Gravitationskonstante und h die Hohe der
Saule bezeichnet. Zur Messung von arteriellen Dricken eignet sich aufgrund der ho-
hen Dichte Quecksilber, so dass die Hohe der sich einstellenden Saule bei normalem
Blutdruck ca. 10 cm betrégt. Zur Messung kleinerer Dricke beispielsweise im vendsen
System ist Wasser vorzuziehen. Wegen der historisch althergebrachten Verwendung
solcher Manometer gibt man den Blutdruck nach wie vor in mmHg (Millimeter
Quecksilbersdule) oder cm Wassersaule an, und nicht nach dem SI-System in kPa (1
kPa entspricht etwa 7,5 mmHg).

Die FlUssigkeitsmanometer besitzen zwar einen extrem einfachen Aufbau, kdnnen
aber aufgrund der grol3en Tragheit der Flussigkeitssaule lediglich mittlere Driicke und
keine schnellen pulsatorischen Blutdruckschwankungen erfassen. Dies lasst sich mit
den Membran- oder auch elastischen Manometern durchfiihren. Sie bestehen im Prin-
Zip aus einer starrwandigen Kammer, die an einer Seite eine diinne elastische Memb-
ran zum Beispiel aus Gummi oder eine elastische Platte aus Metall oder Kunststoff
besitzt. Auf der gegeniberliegenden Seite der Membran ist die Kanlle angebracht,
welche in die Arterie eingefuhrt wird, wobel das System mit einer Salzlésung gefullt
wird. Die Auslenkung der Membran ist damit proportional zum intravaskuldren Druck.
Zur Darstellung bzw. Registrierung des damit gemessenen Drucks wird diese mecha-
nische Grof3e in eine eektrische umgeformt (Drucktransducer). Haufig werden dabei
Dehnmessstreifen eingesetzt; bel einigen Manometern werden diese direkt auf die
Membran angebracht (bonded strain gauge), bel anderen stehen sie Uber ein Hebelsys-
tem mit der Membran in Verbindung und heif3en unbonded strain gauge.

Ein Manometersystem muss fur die Blutdruckmessung mehreren Anforderungen
geniigen. Zum einen muss generell die Empfindlichkeit, d.h. die Anderung des Regist-
rierausschlags in Abhangigkeit der Druckanderung, entsprechend hoch und idealer-
weise linear sein. Die dynamischen Anderungen aufgrund der pulsatorischen Druck-
schwankungen sollen dariiber hinaus unverzerrt wiedergegeben werden. Wie ange-
sprochen, erfillen Flussigkeitsmanometer diese Forderungen nicht. Bei Membranma-
nometern muss dabel beachtet werden, dass die elastische Membran zusammen mit der
Flissigkeitssaule in der Kammer und im Katheter ein schwingungsfahiges System
bildet, wobei die sich ergebende Eigenfrequenz mindestens doppelt so grof3 sein muss
wie die grofite auftretende Frequenz im Spektrum des Blutdrucks. Oft ist die Eigenfre-
guenz geringer als gefordert, was sich in amplituden- und phasenverzerrten, abgerun-
deten Druckpulskonturen manifestiert. Gerade bel langen Kathetern ist mit diesem
Pha@nomen zu rechnen.

Daher bieten sich Miniaturmanometer mit einer sehr hohen Eigenfrequenz im Kilo-
hertz-Bereich an. Diese so genannten Katheter-Tip-Manometer messen den Druck
intravaskuldr direkt vor Ort, d.h. es gibt keine hydraulische Verbindung Uber den Ka-
theter zwischen Druckquelle und Drucksensor mehr. Diese intravaskuléren Druck-
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sensoren besitzen kleine Auf3endurchmesser von ca. einem Millimeter. Nachteile
dieser Sensoren im Vergleich zu den extravaskuléren Drucksensoren liegen in den
hoheren Kosten und der geringeren Lebensdauer.

Bel sorgfaltiger Handhabung und unter Berticksichtigung aller mdglichen Fehlerquel-
len wie Luftblasenfreiheit des Katheters, individueller Kalibrierung und korrekter
Systemdampfung erhdlt man mit den direkten kontinuierlichen Blutdruckmessungen
sehr préazise Ergebnisse mit absoluten Abweichungen von unter +5 mmHg vom wahren
Blutdruck [Qui93]. Daher spricht man auch gerne vom "goldenen Standard”, wenn es
darum geht, Vergleichsmessungen hinsichtlich der Messgenauigkeit mit anderen
Systemen durchzufUhren.

3.4.2 Sphygmomanometrische Systeme

Im Folgenden sollen nichtinvasive sphygmomanometrische Blutdruckmessmethoden
vorgestellt werden. Sie werden gegenwaértig im medizinischen Alltag bevorzugt einge-
setzt, da sie neben unblutigen und schnellen Messungen eine einfache Bedienung
zul assen.

Das Messgerdt besteht dabei immer aus einer aufblasbaren Manschette, welche an
einer Extremitét, zum Beispiel am Oberarm, Handgelenk oder Finger angebracht wird.
Die Manschette besitzt im Innern einen aufblasbaren Gummihohlraum. Damit sich die
Manschette beim Aufblasen nicht nach auf3en aufblaht, ist sie dort mit einem undehn-
baren Stoff Uberzogen. Die Manschette wird zum Blutdruckmessen zunéchst aufge-
pumpt, so dass sich der Innendruck erhoht und der Druck auf die von der Manschette
umschlossenen Weichteile mit den Arterien Ubertragen wird. Das Aufpumpen erfolgt
dabei entweder manuell Uber einen Handballon as Pumpe oder bel den Gerdten der
neueren Generation automatisch Uber eine pneumatische Elektropumpe (so genannte
Blutdruckvoll- bzw. -halbautomaten). Der Manschettendruck wird beim Messen kon-
tinuierlich an einem seitenstandig angeschlossenen Manometer ermittelt, Abbildung
3-17.

Aufblasbare Manschette

Kollabierte Arterie

Abbildung 3-17. Sphygmomanometrisches Messprinzip
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Zur Blutdruckmessung wird der Manschettendruck zunéchst schnell auf Werte ge-
bracht, die Uber dem zu erwartenden systolischen Blutdruck liegen. Die unter der
Manschette befindlichen Arterien sind damit vollig kollabiert, so dass sich die von
proximal der Manschette ankommenden Pulswellen nicht mehr durch den Kollaps
fortpflanzen konnen und reflektiert werden. Der distale Blutfluss ist damit vollsténdig
unterbunden. Anschlief?end wird der Manschettendruck langsam mit etwa 2 — 3
mmHg/s Uber ein Ventil reduziert. Dabei treten gewisse Phénomene auf, die vom
Manschettendruck auf den systolischen und diastolischen Blutdruck schlief3en lassen.
Die gangigsten Verfahren arbeiten hierbel nach dem auskultatorischen oder dem oszil-
lometrischen Kriterium.

3.4.2.1 Auskultatorische Methode

Bel der auskultatorischen Methode nach Korotkow (1905) werden systolischer und
diastolischer Druck durch charakteristische Gerauschphanomene bestimmt, die distal
von der Manschette mit einem Stethoskop oder einem Mikrofon abgehdrt (auskultiert)
werden.

Zur Messung des arteriellen Drucks wird der Manschettendruck zunachst auf einen
suprasystolischen Druck gebracht, damit die unter der Manschette befindliche Arterie
vollsténdig komprimiert und die distale Blutstromung unterbrochen ist. Sobald der
Manschettendruck wahrend des anschlief3enden Luftablassens niedriger as der Blut-
druck ist, kdbnnen die Druckspitzen der ankommenden Pulswellen die komprimierte
Arterie in dieser Zeit 6ffnen und sich in distaler Richtung weiter fortpflanzen,
Abbildung 3-18. Wahrend der Ubrigen Pulsperiode, in welcher der Manschettendruck
grofder als der Blutdruck ist, bleibt die Arterie kollabiert und es existiert kein distaler
Blutfluss. Zu Beginn sind dabei die Offnungszeiten der Arterie kurz, werden aber beim
kontinuierlichen Absenken des Manschettendrucks immer langer, bis der Manschet-
tendruck den diastolischen Blutdruckwert erreicht hat. Dann bleibt die Arterie perma-
nent gedffnet. Wahrend sich der Manschettendruck im Bereich des systolischen und
diastolischen Blutdrucks befindet, 6ffnet und schliefdt sich die Arterie Puls fur Puls.
Subjektiv fuhlt der Patient bei jedem Offnen ein Klopfen im Oberarm. Dabei entstehen
as Folge der erhdhten Stromungsgeschwindigkeit im Bereich der Einengung der
Arterie turbulente Stromungen, welche sich in kurzen, scharfen Korotkow-Gerduschen
aukern. Beim Absinken des Manschettendrucks knapp unter den systolischen Druck ist
erst ein leises, und dann im weiteren Verlauf ein immer lauter werdendes pul satori-
sches Klopfen zu héren. Damit kann der Manschettendruck, bel dem erstmals eine
solche akustische Erscheinung auftritt, dem systolischen Blutdruck gleichgesetzt
werden. Der diastolische Druck ist erreicht, wenn bel weiterem Abnehmen des Man-
schettendrucks die Gerédusche nach Uberschreiten eines Maximums plétzlich dumpfer
und schnell leiser werden (so genanntes Muffling), bis schliefdlich das Gerausch kom-
plett verschwindet. Manchmal kann bei den Korotkow-Gerduschen wahrend eines
M essvorgangs auch eine temporédre Abnahme, die so genannte auskultatorische L ticke,
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auftreten, bevor die Lautstérke wieder zunimmt, um beim Erreichen des diastolischen
Drucks wieder abzunehmen.

Manschetten- |._ _
druck -t l l
Arterieller TR
Blutdruck .
-\ -
Korotkow- O Kein distaler
Gerausche Blutfluss
O Distaler Fluss

Zeit

Abbildung 3-18. Prinzip der auskultatorischen Methode

Das auskultatorische Kriterium ist fir die Applikation am Handgelenk oder Finger un-
geeignet, da hier die auftretenden Gerdusche eine wesentlich geringere Lautstérke
aufweisen und damit die Wahrscheinlichkeit von Fehlmessungen steigt.

Die Genauigkeit der auskultatorisch ermittelten Blutdruckwerte héngt von vielen
Faktoren ab. Der grofdte beeinflussende Faktor liegt natlrlich, wie fir alle sphygmo-
manometrischen Systeme, in der zeitlich punktuellen Messung, die nur eine Moment-
aufnahme des Blutdrucks gestattet, ohne Rlcksicht auf Blutdruckschwankungen 1.
und I11. Ordnung sowie auf weitere kurzfristige Schwankungen, zum Beispiel durch
tieferes Einatmen, Sprechen, korperliche Bewegungen oder nur durch gesteigerte
Hirnaktivitdt. Davon abgesehen und eine korrekte Bedienung vorausgesetzt, kdnnen
dennoch weitere Fehlmessungen entstehen, wenn in einer lauten Umgebung gemessen
wird. Der auskultierende Arzt muss dariber hinaus ein sehr gutes Horvermogen im
niedrigen Frequenzbereich zwischen 20 und 300 Hz besitzen. Um diese Messunsi-
cherheit aufgrund des subjektiven Horeindrucks des Arztes zu eliminieren, kdnnen
Blutdruckvollautomaten verwendet werden. Im Gegensatz zum Halbautomaten wird
hierbei nicht nur der Manschettendruck Uber eine elektrische Pumpe geregelt, es wer-
den dartber hinaus die Korotkow-Gerausche tber ein Mikrofon aufgenommen, und
daraus wird automatisch der Blutdruck bestimmt. Dennoch ist die Messunsicherheit in
vom Patienten verursachten Bewegungs- und damit Geréuschartefakten sowie nach
wie vor in externen Stérgerauschen gegeben. Wahrend die Bestimmung des systoli-
schen Blutdrucks anhand der Korotkow-Gerdusche noch recht einfach ist, gestaltet
sich eine genaue Ermittlung des diastolischen Blutdrucks schwieriger, da das Kriteri-
um des vollstandigen Verschwindens der Gerausche einen grof3en Unscharfebereich
nach sich zieht. So ist es zum Beispiel bel erhohter kardiovaskularer Aktivitét, wie
nach sportlicher Betétigung, moglich, dass die Korotkow-Gerausche auch nach Unter-
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schreiten des diastolischen Drucks unter Umstéanden sogar bis zum Manschettendruck
Null noch zu héren sind.

Die Korrelationen bel korrekt durchgefihrten Messungen nach dem auskultatorischen
Prinzip mit Referenzmessungen liegen zwischen 0,68 — 0,97 fur den systolischen und
zwischen 0,73 — 0,94 fur den diastolischen Blutdruck, Tabelle 3-1. Aufgrund der
besseren Detektierbarkeit der Kortokow-Geréusche sind die Korrelationen des systoli-
schen Blutdrucks mit dem Referenzblutdruck meist besser. Die systolischen und dias-
tolischen Differenzen kénnen sehr grof3en Schwankungen unterliegen.

Hersteller, System Referenz Differenz / mmHg Korrelation | Quelle
APSyS o APg. o Rsys Ruia

A&D DiasyTm-2420 24h Auskult. -0,8+6,7 | -0,2+6,5 - - [Whi91]

Auskult. -19+54 | -04+5,9 - - [Whi91]

Auskult. -2,7+88 | 0,8+5,5 - - [Whi91]
Copal UA-211 Invasiv 13,2+9,1 | 0,5+6,7 | 0,95 | 0,82 | [EgM93]
Electronic Dig. BPM DS-51 [Invasiv 8,4+8,1 | -48+55 | 0,97 | 0,93 |[Egm93]
Electronic Dig. BPM DS-91 |Invasiv 12,1+8,7 |-7,0+12,5| 0,96 | 0,80 | [Egm93]
Erka Digimat 2070 Invasiv 10,7 +10,2| -9,9+4,5 | 0,94 | 0,93 | [Egm93]
Erka Erkamat Super 2060 |Invasiv 10,4+9,2 | -9,1+3,4 | 0,94 | 0,94 | [Egm93]
ICN Digital 8000 Invasiv 21,4+10,4| 50+5,2 | 0,93 | 0,90 | [Egm93]
N.A. N.A. 1 bis 7 8 bis18 | 0,68 | 0,73 | [Lak94]
Nissei Analogue BPM* Auskult. -0,1+4,4 | -43+4,6 - - [OBro0]

Auskult. 0,1+50 | -57+4,4 - - [OBro0]
Nissei DS-55P Invasiv 109+79 | -26+6,4 | 0,97 | 0,90 | [EgM93]
Nissei ES-17* Invasiv 10,4+7,0 | -4,4+5,3 | 0,97 | 0,92 | [Egm93]
Novacor Diasys Integra Auskult. 35 1+4 0,97 | 0,97 | [Gos97]
Omron HEM-439 Invasiv 12,8+9,7 | -56+5,7 | 0,95 | 0,91 | [Egm93]
Philips HP5308* Auskult. | -28+54 | -42+438 - - | [OBr90]

Auskult. -4,1+53 | -41+45 - - [OBra0]

Invasiv. | 12,5+10,0| -2,2+5,6 | 0,94 | 0,93 |[EgmI3]
Schiller BR-1022 Auskult. | -28+4,7 | -3,1+4,5 - - | [OBr99]
SpacelLabs 5200 Invasiv -5 8 0,74 | 0,86 | [Gra88]
Speidell-Keller Digital 4000 | Invasiv -0,2+10,6 | -11,4+9,8 | 0,95 | 0,93 | [Egm93]
Speidell-Keller Digital 5000 | Invasiv 95+10,9 | -7,0+£9,0 | 0,93 | 0,87 | [Egm93]
Speidell-Keller El. 3000-S* |Invasiv 13,8+9,4 | 1,3+8,7 | 0,94 | 0,87 | [Egm93]
Wipa Wipasan* Invasiv 12,1+9,6 | 0,8+8,7 | 0,94 | 0,87 | [Egm93]
Yamasu YSE-320 Invasiv 13,3+9,3 | 0,5+7,1 | 0,94 | 0,89 | [EgM93]

Tabelle 3-1.

! Halbautomat
2 Auch oszillometrische Messungen méglich

3.4.2.2 Oszillometrische Methode

Referenzmessungen von auskultatorischen Blutdruckmesssystemen

Die oszillometrische Methode ist mittlerweile der grofte Vertreter im Bereich der
Selbstmessung mit abdriickender Manschette, wobei hier im Gegensatz zur auskultato-
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rischen Methode der Einsatz eines pulsgetreuen elastischen Manometers V orausset-
zung ist. Dafur kann das Stethoskop bzw. Mikrofon entfallen.

Die Entstehung dieses oszillometrischen Indikators ist in Abbildung 3-19 schematisch
dargestellt.

Mit dem Druck p_(t) T

abdriickende
Manschette Arterie
Ankommende | e //
Druckpuls- —p 8 = 6
wellen p,, (t) /// -
AV(t) Arterieller
Kollaps

w

Abbildung 3-19. Entstehung des oszillometrischen Indikators

Durch Applikation eines externen Drucks pys ist ein elastischer Arterienabschnitt
kollabiert. Ist poi grofRer als der Maximawert der am Gefélabschnitt ankommenden
Druckpulswelle pi,, bleibt der Kollaps geschlossen und die Welle wird reflektiert.
Ubersteigt der Manschettendruck den systolischen Druck nur wenig, so kann die
Druckpulswelle aufgrund der Gefél3elastizitédt partiell in den Kollaps eindrigen, was zu
einer Volumenanderung AV(t) fuhrt. Diese Volumendnderung wiederum wirkt auf die
Manschette zurlick, was sich in Oszillationen im Manschettendruck Apqs(t) aullert,
Abbildung 3-20.

Aus diesen Oszillationen soll nun auf den systolischen, diastolischen und mittleren
Blutdruck geschlossen werden. Wie man Abbildung 3-20 (Mitte und unten) ent-
nehmen kann, weisen die Oszillationsamplituden einen signifikanten zeitlichen Ver-
lauf auf. Bel der Manschettendruckreduktion steigen die Oszillationsamplituden an-
fanglich an, erreichen ein Maximum, und fallen schliefdlich wieder ab. Damit erhélt
man kein klares Kriterium, um den systolischen und diastolischen Druck wie beispiels-
weise beim auskultatorischen Verfahren beim ersten und letzten Auftreten der
Korotkow-Gerdusche abzuleiten. Es gibt daher eine Vielzahl an empirischen, zum
grof3en Teil patentrechtlich geschiitzten Kriterien zur Bestimmung des Blutdrucks.

Das haufigste kommerziell herangezogene Kriterium (Marktanteil ca. 80% [Won96])
Ist der faktorielle Bezug auf das Amplitudenmaximum. Dazu werden die Oszillationen
auf den maximalen Spitze-Spitze-Wert normiert. Es wird dann angenommen, dass der
systolische Blutdruck gleich dem Manschettendruck ist, wenn zuerst etwa 40 — 60%
der maximalen Oszillationsamplitude erreicht werden. Der diastolische Blutdruck ist
indiziert, wenn die Oszillationen zum zweiten Mal ca. 70 — 90% des Spitze-Spitze-
Wertes betragen [Ged82]. Im Beispiel in Abbildung 3-20 wurden als Schwellwerte
50% und 70% gewahlt [Pes95)].
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Ein welteres Kriterium lasst sich beispielsweise aus dem Hullkurvenverlauf der
lokalen Oszillationenmaxima ableiten. Der systolische Blutdruck wird hierbei dem
Manschettendruck bei der groften positiven Steigung in der Hullkurve zugeordnet, der
diastolische Druck entsprechend der groften negativen Steigung.

Welitere Informationen lassen sich aus den Oszillationsformen, Krimmungsmaxima,
Wendepunkten und dergleichen ableiten. Wie schon erwahnt, ist alen Kriterien gleich,
dass sie empirischer Natur sind und nicht auf einer fundierten Systemanalyse beruhen.
Diese Kriterien bringen daher natirlich nur bei Normotonikern ginstige Ergebnisse.
Oft wird deshalb auch der Weg einer patientenbezogenen Adaption der oben
beschriebenen Prozentsétze beschritten.

Peui(t)/ 160
mmHg 140 p

120 [«—>= y
A
100 -
I:)dia
80 X
60 |-

Ape()  +1
mmHg
0

-1

Normierte 1.0
Spitze- 0.8
Spitze- 0.6

Amplituden 4
0.2
0.0

Zeit

Abbildung 3-20. Oszillometrischer Messzyklus am Handgelenk; Ermittlung von Psys und Pygia
mittels faktoriellem Bezug auf das Amplitudenmaximum

Ein Vortell der oszillometrischen Messung liegt auf der anderen Seite darin, dass die
Messung im Gegensatz zur auskultatorischen Messung sowohl am Oberarm als auch
am Handgelenk durchgefiihrt werden kann, was eine deutlich geringere Patientenbe-
lastung nach sich zieht. Mittlerweile gibt es auch oszillometrische Systeme fir die Ap-
plikation am Finger, Abbildung 3-21, die jedoch aufgrund der sehr geringen Oszil-
lationsamplituden auf eine welitere fotoplethysmografische Erfassung des Volumen-
pulses angewiesen sind.
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Manschette
Finger

LED
Fotodetektor
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P Blutdruck-
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Manschettendruck
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Abbildung 3-21. Oszillometrische Blutdruckmessung am Finger (Querschnitt), nach Omron
F3-Broschire

Aufgrund der empirischen Kritierien liefern die oszillometrischen Systeme unabhangig
vom Applikationsort nicht immer die geforderte Messgenauigkeit. Diesbeziiglich
werden in der Fachwelt sehr haufig Untersuchungen durchgefihrt, die im Folgenden
kurz zusammengefasst werden sollen.

In einer breit angelegten Studie von [Anl96] wurden mit nahezu allen auf dem Markt
erhaltlichen oszillometrischen Blutdruckvollautomaten klinische Vergleichsmessungen
an einer reprasentativen Gruppe von 24 Probanden durchgeftihrt. Dabei wurden 20
Geréte mit der Manschette am Oberarm, 5 mit einer Handgel enksmanschette und 2 mit
der Manschettenmessung am Finger untersucht, Abbildung 1-3 und Tabelle 3-2.

Nr. | Hersteller, System Nr. | Hersteller, System Nr. | Hersteller, System
1 |Beurer Body Fit 10 | Omron HEM-405C 19 |Visomat 40 Autom.
2 |Boso Medicus 11 | Omron HEM-705C 20 |Vitagnost 1007
3 | Cresta Automatic D. 12 | Philips HP5330 21 |Boso Medistar
4 | Cresta Digital 13 | Riester Ri-Gital N 22 |Nais BP-Watch
5 [Hestia OZ 120 14 |Riester Ri-Matic N 23 |Omron R1
6 |Hydas 15 |Roland Comp. OS 24 |Omron R3
7 |Hydas de Luxe 16 [Sanoquell 25 | Visomat 300 Autom.
8 |MBO OSC Cp. 100 17 | Sanoquell Autom. 26 |FS20D
9 |Medema 777 18 | Tensopuls OSZ2 27 | Omron HEM-815 F

Tabelle 3-2. Getestete Blutdruckmesssysteme in Abbildung 1-3

Es wurden pro Gerét und Proband 6 Vergleichsmessungen mit der auskultatorischen
Methode und Stethoskop durchgefiihrt, so dass pro Gerét 144 Mal gemessen wurde.
Die Systeme messen den Blutdruck im Mittel zwischen 17,4 mmHg niedriger und 3,5
mmHg hoher. Die mittleren individuellen Differenzen im Blutdruck reichen dabei
noch viel weiter, sie liegen zwischen -40,8 mmHg und +22,5 mmHg. Wirde hier die
bereits in Kapitel 1 zitierte Européische Norm EN 1060 angewendet werden, die einen
maximalen durchschnittlichen systematischen gemittelten Fehler von +5 mmHg

63



Kapitel 3 Systeme zur Messung von kardiovaskularen GroRRen

+8 mmHg Standardabweichung fordert, so haben weit Uber die Halfte der getesteten
Systeme diese Mindestanforderung nicht erftllt [AnlOQ].

Als Beispiel einer grofderen Einzelstudie sei [Sau96] zitiert. Dabei wurden bei 100
Patienten zwel oszillometrische Messsysteme, je eines fir den Oberarm und eines fur
das Handgelenk mit dem "goldenen Standard”, der invasiven Messung des arteriellen
Drucks, verglichen. Der systolische Blutdruck war dabei durchschnittlich um 0,9 bis
4,3 mmHg, der diastolische um 6,0 bis 9,3 mmHg hoher as die Referenzmessung. Es
ergaben sich darliber hinaus, wie schon bei [Anl96], betrachtliche individuelle Varian-
zen. Abweichungen des systolischen/diastolischen Blutdrucks um mehr als +10 mmHg
in Bezug zum invasiven Referenzdruck fanden sich bei 44% bzw. 36% dller Félle. Die
mittleren systolischen/diastolischen Abweichungen beliefen sich auf Werte zwischen
11,1 und 14,2 mmHg bzw. 8,9 und 9,8 mmHg. Die Korrelationskoeffizienten lagen
damit in einem Intervall zwischen 0,85 und 0,91 fur den systolischen, und zwischen
0,71 und 0,77 fir den diastolischen Blutdruck.

Ahnliche Differenzen und Korrelationskoeffizienten sind weiteren Literaturquellen zu
entnehmen, Tabelle 3-3. Die Standardabweichungen der Differenzen zwischen ermit-
teltem Blutdruck und Referenzwert liegen oft Uber den geforderten 8 mmHg; die
systolischen Korrelationen liegen zwischen 0,59 und 0,97, die diastolischen Korrelati-
onen zwischen 0,36 und 0,92. Auch die im Heimgebrauch sehr bekannte Blutdruckuhr
von Nais fur Messungen am Handgelenk konnte in drei unterschiedlichen Studien den
gesetzlichen Anforderungen nicht geniigen. Die systolischen Standardabweichungen
liegen Uber 10 mmHg, die Korrelationen mit den systolischen/diastolischen Referenz-
werten liegen zwischen 0,85 bis 0,88 bzw. 0,71 bis 0,91.

Hersteller, System Ref. Differenz / mmHg Korrelation | Quelle
APSyS o APg. o Rsys Ruia
A & D TM-2430" Auskult. | 2,2 +3,9 0,7+4,4 - - [Pal9g]
Bard Sentron 171 202" |Invasiv | -8,8+14,8 | -3,8+12,0 | 0,53 | 0,61 | [Sch90a]
Critikon Dinamap1846* |Invasiv | -53+13,6 | -3,2+ 10,6 | 0,66 | 0,66 | [Sch90a]
Invasiv | -69+92 | -1,7+52 . - | [Eps91]
Critikon Dinamap 845" |Invasiv - - 0,64 | 0,82 | [Pas85]
Datascope Accutorr 2* Invasiv | -8,6+12,2 | -1,8+12,2 | 0,72 | 0,52 | [Sch90a]
Digital Electr. DS-115" Invasiv | 13,8+15,4 | -0,3+15,6 | 0,83 | 0,61 | [Egm93]
Hellige BD-Monitor NI' ~ [Invasiv | 24+12,8 | -0,2+8,0 | 0,79 | 0,72 | [Sch90a]
Hestia OZ 80" Invasiv | 0,9+11,1 9,3+9,8 | 0,91 | 0,77 | [Sau96]
Hoyer BP-103 N* Invasiv | 2,5+11,1 4,1+8,3 | 0,82 | 0,71 | [Sch904]
Meditech ABPM-04* Auskult. 0+8 4+6 - - [Bar98]
Nissei DS-175" Auskult. 8+9 -3+7 - - | [OBr96a]
Novacor Diasys Integra® | Auskult. 1+£5 1+6 0,97 | 0,92 | [Gos97]
Omron HEM-400C* Auskult. | -2,6+9,4 0,0+9,2 [OBro0]
Auskult. | -4,3+8,8 -0,5+8,2 [OBroQ]
Omron HEM-706! Auskult. | -1,2+5,1 -4,4+54 [Fos94]
Omron HEM-705CP* Auskult. 2+7 -1+6 [OBr96a]
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Hersteller, System Ref. Differenz / mmHg Korrelation | Quelle
APSyS o APg.t o Rsys Ruia
Omron HEM-722C* Auskult. 0,8+5 0,4+8 - - [Bor99]
Omron HEM-735C* Auskult. 0,2+8 09+8 - - [Bor99]
Omron HEM-737 Intelli." | Auskult. 0,8+6,6 1,0£5,5 - - [Anw98]
Omron M4 Auskult. | -0,8+6,3 -1,4+4,7 - - [Art98]
Omron MX2 Auskult. | -3,4+6,3 -0,3+4,7 - - [Art98]
Profilomat II* Auskult. 1+9 1+8 - - [Mee98]
Philips HP5306" Invasiv | 17,4+11,9 | 2,1+80 | 0,93 | 0,87 | [Egm93]
Philips HP5306/B* Auskult. | -22+92 | -3,0+11,3 - - [OBroQ]
Auskult. | -1,9+9,0 -3,4+£11,2 - - [OBro0]
Invasiv 19,9+9,8 7,7+16,0 | 0,94 | 0,36 | [EgM93]
Philips HP5332* Auskult. 6+7 -3+5 - - | [OBr96a]
Physiocontrol Lifes. 100" [ Invasiv | -10,8 + 14,3 | -0,1 +10,8 | 0,59 | 0,59 | [Sch90a]
Schiller BR-102* Auskult. | -59+75 -3,8+4,9 - - [OBrog]
Sentry 400" Invasiv - - 0,82 | 0,74 | [Pas85]
Siemens Sirecust 888" Invasiv | -10,7+14,5| -3,3+12,8 | 0,67 | 0,53 | [Sch90a]
SpacelLabs 90202* Invasiv -8 8 0,89 | 0,81 | [Gra88]
SpacelLabs 90207* Auskult. | -0,5+7,5 -0,2+5,2 - - [Pei99]
Visomat 0z2* Auskult. | 3,7+7,5 48+5,6 - - [Die98]
Matsushita EW 270? Auskult. | 1,2+7,9 0,9+6,2 - - [Thii94]
Auskult. 16+7,4 3,5+6,7 - - [Thu94]
Nais/Matsu. BP-Watch? |Invasiv 43+14,1 6,0+8,9 0,85 | 0,71 | [Sau96]
Invasiv 1,4+10,1 44+7,6 0,85 | 0,84 | [Web95]
Auskult. | -6,8+13,8 | -2,7+6,3 | 0,89 | 0,91 | [Fey94]
Omron HEM-610? Invasiv - - 0,80 | 0,71 | [Eck94]
Omron R3? Auskult. | 5,7+6,2 6,8+6,8 - - [Die98]
Invasiv 2,2+39 0,2+2,7 - - [Eck97]
Omron F3? Invasiv 2,9+6,6 2,6+5,9 - - [Eck98]
Tabelle 3-3. Referenzmessungen von oszillometrischen Blutdruckmesssystemen
! Oberarmmessung
2 Handgelenkmessung
% Fingermessung
3.4.3 Fazit

Gegenwaértige Systeme zur Blutdruckmessung lassen sich in invasive, direkte und in
nichtinvasive, indirekte Geréte einordnen.

Invasive Systeme liefern bel richtiger Bedienung sehr exakte und kontinuierliche Blut-
druckwerte, besitzen aber aufgrund ihrer Invasivitét erhebliche Nachteile. Eine arte-
rielle Kanulierung ist fir den Patienten schmerzhaft, daher ist eine lokale Betaubung
empfehlenswert. Das Einfthren der Kantle in die Arterie muss von geschultem Perso-
nal Ubernommen werden. Aber auch dabel wird die entsprechende Arterie nur in neun
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von zehn Fallen beim ersten Versuch getroffen [Qui93]. Die Messung, die mehrere
Tage andauern kann, muss standig unter arztlicher Aufsicht stehen. Dennoch gibt es
nicht unerhebliche gesundheitliche Risiken. Thrombose ist eine der haufigsten Kom-
plikationen. Bei kurzzeitigen Messungen von mehreren Stunden tritt sie bei ca. 20%
der Patienten auf, bei léangeren Messungen Uber einen Tag hinaus steigt die Gefahr auf
ca. 40% [Lak94]. Ein weiterer Riskoherd sind Infektionen, die beispielsweise bel
Verwendung nicht ausreichend desinfizierter Geréte oder bei mehrtégigen Messungen
auftreten konnen. Neben weiteren Komplikationen wie Durchblutungsstérungen und
Nervenschadigungen beim Kanilieren kénnen auch Fehlfunktionen des Systems
schwerwiegende Folgen haben, wie beispielsweise eine Diskonnektion oder Undich-
tigkeit des Katheters mit einhergehendem Blutverlust. Eine Fehlbedienung, zum Bei-
spiel eine falsche Losung zum Spllen des Katheters, birgt auch Risiken.

Aus diesen Grinden wird in der klinischen Praxis und zur Selbstmessung auf nichtin-
vasive Systeme mit abdriickender Manschette zurlickgegriffen. Nach den ersten Mes-
sungen von Riva-Rocci 1896 sind deutliche technische Fortschritte erzielt worden.
Nach dem palpatorischen Kriterium entdeckte Korotkow 1905 die charakteristischen
Geréusche. 1930 wurden bereits Selbstmessungen durchgefiihrt [Bro30], ein erstes
Gerdt mit in der Manschette integriertem Stethoskop wurde 1957 entwickelt [Bla57].
1975 kamen die ersten Mikrofone zur Detektion der K orotkow-Gerdusche in elektroni-
schen Gerdten zum Einsatz. Dabei wurden die Mikrofonsignale mittels einer LED
visualisiert. Belm Messen muss man den Zeiger des mechanischen Manometers ver-
folgen und den systolischen Druck beim ersten, den diastolischen Druck beim letzten
Aufleuchten der LED ablesen [Sch96]. Um 1980 wurden die mechanischen Manome-
ter durch elektronische Druckmanometer ersetzt. Das Aufblasen und Ablassen der
Manschette erfolgt mit einer elektrischen Pumpe (Blutdruckhalbautomat). Finf Jahre
spater wurden die ersten oszillometrischen V ollautomaten entwickelt. Anfang der 90er
Jahre kamen die ersten kleinen und kompakten Messgeréte fur das Handgelenk auf den
Markt (so genannte Gerdte der 2. Generation); seitdem werden die Auswertealgorith-
men standig verbessert und die Systeme weiter miniaturisiert. Vor etwa funf Jahren
waren die ersten Manschettensysteme fir den Finger erhéltlich.

Die neuen Systeme lassen bezlglich der aul3eren Abmessungen, Gewicht und einfa-
cher Anwendung kaum noch Wiunsche offen. Ein grof3er Nachteil liegt in den vielen
Voraussetzungen, die aufgrund der abdriickenden Manschette beim Messen beachtet
werden missen. Wie in Kapitel 1 angerissen, mussen folgende Faktoren beachtet
werden.

e Messung in ruhiger Lage des Patienten und Vermeiden von Bewegungen.
Sphygmomanometrische Messungen sind sehr empfindlich auf Bewegungsarte-
fakte, die sich als Gerédusche oder Druckanderungen bemerkbar machen und zu
falschen Messwerten fihren. Im Idealfall werden solche fehlerhafte Messungen
von Vollautomaten automatisch detektiert und verworfen. Eine ruhige Umge-
bung ist nur fir auskultatorische Messungen erforderlich.
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3.4 Blutdruck

Keine Einnahme blutdruckbeeinflussender Mittel vor der Messung, kein tiefes
Einatmen wahrend der Messung und nicht sprechen. Die punktuelle Einmal-
messung wirde ansonsten nicht repréasentativ den tatséchlichen Ruheblutdruck
wiedergeben.

Messung auf Herzhdhe. Eine Abweichung von je 10 cm Hoéhe verursacht auf-
grund des hydrostatischen Drucks einen Fehler von je ca. 7 mmHg.

Langsame Reduktion des Manschettendrucks mit etwa 2 — 3 mmHg/s. Eine ho-
here Geschwindigkeit verursacht oft zu niedrige systolische und zu hohe diasto-
lisch Blutdruckwerte bei htheren Standardabweichungen [Sch96]. Die Ablass-
geschwindigkeit wird bei Blutdruckvollautomaten automatisch geregelt und
stellt in diesem Fall keine grof3ere Fehlerquelle dar.

Korrekte Wahl und Applikation der Manschette. Wird die Manschette zu locker
appliziert oder ist sie zu schmal, so kann die Arterie nicht ordnungsgemal? ab-
gedriickt werden [Bed95], Abbildung 3-22. Es wird davon ausgegangen, dass
die Manschette eine Breite von 40% des Umfangs der Extremitét haben muss,
an der gemessen wird. Am Oberarm sind daher im Normalfall ca. 12 cm breite
Manschetten erforderlich. Eine zu schmale oder zu locker applizierte Manschet-
te verursacht zu hohe, eine zu breite Manschette zu niedrige Messwerte
[OBro6b]. Insbesondere muss damit bei Fettleibigen oder Kindern eine andere
Manschette verwendet werden als beim normalen Erwachsenen. Bel der Ver-
wendung eines auskultatorischen Vollautomaten muss dariiber hinaus darauf
geachtet werden, dass das Mikrofon moglichst genau Uber der A. brachialis
platziert wird.

Manschettendruck =
Gewebedruck

Abbildung 3-22. Effekte bei richtiger und falscher Manschettenapplikation am Oberarm

A. Richtige Applikation mit korrekter Manschettenbreite
B. Zu schmale Manschette
C. Zu locker angelegte Manschette

Der grofite Nachtell liegt in der Methode selbst. Sowohl auskultatorische als auch
oszillometrische Messungen liefern oft zu ungenaue Blutdruckwerte, die durch mehr-
malige Messung validiert werden sollten, um beispielsweise auch Blutdruckschwan-
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kungen Il. und I1l. Ordnung zu berlicksichtigen. Durch zu schnelles aufeinander fol-
gendes Messen kénnen jedoch Gewebeschédigungen auftreten, aul3erdem kdnnen die
konsekutiv durchgefiihrten Messungen aufgrund der fehlenden Ruckwirkungsfreiheit
der Manschette auf das Gewebe fehlerhafte Messwerte liefern. Ohnehin ist es fir den
Patienten unangenehm, wenn der Arm durch die Manschette abgedriickt wird. Am
Handgelenk und Finger ist die Belastung zwar geringer, wird aber nach wie vor as
stérend empfunden.

Eine kontinuierliche oder zumindest quasikontinuierliche Messung des Blutdrucks ist
fur eine préazise Diagnose nahezu zwingend erforderlich. Gegenwartige sphygmoma-
nometrische 24h-Blutdruckautomaten erlauben in diesem Zusammenhang natirlich
eine wesentlich zuverldssigere Diagnose as eine Einmalmessung. Die Benutzung
dieser Gerdte stellt durch das sténdige Aufblasen der Manschette vor allem nachts eine
grof3e Belastung fir den Patienten dar. Ohne einen Blutdruckanstieg hervorzurufen,
wird der Schlaf oft empfindlich gestért [Mid96].

Als Reslimee wird festgehalten, dass sphygmomanometrische Systeme einen ersten
Eindruck des Blutdrucks vermitteln kénnen. Fir eine prézise nichtinvasive Diagnose
sollten kontinuierliche Systeme mit moglichst geringer Patientenbelastung herangezo-
gen werden, was im nachfolgenden Kapitel naher diskutiert wird.

68



4 Nichtinvasive Systeme zur kontinuier-
lichen Blutdruckmessung

Kontinuierlich messende Blutdrucksysteme, die nichtinvasiv, ohne wesentliche Patien-
tenbelastung und exakt arbeiten, stellen Ideasysteme dar. Im vorangegangenen Kapi-
tel wurden Blutdruckmesssysteme vorgestellt, die entweder invasiv, aber kontinuier-
lich und genau, oder nichtinvasiv, aber ungenau und nicht kontinuierlich messen. Seit
mehreren Jahrzehnten wird daher an dieser schwierigen Problematik geforscht. Viele
Vorschldge sind dabei tiber die konzeptionelle Idee nicht hinausgekommen.

Im Folgenden sollen Systeme vorgestellt werden, die es zu einer Markteinfthrung oder
zumindest zu klinischen Studien gebracht haben, wobel keineswegs die Vollstandig-
keit dieser Ubersicht garantiert werden kann. Zum einen ist die Anzahl an Publikatio-
nen im Bereich der Blutdruckmessungen enorm, und zum anderen werden aktuellste
Forschungsergebnisse von neuen und interessanten Methoden gerne einige Jahre
zurlckgehalten, um im lukrativen, grofen Markt des Blutdruckmonitorings kein
Know-How an die Wettbewerber preiszugeben. In diesem Zusammenhang ist die Zahl
der Patentanmeldungen weltweit sehr grol3 — alleine in den USA gibt es tber 700
Patente —, wobei hier nahezu jede Idee zum Patent angemeldet wird; aus den meisten
ist jedoch kein kommerzielles Produkt entstanden. Da bel den Offenlegungs- bzw.
Patentschriften der wissenschaftliche Nachweis des Funktionierens nicht erbracht
werden muss und somit eine objektive Bewertung der Methode nicht moglich ist, soll
in dieser Arbeit auf eine Patentlbersicht verzichtet werden.

Im Prinzip gibt es derzeit mehrere etablierte Methoden und darauf aufbauende Sys-
temauspragungen, die zum grof3en Tell mit Manschette oder zumindest mit partiellem
externem Druck auf eine Korperstelle arbeiten. Dazu zadhlen die Volumenkompensati-
onsmethode, die arterielle Applanationstonometrie und die Kontaktdruckmethode. Fur
jedes dieser Systeme gibt es mindestens ein kommerzielles Produkt.

Systeme ohne jeglichen externen Druck kdnnen nach heutigem Stand der Forschung
den Blutdruck nur indirekt Uber andere kardiovaskuldre Parameter bestimmen. Dazu
zdhlen vor allem die Systeme, die den Blutdruck Uber die Pulstransitzeit berechnen,
wobei es auch hier eine Vielzahl an Auspragungen gibt.
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Kapitel 4 Nichtinvasive Systeme zur kontinuierlichen Blutdruckmessung

4.1 Volumenkompensationsmethode

Diese Methode wurde erstmalig von Penaz 1973 vorgeschlagen und beruht auf dem
Prinzip der entlasteten Gefal3wand [Pen73]. Ausgehend von diesem Prinzip sind die
Systeme Finapres und Portapres der Firma Ohmeda entwickelt und patentiert worden
[WesB2], [Hyn84]. Zur Messung wird eine aufblasbare Manschette um den Finger
gelegt. Ins Manschettensystem ist zusdtzlich ein Fotoplethysmograf in Transmission
integriert, welcher kontinuierlich die Volumenschwankungen des Blutes erfasst. Mit
diesem Volumensignal wird ein schnelles elektropneumatisches Ventilsystem eines
Servokreises geregelt, Abbildung 4-1. Ziel dieser Regelung ist, das Blutvolumen im
Finger zu jeder Zeit konstant zu halten. Wird der Druck auf den Finger Gber die Man-
schette erhoht, so erhdht sich auch der Druck auf die Gefél3wand der Fingerarterie. Ist
der transmurale Druck, d.h. die Differenz von Manschettendruck und intraarteriellem
Druck, Null, dann ist die Arterienwand entlastet und der in der Manschette messbare
Druck entspricht dem Blutdruck. Wéahrend des systolischen Anstiegs des Blutdrucks
kommt es zu einer Zunahme des Blutvolumens im Finger. Dies fihrt zu einer Redukti-
on der Lichttransmission, d.h. die mit dem Fotoplethysmografen registrierte Lichtin-
tensitdt wird geringer. Eine Abnahme des Blutdrucks hat den gegenteiligen Effekt. Der
Volumen-Druck-Regler regelt den Manschettendruck derart, dass das plethysmografi-
sche Signal, bzw. das Blutvolumen im Finger und damit dessen Durchblutung konstant
bleibt. Der Manschettendruck &ndert sich dabei proportional zum Blutdruck im Finger
[Mie9Q], [Ros39].

Druckpumpe

\\] S
Aufblasbare
Manschette ,@'

Servoventil-
System

Manschettendruck-
Messung / mmHg

120 ﬁ#u-ft £~

ENETERE ~

Fotoplethysmograf

60

0 444+

Abbildung 4-1. Messprinzip der Volumenkompensationsmethode [Poh85]

Eine absolute Registrierung des Blutdrucks kann erst durch einen Kalibriervorgang
nach der volumenoszillometrischen Methode, wie sie auch in sphygmomanometri-
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4.1 Volumenkompensationsmethode

schen Fingermessgerdten (Kap. 3.4.2) verwendet wird, erfolgen. Dazu wird der Man-
schettendruck langsam von 0 mmHg auf héhere Werte gebracht. Die Amplituden des
fotoplethysmografischen Signals steigen, bis der mittlere Blutdruck erreicht ist, danach
werden die Amplituden kleiner, bis sie beim Erreichen des systolischen Drucks ver-
schwunden sind. Bei dem Manschettendruck, bei dem die Amplituden ihr Maximum
erreicht haben, ist die Arterienwand entspannt und der transmurale Druck Null. Dies
ist der Ausgangspunkt fiir die oben beschriebene Servoregelung [ Poh85].

Der grof3e Vorteil dieses Verfahrens liegt klar in der nichtinvasiven, kontinuierlichen
Erfassung des Blutdrucks im Finger.

Die Genauigkeit der Volumenkompensationsmethode wurde in verschiedenen Studien
sowohl im Vergleich zur direkten als auch zur indirekten Blutdruckmessung eingehend
untersucht, Tabelle 4-1. Es konnen teilweise extrem hohe Korrelationen mit dem Re-
ferenzblutdruck erzielt werden. Die Differenzen und deren Standardabwelchungen
liegen jedoch meist Gber den geforderten Werten von =5 mmHg £ 8 mmHg.

Hersteller, System Referenz Differenz / mmHg Korrelation Quelle
APSyS to APt o Rsys Raia

Ohmeda Finapres Invasiv - - 0,98 0,98 | [Wes83]
Invasiv -6t7% -6t7% 0,93 0,93 [Poh85]

Invasiv - - 0,82 0,68 [Sto91]

Invasiv 0,8+13,3 6,7 £5,2 - - [Nov94]

Invasiv -18,5+13,3 | -13,4+9,7 [Trio4]

Invasiv 58+11,9 -13,4 £9,7 [Tri9o4]

Invasiv 58+11,9 8,2+9,8 [Eps91]

N.A. 7,0+£11,0 10,0+7,0 - - [Dor85]
Forschungsarbeiten |Invasiv -0,1+£2,0 - 0,99 0,98 | [Yam80],
[Yam83],
[Yam85],
[Yam88]

N.A. - - 0,95 0,85 | [Boe87]

Tabelle 4-1. Referenzmessungen von Systemen nach der Penaz-Methode

Es bestehen jedoch auch deutliche Nachteile bei der Penaz-Methode. Bei Patienten mit
geringer peripherer Durchblutung kdnnen sich die plethysmografischen Signale derart
reduzieren, dass der Servo-Regelkreis instabil wird und somit die Genauigkeit stark
abnimmt [Kur87]. Bei vaskuldren Erkrankungen oder Hypothermie kann der Blut-
druck im Finger sehr gering sein, wahrend der zentrale Blutdruck normale Werte
besitzt. In kritischen Kreisaufsituationen wie psychologischem Stress, schwerem
Blutverlust und starken Schmerzen korreliert das hdmodynamische Verhalten der
Fingerarterie ohnehin kaum mit dem zentralen Kreislaufzustand [Sch90a], [Lan98].
Deshalb wird die Volumenkompensationsmethode nicht zum alleinigen Kreislaufmo-
nitoring oder gar zum Ersatz fur die direkte Blutdruckmessung empfohlen [Nov94],
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Kapitel 4 Nichtinvasive Systeme zur kontinuierlichen Blutdruckmessung

[St091], [Tri94]. Davon abgesehen treten wegen der abdrickenden Manschette am
Finger bei vielen Patienten Fingerspasmen, zyanotische Fingerverfarbungen neben
erheblichen ischdmischen Schmerzen sowie Taubheitsgefiihle in der Fingerkuppe auf
[Gra85]. Empfohlen wird eine maximale Messzeit von einer halben bis zu zwei Stun-
den [Lan9§].

Invasiver
Blutdruck ||

Mit Portapres
gemessener
Blutdruck

Abbildung 4-2. Simultane 24h-Blutdruckmessung [Lan98]

Wahrend Finapres fur den stationdren Einsatz konzipiert wurde, ist das Nachfolgemo-
dell Portapres tragbar und fur ein 24h-Blutdruckmonitoring geeignet [Imh93]. Dabel
wird alternierend an zwei Fingern im Abstand von einer halben Stunde kontinuierlich
gemessen, um die Patientenbelastung zu reduzieren. In Abbildung 4-2 ist ein kontinu-
ierlicher 24h-Blutdruckverlauf von 13 Uhr bis 13 Uhr am néchsten Tag in direktem
Vergleich mit dem invasiven Referenzblutdruck wiedergegeben.

Es gibt nach wie vor weitere Anstrengungen, Systeme nach dem Penaz-Prinzip zu ent-
wickeln, welche die oben genannten Nachteile beseitigen wollen. Beispielsweise wird
in [Tan96] der Druck an der oberflachlichen Kopfarterie bestimmit.

4.2 Arterielle Applanationstonometrie

Die arterielle Applanationstonometrie ist die dteste Technik zur nichtinvasiven (qua-
s)kontinuierlichen Blutdruckmessung. Man geht von der Idee aus, nicht wie bel den
klassischen sphygmomanometrischen Methoden auf den gesamten Umfang eines
Extremitdtenabschnitts externen Druck auszutiben, sondern nur lokal auf eine ober-
flachlich gelegene Arterie mit einem darunter liegenden Widerlager, also einem Kno-
chen, wie an der A. radialis am Handgelenk. Dabei wird das Sensorgehause mit einem
oder auch mehreren piezoelektrischen Drucksensoren auf der Korperoberfléche tber
der Arterie appliziert, Abbildung 4-3A.

Kommerzielle Produkte mit solcher Array-Struktur bieten Colin Medical Instruments
mit ihrem CBM-3000 und Nellcor mit N-CAT [Bed95], [Qui93]. Die Drucksensoren
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4.2 Arterielle Applanationstonometrie

mussen in geeigneter Weise auf das Gewebe und die darunter liegende Arterie gepresst
werden, namlich so, dass zumindest ein Element vom Sensorarray Uber der Arterie zu
liegen kommt, wobel dies durch das Sensorarray recht einfach ist. Das Tonometer Ubt
Uber ein mikroprozessorgesteuertes Servosystem einen derartigen Druck auf das Ge-
webe aus, dass die Spannung der Arterienwand in radialer Richtung vollstandig elimi-
niert wird, ohne dass das Blutgefal? kollabiert. Die Druckschwankungen in der Arterie
werden so auf die Drucksensoren Ubertragen, Abbildung 4-3B. Wenn nun die Gewe-
bedicke im Vergleich zum arteriellen Durchmesser vernachléssigt werden kann, die
Arterienwand sich wie eine ideale Membran verhédlt, und das Drucksensorelement
kleinere Abmal3e as das Lumen der Arterie besitzt, dann kann der gemessene Druck
des Sensorelements as proportional zum intraarteriellen Blutdruck angenommen
werden [Bed95].

Druckpuls- 40 [

& Luftkammer Amplitude/ 35 |
A Druck 4 mmHg
Druck-

30

sensoren 25 |

Arterien- 20 . . . .

wand 5 10 15 20
Drucksensor-
Element

Abbildung 4-3. A. Prinzip der arteriellen Applanationstonometrie [Kem91]
B. Typische Druckpulsamplituden von jedem Sensorelement wéahrend der
Blutdruckmessung bei idealer Applikation

In Studien wurde die Applanationstonometrie mit dem invasiv gemessenen Radialis-
druck anésthesierter Patienten verglichen, die unterschiedlichen operativen Eingriffen
unterzogen wurden. Es zeigte sich insgesamt eine gute bis sehr gute Korrelation bei
geringen Standardabweichungen, und vor alem ein nahezu identischer Verlauf der
direkt und indirekt gewonnenen Pulskurven [Kem91], [OFI92], Abbildung 4-4 und
Tabelle 4-2.

Ein groRer Nachtell dieser Systeme liegt darin, dass sie individuell kalibriert werden
muissen. Dies erfolgt Uber eine kontralaterale Oberarmmanschette nach dem oszillo-
metrischen Prinzip [OR092], wodurch die Geréte recht unhandlich werden. Die exakte
Platzierung des Sensors Uber der Arterie spielt eine wesentliche Rolle und erfordert
geschultes Personal. Aulerdem sind solche Applanationstonometer extrem empfind-
lich auf Bewegungen, so dass ihr Einsatz nur fir anasthesierte Patienten, die sich nicht
bewegen, empfohlen wird [Qui93]. Wenn der Patient sich bewegt, andert sich sofort
der so genannte Gewinn, das Verhdltnis vom Druck auf3er- und innerhalb der Arterie,
so dass eine Rekalibrierung notwendig wird. Dies erfolgt je nach Benutzerwunsch
entweder in 5- oder 10-minttigen Abstanden.
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Invasiver
Blutdruck

Mit Tonometer
gemessener
Blutdruck

Zeit

Abbildung 4-4. Simultane Registrierung eines invasiven Blutdrucks und eines mit einem
Tonometer gemessenen Blutdrucks [Kem91]

Um die haufigen Kalibrierungen zu umgehen, wurde in den letzten Jahren an einem
neuen Applanationstonometer gearbeitet. Kommerziell ist dies unter dem Namen
Vasotrac der Firma Medwave erhdltlich, Abbildung 4-5.

T AR S T (T E RS
Ko 8, 7

Abbildung 4-5. Bild des Vasotrac Systems [www.vasotrac.com]

Das Sensorsystem besteht aus einem hydraulischen Sensor und benétigt nur eine
einmalige initiale Kalibrierung auf Null und einen hydraulischen Selbsttest. Das Sys-
tem wird Uber der A. radialis platziert, und bestimmt dann quasikontinuierlich etwain
Abstanden von 12 — 15 Pulsperioden den systolischen, diastolischen und mittleren
Blutdruck [Bel99b], [Bl099]. Dartiber hinaus wird eine qualitative Druckkurve gra-
fisch dargestellt. Eine Rekalibrierung ist nicht mehr notwendig.

Die Ermittlung des Blutdrucks erfolgt mittels Parameterschétzung. Wéahrend eines
Messzyklusses von ca. 15 Pulsen appliziert der Sensor zunachst einen steigenden
Druck auf die Arterie, und zwar so lange, bis die maximale Pulsamplitude gemessen
wird. Danach erhoht sich der externe Druck ca. drei Pulsperioden welter, bis der Druck
wieder schnell vermindert wird, Abbildung 4-6.

Aus diesem Sweep wird mittels folgender Formeln der Blutdruck bestimmt [Arc97],
[Arco8]:
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4.2 Arterielle Applanationstonometrie

9 9 9
Pe=2C p* Pu=2C" p™ Pen=2C""-p™. (41
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Dabel sind die jeweils 9 Parameter C; Konstanten, die empirisch ermittelt wurden und
Im Sensorsystem gespeichert sind. Die je 9 Werte p; entsprechen ausgezeichneten
Werten aus dem Drucksweep-Signal. Beispielsweise entspricht der Wert ps®® dem
diastolischen Druckwert bei der maximalen Druckamplitude.
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Abbildung 4-6. Messzyklus des Druckpulssignals bei Vasotrac

Bisher existieren wenige Studien hinsichtlich der Genauigkeit dieses Tonometers. In
drei Studien [Blo99], [Bel99a], [Bel99b] wurden Vergleichsmessungen von Vasotrac
und dem invasiv gemessenen Blutdruck bel andsthesierten Patienten durchgefthrt. Die
Korrelationen zwischen gemessenem Druck und invasivem Referenzdruck sind als
sehr gut zu bezeichnen, Tabelle 4-2.

System (Hersteller) Referenz Differenz / mmHg Korrelation Quelle
APSyS to APgia * o Rsys Raia
Forschungsarbeit Invasiv 09+58 | -04+52 | 097 0,96 | [Kem91l]
Colin Pilot 9200 Invasiv 2,24 +8,7 |0,26 +8,88 - - [Zor97]
Nellcor N-CAT Invasiv 1,9+7,8 - Rmean = 0,77 | [Jam93]
Medwave Vasotrac Invasiv 1,0+51 | -02+3,0 | 0,95 0,96 [Blo99]
Invasiv 0,1+6,3 0,0+34 0,93 0,94 | [Bel99a]
Invasiv 00+54 | -04+3,9 | 0,96 0,94 | [Bel99Db]

Tabelle 4-2. Referenzmessungen von Tonometern

Im Vergleich zu den herkdmmlichen Tonometern entfallt bei Vasotrac zwar die haufi-
ge Rekalibrierung, dennoch bleiben die Probleme der genauen Sensorplatzierung und
der Bewegungsartefaktanfalligkeit bestehen. Eine kontinuierliche Druckkurve wird,
wie schon erwahnt, nicht mehr geliefert, lediglich ca. 4 Mal in der Minute werden
neue systolische, diastolischen und mittlere Werte aufgrund des periodisch durchge-
fuhrten Drucksweeps ermittelt. Ferner kann es aufgrund der empirischen Formeln und
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Parameterschétzungen wie bel den oszillometrischen Blutdruckmessungen zu Schwie-
rigkeiten bei pathologischen Kreisaufzustdnden kommen, was in weiteren Studien
untersucht werden muss.

4.3 Kontaktdruckmethode

Die Kontaktdruckmethode funktioniert dhnlich wie die oszillometrische Manschetten-
messung. Auch hier kommt eine herkdmmliche aufblasbare Oberarmmanschette zum
Einsatz, und es werden bei Applikation eines externen Drucks auf den arteriellen
Druck Oszillationsphanomene genutzt. Vor einigen Jahren wurde ein Gerét mit dem
Namen Cortronic APM 770 bzw. 7001 auf den Markt gebracht.

Bel der quasikontinuierlichen Blutdruckmessung mit Cortronic wird der kontinuierli-
che Blutdruckverlauf zusammen mit der Pulsrate, dem systolischen, diastolischen und
mittleren Blutdruck auf einem Display dargestellt, wobei der Blutdruckverlauf in zwei
Schritten rekonstruiert wird.

Im ersten Schritt erfolgt eine Kalibriermessung, bel der zum einen nach dem oszillo-
metrischen Prinzip der Blutdruck bestimmt wird. Zum anderen werden drei Werte des
arteriellen Volumens, die mit dem systolischen, diastolischen und mittleren Blutdruck
korrelieren sollen, bestimmt. Durch diese drei Werte wird eine Parabel zweiter Ord-

nung gelegt:
p(V)=AV?+B-V+C. (4-2)

Dabel entspricht p(V) dem Blutdruck, V dem Blutvolumen respektive der Verschie-
bung der Arterienwand, und A, B sowie C sind individuelle Koeffizienten, die den
Geféfdtonus und die Wandelastizitét reprasentieren und mit einer Referenztabelle
korreliert werden [Jon93].

Im zweiten Schritt wird die Manschette auf einen Druck von 15 bis 20 mmHg, der also
deutlich unter dem diastolischen Blutdruck liegt, aufgeblasen und konstant gehalten.
Die kleinen Manschettendruckoszillationen, erzeugt durch Volumenénderungen der
unter der Manschette verlaufenden Arterie, werden Uber eine bestimmt Anzahl an
Pulsen gemittelt. Daraus wird der Blutdruckkurvenverlauf rekonstruiert, bis eine Reka-
librierung (Schritt 1) durchgefihrt werden muss.

Cortronic liefert akzeptable Blutdruckwerte wahrend stabiler Kreislaufphasen. Die
Korrelationen mit dem Referenzblutdruck betragen Rys = 0,79 bzw. Ry, = 0,80
[Lut93]. Dagegen ist das klinische Monitoring mit kurzzeitigen und ausgepragten
Blutdruckénderungen nicht verl&ssich, wobel sich zum einen die bei Manschetten-
methoden allgemein zu beobachtende Tendenz zeigt, niedrige Druckwerte a's zu hoch
und hohe Druckwerte als zu niedrig zu bestimmen. Zum anderen stimmen die von
Cortronic bestimmten Blutdruckwerte wahrend verschiedener Kreidaufsituationen
auch tendenziell nicht mit dem wahren Blutdruck Uberein. [Jon93] fand mittlere systo-
lische/diastolische Abweichungen bei ssimultanen invasiven Messungen von durch-
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schnittlich 6 mmHg bzw. 4 mmHg, wobel das Vertrauensintervall (Bias = 2 - Stan-
dardabweichung) -30 mmHg bis 70 mmHg bzw. -23,5 mmHg bis 32 mmHg betrug. In
[Lut93] wurden sehr niedrige Korrelationen von Ry = 0,45 und Ry, = 0,57 zwischen
systolischem bzw. diastolischem Cortronic- und Referenzblutdruck ermittelt. In
Abbildung 4-7 sind zwel Vergleichsplots des simultanen von Cortronic ermittelten
Blutdruckverlaufs und des invasiven Blutdruckverlaufs wahrend Blutdruck veréndern-
der Malinahmen wiedergegeben; es ist keine Korrelation zu erkennen. Die vertikalen
Balken im Cortronic-Verlauf deuten auf Rekalibrierperioden hin.

Cortronic- 200
Blutdruck/
mmHg

100
50
0

Invasiver 200
Blutdruck/
mmHg

100

50

0 .
t, t, Zeit

Abbildung 4-7. Simultane Vergleichsmessung von Cortronic und invasivem Blutdruck. Ab
Zeitpunkt t; wurde Thiopental, Fentanyl und Vecuronium verabreicht, ab t,
Intubation [Jon93]

Neben den extremen Standardabweichungen liegt ein weiterer Nachteil darin, dass das
Gerét gerade in kritischen Kreislaufsituationen mit ausgepragten Blutdruckanderungen
haufig neu kalibriert werden muss. Aufgrund der geringen Oszillationsamplituden ist
die Messung stark anféllig auf Bewegungsartefakte. Insgesamt wird die Anwendung
des Cortronic nur sehr eingeschrénkt und fr das anasthesiol ogische Monitoring nicht
empfohlen.

4.4 Pulstransitzeitbestimmung

Alle bisher vorgestellten kontinuierlichen nichtinvasiven Blutdruckmesssysteme appli-
zieren einen externen Druck auf das menschliche Gewebe, um mit den daraus gewon-
nenen Druckinformationen auf den Blutdruck zu schliefien. Mit dem extern aufge-
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brachten Druck sind immer Nachteile verbunden. Am besten wére es, den Blutdruck
ohne externen Druck zu bestimmen.

Die bisher einzige bekannte generelle Methodik hierzu beruht darin, den Blutdruck
Uber andere nichtinvasiv messbare kardiovaskul é&re Parameter zu bestimmen.

Ein einfaches Verfahren, welches auch essenzielles Thema dieser Arbeit ist, liegt
darin, die Pulstransitzeit zu messen. Bereits in den 20er Jahren des vorigen Jahrhun-
derts wurden Untersuchungen beziiglich der Korrelation von Blutdruck und Pulstran-
sitzeit durchgefuhrt [Bra22], [San25], gefolgt von einer Vielzahl an Untersuchungen,
die im Folgenden aufgezeigt werden.

Allen Untersuchungen liegt der anschauliche Gedanke zugrunde, dass bel hoherem
Blutdruck die Arterienwénde starker gedehnt werden. Damit nimmt die Gefal3el astizi-
tét ab, was wiederum eine héhere Pulswellengeschwindigkeit (bzw. niedrigere Puls-
transitzeit) nach sich zieht. Dieser Effekt wurde bereits in Kapitel 2.2.2 angeschnitten
und wird in Kapitel 5 rechnerisch belegt.

Zur Bestimmung der Pulstransitzeit miussen generell zwel simultane kardiovaskulére
Grolen gemessen werden. Dabel bieten sich wiederum zwel prinzipielle Moglichkei-
ten an, welche in Kapitel 5.3.2 ausfuhrlich diskutiert und hier nur kurz angesprochen
werden. Im ersten Fall erfasst man idealerweise an einem Arterienast an zwel unter-
schiedlichen Stellen kontinuierlich Pulswellen. Der Zeitversatz dieser Pulswellen
entspricht dann der Pulstransitzeit. Eine andere Moglichkeit liegt in der simultanen
Erfassung der Herzaktivitat und einer Pulswelle. Damit kann die Laufzeit der Pulswel-
le vom Herzen bis zur Pulswellen-Registrierstelle bestimmt werden.

Zur Ermittlung der Herzaktivitét bietet sich das EKG an, man kann aber auch Herzténe
oder andere adaquate Groéfen erfassen. Die Registrierung der Pulswellen bietet dle in
Kapitel 3 dargestellten Moéglichkeiten. Es kdnnen invasive oder nichtinvasive Druck-,
Fluss- oder Volumenpulswellen mit den unterschiedlichsten Ausprégungen erfasst
werden, wobei die Druckpulswellenerfassung im Prinzip ausscheidet, weil man ja mit
der Messung der Pulstransitzeit den Druck selbst bestimmen will. Dennoch bietet sich
eine Vielzahl an Kombinationsmdglichkeiten.

Im Folgenden werden wesentliche Ergebnisse von unterschiedlichsten Forscherteams
diskutiert, bevor kommerzielle Produkte vorgestellt und bewertet werden.

Nach den ersten vereinzelten PTT-Messungen Anfang der 20er bis Anfang der 60er
Jahre wurden viele Untersuchungen seit Mitte der 70er Jahre durchgefihrt, wobei hier
nur eine reprasentative Auswahl in chronologischer Reihenfolge zitiert wird.

Eine Standard-Messanordnung wurde beispielsweise in [Jer74] entwickelt. Dabel
wurden simultan ein EKG und ein fotoplethysmografisches Volumensignal am Finger
erfasst und daraus die Pulswellengeschwindigkeit bestimmt. Eine nicht signifikante
vergleichende Messung mit 2 Personen zwischen Pulswellengeschwindigkeit und dem
sphymomanometrisch gemessenen systolischen Blutdruck ergab eine hohe lineare
Korrelation von 0,94,

Signifikante Aussagen mit 26 Personen konnten in [Gri76] getroffen werden. Es wur-
den Uber der A. brachialis und der A. radialis an einem Arm je ein Tonometer zur
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Druckkurvenregistrierung appliziert. Der Arm wurde in einer luftdichten Kammer mit
einstellbarem Druck ruhig gestellt. Am anderen Arm wurde entweder invasiv oder
sphygmomanometrisch der Blutdruck ermittelt. Daraufhin wurde der Druck in der
Kammer in einem grolen Wertebereich variiert, wobel angenommen wurde, dass sich
der transmurale Druck aus der Differenz von mittlerem arteriellen Blutdruck und
eingestelltem Kammerdruck ergibt. Der individuelle Korrelationskoeffizient der ermit-
telten Pulswellengeschwindigkeiten und dem transmuralen Druck betrug in alen
Féllen Uber 0,90.

In einer weiteren Untersuchung wurde in [Ste76] mit 5 Personen die Pulstransitzeit
mittels EKG und dem selben Tonometer aus der Untersuchung in [Gri76] bestimmt.
Blutdruckvariationen wurden durch den Valsalva-Versuch®, mentaler Arithmetik und
iIsometrischer Muskelanspannung hervorgerufen. Dabel ergaben sich individuelle
Korrelationskoeffizienten mit dem invasiv gemessenen mittleren Blutdruck von -0,45
und -0,85, im Mittel -0,61.

In einer grofRer angelegten Studie ermittelte [Obr79] unter anderem die Korrelation der
Pulstransitzeit zum Blutdruck mit 60 Teillnehmern. Der Blutdruck wurde entweder her-
kommlich nichtinvasiv oder invasiv an der A. radialis ermittelt. Die Bestimmung der
Pulstransitzeit erfolgte auf drel unterschiedliche Weisen mittels EKG und Pulswelle.
Dazu wurden gleichzeitig drei Pulswellen erfasst: an der A. radialis mit einem Tono-
meter, sowie je einen Puls an der A. carotis und der A. temporalis mit einem Herz-
schallmikrofon, wobel diese akustischen Signale starken Storeinfllissen unterlagen.
Um den Blutdruck zu variieren, wurden Messungen unter den folgenden Bedingungen
durchgefihrt: in Ruhe, Eintauchen eines FulRes in Eiswasser (Cold Pressure Test),
Anschauen eines pornografischen Films sowie eine Reihe von Reaktionszeit-Tests mit
elektrischem Stromstol bel zu tréger Reaktion auf einen Stimulus. Folgende Korrela-
tionen wurden ermittelt. Der Korrelationskoeffizient zwischen systolischem Blutdruck
und Pulstransitzeit, bestimmt Gber EKG und Carotis-Pulswelle, betrug im Durchschnitt
-0,72 (individuelle Korrelationen zwischen -0,13 und -0,88), zwischen diastolischem
Blutdruck und der Pulstransitzeit im Schnitt -0,12 (+0,39 bis -0,46). Bel der Bestim-
mung der Laufzeit Gber die A. temporalis ergaben sich systolische Korrelationen von
-0,79 (-0,60 bis -0,93), bzw. von -0,17 (+0,66 bis -0,71) diastolisch. Bei der Messung
des Radialispulses mit dem Tonometer betrug der Korrelationskoeffizient -0,85 (-0,49
bis -0,93) systolisch und -0,30 (+0,54 bis -0,59) im diastolischen Fall. Der systolische
Blutdruck korreliert mit der Pulstransitzeit wesentlich besser als der diastolische. Die
individuellen Variationen sind dennoch betréchtlich. Einen nicht unwesentlichen
Einfluss spielen der Ort und die Methode zur Erfassung der Pulswellen.

In einer kleinen Studie wurde der Zusammenhang an drei Hochdruckpatienten tber-
prift [All81], und es wurden &hnliche Ergebnisse wie in [Obr79] gefunden. Wahrend
der Blutdruck invasiv an der A. radialis gemessen wurde, wurde die Pulstransitzeit
Uber ein EKG und diesen invasiv gemessenen Druckpuls bestimmt. Zur Blutdruckva-

3 So genannter Pressdruckversuch, bei dem nach tiefem Einatmen die Bauch- und Atmungsmuskulatur fiir ca. 10
Sekunden maximal angespannt (gepresst) wird.
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riation wurden 7 Tests durchgeftihrt: in Ruhe, Valsalva-Mandver, Cold Pressure Test,
mentale Arithmetik, isometrische Belastung, verbale Entspannung sowie Inhalieren
eines Vasodilatators. Die Korrelationen der Pulstransitzeit mit dem systolischen Blut-
druck betrugen durchschnittlich -0,68 (individuell -0,59 bis -0,74), bzw. -0,20 (-0,05
bis-0,39) diastolisch.

In einer Studie ermittelte [New81] unter anderem an 94 jungen Erwachsenen die Puls-
transitzeit mittels EKG und Fotoplethysmograf am Ohr und Finger, der Blutdruck
wurde nichtinvasiv nach Korotkow registriert. Die Testpersonen wurden drei Belas-
tungen ausgesetzt: zuerst einem Reaktionszeit-Test, dann einem psychischen Stress-
Test und abschlieRend einer isometrischen Ubung. Die Korrelationen zwischen systo-
lischem Blutdruck und Finger- bzw. Ohr-PTT betrugen -0,49 bzw. -0,58. Mit dem
diastolischen Druck ergaben sich keine Korrelationen (-0,03 bzw. -0,04).

Eine weitere Analyse auch im Hinblick auf die Signalverarbeitung wurde von [Lan83]
mit 4 Personen durchgefiihrt. Die Blutdruckmessung erfolgte invasiv wahrend ver-
schiedener Phasen (Ruhe, erhohte Inspiration, mentale Arithmetik). Die Pulstransitzeit
ermittelte man Uber ein EKG und zwel periphere Pulse an der A. brachialis und radia-
lis, welche mit piezoelektrischen Pulsaufnehmern erfasst wurden. Dabei wurden ver-
schiedene Bezugspunkte herangezogen (Kapitel 5.3.2). Die systolischen durchschnitt-
lichen Korrelationen mit der PTT tUber EKG und Brachialis- bzw. Radialispuls betru-
gen je nach Signalverarbeitung zwischen -0,70 und -0,73, bzw. -0,62 und -0,75. Mit
dem diastolischen Druck ergaben sich durchschnittliche Korrelationen zwischen -0,41
und -0,48, bzw. -0,32 bis -0,44, wobel hier eine grol3e individuelle Abweichung zu
erkennen war. Es wurde dartiber hinaus versucht, eine lokale Pulstransitzeit zwischen
A. brachialis und A. radialis aus der Differenz der obigen Pulstransitzeiten zu bestim-
men, wobel sich keinerlei Korrelation mit dem Blutdruck feststellen lief3. Anzumerken
Ist, dass die Ergebnisse dieser Studie mit Vorsicht zu genief3en sind. Die Zeitkonstan-
ten von EKG- und Pulserfassungssystem differierten, wodurch ein nicht unerheblicher
frequenzabhangiger und damit falsifizierender Phasenfehler bei der Pulstransitzeitbe-
stimmung entstehen kann. Der Fehlereinfluss bei der Detektion der diversen Bezugs-
punkte ist ebenfalls nicht zu vernachlassigen.

[Mar84] studierte bei 5 Personen die Korrelation von Blutdruck und PTT wéhrend
dynamischer und statischer Belastung und kam bei ahnlicher Signalverarbeitung zu
wesentlich besseren Ergebnissen. Die Blutdruckmessung erfolgte an der A. brachiais
invasiv, ferner wurde ein EKG und ein fotoplethysmografisches Signal an der A.
radialis erfasst. Eine Messreihe umfasste drei Perioden. In den ersten beiden wurde
eine geringe bzw. starke ergometrische (dynamische) Belastung, in der letzten eine
Isostatische Belastung, jeweils mit anschlief3ender Ruhephase vorgenommen. Die
Korrelation zwischen systolischem Blutdruck und der PTT zwischen EKG und Radia-
lispuls betrug wahrend der dynamischen Belastungen -0,57 bis -0,87 (Median -0,81)
und wahrend statischer Belastung -0,80 bis -0,88. Mit dem diastolischen Blutdruck
kam man auf eine Korrelation von -0,10 bis -0,63 (-0,52), bzw. -0,17 bis-0,77 (-0,66).
Ferner wurde die PTT zwischen A. brachiais und A. radialis aus der PTT-Differenz
von EKG und Druckpuls an der A. brachialis sowie von EKG und plethysmografi-
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schem Signal an der A. radialis berechnet. Der Median der systolischen und diastoli-
schen Korrelationen betrug hier fir die statischen Belastungen -0,86 und -0,83, wohin-
gegen die Korrelationen bel den dynamischen Belastungen geringer waren (-0,71 bzw.
-0,59).

[Vol88] hat in einer Studie die Pulstransitzeit zwischen dem Finger und dem Zehen
mit fotoplethysmografischen Sensoren an vier Kindern registriert. Wahrend einer
Anésthesie wurde der invasive Blutdruck gemessen; die systolischen und diastolischen
Korrelationen lagen in einem sehr hohen Bereich von 0,84 bis 0,96 bzw. von 0,86 bis
0,97.

[Eng96] fuhrte eine Messung der PTT Uber zwei ssimultan registrierte Ultraschall-
Doppler-Flusspulse an der A. brachialis und A. radialis an 13 Patienten wahrend Anas-
thesie durch und korrelierte die damit erhaltene Pulswellengeschwindigkeit mit dem
mittleren, invasiv gemessenen Blutdruck, wobei dieser durch Applikation von vasoak-
tiven Medikamenten in einem grof3en Bereich variiert wurde. Der Korrelationskoeffi-
zient lag zwischen 0,27 und 0,96, im Mittel bei 0,86.

Basierend auf der Pulstransitzeit wurde bereits eine Rethe kommerzieller Produkte mit
maldiger bzw. geringer Akzeptanz bei der Fachwelt auf den Markt gebracht.

[Car88] stellte ein Gerét von Pulse Transit Time Products (Patent: [Orr89]) vor. Es
misst die Transitzeit Uber ein EKG und den fotoplethysmografischen Fingerpuls,
Abbildung 4-8. Das System muss individuell mit Hilfe einer herkémmlichen sphyg-
momanometrischen Messung zweimal kalibriert werden, einmal in Ruhe und einmal
nach Belastung.

Linke EKG-Elektrode
und Fotoplethysmograf

Rechte EKG-Elektrode —/ | :

/‘\ .

Abbildung 4-8. Messung der Pulstransitzeit mit dem System von Pulse Transit Time Pro-

ducts, nach [Orr89]

Damit wurden in einer ersten Studie mit 50 Personen nichtinvasive V ergleichsmessun-
gen wahrend physiologischer Belastung durchgefiihrt. Es ergaben sich systolische und

81



Kapitel 4 Nichtinvasive Systeme zur kontinuierlichen Blutdruckmessung

diastolische Korrelationen von 0,95 bzw. 0,93. Die mittlere systolische bzw. diastoli-
sche Abweichung (= Standardabeichung) betrug 4,0 £ 0,5 mmHg, bzw. 1,4 =+ 0,5
mmHg.

In einer zweiten Studie wurden 25 Personen herangezogen. Wahrend der Belastung er-
mittelte man mindestens dreimal den nichtinvasiven Blutdruck. Nach mehreren Tagen
wurden bei einigen Personen dartiber hinaus erneut bis zu vier zusétzliche ssimultane
Messungen durchgefiihrt. Die systolischen bzw. diastolischen Korrelationen betrugen
0,78 bzw. 0,93, mit mittleren systolischen/diastolischen Abweichungen von -5,1 + 1,0
mmHg, bzw. -0,1 £ 0,7 mmHg. Weitere und kritische Beurteilungen (der Autor ist
zugleich Tellinhaber des Patents [Orr89]) dieses Systems stehen aus.

Die gleiche Methode zur Bestimmung der Pulstransitzeit wird von einem System der
Firma Vectron (Patent: [Gre89]) verwendet, wobei der Fingerpuls von einem Pul soxi-
meter aufgezeichnet wird. In einer Studie von [Wip95] wurde der PC-Prototyp an 15
kritisch kranken Kindern evaluiert. Den arteriellen Referenzblutdruck ermittelte man
invasiv. Zur Korrelation zog man den reziproken Wert der Pulstransitzeit und den
Blutdruck Uber einen mittleren Zeitraum von 21632 Herzschlagen pro Patient heran.
Der systolische und diastolische Blutdruck korrelierte dabel mit 0,73 bzw. 0,61 mit der
Transitzeit.

Vom letzten hier vorgestellten Gerét existieren mehrere Literaturquellen, und es ist
damit das in der Fachwelt bekannteste System ohne Manschette. Das System der
Firma Sentinel Monitoring heil3t Artrac 7000. Aus zwei Fotoplethysmografen, die am
Ohr und Finger angebracht werden, wird die Pulstransitzeit bestimmt. Nach
individueller Kalibrierung mittels Sphygmomanometer (oszillometrisches Prinzip)
werden diastolischer, mittlerer und systolischer Blutdruck quasikontinuierlich berech-
net, wobei mindestens alle finf Minuten die oszillometrischen Kalibriermessungen
wiederholt werden. Der qualitative Verlauf der fotoplethysmografischen Signale wird
zur Lagekontrolle der Sensoren dargestellt.

Prinzipiell wird die Ubereinstimmung der mit diesem System bestimmten Druckwerte
mit dem Referenzblutdruck als zufriedenstellend eingestuft. [Mar90] ermittelte systoli-
sche und diastolische Korrelationen von 0,80 und 0,85. [You93] fand bei 26
anasthesierten Patienten gegentiber dem invasiv gemessenen mittleren Blutdruck eine
mittlere Messwertdifferenz (= Standardabweichung) von 6,4 + 12,6 mmHg. Der zeit-
liche Blutdruckverlauf von invasiv gemessenem und dem mit Artrac ermittelten Blut-
druck stimmte bei einigen Patienten sehr gut Uberein, Abbildung 4-9 [Y ou93].
Beurteilend kann gesagt werden, dass die Bestimmung der Transitzeit aus Pulswellen-
signalen, die nicht an einem Gefél3ast in Serie gemessen werden, hamodynamisch
kritisch anzusehen ist. Zum anderen werden auch Anwendungsprobleme in den haufi-
gen, notwendigen Kalibrierungen in Phasen ausgepréagter Blutdruckverénderungen ge-
sehen. Artrac wird daher bisher nicht zur allgemeinen Anwendung empfohlen
[Abe93], [Y ou93].
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Abbildung 4-9. Invasiv gemessener und mit Artrac ermittelter Blutdruckverlauf

4.5 Fazit

Das Gros der etablierten nichtinvasiv-kontinuierlichen Systeme zur Blutdruckmessung
benutzt nach wie vor externen Druck. Obwohl die Messgenauigkeiten teilweise hoch
sind (Tonometrie, Volumenkompensation), weisen sie erhebliche individuelle Nachtei-
le auf.

Die Volumenkompensation ist mit einer grofen Patientenbelastung verbunden, der
Blutdruck im Finger korreliert in kritischen Kreidaufsituationen mit dem zentralen
Blutdruck nicht.

Die arteriellen Tonometer sind angenehmer fir den Patienten, aber extrem anféllig auf
Bewegungen, was ein 24h-Blutdruckmonitoring nicht sinnvoll erscheinen |8sst.

Die Kontaktdruckmethode ist prinzipiell zu unzuverléssig.

Die Bestimmung des Blutdrucks ohne Manschette aus kardiovaskuléren Parametern
scheint hingegen ein sehr interessanter Weg zu sein. Er stellt das einzige Verfahren
dar, mit dem belastungsfrei und kontinuierlich gemessen werden kann. Bisher wurde,
wie aufgezeigt, fast ausschliefdich die Pulstransitzeit bzw. Pulswellengeschwindigkeit
dazu herangezogen, wobei man hier keine allgemeingtltige Bewertung treffen kann;
zum einen konnen die Einzelstudien nicht oder nur sehr schwer miteinander verglichen
werden, zum anderen liefern sie teilweise widersprichliche Ergebnisse, oder sie sind
schlichtweg nicht signifikant. Es lasst jedoch den Schluss zu, dass ein mehr oder we-
niger starker Zusammenhang zwischen Blutdruck und Transitzeit besteht.

Folgende wichtige Faktoren scheinen die Korrelation zwischen Pulstransitzeit und
Blutdruck zu beeinflussen.
e Messmethode
Zur Bestimmung der Transitzeit konnen ein EKG und eine Pulswelle oder aber
zwei Pulswellen herangezogen werden (Kapitel 5.3.2). Es bieten sich eine Viel-
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zahl an Ableitungsstellen fir die Pulswellen, wobei sich anhand der Literatur-
guellen eine generelle Aussage Uber die beste Methode nicht treffen lasst. Je-
doch besteht mit zunehmendem Sensorabstand die M&glichkeit, grofere Tran-
sitzeiten zu messen und damit die Fehleranfélligkeit bel der PTT-Bestimmung
zu reduzieren.

Art der erfassten Pulswellen

Der Literatur 1&sst sich in diesem Punkt nicht entnehmen, welche der drei Puls-
formen — Druck-, Volumen- oder Flusspuls — sich am besten zur Pulstransitzeit-
bestimmung eignet. Fir ein spédteres System zur Blutdruckbestimmung Uber die
PTT scheidet jedoch wie erwahnt die Druckpul serfassung aus.

Methode zur Pulsivellen-Registrierung

Die Pulswellen kénnen auf verschiedenste Weisen, z.B. invasiv oder nichtinva-
siv und optisch, akustisch oder mechanisch erfasst werden (Kapitel 3). Je préazi-
ser die Sensorik die entsprechenden Pulswellen misst, desto genauer kann auch
die Transitzeit bestimmt werden.

Analoge und digitale Sgnalverarbeitung

Eine geringe oder konstante Phasenverzerrung der Biosignale sowie die genaue
und robuste Wahl der Bezugspunkte sind notwendige V oraussetzungen fir eine
zuverldssige Bestimmung der Transitzeit und eine adaguate Korrelation mit
dem Blutdruck (Schwierigkeiten z.B. bei [Lan83], [Jen83]).

Art der Referenzmessung

Invasive Referenzen sind zuverldssiger als nichtinvasive und daher vorzuzie-
hen.

Vorgehen bei den Messungen

Messung am bewusstlosen Patienten liefern die optimalsten Messbedingungen,
es ergeben sich keine Bewegungsartefakte, die Sensoren bleiben immer UGber
dem gleichen Messort. Natirlich sollte das System fir einen spateren Einsatz
auch unter nicht optimalen Messbedingungen zuverlassig funktionieren.
Variation des Blutdrucks bei der Vergleichsmessung

Starke Blutdruckschwankungen sind vorzuziehen, um damit Messunsicherhei-
ten sowohl von Seiten des Referenzblutdrucks als auch des Systems bzw. der
Methode zu minimieren.

Erzeugung der Blutdruckschwankungen zur Vergleichsmessung
Blutdruckvariationen kdnnen medikamentds oder auch mittels psychischer oder
physischer Belastungen hervorgerufen werden. Mit Medikamenten lassen sich
schnell und einfach grofdere Variationen erzielen, sie konnen aber komplexe
kardiovaskulére Reaktionen erzeugen. Zum Beispiel induzierte bei [Ste76] die
Inhalation von Amylnitrit wegen der damit verbundenen Vasodiaation zwar die
gewlnschte Blutdrucksenkung, doch spiegelte sich dies nicht in der Pulstransit-
zeit wider. Physische Belastungen implizieren Bewegungsartefakte und Unsi-
cherheiten bei der Sensorapplikation.
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e Auswahl der Testpersonen bel der Vergleichsmessung
Vor alem kardiovaskuldre Erkrankungen scheinen eine komplexe Rolle zu
spielen.

Mit diesen Feststellungen werden die Ziele dieser Arbeit folgendermal3en kurz formu-
liert.

Zunachst einmal muss der theoretische Zusammenhang zwischen Pulstransitzeit und
Blutdruck untersucht werden. Bei nahezu allen Untersuchungen aus Kapitel 4.4 wur-
den aufgrund empirischer Aussagen Messungen ohne nennenswerte wissenschaftliche
Betrachtungen durchgefiihrt. Ausgehend von einem Modell fir ein arterielles Segment
sollen Gleichungen abgeleitet werden, mit denen der Blutdruck as Funktion anderer
kardiovaskulérer Parameter dargestellt werden kann. Darlber hinaus muss untersucht
werden, inwieweit der Blutdruck theoretisch von diesen Parametern abhangt. Es ist zu
Uberprifen, ob der Blutdruck ausschliefdlich Uber die Pulstransitzeit bestimmt werden
kann.

Mit diesen theoretischen Erkenntnissen sollen realisierbare Methoden und Systeme zur
nichtinvasiven, belastungsfreien und kontinuierlichen Messung vorgeschlagen werden.
Dabel konnen durchaus mehrere vielversprechende Varianten mit verschiedenen Sen-
soren redlisiert werden, um die oben aufgeworfenen Fragen beantworten zu kénnen,
also mit welcher Sensorkonfiguration die besten Ergebnisse zu erzielen sind.

Die vergleichende Beurteilung der unterschiedlichen Methoden und Systeme wird
durch umfassende Korrelationsmessungen mit einem Referenzblutdruck erfolgen, um
abschliefRend festzustellen, wie stark der Blutdruck von den einzelnen kardiovaskul &
ren Parametern, insbesondere von der Pulstransitzeit, tatséchlich abhangt.

85






5 Methoden zur nichtinvasiven belas-
tungsfreien Blutdruckmessung

Es scheint ein interessantes Vorgehen zu sein, den Blutdruck aus anderen kardiovasku-
laren Parametern nichtinvasiv, kontinuierlich und ohne Patientenbelastung zu bestim-
men. In der Literatur finden sich lediglich empirische Aussagen ohne eine tiefgreifen-
de theoretische Betrachtung, wie man den Blutdruck auf diese Weise bestimmen kann.
Es ist fir ein wissenschaftliches Vorgehen daher unumganglich, zunéchst einmal die
hdmodynamischen Verhdtnisse zu studieren, um Beziehungen zwischen Druck-,
Fluss-, und Volumenpuls herzustellen und daraus Methoden abzuleiten, wie man den
Blutdruck moglichst einfach und realitdtsnah aus anderen, nichtinvasiv leicht mess-
baren oder schétzbaren Grof3en bestimmen kann. Da das menschliche Arteriensystem
ein hochkomplexes Gebilde ist, ist eine exakte mathematische Beschreibung schwie-
rig. Es bietet sich daher an, mehr oder weniger vereinfachte Modelle zu betrachten, die
auf das Arteriensystem abgebildet werden kdnnen. Ein probates Modell eines Arte-
riensegments ist das eines Schlauches.

Hierbel sind mehrere Betrachtungsweisen moglich. Man kann zum einen die elasti-
schen Gefdl3eigenschaften mathematisch beschreiben und damit den Druckpuls in
Relation zum Volumenpuls setzen. Zum anderen kann die Hamodynamik herangezo-
gen werden, um daraus Beziehungen zwischen Druck- und Flusspuls abzuleiten. Der
erste Fal lasst sich mit der so genannten Gefdl3mechanik auf Basis elastischer
Schlauchleitungen mehr oder weniger einfach und anschaulich angehen und wird in
der Literatur bel Pulstransitzeitmessungen oft zitiert. Auf diesem Gebiet wurden be-
reits zu Beginn des vorigen Jahrhunderts von O. Frank die Grundlagen gelegt [Fra05],
[Fra20], [Fra26]. Sehr profunde und akkurate Betrachtungen hinsichtlich der Bezie-
hungen von Fluss und Druckgradient auf der Grundlage der Wellenleitung wurden von
K. Witzig [Witl4] und vor alem von JR. Womerdey [Womb55a], [Wom55b],
[Wom57], [Wom58a], [Wom58b] vorgenommen. In einschldgigen Blichern zur Puls-
dynamik wird diese Theorie gelegentlich Druckgradientenmethode genannt [Wet68],
[McD74], [Bus82]. Im Rahmen dieser beiden Betrachtungsweisen sollen im Folgen-
den die fur die Blutdruckbestimmung wichtigen Beziehungen abgeleitet werden.

Von diesen mathematischen Modellgleichungen ausgehend werden abschlief}end
Aussagen getroffen, wie empfindlich der Blutdruck auf die einzelnen kardiovaskuléren
Parameter reagiert. Wie spéter gezeigt wird, bietet sich aufgrund der Komplexitét der
Formeln die Betrachtung von Fallstudien an, welche ssimulativ gel st werden kénnen.
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Kapitel 5 Methoden zur nichtinvasiven belastungsfreien Blutdruckmessung

5.1 Modellbildung

Einen recht einfachen Einstieg in die Hdmodynamik bietet die Betrachtung eines unge-
dampften, verlustfreien, elastischen Schlauches, der sich geféldmechanisch mit ge-
wissen Annahmen und Naherungen anschaulich beschreiben 1&sst, wie esin Abschnitt
5.1.1 vorgestellt wird. Dabei lassen sich Beziehungen zwischen dem Druck und den
GefélReigenschaften wie beispielsweise dem Querschnitt ableiten. In Kapitel 5.1.2
werden dann allgemeine Beziehungen von Druck- und Flusspuls zunéchst beim ver-
lustlosen und abschlief3end beim gedampften, verlustbehafteten, elastischen Schlauch
betrachtet, wobel die Ergebnisse von Kapitel 5.1.1 dort weiter verwendet werden.

5.1.1 GefalRmechanik

Die Betrachtung des Gefél3systems von der mechanischen Seite erfreut sich in der
Literatur grofdter Beliebtheit. Wie im Folgenden gezeigt wird, kbnnen mit den aufge-
stellten Schlauchmodellen und mit empirischen Ansédtzen einfache Formeln hergeleitet
werden, die einen ersten Eindruck der menschlichen Geféle verschaffen kénnen. Um
das Gefé3system as mechanisches Schlauchmodell zu betrachten, sollen enige
Grundlagen vorangestellt werden, mit denen die Wandelastizitdt des Schlauches be-
schrieben werden kann.

Dazu wird ein elastischer Kérper der Lange |, und dem Querschnitt Qy im ungedehn-
ten Zustand herangezogen. Wirkt von auf3en eine dehnende Kraft F in Langsrichtung
ein, so verlangert sich der Korper umAl auf die neue Lange I+ Al . Die resultierende
relative Langenanderung (Dehnung oder Stauchung) wird mit £ bezeichnet:

Al
E=— (5-1)
IO
Die auf die Flacheneinheit bezogene Kraft heilt Spannung o':
o== 52
Q 1)

wobei Q der Querschnitt des gedehnten Kérpersist. o besitzt die Einheit N/m* bzw.
Pa, und kann somit einem Druck gleichgesetzt werden. Unter der Voraussetzung
kleiner Langendnderungen kann die Beziehung zwischen Kraft und Dehnung néher-
ungsweise als linear angesehen werden. Diese Erfahrungsregel wird Hookesches
Gesetz genannt. Mit der Annahme sehr kleiner Dehnungen Q=Q, kann folgende Be-
ziehung formuliert werden:

E= E . (5-3)

E ist der Y oungsche Elastizitdtsmodul:
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5.1 Modellbildung

E

__F _o

eQ, ¢
Im Allgemeinen tritt jedoch bei einer Dehnung in Langsrichtung eine Verminderung
der Querdimension, die sogenannte Querkontraktion, auf. Bei einer Dicke von hy des

ungedehnten Korpers senkrecht zur Dehnungsrichtung nimmt sie um 4h ab. Die di-
mensionslose Verhéltniszahl

__Ah/h,
A,

(5-4)

(5-5)

heil Poissonsche Querkontraktionszahl. Die Querkontraktion steht in engem Zusam-
menhang mit dem Verhalten des Volumens bei der Dehnung, was leicht veranschau-
licht werden kann.

Ein zylinderformiger Korper habe das Volumen

V, =71}

Ay (5-6)
Bel Dehnung um den sehr kleinen Langenzuwachs Al veréndert sich das Volumen auf
den Wert:

Vo+AV =7z-(ry—Ar) (I, +Al) =1, 12 -+ ¢) A+ u- ). (5-7)

Bel Vernachlassigung der kleinen Terme zweiter und hoherer Ordnung ergibt sich fur
die Volumenanderung:

AV =V, -g-(1+2u). (5-8)

Ein Stoff erfahrt also bei Dehnung keine Volumenénderung, wenn u = -0,5 ist. Exper-
imentelle Untersuchungen ergaben, dass fur die Arterienwand eine Querkontraktion
von knapp
-0,5 angenommen werden kann [Fra20].

Die Definitionen der Querkontraktion (5-5) und des Elastizitdtsmoduls (5-4) kdnnen
nur fUr kleine Dehnungen sinnvoll angewandt werden. Wrde z.B. ein Gummiband um
das Doppelte seiner Ausgangslange gedehnt, so misste bel ¢ = -0,5 nach (5-5) die
Dicke auf Null abnehmen und bei stérkerer Dehnung negativ werden, was offensicht-
lich absurd ist. Daher ist es zur Beschreibung grofderer Dehnungen, wie sie bei den
Arterienwanden auftreten, sinnvoller, die Gleichungen (5-1) bis (5-5) nicht auf die
Ausgangsgrofien bezogen, sondern in differentieller, spannungsbezogener Form an-
zugeben:

£=— (5-9
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Kapitel 5 Methoden zur nichtinvasiven belastungsfreien Blutdruckmessung

E=—2 (5-10)
E
__dh/h (5-11)
di /1

Gleichermal3en differentiell lasst sich die so genannte Compliance eines Gefaldes
angeben:

_adv

c=,
dp

(5-12)
welche als Quotient von Volumen- und Druckanderung ein Mal3 fur die Elastizitét und
damit auch fir die Volumenspei cherung des Gefal3segments darstellt.
Der Volumenelastizitdtsmodul xkann mit

K=$-V=! (5-13)

dv C

angegeben werden, welcher wiederum zusammen mit der Materialdichte p in der
Weberschen Formel zur Berechnung der Ausbreitungsgeschwindigkeit ¢ von Pulswel-
len herangezogen werden kann:

c=.—. (5-14)
P
Mit diesen Grundlagen kann man das Arteriensystem as einfaches mechanisches
Modell behandeln. Der anatomische Aufbau der Gefél3e gestattet einen Vergleich mit
einem zylindrischen Schlauch, der mit einer Flissigkeit gefillt ist, Abbildung 5-1.

Abbildung 5-1. Schematische Darstellung des Arterienmodells
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5.1 Modellbildung

Ausgehend von einem zylindrischen Koordinatensystem (z, r, t) besitzt der Schlauch
einen Innenradius R, eine Wanddicke h und eine Lange I. Innerhalb des Schlauches
herrscht ein Druck p.

Diesen Schlauch kann man gedanklich in zwei longitudinale Symmetrieebenen teilen,
so dass zwei Halften entstehen, die der Druck p mit der Kraft

F,=2-R:l-p. (5-15)

auseinander zu treiben bestrebt ist. Dieser Kraft wirkt eine gleich grol3e, von der tan-
gentialen (zirkuldren) Wandspannung o; gelieferte Gegenkraft entgegen.
Da die Spannung an den beiden Flachen h- | angreift, ergibt sich die Gegenkraft:

F.=2-hl-0,. (5-16)

Gleichsetzen dieser Kréfte liefert:

g =PR (5-17)
h
beziehungsweise in erster Naherung in differentieller Form:
do, = dp—HR | (5-18)

Betrachtet man nun einen langsfixierten, zylindrischen Schlauch (dl = 0), so ergibt
sich mit der Volumenanderung dV = |- 27R- dR aus der Weberschen Formel:

c- | X9 (5-19)
2p dR

wobei hier nun p der Flussigkeitsdichte im Schlauch entspricht.

Die auf die Druckénderung bezogene Durchmesseranderung kann aus (5-10) und
(5-18) abgeleitet werden:
dR_ R’

dp h-E
Einsetzen von (5-20) liefert die bekannte und oft zitierte Formel nach Moens und
Korteweg:

(5-20)

h-E,
2-p-R’

(5-21)

Nimmt man beispielsweise fiir den tangentialen Elastizitdtsmodul 5-10° N/m?, p = 1,06
g/cm®, und aortentypische Werte von h = 0,15 cmund R = 1,25 cm (Tabelle 2-2) an,
so ergibt sich eine Pulswellengeschwindigkeit von etwa 530 cm/s.
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Kapitel 5 Methoden zur nichtinvasiven belastungsfreien Blutdruckmessung

Um nun einen Zusammenhang mit dem Druck im Schlauch herzustellen, konnen ex-
perimentelle Untersuchungen zur Abhangigkeit des mittleren statischen Elastizitdts-
moduls fur Arterien an vier verschiedenen Stellen vom Innendruck herangezogen
werden, Abbildung 5-2 [Ber61].

E/ 20 [
106 dynes/
cm? 15 | 9 Aorta thor.
A Aorta abdominalis
- © A. femoralis
10 X X
A. carotis
5|
| | | |

0
0 40 80 120 160 200
Druck / mmHg

Abbildung 5-2. Mittlerer statischer Elastizitatsmodul E; fur Arterien an vier verschiedenen
Stellen in Abhangigkeit vom Innendruck

Im Druckbereich von ca. 60 bis 180 mmHg kann in erster Naherung ein linearer, em-
pirischer Ansatz fur die E-p-Beziehung aufgestellt werden:

E, =E,+E, p, (5-22)
mit Eo, E, = konstant.
Damit kann (5-21) wie folgt nach dem Druck aufgel 6st werden:
_2p R B
E, h E

p p

(5-23)

Ubertragt man diese Ergebnisse auf ein Arteriensegment, so hangt der arterielle Blut-
druck aso vom Verhdtnis R/h, der als konstant anzusehenden Blutdichte p und vor
allem der Pulswellengeschwindigkeit ¢ ab. Eine Steigerung der Pulswellengeschwin-
digkeit zieht eine Erhéhung des Blutdrucks nach sich; umgekehrt bedeutet eine Sen-
kung der Pulstransitzeit eine Steigerung des Blutdrucks.

Von diesem Modell ausgehend, kann man also den Druck Uber andere kardiovaskulére
Parameter, unter der Annahme der Konstanz des Verhaltnisses der Gefal3grofen R und
h nur Gber die Pulswellengeschwindigkeit bestimmen:

Pica = Ci Ce ‘- C,, (5-24)
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5.1 Modellbildung

wobei C;, C, Konstanten sind, die beispielsweise tber zwel individuelle Kalibriermes-
sungen i = 1, 2 ermittelt werden kénnen. Dazu wird mit herkdmmlichen Sphygmo-
manometern der Blutdruck p; ey und gleichzeitig die Pulswellengeschwindigkeit iy
oder die Pulstransitzeit gemessen. Fir diese initiale Bestimmung der beiden Unbe-
kannten ist es notwendig, verschiedene Blutdruck- und Pulswellenwerte zu erzielen.
Man fuhrt daher beispielsweise eine Kalibriermessung in Ruhe und eine andere nach
korperlicher Belastung durch. Zur kontinuierlichen Ermittiung des Blutdrucks muss
dann lediglich fortlaufend die Pulstransitzeit gemessen werden.

Die Korrelationsmessungen der Pulstransitzeit und des Blutdrucks in Kapitel 4.4
belegen die generellen Aussagen der Formel (5-23) in erster Néherung. Es ist dler-
dings fraglich, ob mit diesem einfachen und teilempirischen Modell ein arterielles
Segment hinreichend genau beschrieben wird. Bel der Modellbeschreibung wurde
davon ausgegangen, dass es keinerlel Verluste im Arteriensegment gibt. Der Blutfluss
wurde ebenso vernachlassigt wie die im arteriellen System auftretenden starken Wel-
lenreflexionen. Nicht zuletzt die teilweise widersprichlichen Ergebnisse aus Kapitel
4.4 dréngen weiterflihrende sowie detailliertere Betrachtungen bel der Modellbildung
des Arteriensystems auf, um unter anderem den Einfluss des Flusses, der Reflexionen
und der Verluste bel der Bestimmung des Blutdrucks Uber andere kardiovaskulare
Grofen zu studieren.

5.1.2 Wellenleitung

Auch bel dieser Betrachtungsweise soll zunéchst von einem einfachen verlustlosen
Modell ausgegangen werden, um den Zusammenhang zwischen Fluss- und Druckpuls
herzustellen, bevor die geddampfte Schlauchleitung mit Reflexionen betrachtet wird.
Die réaumliche und zeitliche Verteilung von Fluss- und Druckpulswellen in Schlauchen
lasst sich mit Hilfe der Wellengleichungen beschreiben, zu deren Herleitung man die
Kontinuitéts- und die Bewegungsgleichung benttigt, die im Folgenden abgeleitet
werden.

Als Modédll dient gemald Abbildung 5-3 ein Schlauch mit Querschnitt Q in Zylinder-
koordinaten (z, r, t), durch den eine Pulswelle in z-Richtung propagiert.

Um den zuné&chst nur von z und t abhangenden Geschwindigkeitspuls v(z, t) und den
Druckpuls p(z, t) in Relation zu setzen, wird ein Schlauchabschnitt der Lange dz
betrachtet. Druck und Geschwindigkeit zu Beginn des Langenabschnitts werden mit 1
indiziert, die am Ende des Abschnitts mit 2. Unter der Annahme einer idealen Fllssig-
keit wird damit eine Druckdifferenz berechnet. Fir den Druck an Stelle 1 wird allge-
mein p; = p(z, t) gesetzt. Bal Stelle 2 wird eine Taylorentwickung mit Abbruch nach
dem linearen Glied durchgefuhrt:

d
p, = P(z+dz1) = p(zt) +2-dz. (5-25)
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Somit ergibt sich fur die Druckdifferenz:
dp
—-p=—-0dz. 5-26
P = Py =" (5-26)

Weliterhin kann das Kréaftegleichgewicht in z-Richtung nach Newtonsche Kraft =
Druckkraft wie folgt beschrieben werden:

dv d
dezgz—Qd_SdZ (5_27)

wobei p wieder die Dichte der FlUssigkeit reprasentiert. Kirzen dieser Gleichung
ergibt eine Bewegungsgle chung:
v__dp
dt dz’
Der Druckgradient langs der Schlauchachse erzwingt eine Beschleunigung der Flis-
sigkeit.

(5-28)

Ry(z.t)
r
A
| v, v(nzt) v,
z — = — —— - — | ——— - -1 Q
p, P [N
v
- > ~dV,
dz

Abbildung 5-3. Schlauchleitungselement

Nach Abbildung 5-3 kann weiterhin das gespeicherte Volumen dVs aus der Differenz
von Zu- und Abfluss beschrieben werden:

dv,

Q'(Vl_vz): dt

(5-29)

Dies ist die Kontinuitétsgleichung fir elastische Schlduche. Sie besagt, dass die Diffe-
renz von Zu- und Abfluss Q - v in ein Schlauchsegment dem zeitlichen Differential des
gespeicherten Flussigkeitsvolumens entsprechen muss, wenn es keinen seitlichen
Abfluss gibt.

Analog zur Herleitung von (5-26) wird fr v, eine Taylorentwicklung durchgeftihrt und
nach dem linearen Glied abgebrochen. Setzt man eine lineare Dehnbarkeit der
Schlauchwand voraus, so wird (5-29) zu:
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5.1 Modellbildung

" (5-30)

) ot d O

A OV dvy 1 dp_C dp c’ dp
dp dz

wobei C' = C/4z nach (5-12) den Compliancebelag reprasentiert. Setzt man nun an
Stelle der Compliance die Wellengeschwindigkeit ¢ nach (5-13) und (5-14) ein

V,
C=—2 -
5o (5-31)
so erhdt man folgende einfache Differentialgleichung:
dv 1 dp
—p—=——, 5-32
P % ¢’ dt (5-32)

Differenzieren von (5-32) und (5-28) nach z und t sowie Einsetzen der Resultate in die
jewells andere Gleichung liefert die Wellengleichungen fir den ungedampften Fall:

d’p _, d?p
—=C°-
dt? dz?

, (5-33)

d>v , d?

- =Cc° —. _
dtZ dZZ (5 34)

Im Folgenden kénnen nun zur Losung von (5-33) Druck und Geschwindigkeit as
Fourierreihen dargestellt werden, da ein lineares Verhaten der Schlauchwand und der
Druck-Geschwindigkeit-Beziehung vorausgesetzt wurde und somit die einzelnen
harmoni schen Komponenten unabhangig voneinander sind:

pzt) =Y R.(2)- €1 (5-35)
v(zt) =YV, (2) €, (5-36)

Hierbei sind: w = 27zf = Kreisfrequenz, P«(2), Vk(2) sind die ortsabhangigen, komple-
xen Amplituden der k. harmonischen Komponente des Drucks bzw. der Geschwindig-
keit.

Lost man damit (5-33) und (5-34) ohne BeschrénkL_Jng der Allgemeinheit nur fir eine
harmonische Komponente, also fUr p(z, t) = P(2)- €“* und analog firr den Flussi(z, t)
=Q-V(z, 1) = Q- V(2)- €' = I(2)- €, ergibt sich:

4
—jo—

p(z,t):%(:'['H e C+IR-e+jw“’j'e"“”, (5-37)
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4

i(2,1) =[|H e o] R-e”“"c)-ei“”, (5-38)

wobei 1 und Iz komplexe Integrationskonstanten sind.

Nach (5-37) ergibt sich der Gesamtdruck aus der Summe einer in positiver z-Richtung
hinlaufenden und einer in negativer z-Richtung rticklaufenden Welle, der Gesamtfluss
aus der Differenz einer hin- und ricklaufenden Welle, (5-38).

Unter der Annahme, dass keine Reflexionen auftreten, also nur Wellenbewegungen in
einer Richtung stattfinden, vereinfachen sich (5-37) und (5-38) zu:

1(2) = 2 P(2). (5-39)
p-c

Bisher wurde die Flissigkeit as ideal, d.h. reilbungsfrei, angenommen. Tatséchlich
besitzt jede Flissigkeit eine durch ihre Beschaffenheit bestimmte innere Reibung oder
Viskositéat. Um abschétzen zu kdnnen, inwieweit die Dampfung bei den Beziehungen
eine Rolle spielt, wird nun der gedampfte Schlauch betrachtet. Dazu ist es zunéchst
zweckméfdig, die homogene Schlauchleitung auf eine analoge elektrische homogene
Leitung abzubilden. Dabei entspricht der Druck p der Spannung u und der Fluss dem
Strom i. So lasst sich die Schlauchleitung einfach als passiver elektrischer Vierpol
beschreiben, Abbildung 5-4.

> z
z,=0 z,=1
i1 i2
Quelle Elektrische Verbraucher
(Herz) Uy Wellenleitung U, (Peripherer
(Schlauch) Widerstand)

Abbildung 5-4. Elektrisches Schlauchanalogon

Am Schlaucheingang z; = 0 herrscht die Spannung u;, und es flief3t der Stromi, in den
Schlauch. Am Schlauchende z, = | ist der Verbraucher, also der periphere Widerstand
angeschlossen, durch den der Strom i, flief3t und an dem die Spannung u, abféllt. Die
Pulswelle breitet sich in positiver z-Richtung aus.

Zur Herleitung der Gleichungen fir die elektrische Wellenleitung wird analog zu
(5-35) und (5-36) vom harmonischen Separationsansatz Gebrauch gemacht. Betrach-
tung einer harmonischen Komponente liefert:

u(z,t)=U(2) e, (5-40)
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i(zt)=1(2) e, (5-41)

Damit kann im Frequenzbereich ganz allgemein ein hinreichend kleines Leitungsseg-
ment durch folgenden Vierpol beschrieben werden [Wie99].

R"Az L*Az

I, =1(z)

I, = 1(z+Az)
p——»—O

U, =U(@2 — C"“Az U, = U(z+Az)

(e, & O

> z

Abbildung 5-5. Elektrisches Ersatzschaltbild eines kurzen Wellenleitungssegments

Hierbei stellen R den Widerstands-, L' den Induktivitdts-, G' den Parallelleitwerts-
und C' den Kapazitdtsbelag dar. Es ergibt sich somit fir den Langsimpedanzbelag Z',
sowie die Langsimpedanz Z;:

Z =Z-Az=R-Az+ jo-L"-Az=R+ jo-L, (5-42)
und aquivalent fur den Querleitwertsbelag Y’ bzw. fur den Querleitwert Yy
Y,=Y;-Az=G"-Az+ jw-C"-Az=G+ jw-C. (5-43)

Abgebildet auf die Schlauchleitung, entspricht C - 4z der Compliance, mit G- Az
werden vertellte seitliche Abflisse aus der Schlauchleitung modelliert ("poréser
Schlauch"), R - Az steht fur die Langsverluste aufgrund der Viskositét, und L’ - Az ent-
spricht der so genannten wirksamen Masse zur Modellierung der Trégheit bei der
Fllssi gkeitsbeschleunigung (Inertanz).

Setzt man fur das kleine Leitungsstiick Az aus Abbildung 5-5 Stationaritét voraus, sind
die zeitlich harmonischen Groéf3en i(t) und u(t) ortsunabhangig. Somit folgt mit der
Maschenregel 2U = O:

U(z)-U(z+Az)

=(R+jo-L)1(2). (5-44)
Az
Aus der Knotenregel 27= 0 folgt:
l(z)_lA(ZZ+AZ):(G’+ja)-C’)-U(z+Az)_ (5-45)

Beim Grenziibergang 4z — 0 gehen die obigen Gleichungen in ein System von ge-
koppelten Differentialgleichungen tber, die so genannten Leitungsglei chungen:

97



Kapitel 5 Methoden zur nichtinvasiven belastungsfreien Blutdruckmessung

du(z)

— =(R+jw-L) 1(2) (5-46)
dz

—M=(G’+ja)-c’)-u(z). (5-47)
dz

Sie entsprechen der Bewegungs- und der Kontinuitatsgleichung (5-28) und (5-32) im
ungedampften Fall R = 1/G = 0. Auch hier wird zur Lésung dieses Gle chungssystems
eine Gleichung differenziert und in die andere eingesetzt. Damit erhélt man die allge-
meine Form der Wellengleichung:

d?U(z
@_ (), (549

dz
2

U2 _ 2 (). (5-49)
dz

Die Grofe ¥ wird Ausbreitungsmal’ genannt und berechnet sich zu:
y=a+if=y(R+jo-L) (G +jw-C)=ZY,. (5-50)

Der Realteil des Ausbreitungsmalies «rist das Dampfungsmal3, der Imaginérteil £ heil3t
Phasenmal3. Die allgemeine Losung vom Gleichungssystem (5-48) und (5-49) kann
analog zu (5-35) nach dem d' Alembertschen Exponentialansatz gel 6st werden:

’

U(2) = Z—y‘ (1,-e72+1,-¢7), (5-51)

1(2)=1,-e7" =1,-€e"", (5-52)
Mit der Definition des komplexen Wellenwiderstands Z,

Z|_ = 1o, = (5‘53)
kann eine Phase bzw. harmonische Komponente des Drucks bzw. Flusses der ge-
dampften Schlauchleitung wie folgt formuliert werden:

P(Z)=Z (1, -7+ 1€

=z, (| Nk e(“"t‘ﬁ‘z)+|R.e—a‘2,ei(w‘t+ﬂ<z))’ (5-54)

i(Z,t) = y Leletrz _| iy glot+rz

= (| .e %Z 'ej(w<t—,b’4z) —]._.e*? 'ej(a)<t+,b’<z)) (5—55)
H R .
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Nach (5-55) berechnet sich der Strom bzw. Fluss analog zu (5-38) aus der Differenz
einer in z-Richtung hinlaufenden und einer in negativer z-Richtung rtcklaufenden
Welle, wobei diese Wellen nun mit dem Faktor € ** (hinlaufend) bzw. €** (rticklau-
fend) gedampft werden. Mit (5-54) kann die Spannung bzw. der Druck aus der Summe
einer gedampften hin- und rucklaufenden Welle berechnet werden, wobei die hin- und
ricklaufenden Druckwellen mit den Flusswellen tiber den Wellenwiderstand verkntipft
sind.

Die Ausbreitungsgeschwindigkeit cp, der einzelnen Sinusschwingungen l&sst sich
durch Differenzieren der Phase nach der Zeit bestimmen. Es muss gelten:

d

wt—RB8-2)=0 5-56
-2 (556
Damit folgt fur cp, :
dz w
C = = -
P T gt B (5-57)

Um im nachsten Schritt allgemein die Integrationskonstanten |y sowie Iz zu bestim-
men, betrachtet man folgendes L eitungssttick:

1(0) 1, = I()

ly

(o o

Y u

Hinlaufende Welle
U, =U(0 . U, =U( Z
’_> +=00) Riicklaufende Welle 2= U0 |:| ¢
O O
Zein z,= 0 z,= |
—» z

Abbildung 5-6. Schlauchleitung mit Abschlussimpedanz

Die Leitung der Léange | ist an der Stelle z, = | mit der Impedanz Z. abgeschlossen.
Damit erhdlt man an der Stelle z:

U,=2.-1,, (5-58)
U,=2, (I, - e +1,-¢"), (5-59)
=1, - —1,-¢e", (5-60)

Mit der Definition des komplexen Reflexionsfaktors ke am Ende der Leitung z:
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Ze_ZL
Z,+7Z,

k. = (5-61)

ergeben sich Iy und I jewells in Abhéngigkeit vom Fluss I, oder I, und des Reflex-
ionsfaktors:

e},4| e},4|
|R:ke.|H_e—2y<l_ke'—(a_w-| :ke'e_}ﬁI l,. (5-63)

ek et 1-k

I ist der komplexe hinlaufende Fluss an der Stelle z, = 0, 1 entsprechend der komple-
xe rucklaufende Fluss bel z;. Der Betrag von ke liegt immer im Bereich zwischen O und
1. Ein Reflexionsfaktor von O bedeutet dabei eine angepasste Leitung, bei der die
Abschlussimpedanz gleich dem Wellenwiderstand ist. Das bedeutet, dass in diesem
Fal nur hinlaufende, aber keine ricklaufenden Wellen existieren und die gesamte
Wirkleistung im Verbraucher aufgenommen wird. Im anderen Extrem, fir Z, = O, also
im Kurzschlussfall, und fur Ze — < (Leerlauf), nimmt der Verbraucher keine Wirk-
leistung auf. Der Betrag des Reflexionsfaktorsist 1, hin- und riicklaufende Wellen sind
gleich grol3; es ergeben sich stehende Wellen.

Allgemein folgt fur den Fluss und Druck an einer beliebigen Schlauchstelle z mit
(5-54), (5-55), (5-62), sowie (5-63) in Abhéngigkeit vom initidlen Fluss I; am
Schlauchanfang:

I (Z) - e _ |I<i a7 '(e}/‘(l_Z) - ke ' e—?"(l—Z)) 1 (5-64)
I

P(Z):ZL'W

. (e?"(l—z) + ke ,e_?"('_z)) . (5—65)

Insbesondere fir Fluss und Druck am Schlauchende folgt damit:

_ AP~ ar AL =V R Il (1—
IZ_IH € IR e}/ e}/<| —ke'e_}/‘l (1 ke)a (5—66)
P=2 (lH'e_y‘l'HR e}/l)zﬁ'(lﬂ_ke)zzblz'i—ke. (5-67)

(5-66) kann im Zeitbereich recht anschaulich visualisiert werden. Mit der Reihenent-
wicklung X =1+ x+ x? +... erhdt man zunachst:
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l=(e7" +k e +kZ-e™ +.) 1, (1-k,) . (5-68)

Die Transformation in den Zeitbereich mit der Fourierbeziehung F (1 -0 )=i(t-t,)
liefert:

i (1) =[iy (t=1)- e +k, iy (t-2)- e + ki, (t-2)- ™ +_.]-
(1-k,).

Dazu kann nun der Schlauch in Abbildung 5-7 betrachtet werden.

(5-69)

k,=1 k.=0;05;1
Initialer Puls | Pulsi,am
i, am Schlauch- — > S(IZh(Ixalfh Schlauchende
anfangz=0 ” z=|

©

iy = lg(t=1/c) - e
iy = Keg - Ig(t—2l/c) - g2
ip 1 = Ke - ig(t = 3l/c) - g3
iy = K2 - ig(t —4lic) - e

U ——— iy 1, = k2 - ig(t = 5lic) - e-5

Abbildung 5-7. Visualisierung von hin- und riicklaufenden Wellen in einem Schlauch

Zum Zeitpunkt t = 0 beginnt am Schlauchanfang z = 0 ein initialer Puls iy durch den
Schlauch mit der Pulswellengeschwindigkeit ¢ zu propagieren. Er kommt zum Zeit-
punkt I/c am Schlauchende an und wird dabei um den Faktor €*' gedampft: ipy =
io(t - 1/c)- €*'. Ein Teil dieser hinlaufenden Welle wird je nach Reflexionsfaktor am
Ende des Schlauchs k. reflektiert: ior(1)= ke- ion(l). Diese reflektierte Welle kommt
dann insgesamt zum absoluten Zeitpunkt 2I/c wieder am Schlauchanfang an: iy =
ke - io(t -2l/c)- €%*'. Da man beim Herzen wie bei einem Generator davon ausgehen
kann, dass die vom Schlauchende reflektierten Pulswellen wieder vollsténdig reflek-
tiert werden, betrégt hier der Reflexionsfaktor k, = 1. Somit gilt am Schlauchanfang
iImmer: iyr = iyy. Die nun vom Schlauchanfang reflektierte Welle propagiert nun
wieder zum Schlauchende, ein Tell wird dort wieder zurtickreflektiert, usw.

Fur den Gesamtfluss am Schlauchanfang und -ende ergibt sich damit:

il(t) =iy —iir =lo, (5-70)
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iz(t): i2,H _iZ,R = i2,H '(1_ ke)

_ _ 5-71
=li,t=L)- e +k_-i,(t-2). e +.] 1-k) &7
Fur i,(t) erhdt man erwartungsgemal3 die gleiche Formel wie (5-69).
i/ 100 A i,/ 100 [ B
a.u. a.u. [
60 60 |
20 20 |
v L 4
-20 -20
0 1 2 3 4 0 1 2 3 4
Zeit/s Zeit/s
i 50 €| iy 20}
a.u. a.u.
30 10 |
10 ‘\ r\ A '
0
o1 2 3 4 0 1 2 3 4
Zeit/s Zeit/s

Abbildung 5-8.  A. Initialer Flusspuls i; = ip am Schlauchanfang
B. Flusspuls i, am Schlauchende mit ke = 0 (Anpassung)
C. wie B., nurk.=0.5
D. wie B., nur k. = 1.0

In Abbildung 5-8 sind fUr einen initialen Flusspuls i am Schlauchanfang (Abbildung
5-8A) die Flusspulse am Schlauchende i, fir verschiedene reelle Reflexionsfaktoren k.
dargestellt, Abbildung 5-8B bis C. Der Schlauch selbst mit einer Lange von | = 100
cm sai dampfungsfrei angenommen (o = 0), und die Pulswellengeschwindigkeit be-
tragt ¢ = 200 cm/s. Man erkennt zunéchst beim Vergleich von Abbildung 5-8A und
Abbildung 5-8B, dass die Pulswellen eine einfache Laufzeit t = |/c = 500 ms vom
Anfang bis zum Ende des Schlauches bendtigen. In Abbildung 5-8B ist dabel der Fluss
am Schlauchende fir den Fall der Anpassung dargestellt (k. = 0). Es existieren keine
reflektierten Wellen; mit wachsendem k. (Abbildung 5-8C und D) werden die Reflexi-
onen grofler. Bel ke = 1 in Abbildung 5-8D wird weder am Schlauchanfang noch -ende
Wirklei stung aufgenommen.

Der Druck P, kann im Ubrigen statt (5-67) auch ohne den Reflexionsfaktor ausge-
drickt werden.

Mit den Rechenregeln £ (e* + &™) = cosh(x) und £(e* —e™) = sinh(x) erhalt man
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l,—1,-cosh(y-|
=7, -2 siznh(;/-l()7 ) (5-72)

Um den Blutdruck am Menschen Uber kardiovaskulére Grof3en zu messen, folgt damit
nach (5-72), dass p; aus den harmonischen Komponenten |, und |, der beiden Strom-
pulse i; und i,, dem Léangsmpedanzbelag Z’ und dem Ausbreitungsmald ¥ bestimmt
werden kann. Zieht man (5-67) heran, genigt nur eine Flusspulsmessung, dann muss
aber noch der Reflexionsfaktor k. berticksichtigt werden.

Fur die Praxis bedeutet das, dass zum einen der Blutfluss gemessen werden muss. Dies
kann Uber die nichtinvasive Doppler-Technik erfolgen (Kapitel 6.4 und Kapitel 6.5).
Beim Wellenwiderstand bzw. beim Ausbreitungsmald ¥ stellt sich jedoch die Frage,
welche weiteren GrofRen gemessen werden missen, um den Blutdruck hinreichend
genau zu rekonstruieren. Daher ist es erforderlich, die Langs- bzw. Querbeldge des
Schlauches zu bestimmen.

Wird zunéchst der verlustlose Fall R = 1/G' = 0 betrachtet, reduzieren sich die Wel-
lengleichungen (5-54) und (5-55) auf die Gleichungen (5-37) und (5-38). Koeffizien-
tenvergleich liefert:
L” p-c
7 - — 5-73
L C/ Q . ( )
Daraus folgt neben y= j< der bereits bekannte Compliancebelag und der Belag der
wirksamen Masse:

C’: Q

7 (5-74)
(5-75)

Um den Langsbelag Z' und das Ausbreitungsmald y fir die allgemeine gedampfte
Schlauchleitung mit R = 0 ohne Abfluss (G’ = 0) zu bestimmen, muss wieder zum
Schlauchmodell zurtickgekehrt werden.

Als Ausgangspunkt dient dazu die allgemeinste Form der Bewegungsgleichung for
eine stromende, inkompressible FlUssigkeit, das Navier-Stokesche Gleichungssystem:

dv s ~
p-(d—\t/+(vV)vj =—gradp+ f, +7- AV, (5-76)

mit p = Dichte, Vv = Geschwindigkeit der Fllssigkeit in die drel Raumrichtungen, V
= Nabla-Operator, p = Druck, f A = aulere Kraftdichte, 7 = Viskositét der Flissigkeit,
A = Laplace-Operator. Hierbei reprasentieren die Terme auf der linken Seite die Trag-
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heitskraftdichten, die lokale und die konvektive Beschleunigung. Auf der rechten Seite
ist grad p der Druckgradient, und 77- AV entspricht der Reibungskraftdichte.

Dieses nichtlineare, partielle Differentialgleichungssystem ist nur fur bestimmte Stro-
mungsformen, bel denen die Gleichungen auf lineare Differentialgleichungen reduziert
werden konnen, exakt |6sbar. Deshalb werden im Hinblick auf das Arteriensystem
vereinfachende Annahmen getroffen. Die konvektive Beschleunigung kann bel Be-
schrénkung auf genligend kleine Geschwindigkeiten vernachlassigt werden [Witl4].
Die nichtlinearen Anteile kdnnen ebenfalls vernachldssigt werden, da die Phasenge-
schwindigkeit wesentlich gréR3er als die axiale Geschwindigkeitskomponente und diese
wiederum viel grofer als die radiale Geschwindigkeitskomponente ist. Ebenso kdnnen
die zweiten Ableitungen nach z vernachldssigt werden; aul3ere Kréfte, wie zum Bei-
spiel die Schwerkraft, seien vernachlassigbar. Ferner soll kein radiales Druckgefélle
existieren.

Damit kann (5-76) gemald Abbildung 5-3 in Zylinderkoordinaten folgendermal3en
dargestellt werden:

dv, __dp, _{d2v2+1 de}

dt dz

dr?2 r dr

(5-77)

Diese linearisierte Differentialgleichung lasst sich wieder mit dem harmonischen
Separationsansatz 16sen. Der Ubersichtlichkeit halber soll diese ohne Beschrankung
der Allgemeinheit nur fir die erste Harmonische und fir eine hinlaufende Welle gel 6st
werden:

p(zt)=P-e7?, (5-78)

v,(r,zt) =V, (r)-elo7e, (5-79)

Man beachte, dass hier die Geschwindigkeitskomponente v, eine zusdtzliche Abhan-
gigkeit vom Radius r aufweist. Mit diesem Ansatz reduziert sich (5-77) zu:

2
d\gz+l.dvz_ja).£.vzz_l.p_ (5-80)
dr rodr n n

Die LOsung dieses Gleichungssystems muss die Randbedingungen an der Geféfdin-
nenwand R, erfullen. Dabei wird der Schlauch in z-Richtung als sehr steif bzw. léngs-
fixiert angenommen. Ferner muss die axiale Beschleunigungskomponente wegen der
Rotationssymmetrie bel r = 0 den Wert Null annehmen. Esfolgt:

V,(R,) =0, (5-81)
de (r ) _
S0 o (5-82)

r=0
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(5-80) ist eine so genannte Besselsche Differentialgleichung und lasst sich mit den

obigen Randbedingungen unter gewissen Vernachldssigungen und Naherungen
[Womb5a] wie folgt |6sen [Bro89]:

J 312 _
v.(rzt)=—1—|1- orn . ) p.glotrz (5-83)
jop 3,Wap/n- i R,)

wobei J, Besselfunktionen erster Art n. Ordnung darstellen:

X n+2v
In(0)= ;vi F n+v+1) (E] ' (>89

(5-83) beschreibt damit die Geschwindigkeitsverteilung bzw. das Geschwindigkeits-
profil einer Stromung in einem Schlauch as Funktion vom Ort in longitudinaler Rich-
tung z und radialer Richtung r sowie der Zeit t. Abgebildet auf das Arteriensystem,
ergeben sich exemplarisch Profile jeweils am festen Ort z= 0 gemal3 Abbildung 5-9,
wobel die Parameter wie folgt ausgewahlt wurden. Es wird ein ungedampfter kosinus-
formiger Druck P mit der Frequenz f = 1,2 Hz eingepréagt, die Pulswellengeschwindig-
keit durch den Schlauch betrage ¢ = 800 cnvs, die Blutdichte p = 1,05 glen?, die
Viskositéat 7= 3 mPa-s.
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Abbildung 5-9. Geschwindigkeitsprofile in einem Schlauch bei verschiedenen Radien
A. Rg=12,5mm
B. Ro =5 mm
C.Rg=2,5mm
D.Ro=1,5mm
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Dargestellt sind die Profile fir eine volle Periode wt = 27 bel verschiedenen Arte-
riendurchmessern. Abbildung 5-9A stellt das Profil mit Radius Ry = 12,5 mm in der
Aorta dar, Abbildung 5-9B das Profil in einer mittelgrof3en Arterie (Ry = 5 mm),
Abbildung 5-9C und D sind schliefdich Geschwindigkeitsverteilungen in kleineren
Arterien, der A. brachialis (Ry= 2,5 mm) und A. radiais (R, = 1,5 mm). Deutlich zu
erkennen ist, dass sich mit kleinem Radius parabolische Geschwindigkeitsprofile
ergeben. Allgemein liegt dies am Argument der Besselfunktion von (5-83). Wenn es
grofer wird, bilden sich auch zunehmend flachere Profile aus. Bei der Betrachtung
kleiner Arterien (R, <1,5 mm) kann fur die obigen Parameter im niedrigen Freguenz-
bereich von einigen Hz immer von parabolischen Geschwindigkeitsverteilungen aus-
gegangen werden; dieser Sachverhalt wird spéter in Kapitel 6.4 fur weitere Betrach-
tungen herangezogen.

Zur Bestimmung des Gesamtflusses i(zt) im Schlauch wird (5-83) Uber den
Querschnitt integriert:

Ry ] 2 _
I(Z’t): J‘ Vz(r,Z,t)Zﬂ'rdr :}/'LFQO.P,er't_VZ.
0 Jo-p
Z'Jl( w-p/n- '3/2-R0)
w-p/n- j3/2,po.30( 0)'/?/77-13/2-%)

(5-85)

(5-85) lasst sich mit der Rechenregel £ J,(X) = J,(X) + J, (X) vereinfachen zu:
7Z'R§ ‘Jz( a)'p/n'jg/Z'Ro)‘P‘ejm_y‘z
jo-p ;o p/niP? R

Damit kann schlussendlich durch Koeffizientenvergleich der Langsimpedanzbelag der
verlustbehafteten Schlauchleitung bestimmt werden zu:

i(zt)=—y- (5-86)

L __Jop o pin-i*R)
R Lo p/n i R)

Dieser Parameter geht erwartungsgemal3 fir f — 0 mit der Beziehung

[ JolWax-b)) 8 i
= ) =

in den Hagen-Poiseuilleschen Widerstandsbelag R fir stationdre Stromungen nach
(2-12) Uber:

(5-87)

=R, (5-89)
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In Abbildung 5-10 sind die frequenzabhéngigen Komponenten R und @-L’ gemal}
(5-42) dargestellt:

Z'=R+jwL'=Re(Z)+j-Im(Z)). (5-90)

Dabei wurden Werte fiir die A. radialis zugrunde gelegt (p = 1,05 g/cm®, 7= 3mPa-s,
R, = 1,5 mm). Man erkennt gegentiber den "einfachen” Werten aus den Gleichungen
(2-12) und (5-75), in Abbildung 5-10 gestrichelt dargestellt, dass zum einen der Wi-
derstandsbelag mit steigender Frequenz grofer wird. Das liegt daran, dass sich die
Zone der hauptséchlichen radialen Geschwindigkeitsgradienten dv/dr, der so genann-
ten Scherung, bel zunehmender Frequenz immer mehr auf den Rand beschrénkt und
sich dieser Gradient erhdht, was wiederum in einer hdheren FlUssigkeitsreibung resul-
tiert, Abbildung 5-9. Beim elektrotechnischen Analogon kann dieser Sachverhalt mit
dem Skineffekt verglichen werden, der bei hdheren Frequenzen daflr sorgt, dass die
Eindringtiefe des Stroms im Leiterquerschnitt verringert wird. Der Langswiderstands-
belag ist der effektiven Leitschichtdicke reziprok proportional, und diese wiederum ist

reziprok proportional zur Wurzel aus der Frequenz, so dass R ~ﬁ ,wasfurf>> 1in
Abbildung 5-10 beim Schlauchmodell auch gilt.

R/ 2400 L'/ 10000 B ]
Pa-s/ Pa-s/ i
4 4 Ve

‘M 2000 ‘M 6000
1600 2000f .~
1 3 5 7 9 1 3 5 7 9
Frequenz f/ Hz Frequenz f/ Hz

Abbildung 5-10. Langsimpedanzbeldage der verlustbehafteten Schlauchleitung nach Real-
und Imaginarteil
A. Widerstandsbelag
B. Induktivitatsbelag

Der Induktivitéts bzw. Tragheitsbelag steigt hingegen etwa proportional zur Fre-
guenz, so dass insgesamt die Phase des gesamten Langsimpedanzbelages mit steigen-
der Frequenz gegen 90° strebt, Abbildung 5-11. Im stationaren Fall ist die Phase Null.

Zur Herleitung des verlustbehafteten Queradmittanzbelags miissen die Betrachtungs-
weisen aus Kapitel 5.1.1 erweitert werden. Dabei soll davon ausgegangen werden,
dass der Schlauch nicht porésist (1/G’ = 0); zu untersuchende Verluste kbnnen sich in
den viskoelastischen GefélRwandeigenschaften der Arterien ergeben, siehe Abbildung
2-14. Wie man dort erkennt, eilen die pulsatorischen Durchmesserschwankungen den
Druckschwankungen in der Phase nach. Dies liegt darin begriindet, dass bei Dehnung
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und Entdehnung neben den elastischen Widersténden eine so genannte innere Wand-
reibung Gberwunden werden muss.

A B
||/ 10000 Phase/ 70
Pa- s/
4 50
‘M 6000
30
2000 10
1 3 5 7 9 1 3 5 7 9
Frequenz f/ Hz Frequenz f/ Hz
Abbildung 5-11. Langsimpedanzbelag der verlustbehafteten Schlauchleitung nach
A. Betrag
B. Phase

Als einfachstes Modell fir eine solche verlustbehaftete Dehnung der Arterienwand
kann mechanisch eine Feder mit parallel geschaltetem Dampfungstopf betrachtet wer-
den. Elektrisch gesehen wird zur Compliance C in Abbildung 5-5 ein Widerstand R, in
Serie dazugeschaltet.

In der mathematischen Beschreibung wird dies so umgesetzt, dass der Elastizitdtsmo-
dul in (5-21) durch eine komplexe, frequenzabhéngige Grof3e ersetzt wird:

E=E,+ jon,. (5-91)

Der Redlteil von E, Eg, wird dabei as dynamischer Modul und der Imaginartell wn,
als Verlustmodul bezeichnet. Der Verlustwinkel ¢, betragt damit:

@, = arctan( a)nw) (5-92)
Ed

Die GroRRen Eg und 7, sind hierbei experimentell zu bestimmen. Messungen von
[Hard53] an der Aorta des Rindes sind in Abbildung 5-12 dargestellt. Ey4 bleibt dort
Uber den gesamten Frequenzbereich nahezu konstant. Der Verlustmodul hingegen
steigt zwar etwa linear mit der Frequenz, ist aber betragsmaldig relativ zu E; sehr
gering. Selbst bel fur das Arteriensystem hohen Frequenzen von f = 10 Hz betragt der
maximale Verlustwinkel ¢, .« gerade einmal 18°. Bei menschlichen Arterien ist der
Verlustwinkel nach [Ber61] noch geringer und Uber den relevanten Frequenzbereich
nahezu konstant:

¢,(f =2 Hz)= 5",

o,(f =18 Hz) ~ 8°. (5-93)

Aufgrund dieser kleinen Verlustwinkel, was im Ubrigen auch in der besonders kleinen
Hysterese in Abbildung 2-14 zu erkennen ist, wird im Folgenden davon ausgegangen,
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5.1 Modellbildung

dass R, = 0 ist. Der vertellte Abfluss G wird spéter einfach durch einen diskreten
konzentrierten Abfluss am Schlauchende nachgebildet. Der Querleitwertsbelag Y'q
bleibt somit nach (5-74) bei:

R

p-c*’

Die Phase ¢, von Y, betrégt damit frequenzunabhangig immer 90°.

E/ 20 };%%‘6 5 — o
105 dynes/ 4 ¢

cm?
10

Y,=jo-C=jo-

(5-94)

18 no,/
dynes/
cm2

|
0 5 10
Frequenz / Hz

Abbildung 5-12. Experimentell bestimmter Elastizitatsmodul nach Real- und Imaginarteil der
Aorta eines Rindes [Har53]

Mit Z'; und Y’ 4 kbnnen der Wellenwiderstand Z;, und das Ausbreitungsmal? yberechnet
werden zu:

ZL= Z_I,_ JPC\/JO(VCUP/UJg/ZRo) (5_95)

Yo R\ Lo pn iR

q

y= z.’-Y’=2\/JO( ol (5-96)

"o Vo pin iR

Die beiden Grof3en sind folglich abhangig von der Pulswellengeschwindigkeit ¢, dem
Arterienradius Ry, der Viskositét 7, der Blutdichte p, sowie der Kreisfrequenz w.

Fiir kleine Arterien (p = 1,05 g/en®, 7= 3mPa- s, Ry = 1,0 mm, sowie ¢ = 1000 cnvs)
ergeben sich die in Abbildung 5-13 dargestellten frequenzabhangigen Verlaufe fir den
Betrag und die Phase des Wellenwiderstandes.

Der Druck eilt dem Fluss einer Ausbreitungsrichtung (also im reflexionsfreien Fall)
immer nach, da die Phase des Wellenwiderstandes immer < 0 ist, wobei der Phasen-
unterschied bel héheren Frequenzen immer geringer wird. Bei grofderen Arterien wie
der Aorta liegen auch die niedrigen Frequenzkomponenten von Druck und Fluss anné-
hernd in Phase, so dass hier Gesamtdruck und -fluss in Phase sind. Der Wellenwider-
stand kann dann als reell angenommen werden. Der Betrag des Wellenwiderstandes
nimmt mit zunehmenden Frequenzen stark ab.
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1z 14) A Phase/ -10[ B
105 Pa: °
s/lcm* 10 -20
6| -30
) [ -40
5 15 25 5 15 25
Frequenz f/ Hz Frequenz f/ Hz
Abbildung 5-13. Wellenwiderstand der verlustbehafteten Schlauchleitung nach
A. Betrag
B. Phase

Bestimmt man aus (5-96) das frequenzabhangige Dampfungsmal? und die Phasen-
geschwindigkeiten fur die einzelnen Phasen der Pulswellen, so folgt:

_ o 3o p/n-i¥-R)
@ =Rey)- c R{Jz( w-p/n- '”-Ro)]’ &0

@ c
C h = = = : )
"B mG) (3o pin- i R) (5-98)
LW p/n- iR,
Fiir die A. radialis am Handgelenk (o = 1,05 g/cn®, 7 = 3mPa- s, Ry = 1,4 mm, sowie

¢ = 1000 cmv/s) kann das frequenzabhangige Dampfungsmal3 und die Phasengeschwin-
digkeit gemal3 Abbildung 5-14 visualisiert werden.

o/ 0.009 C,,/ 900 |
Lem 6 007 emis _ o |
0.005 500
0.003 A 300 o
0.001
100 : .
0 5 10 15 0 5 10 15
Frequenz f/ Hz Frequenz f/ Hz
Abbildung 5-14. Frequenzabhadngiges Ausbreitungsmall von Pulswellen im gedampften
Schlauch
A. Dampfung

B. Phasengeschwindigkeit

Vergleicht man diese berechneten Werte mit dem Verlauf von Originalmessungen, so
ergeben sich gute Ubereinstimmungen, Abbildung 5-15. In dieser Abbildung sind die
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5.1 Modellbildung

Messergebnisse der Dampfung bel einem dinnwandigen Gummischlauch dargestellt,
dessen viskose Flussigkeit mit sinusformigen Wellen angeregt wird. Aufgetragen ist
dabei die Dampfung fur unterschiedliche Viskositéten. Sowohl in Abbildung 5-14A
as auch in Abbildung 5-15A ist zu erkennen, dass hoherfrequente Wellen starker
gedampft werden as niederfrequente. Der Kurvenverlauf kann mit einer Wurzel-
funktion approximiert werden.

Ein wichtiger Sachverhalt kann Abbildung 5-14B und Abbildung 5-15B entnommen
werden; in Abbildung 5-15B sind experimentell ermittelte Phasengeschwindigkeiten in
der A. carotis des Hundes dargestellt, wobei Alter, Gewicht und mittlerer Blutdruck
bei den Studien unterschiedlich waren. Die Ausbreitungsgeschwindigkeit der Pulswel-
len im arteriellen System ist frequenzabhéngig. Es liegt damit ein dispersives Verhal-
ten vor. Hoherfrequente Wellen breiten sich schneller aus a's niederfrequente. Dieser
Effekt ist gerade bei niedrigen Frequenzen sehr ausgeprégt. Wenn aso in vivo Puls-
wellengeschwindigkeiten Uber zwel simultane Pulsmessungen an einem arteriellen Ast
ermittelt werden, so misst man immer einen Uber alle harmonische Komponenten ge-
mittelten Wert. In Kapitel 5.3 wird darauf noch ausfihrlicher eingegangen.

w351 A | B
103 1/cm i A Cor/ 14 s M
25 | 8 m/s
I ' § 107 W
15f A © 61
[, 8 ©A 0,033 poise |
5 Fe ®A 0,252 poise ot
5 10 15 20 25 10 20 30 40 50
Frequenz f/ Hz Frequenz f/ Hz

Abbildung 5-15. A. Experimentell gemessene Dampfung eines Gummischlauches [Wet68]
B. Experimentell ermittelte Phasengeschwindigkeiten in der A. carotis des
Hundes [Bus82]

Abschlief3end soll der so genannte Eingangswiderstand Zg,, des Schlauchs betrachtet
werden. Nach Abbildung 5-6 berechnet sich der Wert zu:

Zein =—. (5‘99)
Dieser Widerstand darf nicht mit dem Wellenwiderstand verwechselt werden, da in
(5-99) U und | die Gesamtspannungen und -strome darstellen und nicht Wellen, die
sichin einer Richtung ausbreiten wie beim Wellenwiderstand. Es gilt a'so nach (5-52):

Ulzzein'llzzein'(lH_lR)- (5-100)

Mit dem Reflexionsfaktor k. und dem Wellenwiderstand Z; kann Zg,, berechnet wer-
den zu:
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' +k, -
Zein = ZL m, (5‘101)

oder mit der Abschlussimpedanz Z.
S, 7 Z.-cosh(y-1)+2Z, -sinh(y
o7tz .cosh(y-1)+Z, -sinh(y

)
)

Fur einen reellen Reflexionsfaktor k. = 0,4 und die weiteren Parameter | = 25cm, p =
1,05 g/lem®, n = 3mPa- s, Ry = 1,0 mm, sowie ¢ = 1000 cnvs kann ein arterielles Seg-

ment vom Handgelenk bis zum Finger nachgebildet werden. Daraus folgt der in
Abbildung 5-16 dargestellte typische Verlauf fir einen gedampften Schlauch.

: : (5-102)

Z. 1 9f Phase/ 20
ein I o
105‘ Pa‘ 7 - 0
slcm* |
S -20
31 40
1t A B
10 30 50 -60 10 30 50
Frequenz f/ Hz Frequenz f/ Hz

Abbildung 5-16. Eingangswiderstand des gedampften Schlauchs mit reellem Reflexionsfak-
tor
A. Betrag
B. Phase

Der Betrag des Eingangswiderstandes oszilliert dabei um den Betrag des Wellenwider-
standes, wobel die Oszillationen mit zunehmendem Reflexionsfaktor gréf3er werden.
Die Phase oszilliert um den Wert 0. Die lokalen Maxima im Betrag von Zg, liegen bel
den Resonanzfrequenzen des Schlauches. Die erste Resonanzfrequenz entspricht der
Laufzeit einer Pulswelle vom Schlauchanfang bis zum Ende und wieder zurtick. Die
zurlcklaufende Welle, die wieder an den Schlauchanfang zurlckkehrt, besitzt bei
positiver Reflexion fur den Druck die gleiche, und fir den Fluss eine um 180° gedreh-
te Phase beziiglich der hinlaufenden Welle. Die Uberlagerung von hin- und riicklau-
fender Welle resultiert somit in einem Maximum des Betrags und in einem Nulldurch-
gang in der Phase von Zg,. Fur die Resonanzfrequenz f,es gilt ndherungsweise:

1 2

e c (5-103)
in Abbildung 5-16 also ungeféhr 16 Hz, da die mittlere Phasengeschwindigkeit der
relevanten Harmonischen etwa 800 cm/s betrégt. Weitere Resonanzen bilden sich bei
ganzzahligen Vielfachen dieser ersten Resonanzfrequenz aus.

res
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5.1 Modellbildung

Flusspulswellen, die hingegen viermal am Schlauchanfang bzw. -ende reflektiert
werden, sind wieder in Phase mit der hinlaufenden Welle, so dass sich hier ein erstes
Minimum im Betrag des Eingangswiderstandes einstellt:

Cen

mn = (5-104)
In Abbildung 5-16 sind Druck und Fluss damit bei etwa 9 Hz in Phase. Weitere Mini-
ma treten bei ungeradzahligen Vielfachen von f,,, auf.
Bis zum ersten Minimum von |Zg,| ist der Phasenwinkel negativ, d.h. die Phasen des
Drucks eilen in diesem Frequenzbereich den Phasen des Flusses hinterher. Nach dem
ersten Minimum verhdt sich der Schlauch induktiv, es eillen dann die Druckphasen
den Flussphasen voraus.
Aufgrund der Verluste nehmen die Oszillationen von |Zg,| mit steigender Frequenz ab
und minden fur f — o im Wellenwiderstand Z,. Dies ist leicht nachzuvollziehen, da
mit zunehmender Frequenz die Dampfung so grol3 wird, dass es keine reflektierten
Wellen mehr gibt. Die Phase strebt dabel gegen Null, was auch der Ortskurve in
Abbildung 5-17 zu entnehmen ist.

Re(Z.) 1}
10%- Pa:
slcem* g}

1t
f

-2t

2 3 4 5 6
Im(Z,.)/ 105- Pa-s/cm*

ein.

Abbildung 5-17. Ortskurve des Eingangswiderstands des gedampften Schlauchs mit reel-
lem Reflexionsfaktor

Mit dieser Theorie der Schlauchleitung soll im Folgenden der arterielle Ast vom Her-
zen zum Finger modelliert und dort die Wellenausbreitung berechnet werden. Dazu
wird der Ast in mehrere diskrete und homogene Schlauchsegmente unterteilt,
Abbildung 5-18.

Die Segmente kénnen as elektrische Kaskadierung entsprechender Vierpole angese-
hen werden (Abbildung 5-18B). Insgesamt wurden 13 homogene Segmente modelliert,
wobei mittlere Werte fir den Radius und Arteriensegmentlénge ([Guy72], [Kan10])
angesetzt wurden, Tabelle 5-1. Die letzte Spalte aus Tabelle 5-1 modelliert auf ein-
fache Weise den Abfluss durch ale Verzweigungen, die im entsprechenden Segment k
dazu beitragen, dass der Fluss nur zu einem gewissen Prozentsatz in das néchste Seg-
ment k+1 weiterfliefdt. Der prozentuale Abfluss am Schlauchende wurde dabei nach
[Sch97b] aus der Verteilung des Herzzeitvolumens in Ruhe geschétzt.
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Herz
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|
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Abbildung 5-18. A. Modell des arteriellen Astes vom Herzen zum Finger mit Schlauch-

Tabelle 5-1.

segmenten
B. Vierpol-Ersatzschaltbild

Segment | Arterienname Radius | Lange PWG | Abfluss

Ro/mm| I/cm |c/cmls %
1 Aorta ascendens 14,5 4 460 0
2 Arcus aortae 11,2 2 470 0
3 T. brachiocephalicus 6,2 3.4 510 85
4 A. axillaries 1 3,6 6,1 570 60
5 A. axillaries 2 3,1 5,6 590 30
6 A. brachialis 1 2,8 6,3 610 30
7 A. brachialis 2 2,6 6,3 640 20
8 A. brachialis 3 2,5 6,3 670 20
9 A. brachialis 4 2,4 4,6 720 50
10 A. radialis 1 2,0 11,7 800 20
11 A. radialis 2 1,6 11,7 900 20
12 A. man. & A. digitalis 1 25,0 1000 0
13 Endstrombahn - - - 0

Parameter des arteriellen Astes

Zur Berechung der Driicke und Flisse an den Stossstellen der Schlduche nach (5-64)
und (5-65) bedarf es eines Stimulus i; am Anfang des ersten Schlauchsegments bzw. in
der Aorta. Hierzu dient eine Musterfunktion, die diesen initialen Fluss nach Abbildung
5-19 nachbildet und aus flnf Parabelstlicken zusammengesetzt ist, die an den Stoss-
stellen stetig sind. Die systolische Anstiegszeit und die Systolendauer wurden Kapitel
2.2 entnommen, ebenso wie der maximale Fluss von 100 cm?/s.
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A ™ B
Fluss/ 80 Fluss/ 80
cms/s cmd/s
40 40
0 - w‘"”"’*’w 0 7
0.2 04 06 0.8 1.0 0.2 0.4 0.6 0.8 1.0
Zeit/s Zeit/s

Abbildung 5-19. Flusspuls in der Aorta
A. Gemessener Puls (mit 60 Hz Stérung) [Wet68]
B. Musterfunktion

Mit einem Ruhepuls von f, = 1,2 Hz, p = 1,05 glem®, 7 = 3 mPa- s, éinem reellen
Endreflexionsfaktor von k. = 0,4, sowie einem Druckgleichanteil von 100 mmHg er-
geben sich die in Abbildung 5-20 dargestellten ¢rtlichen und zeitlichen Fluss- und
Druckverlaufe.

A Fluss i B Druck p / mmHg

30: 130 7
gg_ 120 7
151 110 7
101 100
g_ 10 90 ] 10
0 80 7}
1.0 1.2 5 1.0 1.
14 16 18 2 Ortz/cm 1214 16 1820 Ortz/cm
Zeitt/s Zeitt/s

Abbildung 5-20. Raumliche und zeitliche Pulsverlaufe im Arterienmodell
A. Fluss
B. Druck

Beim Fluss (Abbildung 5-20A) sind die charakteristischen Kurvenverléufe zu erken-
nen, die sich aus der Differenz einer hin- und riicklaufigen Welle ergeben. Ebenfalls
sehr deutlich ist der starke Abfall des systolischen Flusses, je weiter peripherwaérts die
Weélle propagiert. Die Druckkurvenverlaufe (Abbildung 5-20B) entsprechen gleicher-
malden den wesentlichen Merkmalen, die in Kapitel 2.2 beschrieben wurden. Pe-
ripherwarts wird die Ausprégung der Dikrotie deutlicher, ebenso werden aufgrund der
positiven Reflexionen der systolische Blutdruck sowie die Blutdruckamplitude grofier.
Druck und Fluss sind nahezu in Phase.
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Die Leistungsdichtespektren fur den Blutfluss und -druck des 11. Segments sind in
Abbildung 5-21 exemplarisch dargestellt.

LDS(i) A LDS(p) B

JMMM“ TPV

0 5 10 15 20 25 30 0 5 10 15 20 25 30
Frequenz f/ Hz Frequenz f/ Hz
Abbildung 5-21. Leistungsdichtespektren der Pulse im Segment 11
A. Fluss
B. Druck

Man erkennt die Grundfrequenz von 1,2 Hz und die dazugehdrigen Oberwellen. Die
Bandbreite ist sehr gering; die ersten 10 Harmonischen genligen in vivo fir eine hin-
reichend genaue Rekonstruktion. Ferner sind die Amplituden der Oberwellen beim
Druck weniger ausgepragt als beim Fluss, da die systolischen An- und Abstiegszeiten
beim Druckpuls im Gegensatz zum Flusspuls wegen der Summe von hin- und rticklau-
fender Welle zeitlich langer dauern.

Interessant sind die Verlaufe der Eingangswiderstande, Abbildung 5-22.

|Zin |l A Phase/ 40| g
105-Pa- 4 °
4
s/lcm 0
2
-40
1
0 -80
10 30 50 10 30 50
Frequenz f/ Hz Frequenz f/ Hz
Abbildung 5-22. Eingangswiderstand von Segment 11
A. Betrag
B. Phase

Auch hier ergeben sich @nlich wie in Abbildung 5-16 Resonanzen, jedoch nun fir das
gekoppelte System des aktuellen Schlauchsegments und aller darauffolgenden. Zur
ndherungswei sen Approximation der Resonanzfrequenzen vom 11. Segment muss also
in diesem Fall die Laufzeit fur eine hin- und ricklaufende Welle durch den Gesamt-
schlauch betrachtet werden:
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12, 2,

—_— + —_—
fres CPh,ll CPh,12

(5-105)

Damit folgt fur die erste Resonanzfrequenz etwa 10 Hz. Das grof3e Hauptmaximum im
Betrag von Z,, bel etwa 36 Hz liegt darin begrindet, dass sich hier die 3. Resonanz
des Gesamtsystems mit der 1. Resonanz des 11. Schlauchsegments tiberlagert.
Prinzipiell deckt sich dieser berechnete Verlauf des Eingangswiderstands mit experi-
mentell ermittelten Werten. In Abbildung 5-23 ist der Eingangswiderstand der A.
femoralis nach Betrag und Phase aufgetragen, gemessen bei einem Hund mit starker
Pulsarrhythmie.

. A Phase/ 1} B
|Zein|/ 20 _: rad v .l
103 dynes - 16 F T
s/lcm5 p ol
12| = .
i $‘:'r~; '1 _i-
- "uw‘,:u'
L e L | | | |
4 8 12 16 20 4 8 12 16 20

Frequenz f/ Hz Frequenz f/ Hz

Abbildung 5-23. Gemessener Eingangswiderstand der A. femoralis eines Hundes [Wet68]
A. Betrag
B. Phase

Der Betrag nimmt mit zunehmender Frequenz von f = 0 stark ab. In diesem Fregquenz-
bereich verhdlt sich die Arterie kapazitiv, die Phase ist negativ. Nach Durchschreiten
eines lokalen Minimums wird das Hauptmaximum des Eingangswiderstandes erreicht,
wobei dann die Phase positiv wird.

Der Vollstéandigkeit halber sei abschlieffend die Ortskurve des komplexen Reflexions-
faktors von Schlauchsegment 12 dargestellt, welches mit dem reellen Endreflexions-
faktor ke = 0,4 abgeschlossen ist, Abbildung 5-24. Der Verlauf verhalt sich Abbildung
5-17 entsprechend. Der Wert ist fir f = 0 reell und nimmt sehr grof3e Werte nahe bel 1
an. Diesist im Ubrigen an alen Stellen des Arterienmodells zu beobachten. Fiir hohe-
re Frequenzen nehmen sowohl Betrag al's auch Phase deutlich ab.
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Im(k,) 0.1}
0
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Abbildung 5-24. Ortskurve des komplexen Reflexionsfaktors von Segment 12

Als Fazit 1&sst sich damit festhalten, dass es gelungen ist, die arterielle Hamodynamik
mit dem vorgestellten Schlauchmodell hinreichend genau nachzubilden. Die harmoni-
schen Komponenten des Blutdruckverlaufs p, sind nach (5-67) bzw. (5-72) abhéngig
von:

e Blutflussiy

e Reflexionsfaktor ke bzw. Blutflussi,

e Pulswellengeschwindigkeit ¢

e RadiusR,

e Blutdichte p

e Blutviskositéat 7

e Peripherer Abschlusswiderstand Raps

Um den Blutdruck also aus kardiovaskul&ren Parametern ohne abdriickende M anschet-
te zu bestimmen, missen diese Werte gemessen werden bzw. bekannt sein. Fur die
praktische Anwendung wére es sehr wiinschenswert, wenn moglichst wenige Parame-
ter tatschlich gemessen werden mussten und damit im Rahmen der erforderlichen
Genauigkeit bel der Bestimmung des Blutdrucks moglichst viele als konstant ange-
nommen oder geschétzt werden kdnnen. Es ist daher erforderlich festzustellen, wie
empfindlich der Blutdruck auf Anderungen der oben genannten GroRen im physiolo-
gisch sinnvollen Bereich reagiert. Dieswird im folgenden Kapitel diskutiert.

5.2 Empfindlichkeiten des Blutdrucks

Um die Empfindlichkeiten des Blutdrucks auf Anderungen von kardiovaskuldren
Grolen zu untersuchen, werden fur den Blutdruck p die Gleichung (5-65), fir den
Wellenwiderstand Z, und das Ausbreitungsmald y (5-95) sowie (5-96) herangezogen.
Betrachtet werden soll exemplarisch in einer Fallstudie ein Arteriensegment am Hand-
gelenk, well sich hier in vivo eine Messung des Blutdrucks anbietet; nichtsdestotrotz
wéren im Prinzip an allen Stellen des arteriellen Gefal3systems M essungen maglich.
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Zur Ermittlung der Blutdruckempfindlichkeiten auf die kardiovaskuldren Parameter
misste analytisch betrachtet (5-65) nach den entsprechenden GrofRen differenziert
werden. Da dies aufgrund der Komplexitat der Gleichungen schwierig ist, bietet es
sich an, in einer Simulation jeweils einen bestimmten kardiovaskuldren Parameter im
physiologisch sinnvollen Bereich zu variieren, wahrend ale anderen Groféen konstant
auf ihrem typischen Wert gehalten werden; somit kann dann die Anderung des Blut-
drucks in Abhangigkeit der entsprechenden V ariablen bestimmt werden.

Hierzu wurde ein Schlauchmodell gemal3 Abbildung 5-25 aufgestellt.

Blutdruck p(t, z,,,)

—» z Blutflussi(t, z,,)
z,=0 z,=80cm z,=1=100 cm
p =1,05g/cm?3 I
Flusspuls i, g = i g}Pa 'S Rabs
0 =lomm k = 0,4
c =1000cm/s I °
Herz Hand- Finger
gelenk

Abbildung 5-25. Schlauchmodell zur Untersuchung der Blutdruckempfindlichkeiten

Der Schlauch soll im Wesentlichen den Arterienast vom Herzen bis zum Finger nach-
bilden. Fur die relevante Messstelle z,, = 80 cm am Handgelenk, bei welcher der Blut-
fluss i(t, z,) und vor allem der Blutdruck p(t, z,) bestimmt werden soll, wurden bel
einer Gesamtschlauchldnge von | = 100 cm typische Werte fir die A. radialis gewahit:
Ruhepuls von f, = 1,2 Hz, Blutdichte von p = 1,05 g/cm® und Viskositét 7= 3 mPa- s.
Die Pulswellengeschwindigkeit ¢ betragt 1000 crm/s, der Arterienradius Ry = 1,5 mm
und der reelle Endreflexionsfaktor besitzt einen Wert von k. = 0,4. Am Schlauchein-
gang z; = O wird der Flusspuls i; aus Abbildung 5-19 eingepragt, so dass die Strecke
vom Herzen bis zum Handgelenk as Anlaufstrecke fungieren kann. Werden namlich
bestimmte kardiovaskulére Parameter des Schlauchs wie beispielsweise der Reflexi-
onsfaktor oder der Arteriendurchmesser gedndert, so andert sich natirlich auch das
zeitliche Flussprofil bel z,. Dieser Effekt ware bel einer Schlauchbetrachtung von z,
bis z,, d.h. von 20 cm Lange und einem festen Flussprofil i(t, z,) nur unzureichend
abgedeckt. Da bel den Empfindlichkeitsbetrachtungen allerdings immer ein Parameter
variiert werden soll, sich dies aber sowohl auf den Druck p(t, z,) wie auch auf den
Fluss i(t, z,) auswirkt, wird der Fluss an z, bei Verénderungen anderer kardiovasku-
larer Parameter immer auf feste systolische und mittlere Werte normiert. Nach Tabelle
2-2 betrégt die maximale Flussgeschwindigkeit am Handgelenk ca. 10 — 30 cm/s. Bei
einem Radius von 1,5 mm entspricht dies einem maximalen systolischen Fluss von
etwa 2 cm’/s; gewahlt wurde 1,6 cm®/s. Der mittlere Fluss wurde zu 25% des systoli-
schen Flusses festgesetzt.
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Eine letzte grof3e Schwierigkeit bei der Berechung des mittleren Blutdrucks von
p(t, z,) stellt der periphere Abschlusswiderstand Ry,s der Endstrombahn, gebildet aus
den kleinsten Arterien, Arteriolen und Kapillaren dar, der den Gleichanteil des Blut-
drucks wesentlich beeinflusst; der Verlust in der Schlauchleitung selbst ist diesbezlig-
lich wesentlich geringer. Prinzipiell 1&sst sich dieser periphere Abschlusswiderstand in
vivo sehr einfach aus dem Quotienten von mittlerem Druck und mittlerem Fluss,
gemessen an der entsprechenden peripheren Stelle, bestimmen. Da in unserem Fall
jedoch der Druck unbekannt ist, kann dieses Vorgehen nicht eingeschlagen werden.
Eine analytische Berechnung scheint angesichts des komplexen Verhaltens der Ge-
samtheit der peripheren Blutgefél3e sehr schwierig. Einen gangbaren Weg stellt die
Schétzung dieses Widerstands aus dem Eingangswiderstand der Schlauchleitung dar.
Experimentelle Messungen zeigen, dass Ry,s auf etwa das Zehnfache des Eingangs-
widerstands der ersten Harmonischen gewahlt werden kann [Bus82)].

Damit wird angenommen, dass vasomotorische Regelungsvorgange in der Peripherie
der Hand sich gleichermal3en auch auf den proximalen Arterienast auswirken, was in
der Regel bei nicht allzu lokal begrenzten Regelungen, wenn beispielsweise nur die
Hand in Eiswasser getaucht wird, plausibel scheint. Fir Frequenzen grof3er Null wird
statt des Abschlusswiderstandes der reelle Reflexionsfaktor k. verwendet.

Mit diesen Voraussetzungen und Werten erhdlt man zunéchst einmal qualitativ gute
Ubereinstimmungen der berechneten und gemessenen Fluss- und Druckverlaufe,
Abbildung 5-26.

Simulierter | A Simulierter | B
Druckpuls Flusspuls
Zeit Zeit
Gemessener | C Gemessener | D
Volumenpuls Flusspuls
Zeit Zeit

Abbildung 5-26. Vergleich von simulierten und gemessenen Pulskurven an der A. radialis
A. Simulierter Druckpuls
B. Simulierter Flussverlauf
C. Mit Fotoplethysmograf gemessener Volumenpuls
D. Mit Laser-Doppler-Sensor ermittelter Flusspulsverlauf
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Quantitativ soll zuerst die Empfindlichkeit des Blutdrucks auf Anderungen der Blut-
dichte untersucht werden. Der physiologische Bereich der Dichte liegt in einem Wer-
tebereich zwischen 1,04 g/em® und 1,07 g/cm® [Sch97b], wobei dies bereits der inter-
individuelle Variationsbereich ist. Die Blutdichte schwankt individuell nattrlich deut-
lich geringer. Dennoch erh@lt man hierfir eine sehr geringe Empfindlichkeit des Blut-
drucks, Abbildung 5-27.

Druck/ 120 Druck/ 120
mmHg mmHg Pys
100 100
I:)dia
80 80 B
1.2 14 1.8 1.04 105 1.06 1.07
Zeit/s Dichte p / g/cm?

Abbildung 5-27. Empfindlichkeit des Blutdrucks auf Dichtevariationen
A. Kurvenschar der zeitlichen Druckverlaufe bei steigender Dichte
B. Abhéangigkeiten des systolischen und diastolischen Drucks von der Dich-
te

Bel groflerer Dichte steigt der Blutdruck geringflgig an. Der zeitliche Pulsverlauf
andert sich nicht. Die resultierenden maximalen systolischen Blutdruckvariationen
betragen somit £1,7 mmHg; fur den diastolischen Druck sind es nur £1,0 mmHg.
Daher kann zur Blutdruckbestimmung ohne nennenswerte Fehler davon ausgegangen
werden, dass interindividuell die Blutdichte auf den Normwert von 1,06 g/em® gesetzt
werden kann.

Ahnliche Ergebnisse liefern die Empfindlichkeitsuntersuchungen bei der Viskositét. In
Arterien bis zu einem Durchmesser von 300 um setzt der Fahraeus-Lindqvist-Effekt
noch nicht ein. In diesem Fall kann davon ausgegangen werden, dass die Viskositét
interindividuell in einem Bereich von 3 bis 4 mPa:s liegt. Wahrend sich der Flusspuls-
verlauf fast nicht andert, fallt der Blutdruck mit zunehmender Viskositdt, Abbildung
5-28.

Der maximale Variationsbereich des systolischen Blutdrucks liegt bel £2,6 mmHg,
und der des diastolischen ist etwas grof3er bei £3,9 mmHg. Wird die Viskositét inter-
individuell auf einen festen Wert geschétzt, so erhdlt man also geringe systematische
Fehler bei der Blutdruckbestimmung. Die individuellen Schwankungsbereiche der
FlUssigkeitsreibung sind mit Sicherheit geringer, so dass davon ausgegangen werden
kann, dass der Blutdruck individuell darauf unempfindlich reagiert.

121



Kapitel 5 Methoden zur nichtinvasiven belastungsfreien Blutdruckmessung

Druck/ 120 A Druck/ 120-\B
mmHg mmHg Psys
100 n 100
80 gof— Toa |
1.2 14 1.8 3 32 34 36 38 4
Zeit/s Viskositadt n / mPa:-s

Abbildung 5-28. Empfindlichkeit des Blutdrucks auf Viskositatsvariationen
A. Kurvenschar der zeitlichen Druckverlaufe bei steigender Viskositat
B. Abhangigkeiten des systolischen und diastolischen Drucks von der Vis-
kositat

Wesentlich komplexer verhdlt sich das Modell bei Variationen des Arteriendurchmes-
sers, welcher von Mensch zu Mensch sehr unterschiedlich sein kann. An der A. radia-
lis am Handgelenk kann bel Erwachsenen durchaus ein Bereich von 2 bis 4 mm auftre-
ten. Die daraus resultierenden Veranderungen fur Fluss und Druck sind in Abbildung
5-29 dargestellt.

Fluss/ 1.4 A Druck/ 200
cmid/s 1 mmHg 160
0.6 R, 120
0.2 80

12 14 18 12 14 18

Zeit/s Zeit/s

Abbildung 5-29. Empfindlichkeit der Pulswellen auf Radiusvariationen
A. Kurvenschar der zeitlichen Flussverlaufe bei steigendem Radius
B. Kurvenschar der zeitlichen Druckverlaufe bei steigendem Radius

Die Profile der Flusspulse verandern sich dahingehend, dass bei kleinerem Arterien-
durchmesser der systolische Hauptpuls etwas breiter und dafir die Amplitude des
Nebenmaximums geringer wird und zeitlich gesehen néher zum Hauptpuls wandert,
was auch darin begriindet liegt, dass die Phasengeschwindigkeiten vom Radius abhan-
gen. Der Blutdruck ist extrem empfindlich auf die Radiusveréanderungen. Je kleiner der
Radius wird, desto grof3er wird der systolische Blutdruck und die Blutdruckamplitude.
Im Variationsbereich von 1 mm Radiusanderung andert sich der systolische Blutdruck
um dber 100 mmHg. Solche Sachverhalte treten in vivo typischerweise distal von
Stenosen auf. Das Verhaten des diastolischen Blutdrucks ist abhangig von der Wahl
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des peripheren Abschlusswiderstands. Je nach Wahl sind ein Anstieg, ein leichter
Abfall oder beide Phdnomene mit abnehmendem Radius zu beobachten.

Diese Ergebnisse implizieren, dass zur Blutdruckbestimmung der Radius des Gefal3es,
in welchem gemessen wird, bekannt sein muss. Es stellt sich jedoch die Frage, ob der
individuelle Radius bei der kontinuierlichen Blutdruckbestimmung immer gemessen
werden muss. Experimentelle Untersuchungen haben gezeigt, dass der arterielle Radi-
us in einem Bereich von maximal £3% vom Ruheradius variieren kann, sei es durch
Druckanderungen oder durch vasomotorische Regelungen [Bus82]. In diesem Fall
findet sich eine wesentlich geringere individuelle Empfindlichkeit des Blutdrucks vom
Radius, Abbildung 5-30. Der systolische Blutdruck variiert um maximal +4,0 mmHg,
der diastolische um +1,2 mmHg. In erster Ndherung musste also fir eine kontinuierli-
che Blutdruckmessung an einer Person eine initiale, einmalige Kalibriermessung zur
Ermittlung des Ruheradiusses ausreichen.

B
Druck/ 120} Druck/ 120 P\
mmHg mmHg . sys
1001 100
IDdia
80T 80 |
1.2 1.4 1.8 146 1.48 15 152 154
Zeit/s Radius R,/ mm

Abbildung 5-30. Empfindlichkeit des Blutdrucks auf individuelle Radiusvariationen
A. Kurvenschar der zeitlichen Druckverlaufe bei steigendem Radius
B. Abhangigkeiten des systolischen und diastolischen Drucks vom Radius

Bel der Empfindlichkeitsbetrachtung des Blutdrucks vom Blutfluss kann man von
vornherein davon ausgehen, dass es eine grol3e interindividuelle Variationsbreite vom
Fluss gibt. Daher sollen im Folgenden nur individuelle Variationen betrachtet werden.
Schwankungen vom systolischen Fluss von ca. 20 % sind dabei sicherlich im physio-
logisch sinnvollen Bereich. Es finden sich erwartungsgemal? hohe lineare Empfind-
lichkeiten. Mit steigendem Fluss wird auch der Druck grofer. Der systolische Blut-
druck variiert um maximal 16,0 mmHg, der diastolische etwas schwacher mit £8,7
mmHg, Abbildung 5-31.

Zur kontinuierlichen Blutdruckmessung Uber kardiovaskulére Parameter ist es also er-
forderlich, den Blutfluss zu messen.
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Druck/ 140 Druck/ 140f B
mmHg mmHg [ Poys
120 120§
100 100}
- IDdia
80 80/
60— .. 60—
1.2 1.4 1.8 14 1.6 18
Zeit/s Fluss Iy, / cm?¥/s

Abbildung 5-31. Empfindlichkeit des Blutdrucks auf individuelle systolische Flussvariationen
A. Kurvenschar der zeitlichen Druckverlaufe bei steigendem Fluss
B. Abhéangigkeiten des systolischen und diastolischen Drucks vom Fluss

Ahnliche Sachverhalte ergeben sich bei Variationen des Reflexionsfaktors, welcher
durch den Abschluss- und Wellenwiderstand gepragt ist. Durch regulatorische Mal3-
nahmen kann eine Umverteilung des Herzzeitvolumens auf andere Korperregionen
erfolgen. Fir ke wird daher ein individueller Schwankungsbereich von +25 % ange-
nommen. Abbildung 5-32 kann entnommen werden, dass systolischer wie auch diasto-
lischer Blutdruck maig mit einem Variationsbereich von £11,2 mmHg bzw. £8,5
mmHg darauf reagieren.

Fluss/ 1.4: Druck/ 130y
3 [ mmH I
cms/s 1l g 110l
0.6} 90k
1.2 1.4 1.8 1.2 14 1.8
Zeit/s Zeit/ s
C
Druck/ 1307 Pys
mmHg |
110
Ol Pa —
70|

03 036 042 048
Reflexionsfaktor k,
Abbildung 5-32. Empfindlichkeit der Pulswellen auf individuelle Variationen von ke
A. Kurvenschar der zeitlichen Flussverlaufe bei steigendem ke

B. Kurvenschar der zeitlichen Druckverlaufe bei steigendem ke
C. Abhangigkeiten des systolischen und diastolischen Drucks von ke
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Mit steigendem Reflexionsfaktor steigt auch der Druck; sowohl fur den Fluss a's auch
fur den Druck werden die Amplituden der rtcklaufigen Wellen grofl3er, was sich in
ausgepragten zweiten Nebenmaxima &uflert. Fur eine prazise Blutdruckmessung sollte
daher der Reflexionsfaktor gemessen werden.

Wie beim Fluss kann man bel der Pulswellengeschwindigkeit von starken interindivi-
duellen Schwankungen ausgehen, weshalb auch hier nur individuelle Variationen be-
trachtet werden sollen. In vivo Messungen zeigen, dass — konservativ gesehen — indivi-
duelle Bereiche von mindestens £20 % angenommen werden missen. In Abbildung
5-33 sind die Ergebnisse der Simulation dargestellt.

Fluss/ 1.4 A Druck/ 140} B
H
cm3/s 1 mmHg 120 c
0.6 C 100
0.2 80
. . . . . 60 N N N L N
1.2 1.4 1.8 1.2 1.4 1.8
Zeit/s Zeit/s
C
Druck/ 140 b
mmHg 120 sys
100
80 F>“/
60
800 900 1000 1100 1200
PWG c/cm/s

Abbildung 5-33. Empfindlichkeit der Pulswellen auf individuelle Variationen von ¢
A. Kurvenschar der zeitlichen Flussverlaufe bei steigendem ¢
B. Kurvenschar der zeitlichen Druckverlaufe bei steigendem ¢
C. Abhangigkeiten des systolischen und diastolischen Drucks von ¢

Verstandlicherweise verandert sich das Profil der Pulswellen. Mit zunehmender Puls-
wellengeschwindigkeit nehmen die Ausbreitungszeiten der einzelnen Phasen ab, was
sich in einer groReren Uberlappung von hin- und riicklaufigen Wellen duRert. Insbe-
sondere das zweite Nebenmaximum geht mit gréfRerem c in das systolische Haupt-
maximum Uber. Sowohl systolischer as auch diastolischer Druck sowie die Blut-
druckamplitude reagieren empfindlich auf Anderungen der Pulswellengeschwindig-
keit. Der systolische Blutdruck reagiert extrem mit £21,3 mmHg, der diastolische mit
+10,1 mmHg. Hier ist alerdings wiederum wie bei den Radiusdnderungen darauf
hinzuweisen, dass der diastolische Druck je nach peripherem Widerstand bel steigen-

125



Kapitel 5 Methoden zur nichtinvasiven belastungsfreien Blutdruckmessung

der Pulswellengeschwindigkeit weniger empfindlich reagiert und sogar um einige
mmHg fallen kann.

Wie aso schon in den vorigen Kapiteln mehrfach angesprochen, reagiert der Blut-
druck auf individuelle Anderungen der Pulswellengeschwindigkeit im Vergleich zu
den anderen kardiovaskuldren Parametern am empfindlichsten, so dass Messungen von
¢ zur Bestimmung des Blutdrucks unerlasslich sind.

Abschlief?end sei nochmals darauf hingewiesen, dass der Einfluss des peripheren
Abschlusswiderstands auf den Blutdruck nicht sinnvoll simuliert werden kann, da die
exakten Abhéangigkeiten nur sehr schwer zu ermitteln sind. Er spielt jedoch bei der
Bestimmung des mittleren Blutdrucks wie bereits erwdhnt eine grol3e Rolle. Es kann
davon ausgegangen werden, dass der Wert dieses Widerstandes interindividuell stark
streut, dass er aber Uber die Messung des Reflexionsfaktors und des Blutflusses nach
einer individuellen Kalibriermessung kontinuierlich mit berticksichtigt werden kann.

5.3 Pulswellengeschwindigkeit

Die Pulswellengeschwindigkeit spielt bei der Ermittlung des Blutdrucks aus kardio-
vaskuléren Grol3en eine entscheidende Rolle. Es ist daher unumganglich, diese in vivo
zu messen. Dazu mussen prinzipiell an zwei Stellen , einer proximalen Stelle z; und
einer distalen Stelle z, eines Arterienastes Fluss-, Druck- oder Volumenpulswellen
simultan erfasst werden. Theoretisch ergibt sich dann die Pulstransitzeit 7 aus der
Phasendifferenz der registrierten Pulse:

_P =9,

T= or (5-106)
wobei ¢, , die Phasen der Pulswellen an der entsprechenden Stelle z; bzw. z, reprasen-
tieren. Mit dieser Beziehung kann allerdings nur im verlustlosen Fall ohne Reflexionen
die Ausbreitungsgeschwindigkeit genau erfasst werden. Wegen der Dampfungen im
arteriellen System breiten sich Pulswellen unterschiedlicher Frequenzen mit unter-
schiedlichen Phasengeschwindigkeiten cq, aus, die lediglich fur = 0 gleich der
Pulswellengeschwindigkeit ¢ sind. Misst man dennoch nach (5-106) beispielsweise
Uber korrespondierende Punkte den Zeitversatz der Pulswellen, so erhdlt man eine tber
alle Frequenzen so genannte Frontgeschwindigkeit.

Wesentlich gravierender sind jedoch die Effekte, die sich aufgrund der Reflexionen
einstellen. Dadurch Uberlagern sich die Phasen der hin- und ricklaufenden Wellen; mit
(5-106) konnen dann nur noch so genannte scheinbare Phasengeschwindigkeiten
gemessen werden.

Im folgenden Abschnitt wird diese Problematik eingehend diskutiert, und im An-
schluss daran werden Messmethoden zur Bestimmung der Ausbreitungsgeschwindig-
keiten vorgestellt und bewertet.
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5.3.1 Scheinbare Phasen- und Frontgeschwindigkeit

Zunachst werden die Auswirkungen der Reflexionen bei nur einer Phase betrachtet.
Dazu wird der einfachste, namlich der verlustlose Fall betrachtet, bevor die Dampfung
berticksichtigt wird. Darauf aufbauend sollen die Effekte auf die tatsachliche Pulswel-
lenausbreitung mit mehreren simultan propagierenden Phasen im arteriellen System
untersucht werden.

Beim verlustfreien Fall konnen zwischen Schlauchanfang z; und -ende z, geméai
Abbildung 5-6 folgende Gleichungen aufgestellt werden:

Il

I, = _
* Z,/Z,-sinh(y-1)+cosh(y-1)’ (5-107)
=R (5-108)
L” p-c
V¢ R 5-109
L C/ 7Z'R§ ( )

Mit (5-107) und den Beziehungen sinh(jx) = j- sin(x) und cosh(jx) = cos(x) sowie
reellem Abschlusswiderstand Z. gilt:

1
IZ:COS(ﬂ-l)-i‘j-Ze/ZL-S.n(ﬂ-I)‘Ill (>-110)

Nimmt man fir die Phase von I; Null an (¢, = 0), so gilt fur die Phase ¢, des Flusses
[, mit (5-61):

_ Im(l,) ) _ Ltk ,
q)z—arctan[Re(lz)}—arctan[ Tk tan( S I)] (5-111)
Fur die Phase w, des Drucks P, gilt analog:
_ _1-k . i
wz—arctan( Trk tan( I)} (5-112)

Damit kann die von der Frequenz, der Schlauchlénge, dem Reflexionsfaktor und dem
Ausbreitungsmal’ abhangige mittlere scheinbare Phasentransitzeit z,,, bzw. Phasenge-
schwindigkeit c,p, angegeben werden:

_=p 1 1tk : .
T = o arctan[1 tan (3 I)} (5-113)
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c = I _ 2r - f
P 1+k, R (5-114)
arctan(l_ke tan( 3 I)}

In Abbildung 5-34 sind 7z, bzw. Cap, flr Fluss und Druck mit f = 1,2 Hz sowie ¢ =
600 cnvs fur eine Schlauchldnge von einer Wellenlénge 4 = c/f und verschiedene
Endreflexionsfaktoren k. = 0 bis 0,8 dargestellt.

Hierbei ist es im Ubrigen aquivalent, ob man einen Schlauch der Lange z betrachtet
oder den Ort z eines Schlauches der Gesamtlange | = A (so genannte Leitungstrans-
formation). Der Abbildung kann entnommen werden, dass fir k. = O die Transitzeiten
mit zunehmendem Abstand vom Schlauchanfang linear ansteigen. Die Ausbreitungs-
geschwindigkeit bleibt konstant. Mit grofRer werdendem k. oszillieren die scheinbaren
Werte stérker um die wahren Werte. Dies kann zu extremen Abweichungen fthren.

Top! 700 Capp ! 800 B Ke
ms cm/s
(Fluss) 900 (Fluss) 600
300 400
100 200
0O 100 200 300 400 500 0O 100 200 300 400 500
Abstand z / cm Abstand z / cm
D
Topp! 700 Capp/ 900
ms cm/s Ke
(Druck) 500 (Druck) 700
300 I
500
100
0O 100 200 300 400 500 0O 100 200 300 400 500
Abstand z / cm Abstand z / cm

Abbildung 5-34. Kurvenscharen scheinbarer Phasentransitzeiten und Phasengeschwindig-
keiten beim ungedampften Schlauch in Abhangigkeit von ke
A. Tapp flr den Fluss
B. Capp flr den Fluss
C. Tapp flr den Druck
D. Capp flir den Druck

Zu noch grofReren Oszillationen und damit Abweichungen kommt es bei Messungen
der so genannten lokalen scheinbaren Phasentransitzeiten und -geschwindigkeiten 7,
bzW. Capps. IN Abbildung 5-34 sind die scheinbaren Transitzeiten und Geschwindigkei-
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ten aufgetragen, die eine Pulswelle scheinbar vom Schlauchanfang bis zur Stelle z
benttigt. Dies entspricht in vivo einer Messung der Laufzeit einer Pulswelle vom
Herzen (z = 0) bis zu einer peripheren Stelle. Wird nun lokal zwischen zwei enger
beieinanderliegenden Stellen gemessen, und verschiebt man diese Messstellen um eine
gewisse Strecke bel gleich bleibender Distanz auf dem Arterienast weiter peripher-
warts, so bleiben diese |lokalen Werte nicht gleich. Daher wurde im ersteren Fall auch
von mittlerer Transitzeit und Geschwindigkeit gesprochen.

Die lokale Phasengeschwindigkeit berechnet sich nach (5-56) aus dem scheinbaren
Phasenmall zu:

w d
Pops =— = -2 (5-115)

Capp,l

Daraus folgt im verlustlosen Fall:

_C
Capp) = 1-K2 )

und zwar gilt fir den Fluss das Minus-, fir den Druck das Pulszeichen. In Abbildung
5-35 sind mit den gleichen Parametern wie fur Abbildung 5-34 die scheinbaren, loka
len Grofen fur den Druck dargestellt. Auch hier gilt, dass eine exakte Messung nur fir
den reflexionsfreien Fall moglich ist. In alen anderen Félen kdnnen die scheinbaren
lokalen Grofden erheblich vom wahren Wert abweichen, und zwar umso mehr, je
grof3er der Reflexionsfaktor wird.

(1+ K2+ 2k, cos(2/3-1)), (5-116)

T |8 capp‘llc 10

app,| A B

ms6 8
4 ;A\ keSA\ j\k&/
i ZQV . Vé

0O 100 200 300 400 500 0O 100 200 300 400 500
Abstand z / cm Abstand z / cm

Abbildung 5-35. A. Kurvenscharen scheinbarer, lokaler Phasentransitzeiten fur den Druck in
Abhangigkeit von ke
B. Kurvenscharen des Verhéaltnisses von scheinbarer, lokaler Phasen-
geschwindigkeit und wahrer Pulswellengeschwindigkeit fir den Druck in
Abhangigkeit von ke

Wird der Dampfungseinfluss (7 = 0) berticksichtigt, konnen nicht mehr so einfache
analytische Gleichungen fur die scheinbaren Transitzeiten und Geschwindigkeiten
angegeben werden. Es gilt generell die Beziehung zur Berechung der Phase:
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o(2) = arctan[%] , (5-117)

wobei fir 1(z) Gleichung (5-64) einzusetzen ist und fir Z, und y entsprechend (5-95)
sowie (5-96). Fir die lokalen Grofken wird allgemein (5-115) angesetzt.

Nimmt man, wie fir Abbildung 5-34, die gleichen Grofden an und zusétzlich eine
Viskositét von 7 = 3 mPa- s, die Blutdichte zu p = 1,05 g/cm®, den Arterienradius zu
Ry = 1,5 mm, so erhdlt man fur einen Schlauch mit der Lange einer Wellenlénge die in
Abbildung 5-36 dargestellten Verhdtnisse.

Der Dampfungseinfluss ist deutlich zu erkennen. Zum einen darin, dass die tatsachli-
che Phasengeschwindigkeit bel 1,2 Hz nicht der Pulswellengeschwindigkeit von 600
cm/s, sondern der geringeren Geschwindigkeit von etwa 472 cm/s entspricht. Zum
anderen sind die Oszillationen der scheinbaren um die wahren Werte nicht mehr so
stark ausgepragt, lediglich am Schlauchende gibt es noch relativ ungeddmpfte Reflexi-
onen, und damit sind die Werte dort wesentlich unzuverldssiger. Im weiteren Verlauf
wird die riicklaufende Welle so stark gedampft, dass es nahezu keine Uberlagerungen
mit der hinlaufenden Welle gibt. Der Fehler der scheinbaren Grof3en bezlglich der
wahren Grof3e ist daher allgemein wesentlich geringer geworden. Lediglich der Fehler
der scheinbaren, lokalen Grof3en ist nach wie vor betrachtlich.

! 900 A oo |
ms 700} Ke .
500: 490
300} 480 [
100} 4707
0 100 200 300 400 0 100 200 300 400
Abstand z / cm Abstand z/ cm
Tps/  10[ © Capoy / 2000 | P
M 8| CM/s ggo | ke
6] " 600 |
41 400 |
2f %@ 200 |
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Abstand z / cm Abstand z / cm

Abbildung 5-36. Kurvenscharen scheinbarer Phasentransitzeiten und Phasengeschwindig-
keiten beim gedampften Schlauch in Abhangigkeit von ke fir den Fluss
A. Scheinbare mittlere Phasentransitzeit tpp
B. Scheinbare mittlere Phasengeschwindigkeit Capp
C. Scheinbare lokale Phasentransitzeit Tapp,
D. Scheinbare lokale Phasengeschwindigkeit Capp,
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Be der Smulation des Arteriensegments nach Abbildung 5-25 erhdt man nach
Abbildung 5-37 andere Ergebnisse, da hier die Schlauchlange nur noch etwa einem
Achtel der Wellenlange entspricht. Das heil3t, dass hier mit riicklaufenden Wellen zu
rechnen ist, die nicht so stark gedampft sind wie in Abbildung 5-36. Daher wird in
diesem Fall der Fehler der scheinbaren Grofen beziiglich der wahren Grofden (gestri-
chelt dargestellt) wieder grofder. Auch hier ist die Messung der scheinbaren mittleren
Grolen besser als die Messung der |okalen, und es scheint nicht vorteilhaft zu sein, am
Schlauchende, d.h. in vivo zum Beispiel am Finger, lokal zu messen.

Ein sehr interessanter Sachverhalt bietet sich jedoch, wenn Anderungen der scheinba-
ren Grofen in Abhéngigkeit der wahren Grofien betrachtet werden. In Abbildung 5-38
Ist dies fur den physiologischen Bereich der Pulswellengeschwindigkeit von ¢ = 800
cmv/'s bis zu 1200 cny/'s dargestellt. Sowohl die lokalen a's auch die mittleren scheinba-
ren Phasengeschwindigkeiten steigen mit zunehmender Pulswellengeschwindigkeit,
und zwar anndhernd linear. Das bedeutet, dass man zur dynamischen Blutdruckmes-
sung tatsachlich mit der Messung dieser scheinbaren Grofden auskadme, da man ledig-
lich ein lineares MaR fiir die Anderung der Pulswellengeschwindigkeit benétigt, wenn
zu Beginn der Messung ohnehin eine Kalibrierung durchgefihrt wird.

T | 120f A “ -
“ms | /| cap ! 2000}
i R, cm/s
80 s 900}
or 2 800}
030 20 50 70 90 10 30 50 70 90
Abstand z / cm Abstand z / cm
‘CappJ/ 2.6f C cappJ// 1000¢ D
ms cm/s
2.2 800k c - - N — oo
1.8 -
600}
4 I
1 — 400¢
10 30 50 70 90 10 30 50 70 90
Abstand z / cm Abstand z / cm

Abbildung 5-37. Scheinbare Phasentransitzeiten und Phasengeschwindigkeiten beim Arte-
rienschlauch nach Abbildung 5-25
A. Scheinbare mittlere Phasentransitzeit tpp
B. Scheinbare mittlere Phasengeschwindigkeit Capp
C. Scheinbare lokale Phasentransitzeit Tapp,
D. Scheinbare lokale Phasengeschwindigkeit Capp,
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Was allerdings sehr deutlich zu erkennen ist: die scheinbare Phasengeschwindigkeit ist
nicht allzu empfindlich auf Variationen der wahren Pulswellengeschwindigkeit. Wenn
man beispielsweise die Messstelle am Handgelenk betrachtet (z = 80 cm), so liegt die
lokale Grolie c,pp in einem linearen Variationsbereich von 440 bis 560 cnvs, und die
mittlere scheinbare Geschwindigkeit cqy, bei etwa 720 bis 900 cm/s. Der absolute
Variationsbereich beispielsweise bei der lokalen Grofe ist vom wahren Wert von £200
cm/s auf +60 cnv/s gesunken; relativ gesehen bedeutet dies eine Anderung von etwa
+12% statt +20% mit der wahren GroRe. Die relativen Anderungen sind zwar fUr Capp,
und C,pp gleich, dennoch sind bei der Messung in vivo absolute Werte im Rahmen der
Messgenauigkeit wichtig. Bei der Messung der lokalen Pulswellengeschwindigkeit
durfte es eine Herausforderung sein, aufgrund der geringen Messstrecke die Pulstran-
sitzeit hinreichend genau zu bestimmen.

Eine Anmerkung zur Variation der Ruhefrequenz. Sie hat die dhnliche Auswirkungen
auf die Phasengeschwindigkeiten wie Anderungen der Pulswellengeschwindigkeit, da
sich mit steigender Ruhefrequenz die frequenzabhangigen Phasengeschwindigkeiten
erhdhen und somit auch grof3ere scheinbare Geschwindigkeiten gemessen werden.
Dies sollte man bei exakten Messungen in vivo beachten und eventuell herausrechnen.
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Abbildung 5-38. Kurvenscharen scheinbarer Phasentransitzeiten und Phasengeschwindig-
keiten beim Arterienschlauch nach Abbildung 5-25 bei Variation der Puls-
wellengeschwindigkeit
A. Scheinbare mittlere Phasentransitzeit tpp
B. Scheinbare mittlere Phasengeschwindigkeit Capp
C. Scheinbare lokale Phasentransitzeit Tapp,

D. Scheinbare lokale Phasengeschwindigkeit Capp,
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Abschlief3end sei der Fall betrachtet, wenn mehrere Phasen gleichzeitig, also eine
gesamte Fluss- bzw. Druckpulswelle mit dispersivem Verhaten durch einen arteriellen
Schlauch propagiert. Hierbel sollen nicht mehr die einzelnen Phasen betrachtet wer-
den, sondern der Fehler, der entsteht, wenn die Frontgeschwindigkeiten ¢; gemessen
werden. Darunter versteht man die Messung des zeitlichen Versatzes von korrespon-
dierenden Punkten — beispielsweise Fuljpunkten — zweier simultan registrierter Puls-
wellen an unterschiedlichen Orten, siehe Abbildung 5-39.

Flusspuls
am
Herzen

> Y Front-

Flusspuls transitzeit 1;

am
Handgelenk

Zeit
Abbildung 5-39. Messung der Frontgeschwindigkeit c; mittels FuRpunktmethode

Mit dieser Methode wird also Uber ale frequenzabhangigen Phasengeschwindigkeiten
gemittelt. Dies wurde schon in der Falstudie in Kapitel 5.2 durchgefihrt. In
Abbildung 5-40 sind die Ergebnisse dargestellt. Sowohl die wahren Phasengeschwin-
digkeiten aso auch die Dampfung nehmen mit steigender Pulswellengeschwindigkeit
zu, der Kurvenverlauf bleibt anndhernd gleich. Die mittlere Frontgeschwindigkeit in
Abbildung 5-40C wurde gemal3 Abbildung 5-39 durch Messung der Ful3punkte zwi-
schen dem Flussi(z= 0) und dem Flussi(z = 80 cm), also dem Fluss am Herzen und
dem am Handgelenk an der A. radialis ermittelt. Man erkennt auch hier, dass erfreuli-
cherweise ein linearer Zusammenhang zwischen Frontgeschwindigkeit und wahrer
Pulswellengeschwindigkeit besteht, wobei die Empfindlichkeit sehr grofR3 ist. Uber den
Schlauch hinweg ist der Fehler der mittleren Frontgeschwindigkeit sehr klein, egal an
welcher Stelle man misst, also insbesondere auch am Schlauchende. Der Sachverhalt
andert sich bei der lokalen Frontgeschwindigkeit, also bei Messungen der Aus
breitungsgeschwindigkeiten an zwei eng benachbarten Stellen, zum Beispiel Uber der
A. brachialisin der Armbeuge und der A. radialis am Handgelenk. Hier sind die Fehler
erwartungsgemal’d grof3er, aber durchaus akzeptabel. Zu besonderen Schwierigkeiten
bei der Messung der |okalen Frontgeschwindigkeiten kann es wie auch bei den lokalen
Phasengeschwindigkeiten kommen, wenn nahe am Schlauchende gemessen wird, zum
Beispiel am Finger.
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Abbildung 5-40. A. Wahre Phasengeschwindigkeiten in Abhangigkeit von Variationen in ¢
B. Dampfung in Abhangigkeit von Variationen in ¢
C. Ermittelte Frontgeschwindigkeit ¢ vom Herzen zum Handgelenk

5.3.2 Messmethodik

Es gibt die verschiedensten Methoden, um die Pulswellengeschwindigkeit am Men-
schen zu ermitteln. Allen Methoden ist jedoch gemein, dass mindestens zwei kardio-
vaskulére Biosignale abgeleitet werden miissen, um damit die Phasendifferenz respek-
tive Transitzeit zu bestimmen. Wie in Kapitel 5.3.1 geschildert, konnen lokale oder
mittlere scheinbare Ausbreitungsgréfien berechnet werden.

Bel der Messung lokaler Grofen wird an einem Arterienast ssmultan der zeitliche
Verlauf zweier Pulswellen abgeleitet. Dabei spielt esin erster Linie keine Rolle, ob es
sich dabei um ein Fluss-, Druck-, oder Volumenpulssignal handelt. Wie im Folgenden
jedoch ausgearbeitet wird, empfiehlt es sich, Flusspulssignale heranzuziehen. Bei
dieser Art von lokaler Messung kénnen die Phasendifferenzen prinzipiell sowohl im
Zeit- as auch im Frequenzbereich berechnet werden. Im Zeitbereich kénnen die
Frontgeschwindigkeiten, wie im vorigen Abschnitt angesprochen, tber den Zeitversatz
korrespondierender Punkte ermittelt werden. Es kann theoretisch auch beispielsweise
die Kreuzkorrelation zur Laufzeitermittiung herangezogen werden, und schliefdich
konnen fur jede einzelne Pulswellenphase im Frequenzbereich die Phasendifferenzen
gebildet werden.

Zur Bestimmung von mittleren Ausbreitungsgréf3en sollte wie angesprochen der Ab-
stand der Messorte am Arterienast moglichst grof3 sein. Idealerweise misst man die
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erste Pulswelle direkt in der Aorta am Herzen, wo sie beginnt. Nichtinvasiv ist eine
solche Messung schwer durchfiihrbar. Daher bietet es sich an, den Startzeitpunkt der
Pulswelle indirekt Gber die Messung der Herzerregung, also Uber das EKG, zu schét-
zen. Das zweite Biosignal bei dieser Methode ist nach wie vor ein peripheres Pulswel-
lensignal, beispielsweise am Ohr oder Finger. Zur Ermittlung der scheinbaren, mittle-
ren Fronttransitzeit — die genaue Bestimmung der Frontgeschwindigkeit ist unter
anderem aufgrund der nicht exakt messbaren Strecke des arteriellen Astes vom Herzen
zur peripheren Stelle nicht moglich — bietet sich hierbei nur die Methode mittels cha-
rakteristischer Bezugspunkte an. Sowohl die Kreuzkorrelation als auch die Phasendif-
ferenzen liefern wegen der unterschiedlichen Signalformen keine sinnvollen Ergebnis-
se.

5.3.2.1 Lokale Transitzeiten

Bel der lokalen Messung bieten sich mehrere Verfahren an. Die anschaulichste und,
was im Folgenden noch gezeigt wird, auch zuverlassigste Methode bildet die Messung
der Zeitdifferenz von korrespondierenden Punkten zweler simultan registrierter Puls-
wellen. Im Prinzip bieten die Signalformen dazu mehrere Mdglichkeiten an, zum
Beispiel Ful3punkte, Punkte maximaler systolischer Steigung, Hochpunkte, oder Punk-
te bei einem gewissen Prozentsatz der maximalen systolischen Steigung, Abbildung
5-41.

Punkt
maximaler
Steigung

Puls- Punkt mit
welle i(t) 1/5 der
max.
Steigung

N>

- FuRpunkt

Zeit

Abbildung 5-41. Typische Punkte beim Bezugspunktverfahren

Es gilt algemein as anerkannt, dass die Bezugspunkte recht weit am Anfang des
systolischen Anstiegs gewahlt werden sollten. Punkte, die zeitlich Uber der maximalen
systolischen Steigung und insbesondere digenigen, die auf dem systolischen Abstieg
liegen, eignen sich weniger gut [EIt96], [Wet68], [Lan83]. Dies lasst sich plausibel
damit erkldren, dass der Beginn des systolischen Anstiegs und vor allem der Fufl3punkt
am geringsten von Reflexionen betroffen ist. Der Ful3punkt einer hinlaufenden Welle
muss an einem Ort z, immer friher ankommen als der Tell derselben ricklaufigen
WEeélle, der von einem welter peripher liegenden Ort z reflektiert wird und wieder in z;
eintrifft. Es ist hingegen umso wahrscheinlicher, dass sich ein weiter auf dem systoli-
schen An- bzw. Abstieg liegender Punkt aus einer signifikanten Uberlagerung einer
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hin- und ricklaufenden Welle zusammensetzt. Dieser Effekt fallt umso starker ins
Gewicht, je ndher man am Schlauchende misst, da sich dort die hin- und rticklaufen-
den Wellen am starksten Uberlagern.

Esist also empfehlenswert, die charakteristischen Punkte zwischen dem Ful3punkt und
dem maximalen systolischen Anstieg zu wahlen, wobei diese Wahl auch im Hinblick
auf die Robustheit des Detektionsalgorithmus erfolgen muss. Die Reduktion der ge-
samten Pulswelle auf einen einzigen Punkt stellt einen betréchtlichen Informationsver-
lust dar. Ist ein Signal gerade an dieser Stelle etwas gestort, konnen keine zuverlassi-
gen Werte bestimmt werden. Weiterhin ist anzumerken, dass die Bestimmung der
charakteristischen Punkte mit grof3en Streuungen verbunden sein kann, da diese Punk-
te wie beispielsweise die Fuldpunkte wegen ihrer zeitlichen Breite keine exakie Be-
stimmung zulassen. Vor alem bei der Ermittlung der lokalen Transitzeiten sind solche
Streuungen zu vermeiden.

In diesem Zusammenhang bietet es sich an, mehrere charakteristische Punkte zur
Transitzeitbestimmung heranzuziehen. Im Folgenden sollen zwei Verfahren vorgestellt
werden.

Eine konsequente Ausnutzung der maximalen Information des systolischen Anstiegs
bietet die Intervallmethode nach Abbildung 5-42.

Puls-
wellen

iy (8), 1,(0)

|

i

, :

Normierte !
Intervalle i ]
Ui

Abbildung 5-42. Normiertes Einsetzen des systolischen Anstiegs zweier Pulswellen

Zeit

Dabel werden bei zwel simultan registrierten Pulswellen die zeitlichen Intervalle
zwischen FufRpunkt und maximaler Steigung detektiert; der Rest der Signale wird
ausgeblendet. Die beiden erhaltenen Intervalle werden anschlief3end bezliglich der
Signalamplitude normiert, und das erste Intervall wird gegentiber dem zweiten Inter-
vall sukzessive solange zeitlich verschoben, bis der Summenbetrag der Differenzen
aler Uberlappender Intervalpunkte eéin Minimum ergibt. Die Transitzeit entspricht
dann der zeitlichen Verschiebung beim Minimum der aufsummierten Intervalldiffer-
enzen. Dieses Verfahren ist sehr robust gegeniber Storungen und schliefdt die Un-
sicherheiten in der Bezugspunktbestimmung mit nur einem Punkt weitestgehend aus,
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da wesentlich mehr Signalinformation herangezogen wird. Nachteilig ist der hohe
Rechenaufwand, so dass dieses Verfahren fir eine Puls-fur-Puls Echtzeiterkennung
weniger gut geeignet ist.

Fur die Echtzeiterkennung bietet sich die Ermittlung kinstlicher Ful3punkte an. Nach
Abbildung 5-43 werden zwel Punkte, der Fuf3punkt und der Punkt maximaler Steigung
detektiert. An beide Punkte legt man nun die Tangenten; der Schnittpunkt dieser Gera-
den liefert den kinstlichen Fufl3punkt. Aus dem Pulswellensignal i(t) und seiner Ablei-
tung i’ (t) berechnet sich der Zeitpunkt des kinstlichen Fuf3punkts te4 mit den Zeiten
der maximalen Steigung ts und des Ful3punktes tg zu:

_ i(ts)_i(tF)_i_i,(tF)'tF _i,(ts)'ts

tea = v = . (5-118)
i(te ) =i'(ts)
Puls- Hochste
welle i(t) Steigung
FuBpunkt
2
te|/| |ts
tea Zeit

Abbildung 5-43. Kunstlicher FuRpunkt

Diese Methode hat den Vorteil, dass der ermittelte kiinstliche Fuf3punkt die Informati-
on aus zwel Punkten trégt und somit robuster gegentber Storung ist. Beziiglich der
Intervallmethode zeichnet sich die Methode durch einen deutlich geringeren Rechen-
aufwand aus. Ein letzter Vorteil dieses Verfahrens liegt in der impliziten interpolierten
zeitlichen Auflésung bei der Berechnung der kinstlichen Ful3punkte bel zeitdiskreten
Signaen. In Abbildung 5-44 ist dieser Sachverhalt verdeutlicht.

Abbildung 5-44A stellt den systolischen Anstieg eines digitalisierten Pulssignals mit
einer Abtastung von 100 Hz dar, was bei einer Bandbreite von kleiner 50 Hz ausreicht.
Bel der Bestimmung der diskreten Ful3punkte bzw. Punkte maximaler Steigung liefert
dies eine zeitliche Aufldsung von 10 ms, was fur die Bestimmung von lokalen Transit-
zeiten zu gering ist. Man musste also eine sehr zeitaufwandige Interpolation durchfih-
ren, in Abbildung 5-44B dargestellt. Erkennbar ist, dass dies bei der Berechnung
kiunstlicher Ful3punkte in erster Ndherung entfallen kann.
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Abbildung 5-44. Interpolation beim kinstlichen FuZpunkt

Ein weiteres Verfahren zur Ermittlung des Zeitversatzes zweier Signale stellt stan-
dardméldig die Kreuzkorrelation dar. Sie wird hauptséchlich zur Laufzeitmessung an
technischen Einrichtungen eingesetzt, wobel in den meisten Fallen stochastische Sig-
nale korreliert werden [Mes82]. Die Kreuzkorrelierte @(z7) zweier Signale i4(t) und

i2(t)
®(7)= [ iy(t) 1, (t+7)ct (5-119)

weist en erstes lokales Maximum an der Stelle 7 auf, die dem Zeitversatz der beiden
Pulswellen entspricht, Abbildung 5-45. Gegeniiber dem Bezugspunktverfahren nutzt
diese Methode die gesamte Information der Signale aus und ist gegentiber Bewegungs-
artefakten sehr unempfindlich. Nachteilig wirkt sich aus, dass damit ein sehr hoher
Rechenaufwand verbunden ist, auch wenn man eine FFT einsetzt. Ferner haben Puls-
wellensignale eine sehr geringe Bandbreite, und im Vergleich dazu ergeben sich ge-
ringe zeitliche Messfenster, was neben dem Leckeffekt bei der Fouriertransformation
zusatzlich zu einer nicht unerheblichen Fehlberechnung der Transitzeit fuhren kann.
Der grofte Nachteil bei diesem Verfahren ist jedoch, dass nichtkorrespondierende
Bereiche der Pulswellen (siehe Abbildung 5-45A oberer Trace), vor alem der dias-
tolische Bereich, falsifizierend in das Ergebnis mit eingehen.

Als letztes Verfahren zur Transitzeitbestimmung wird kurz die Ermittlung der Phasen-
differenzen diskutiert. Dazu muss die Fouriertransformierte der Signale gebildet wer-
den, um dann die Differenz der frequenzabhangigen Phasen zu bilden. Dieses theore-
tische Verfahren ist jedoch fur die Praxis ungeeignet. Die Ruhefrequenz der Pulswel-
len ist in vivo nicht konstant, so dass nicht mit diskreten harmonischen Komponenten,
sondern mit breiten Frequenzpeaks zu rechnen ist. Die Phasen sind damit entsprechend
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schwierig zu bestimmen, zumal sie bei geringen Signalamplituden extrem rauschen.
Dies macht eine zuverl&ssige Phasenbestimmung sehr schwierig.

A

Kreuz-
korrelierte
@(7)

01234567891010 200 400
Zeit/s Zeit/ ms

Abbildung 5-45. Kreuzkorrelation zweier Pulswellen
A. Oben: Simultan registrierte Laser-Doppler-Flusssignale an einem Arte-
rienast; unten: Kreuzkorrelation der Flusssignale
B. Zeitlicher Ausschnitt der Kreuzkorrelierten

Abschlief3end soll kurz angerissen werden, welche Pulswellensignale sich theoretisch
am besten zur Transitzeitbestimmung eignen. Druckpulswellen scheiden fir unsere
Anwendung aus, da Uber die Transitzeitbestimmung der Blutdruck selbst ermittelt
werden soll. Vergleicht man die Pulsverlaufe der Ubrig gebliebenen Fluss- und Volu-
menpulse, so falt auf, dass der systolische Anstieg des Flusspulses steiler ausfallt. Fir
die Bestimmung der Bezugspunkte scheint es daher von Vortell zu sein, Flusspulse
heranzuziehen, fals die Sgnalqualitdt beider Signaltypen vergleichbar ist. Aul3erdem
muissen Flusspulswellen zur Blutdruckbestimmung nach (5-65) bzw. (5-72) ohnehin
gemessen werden.

Zusammenfassend sei festgehalten, dass sich die Bezugspunktmethode (kunstlicher
Ful3punkt, Intervallmethode) am besten zur Bestimmung der Frontgeschwindigkeit
eignet. Se ist recht robust und im Vergleich zu den anderen Methoden sehr schnell.
Die Kreuzkorrelationsmethode ist zwar robuster, besitzt aber neben dem hohen Re-
chenaufwand den grof3en Nachteil, dass nichtkorrespondierende Bereiche der Pulswel-
len mit in das Ergebnis eingerechnet werden; experimentelle Untersuchungen haben
dies bestétigt [EIt96].
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5.3.2.2 Mittlere Transitzeiten

Zur Bestimmung der mittleren Pulstransitzeiten bieten sich Verfahren im Zeitbereich
Uber charakteristische Punkte an. Die Bestimmung der Startzeit der Pulswelle am
Herzen erfolgt geschickterweise Uber die R-Zacke im EKG. Diese stellt in etwa den
Zeitpunkt des Blutauswurfs vom Herzen in die Aorta dar. Die Endzeit wird, wie in
Kapitel 5.3.2.1 beschrieben, Gber den kiinstlichen Ful3punkt einer peripheren Pulswelle
bestimmt, Abbildung 5-46.

EKG
> <«— Pulstransit-
Peripherer zeitt
Flusspuls
\—'\-1
Zeit

Abbildung 5-46. Messung der gemittelten Pulstransitzeit

Diese Methode besitzt mehrere V orziige gegentiber lokalen Messungen.

Zunachst wird Uber eine grof3e Strecke gemittelt, was nach Kapitel 5.2 am besten die
wahre Pulswellengeschwindigkeit anndhert. Fehler bei der Ermittlung der Bezugs-
punkte fallen wegen der grof3en Laufzeit von um die 200 ms nicht so stark ins Ge-
wicht. Bestimmungsfehler von einigen Millisekunden fihren zu relativen Fehlern von
hochstens einigen Prozent, was akzeptabel ist.

Ein welterer grol3er Vorteil liegt in der Detektion der R-Zacke. Im Gegensatz zu den
Pulswellen ist dieser Punkt besonders markant und sehr einfach, schnell und zuverlas-
sig zu ermitteln. Damit verringert sich die Unsicherheit bel der Laufzeitbestimmung
gegeniber der Methode mit zwei Pulswellen signifikant.

Der einzige Nachtell kénnte darin gesehen werden, dass durch die R-Zacke nicht
direkt der Beginn der Pulswelle in der Aorta angezeigt wird, vielmehr liegt noch die so
genannte Vorauswurfszeit bzw. die Pre-Ejection-Period (PEP) dazwischen. Sie betrégt
in etwa 80 bis 90 ms und kann um 10% variieren [New81], ist also nicht konstant.
Gliicklicherweise sind die Anderungen in der PEP mit Anderungen der Transitzeit sehr
hoch korreliert [New81], so dass der Einfluss der PEP auf die Transitzeitbestimmung
Uber EKG und Pulswelle als sehr gering eingestuft werden kann [Bug94].

140



5.4 Schlussfolgerungen

5.4 Schlussfolgerungen

In diesem Abschnitt wurde ein sehr detailliertes Schlauchmodell eines arteriellen
Segments entwickelt und damit Beziehungen zwischen den kardiovaskuléren Grof3en
hergestellt. Dabei wurden zum einen die Gefal3eigenschaften mit den Hilfsmitteln der
Geféalmechanik beschrieben, und zum anderen wurde aus den Wellengleichungen
beziehungsweise aus den Navier-Stokeschen Gleichungen das dynamische Verhalten
der Pulswellen bestimmt. Das arterielle Schlauchsystem kann auf ein elektrotechni-
sches Analogon abgebildet werden.

Die Rechnungen zeigen, dass der Blutdruck von vielen kardiovaskuldren Parametern
abhangt, was fur eine praktische Umsetzung sehr nachteilig ist. Smulationen anhand
eines Fallbeispiels zeigen jedoch, dass der Blutdruck im physiologisch sinnvollen
Bereich sehr unterschiedlich auf Verdnderungen einzelner kardiovaskulérer Parameter
reagiert.

Die auf dem Arterienmodell aufbauenden Empfindlichkeitsuntersuchungen empfehlen
dabei folgende neuartige Messmethode zur kontinuierlichen, belastungsfreien Be-
stimmung des Blutdrucks aus kardiovaskul&ren Parametern:

Der Blutdruck ist im physiologischen Bereich besonders empfindlich auf Anderungen
in der Pulswellengeschwindigkeit und empfindlich auf Anderungen im Blutfluss. Die
harmonischen Komponenten P(l) des Blutdrucks p mit der Grundschwingung ay =
2o ander Sellez= 2 = | (5-35):

(D = Y R()- e (5120

lassen sich aus den entsprechenden harmonischen Komponenten 1,(I) des zu messen-
den Blutflusses:

i(1,t)=>1,0) " (5-121)
k=0
und der Pulswellengeschwindigkeit gemal3 (5-67) bestimmen zu:
1+
RO=Zh0) T8, (5-122)

wobei der kardiovaskulére Parameter Z,  fur die k. harmonische Komponente durch
(5-95) gegeben ist:

Cipc |dolVkaypin i R)
L’k_”'RJZ ‘]2( k'a)o'p/n'jw'R))’

7 (5-123)
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Eine weitere, jedoch maltige Empfindlichkeit findet man in der Variation des peri-
pheren Reflexionsfaktors k.. Dieser Einfluss kann durch Messung eines zweiten Fluss-
pulses an der Stelle z nach (5-72) bel der Rekonstruktion des Blutdrucks berticksich-
tigt werden:

1.(2)~1,()-cosh (1)

PN=2Z - -
(=2, snh(7. 1) : (5-124)
mit dem Ausbreitungsmall % (5-96):
. [DoWK-ay-p/n- ¥R,
ko, o[k ) (5-125)

( Jz( k-a)o-p/n.'3/2,R))'

Die Blutdichte p, Viskositét 7 sowie der arterielle Radius R, lassen sich im Rahmen
der von Seiten des Gesetzgebers geforderten Genauigkeit von einem systematischen
Fehler von £5 mmHg und einer Standardabweichung von £8 mmHg as individuell
konstant ansehen, wobel p und 77 sogar as interindividuelle Konstanten betrachtet
werden durfen.

Der interindividuell stark variierende Arteriendurchmesser wie auch der periphere Ab-
schlusswiderstand zur Bestimmung des mittleren Blutdrucks missen auf jeden Fall
durch eine vorherige individuelle Kalibrierung ermittelt werden.

Diese Kalibrierungen kénnen dabei auf verschiedene Weisen erfolgen. Am einfachsten
fuhrt man eine initidle sphygmomanometrische Blutdruck-Referenzmessung bel
gleichzeitiger Fluss- und Pulswellengeschwindigkeitsbestimmung durch, um die unbe-
kannten Grof3en zu ermitteln.

Eine andere Moglichkeit besteht darin, diese Werte statistisch-empirisch, zum Beispiel
Uber Alter, Gewicht, Geschlecht, Korpergrof3e und/oder mittels Curve Fitting zu schét-
zen, da Variationen des Radius und des Reflexionsfaktors einen merklichen Einfluss
auf die Pulskurvenkontur haben.

Einen weiteren vielversprechenden Ansatz zur Kalibrierung kann das Ausnutzen der
Schwerkraft darstellen. Variiert man die Messstelle um eine bestimmte, definierte
Hohe, so andert sich der hydrostatische Blutdruck entsprechend Kapitel 2.2.2 um einen
festen, bekannten Wert. Werden nun Fluss und Pulswellengeschwindigkeit vorher und
nachher gemessen, so kann zumindest eine unbekannte Grof3e ermittelt werden.

Auf diese vorgestellte neuartige Messmethodik wurde in [EIt00a] ein deutsches Patent
ertellt, ein weiterer, dartiber hinausgehender Patentantrag wurde gestellt [ EItO0b].

Im Wesentlichen missen zur dynamischen Blutdruckbestimmung die Pulswellen-
geschwindigkeit und der Blutfluss gemessen werden, wobei bel der Ermittlung von ¢
die Sachverhalte aus Kapitel 5.3 zu beachten sind. Esist zu erwarten, dass Messungen
der mittleren Transitzeiten zuverléssiger sind als die Bestimmung der lokalen Grofien.
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5.4 Schlussfolgerungen

Auch von der Messmethodik scheint die Bestimmung der Transitzeit dber EKG und
Pulswelle deutliche Vorteile zu versprechen.

Im Folgenden néchsten Hauptabschnitt wird ein neuartiges Biosignalmonitoring-
System vorgestellt, mit dem nichtinvasiv in vivo die hier getroffenen Aussagen Uber-
prift werden konnen. Dazu werden kontinuierlich Volumenpulswellen mittels Fo-

toplethysmografie, Flusspulswellen nach dem Laser- und Ultraschall-Doppler-Prinzip
sowie ein herkdmmliches EKG gemessen.
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6 Neue Systemkonzepte zur Blutdruck-
bestimmung

Im vorangegangenen Abschnitt wurde anhand eines detaillierten arteriellen Schlauch-
modells und darauf aufbauenden Empfindlichkeitsuntersuchungen abgeleitet, dass der
Blutdruck tber die Messung der Pulswellen- und Blutflussgeschwindigkeit bestimmt
werden kann. Um diese Aussagen experimentell in vivo zu untersuchen, muss zu-
néchst allgemein ein Biosignalmonitoring-System zur Verfligung stehen, mit dem
diese beiden GrolRen gemessen werden kénnen, um sie mit Blutdruckreferenzmes-
sungen in Bezug zu setzen. Auf der Grundlage der dabei erzielten Ergebnisse soll in
einem zweiten Schritt ein neuartiges Blutdruckmonitoring-System zur Verfigung
gestellt werden, welches nichtinvasiv, kontinuierlich sowie ohne Patientenbelastung
den Blutdruck ermittelt.

Zur nichtinvasiven Messung der beiden erforderlichen kardiovaskuléren Grof3en bietet
sich fur die Bestimmung der Blutflussgeschwindigkeit die Doppler-Technik an, wobei
sowohl der akustische als auch der optische Doppler-Effekt genutzt werden kann. Um
zu Uberprufen, welche der beiden Technologien sich in einem Blutdruckmonitoring-
System hinsichtlich Robustheit, Zuverlassigkeit, Bedienfreundlichkeit etc. am besten
eignet, wurden im Folgenden sowohl Ultraschall- als auch Laser-Doppler-Sensoren
eingesetzt. Erstere spielen in der Medizin eine grof3e Rolle; prinzipiell konnte diesbe-
zuglich auf kommerzielle Produkte zurtickgegriffen werden. Wie aber noch aufgezeigt
wird, gibt es derzeit keine Systeme, die den hier gestellten Anforderungen gerecht
werden, so dass eine Eigenentwicklung durchgefiihrt werden musste. Laser-Doppler-
Systeme werden gegenwartig aufgrund ihrer Besonderheiten nur in sehr wenigen
Falen, Uberwiegend in der Dermatologie, eingesetzt, so dass auch hier keine geeigne-
ten kommerziellen Systeme zur Verfigung stehen. Da die Forschungen und Entwick-
lungen auf diesem Gebiet sehr jung sind, ist hier mit einem erheblichen Eigenentwick-
lungsaufwand zu rechnen. Wie im Folgenden demonstriert wird, ist dabei sowohl
beziiglich Sensorik als auch im Hinblick auf die digitale Signalverarbeitung ein neuar-
tiges, hochperformantes Sensorsystem entstanden, mit dem Blutflussmessungen in
kleinen Geféfden wie Kapillaren und Arteriolen sowie auch in grofderen oberflachlichen
Arterien wie der A. radialis am Handgelenk durchgefiihrt werden kénnen.
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Kapitel 6 Neue Systemkonzepte zur Blutdruckbestimmung

Die Bestimmung der Pulswellengeschwindigkeit kann auf unterschiedlichste Arten
erfolgen, wie in Kapitel 5.3 dargestellt wurde.

Zur Ermittlung der lokalen Frontgeschwindigkeiten nach Kapitel 5.3.2.1 benttigt man
zwei simultan an einem Arterienast registrierte Pulswellen. Dazu kdnnen prinzipiell
sowohl Volumen- als auch Flusspulse herangezogen werden. Um hier zu ermitteln,
welche Messmethode sich am besten eignet, miissen darlber hinaus Sensoren zur foto-
plethysmografischen V olumenpul smessung entwickelt werden.

Zur Messung der vielversprechenderen mittleren Pulstransitzeiten, also der Aus
breitungszeiten einer Pulswelle vom Herzen zu einer peripheren Stelle, muss eine
Pulswelle sowie die Herzerregung registriert werden, so dass eine zusétzliche Sensorik
zur EKG-Messung verfligbar sein muss.

Es wird also fiir den ersten Schritt zur Uberpriifung der Methode ein Biosignal monito-
ring-System benétigt, welches in der Lage ist, ein EKG, fotoplethysmografische Vo-
lumenpulssignale sowie Blutflusssignale nach dem Laser- und Ultraschall-Doppler-
Prinzip zu messen. Die damit ermittelten Blutflisse und Pulswellengeschwindigkeiten
werden mit simultan gemessenen Blutdruckreferenzwerten korreliert, was in Kapitel 7
erfolgt.

6.1 Anforderungen und Konzept

Bevor das generelle Konzept des Biosignal- bzw. Blutdruckmonitoring-Systems vor-
gestellt wird, soll das Lastenheft in Form von allgemeinen Anforderungen formuliert
werden. Die detaillierten, sensorspezifischen Anforderungen — also die Pflichtenhefte
—werden in den entsprechenden Unterkapiteln der jeweiligen Sensoren aufgestellt.

Das gesamte System muss in erster Linie die allgemeinen medizinischen und gesetzli-
chen Anforderungen hinsichtlich der Messgenauigkeit erfullen. Das ist vor allem fir
den endgtiltigen Blutdruckmonitor sehr wichtig. Wie in Kapitel 1 angesprochen, ist es
von grofter Wichtigkeit, zuverldssige, reproduzierbare und genaue Blutdruckwerte zu
ermitteln. Nach der Europdischen Norm EN 1060 darf der vom System gemessene
Blutdruck in Bezug auf eine Referenzmessung einen durchschnittlichen syste-
matischen gemittelten Fehler von hochstens £5 mmHg und eine Standardabweichung
von 8 mmHg besitzen. Um die auftretenden Messwertdifferenzen zu minimieren,
spielt die richtige Auswahl der Messmethode und die Robustheit der Sensorik sowie
der Signalverarbeitung hinsichtlich Bewegungsartefakten und sonstiger Stérungen eine
grof3e Rolle. Das System sollte im Gegensatz zu den gegenwaértigen sphygmomano-
metrischen Systemen rickwirkungsfrei sein, um Messwertverfalschungen bel haufigen
oder kontinuierlichen Messungen zu unterbinden.

In diesem Zusammenhang soll das Monitoring-System gerade fir den Intensivbereich
und die 24h-Messung den Blutdruck nach Moglichkeit kontinuierlich oder zumindest
guasikontinuierlich, d.h. Puls fur Puls, bestimmen.
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6.1 Anforderungen und Konzept

Ein weiterer wichtiger Aspekt ist die Patientenbelastung, die so gering wie moglich
gehalten werden sollte. Gegenwartige invasive wie auch nichtinvasive Blutdruck-
monitoring-Systeme erfillen diese Anforderungen nicht. Der extern ausgelibte Druck
bei sphygmomanometrischen Systemen, aber auch bel anderen kontinuierlich messen-
den Blutdruckmonitoring-Systemen, wie sie in Kapitel 4 vorgestellt wurden, ist gerade
bei 24h-Messungen fir den Patienten sehr unangenehm. Zudem sind damit oft ge-
sundheitliche Risiken verbunden.

Alle Biosignalmonitore missen im Gebrauch technisch unbedenklich sein und den
diesbezliglichen Européischen Normen beziehungsweise dem Medizinproduktegesetz
(MPG) entsprechen. Auf die umfangreichen Detailanforderungen wird in den folgen-
den Unterkapiteln der Sensorentwicklungen Stellung genommen. Bei Laseranwendun-
gen und bei Systemen, die wie bei der EKG-Erfassung in direktem elektrischen Kon-
takt mit dem Menschen stehen, sind besonders strenge V orschriften einzuhal ten.

Eine weitere Anforderung sowohl an das Biosignal- als auch Blutdruckmonitoring-
System liegt darin, dass eine moglichst einfache Handhabung gewahrleistet werden
soll. Die Sensoren sollten einfach am Patienten appliziert werden kdénnen. Fir das
Blutdruckmesssystem sollte dies ganzlich ohne fremde Hilfe erfolgen kénnen. Eine
telemetrische Ubertragung der Sensordaten an eine Basisstation wére dabei von Vor-
teil, um die Mobilitét des Patienten zu erhdhen. Die Bedienung der Sensoren sowie des
Biosignal- bzw. Blutdruckmonitoring-Systems sollte einfach und intuitiv erfolgen
konnen. Dabel bietet sich eine mentgefthrte grafische Benutzeroberflache an, bel der
maoglichst wenige manuelle Einstellungen vorzunehmen sind. Idealerweise sollten sich
Sensoren und System eigenstandig an den jeweiligen Patienten anpassen. Dies gilt
insbesondere fur die optimale Platzierung der Pulswellensensoren am Handgelenk,
was manuell sehr zeitaufwandig ist. Ebenso ist eine automatische Verstérkung der Bio-
signale wiinschenswert. Die Sensoren wie auch das Gesamtsystem sollten nach Mog-
lichkeit wartungsfrel sein. Ferner ist es erforderlich, dass die Sensoren nur geringe St6-
rungen bei Patientenbewegungen verursachen; eine wesentliche Rolle hierbei, aber
auch fur den Patientenkomfort, spielen Gewicht und Gréle, die auf jeden Fall so klein
wie moglich sein sollten. Ahnliches gilt fiir das gesamte Monitoring-System. Es muss
sowohl fir die ersten Korrelationsmessungen als auch fur einen spéteren klinischen
Einsatz portabel und solide sein. Bereits im Vorfeld lohnt es sich, auf kostenglinstige
Readliserungen zu achten. Das endgultige Blutdruckmonitoring-System soll letztlich
die Anforderung erfillen, dass moglichst wenige, im Ideafall keine individuellen
Kalibrierungen durchgefihrt werden missen. Wenn Kalibrierungen unumganglich
sind, dann sollte dies einfach, schnell und zuverlassig erfolgen.

Schliefdich muss das System wegen des doppelten Einsatzes zum einen als reines
Biosignalregistriersystem fir die Korrelationsuntersuchungen mit dem Referenzblut-
druck und zum anderen als eigenstandiger Blutdruckmonitor modular aufgebaut sein,
so dass hier ein maximaler Synergieeffekt ausgenutzt werden kann.
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Dies wird konzeptionell durch eine allgemeine Basisstation mit austauschbaren,
modularen Sensorsystemen erreicht. Die Basisstation weist dabel eine Stand-Alone-
Fahigkeit auf. Dazu z&hlt zum einen, dass das System Uber einen Netzanschluss die
erforderlichen Versorgungsspannungen und -stréme fur die Submodule erzeugt. Das
System stellt bis zu vier einheitliche Eingangssteckplétze fur die jeweiligen Sensor-
module mit entsprechenden Eingangsschutzschaltungen zur Verfligung. Diese analo-
gen Biosignale werden dann, nach erstmaliger analoger Konditionierung, digitalisiert.
Die digitalen Daten werden anschlief3end in eine adaguate In-System-Smart-Card mit
integriertem Signalprozessor eingelesen und entsprechend verarbeitet, wobei der
Signaprozessor viel Rechenleistung aufweisen und mehrfach programmierbar sein
muss, damit je nach Sensorkonfiguration das entsprechende Signalverarbeitungspro-
gramm ausgefuhrt werden kann. Damit erhdt man ein hohes Mal3 an Flexibilitét und
kann auch schnell das System neu konfigurieren. Hier konnte auf eine vorhandene
DSP-Scheckkarte, die im Haus entwickelt wurde [Dre00], zurtickgegriffen werden.
Die Benutzerinteraktion erfolgt Uber ein grafisches Display, wobel die Biosignale
online dargestellt werden; ein Touchscreen fur die Benutzersteuerung erleichtert die
Bedienung erheblich. Abschlief?end soll die Speicherung der Biosignale auf einem
Datentréger dargestellt werden, da dies sowohl fur die Korrelationsmessungen al's auch
fUr den Einsatz als Blutdruckmonitor sehr wichtig ist. Im ersten Fall ben6tigt man die
registrierten EKG- und Pulswellenverlaufe, um offline die Korrelationen mit dem
simultan registrierten Blutdruck am PC auszuwerten. Im zweiten Fall ist es wichtig,
die Uber mehrere Stunden oder Tage gemessenen kontinuierlichen Blutdruckwerte
ebenfalls in einen PC einzulesen, damit der Arzt mit diesem Datenmaterial eine ent-
sprechende Diagnose stellen kann. Fur die Korrelationsmessungen bietet sich der An-
schluss des Monitoring-Systems Uber eine serielle Schnittstelle an einen PC an, Gber
die online die registrierten Biosignale gesendet und auf der Festplatte des PCs gespei-
chert werden. Hierzu ist ein entsprechendes Visualisierungs- und Archivierungspro-
gramm auf Seiten des PCs notwendig. Fir den Einsatz in klinischen Studien und als
Blutdruckmonitor ist es jedoch wiinschenswert, die Daten ohne PC zu speichern. Dies
erfolgt Uber ein Wechselspeichermedium, welches nach erfolgter Online-Aufzeich-
nung Uber ein Lesegerét in den PC eingelesen und dann, wie im ersten Fall, dort wei-
terbearbeitet werden kann.

Damit erhdt man das in Abbildung 6-1 dargestellte Systemkonzept.

Im Folgenden werden zunéchst die erforderlichen Sensorsysteme zur Registrierung
von EKG, Volumen- und Flusspuls ausfihrlich vorgestellt, bevor auf die Basisstation
naher eingegangen wird.
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Abbildung 6-1. Systemkonzept

6.2 EKG-Messung

Mit dem Elektrokardiogramm soll die Herzerregung geméld Kapitel 3.1 transkutan
gemessen werden, wobei die einfachsten Ableitungsarten die bipolare Standardablei-
tung nach Einthoven I, 1l und Il darstellen. Hierbel werden mindestens zwei Elektro-
den an den Extremitdten appliziert, um die elektrischen Signale der Herzerregung
abzugreifen.

Beim Einsatz im Biosignalmonitoring-System muss die EKG-Schaltung nicht alle
allgemeinen Anforderungen an ein EKG-Registriersystem erflllen, da die Messung
des EKGs hier lediglich dazu dienen soll, zuverléssig die R-Zacke zu detektieren.
Ansonsten sollen keine diagnostischen Aussagen getroffen werden, und es soll zu-
néchst auch nicht zur Patienteniiberwachung eingesetzt werden. Es ist daher nicht
notig, mehrere Ableitungen zu registrieren, und eine Kalibrierung des Systems ist
ebenfalls nicht erforderlich.

Zur genauen zeitlichen Bestimmung des Einsetzens der R-Zacke ist es alerdings nétig,
das EKG mit einem moglichst guten Signal-Rausch-Verhdltnis, robust sowie verzer-
rungsfrei zu erfassen. Das System muss aso in moglichst jedem Zustand eine hohe
Signalamplitude bel gleichzeitigem niedrigen Rauschen bzw. geringer Stéranfaligkeit
liefern. Dies ist eines der schwierigsten Probleme bei der EKG-Registrierung, da die
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abgeleiteten EKG-Spannungen selbst recht schwach sind und eine maximale Span-
nungsintensitdt von ca. 1 mV aufweisen, Tabelle 2-1. Wie im Folgenden diskutiert
wird, gibt es aber eine Rethe von Stérgréfden, die dieses Nutzsignal erheblich beein-
trachtigen und deren Einfluss daher minimiert werden muss.

Ein weiterer wichtiger Punkt ist die Forderung, dass fur den Patienten zu keinem
Zeitpunkt eine Gefahrdung bestehen soll. Dies ist bel einer EKG-Ableitung besonders
kritisch, da die Schaltung in direktem elektrischen Kontakt mit dem Patienten steht.
Die gesetzlichen Vorschriften sehen in diesem Fall vor, dass die Patientenableitstrome
in keinem Fall 10 pA Uberschreiten dirfen. Daher sind eine Reihe von Schutzmal3-
nahmen im Fehlerfall zu treffen. In diesem Zusammenhang sollte das EKG dartber
hinaus moglichst einfach appliziert werden kdnnen, um die Patientenbelastung so
gering wie moglich zu halten.

Auf der anderen Seite erfordert der direkte elektrische Kontakt zur Aul3enwelt fur die
EKG-Schaltung, dass sie vor Spannungstransienten und dhnlichen Einflissen selbst
geschiitzt werden muss.

Aus diesen allgemeinen Anforderungen konnen die detaillierten Anforderungen und
die daraus resultierenden Umsetzungen fur die einzelnen Baugruppen des EKG-
Systems abgel eitet werden.

Zunachst stellt sich die Frage nach der prinzipiellen EKG-Ableitung und der Wahl der
Elektroden. Es bietet sich die Einthoven | Ableitung (linker Arm — rechter Arm) an,
weil diese am einfachsten am Patienten appliziert werden kann; der Patient muss daftr
nicht seinen Oberkorper frei machen. Zum Einsatz sollten auf jeden Fall Elektroden
kommen, die in indirektem Kontakt mit der Hautoberflache in Verbindung stehen, um
Bewegungsartefakte zu minimieren (Kapitel 3.1). Aufgrund ihrer Verflgbarkeit bieten
sich Einmal-Klebe-Elektroden fur die Korrelationsmessungen mit dem Biosignalmoni-
toring-System an. Beim Blutdruckmonitoring-System sollten wiederverwendbare
Elektroden eingesetzt werden.

Die mit den Elektroden abgeleiteten elektrischen Signale bestehen aus zwel Anteilen,
dem eigentlichen Nutzsignal und einem Stéranteil, der nicht unerheblich ist. Die we-
sentliche Signalbandbreite ist sehr schmal begrenzt auf ca. 40 Hz. Eine Frequenz-
analyse des EKG-Signals ist in Abbildung 6-2 gegeben, worin die harmonischen
Komponenten gut erkennbar sind. Der erste Peak bei ca. 1,2 Hz kennzeichnet die
Grundschwingung bzw. den Ruhepuls und entspricht hier einer Herzfrequenz von 72
Schldgen/min. Das EKG kann mit den ersten 10 bis 15 harmonischen Komponenten
sehr gut rekonstruiert werden, die hoherfrequenten Oberwellen verschwinden im
Rauschen. Geht man von einem maximalen Herzschlag von 200 Schidgen/min aus,
ergibt sich damit eine obere Grenzfrequenz von ca. 40 bis 50 Hz. Bei 50 Hz liegt auch
eine der grofdten Stérquellen, die Interferenz der Netzversorgungseitung. Auf diesen
Storeinfluss wird noch naher eingegangen. Die untere Grenzfrequenz ist durch den
minimalen Herzschlag von ca. 40 Schldgen/min bestimmt und entspricht einer Fre-
quenz von ca. 0,6 Hz.
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Abbildung 6-2. Leistungsdichtespektrum eines EKG-Signals

Die wichtigste Aufgabe der EKG-Registrierschaltung ist es, die geringen abgel eiteten
Spannungsamplituden der Herzerregung mit einem moglichst guten Signal-Rausch-
Verhdtnis zu verstarken und die Strgrofden zu eliminieren.

Die weitaus grofdten Stérungen verursachen dabel die 50 Hz-Spannungsversorgungs-
leitungen, wobei nicht nur die Spannungsversorgung fir das Biosignalmonitoring-
System selbst, sondern alle Leitungen in der Néhe des Registrierorts einen Beitrag
liefern. Das elektromagnetische Feld, welches diese Leitungen umgibt, koppelt sich
sowohl kapazitiv als auch induktiv an verschiedenen Stellen des System ein,
Abbildung 6-3.

Die Signale der EKG-Elektroden an den Armen werden Uber Kabel der elektrischen
Verstarkerschaltung weitergeleitet. Dabel treten zum einen kapazitive Stérungen auf,
die sich Uber die Verbindungseitungen einkoppeln. Durch die Elektrodentibergangs-
Impedanzen kann dabei ein Strom durch den Patienten zur Masse hin flief3en, so dass
an der Registrierschaltung Upis neben dem Nutzsignal eine zusétzliche Stérspannung
anliegt, die nur dann von Null verschieden ist, wenn die Ubergangsimpedanzen exakt
gleiche Werte besitzen. In der Praxis muss man davon ausgehen, dass die Impedanzen
um einige 10 kQ variieren kénnen. Der resultierende Stromfluss liegt im Nanoampere-
Bereich, so dass sich eine Stérspannung von etwa 100 puV einstellen kann. Dieser
Effekt lasst sich durch Symmetrisierung der Ubergangsimpedanzen, aber auch durch
Reduzierung der Koppelkapazitéten minimieren. Es liegt nahe, den Abstand vom
Storer zu vergrofern. Eine andere Moglichkeit liegt darin, die Leiterflache der Zulei-
tungen zu verringern sowie paralele Leitungsfihrungen zwischen EKG- und Netzlei-
tungen zu vermeiden. Ein weiterer wichtiger Aspekt liegt in der Schirmung der Zulei-
tungen.

Der grofdte Storfaktor resultiert aus der kapazitiven Einkopplung des 220 V Netzes
Uber den Patienten selbst. Dadurch entstehen Stréme, die um die 100 nA betragen
konnen, welche Uber die Massedlektrode abflief3en kdnnen. Damit werden an den
Ableitelektroden an den Armen Spannungen im Millivolt-Bereich generiert, die das
Nutzsignal von maximal 1 mV erheblich stéren. Aufgrund der sehr grof3en Ausbrei-
tungsgeschwindigkeit liegen diese Storsignale jedoch an den beiden Ableitelektroden
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gleichphasig an. Die Erregungsausbreitung im Menschen weist hingegen wesentlich
geringere Geschwindigkeiten auf, und damit liegen an den Messstellen zwel in der
Amplitude unterschiedliche sowie zeitlich leicht verschobene Signale vor. Verwendet
man daher einen Differenzverstéarker mit einer hohen Gleichtaktunterdriickung, kon-
nen die gleichphasigen Stérungen reduziert werden. Betrégt die Gleichtakteingangs-
impedanz beispielsweise mehrere 10 MQ, so wird die St6rspannung auf einige 10 pV
gedampift.

Eine letzte nennenswerte Storquelle liegt in der induktiven Einkopplung des zeitvari-
anten magnetischen Feldes der 220 V Spannungsleitung. Sie induziert in der vom
Patienten und den Elektrodezuleitungen aufgespannten Leiterschleife eine Stor-
spannung. Dieser Effekt |asst sich wie im kapazitiven Fall durch einen gréf3tmaoglichen
Abstand von Messort und Storer reduzieren. Auf der anderen Seite ist es moglich, die
Leiterschleife und die resultierenden Stérungen zu minimieren, indem die Zuleitungen
verdrillt werden.
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Abbildung 6-3. Prinzipielle EKG-Ableitung mit kapazitiven und induktiven 50 Hz-Interferen-
zen

Nicht nur hinsichtlich der Storgrofdenreduktion, sondern auch in Bezug auf die optima-
le Nutzsignalverstéarkung mtissen weitere Anforderungen an die EKG-V erstérkerschal-
tung gestellt werden. Neben einer hohen Gleichtaktunterdriickung muss der Differenz-
verstérker eine grol3e Differenzeingangsmpedanz haben, um auf das zu messende
hochohmige Biosignal eine minimale Belastung auszutiben. Wenn die Belastung zu
grof3 wird, kann sie eine Verzerrung des Signals verursachen. Eine Eingangsimpedanz
von mindestens 10 MQ ist daher sinnvall.

Die hochohmige Quellimpedanz am Menschen impliziert aul3erdem, dass die Ein-
gangskapazitat moglichst gering sein sollte, um den Einfluss des passiven Tiefpasses,
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der aus der hochohmigen Quellimpedanz und der Verstérkereingangskapazitét gebildet
wird, zu minimieren. Letztendlich sollten alle Bauelemente moglichst rauscharm sein.

Diese gestellten Anforderungen konnen mit einem Instrumentenverstarker erfillt
werden. Er besteht dabel aus drei Operationsverstarkern, Abbildung 6-4.
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1
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s

Abbildung 6-4. Prinzip eines Instrumentenverstarkers

Die beiden Eingangsoperationsverstérker, an deren Eingéngen Upi¢ die Signale der
EK G-Elektroden anliegen, sorgen fir die hohe Eingangsimpedanz. In der letzten OP-
Stufe kann die Gleichtaktunterdriickung durch genaues Abstimmen der Rickkoppel-
und Eingangswidersténde hin maximiert werden; typischerweise sollte eine CMRR
von mindestens 90 dB einstellbar sein. Die Verstarkungen aller OPs sollten dabel nicht
alzu hoch gewahlt werden, damit sie durch den Spannungsoffset, der von den Elekt-
roden geliefert wird und bis zu 300 mV betragen kann, nicht in die Sattigung getrieben
werden. Eine Gesamtverstérkung von bis zu maximal 20 ist sinnvoll. Rauscharme,
integrierte Instrumentenverstarker sind kommerziell erhéltlich.

Das vom Instrumentenverstarker gelieferte Signal muss anschlief3end durch einen in
der Regel passiven Hochpass vom restlichen Gleichantell getrennt werden, um den
Information tragenden AC-Teil des Signals adaquat zu verstérken. Aufgrund der unte-
ren Grenzfrequenz des Nutzsignalbereichs darf dabei nur eine sehr niedrige Hochpass-
Grenzfrequenz von ca. 0,05 bis 0,3 Hz gewahlt werden. Daher muss eine recht grol3e
Filterkapazitat von bis zu 1 uF eingesetzt werden. Die Signalamplituden an den Elekt-
roden betragen maximal ca. 1 mV, somit ist eine variable Gesamtverstarkung von etwa
400 bis 800 sinnvoll.

Darlber hinaus miissen aus dem Biosignal die noch vorhandenen 50 Hertz-Stérungen
weiter gedampft werden. Da sich die obere Grenzfrequenz des Nutzsignals ebenfalls in
diesem Bereich bewegt, muss dies durch einen scharfkantigen aktiven Tiefpass bel
einer Grenzfrequenz von ca. 40 Hz oder aber auch durch eine Bandsperre bel 50 Hz
erfolgen. Sehr zu beachten ist dabei, dass die Gruppenlaufzeiten im Nutzsignalbereich
weitestgehend konstant sein sollten, um Signalverzerrungen zu vermeiden. Eine Nicht-
beachtung dieser Forderung hétte ndmlich fur die Bestimmung der Pulstransitzeit
fatale Folgen. Dies ist mit analogen Filtern nur mit erheblichem Mehraufwand zu
erfullen. Es empfiehlt sich daher, die 50 Hz Interferenzen analog nur so stark zu damp-
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fen, dass keine nennenswerten Signalverzerrungen auftreten, um sie anschlief3end nach
einer AD-Wandlung im Digitalbereich mit entsprechenden linearphasigen Filtern
restlos zu beseitigen.

Im Ubrigen lasst sich die 50 Hz Interferenz durch eine so genannte Bezugspotential-
steuerung weiter reduzieren, indem die Bezugsel ektrode am Patienten nicht auf Masse,
sondern auf ein Potential gelegt wird, welches dem storenden Gleichtaktsignal ent-
spricht. Dies kann durch Messung des Gleichtaktsignals an den beiden Ausgangen der
Eingangsoperationsverstarker erfolgen. Wird dieses Signal mit einem invertierenden
Verstarker Uber einen Widerstand an die Bezugselektrode gelegt, fliefdt der Storstrom
nicht mehr gegen die konstante Masse ab, sondern in einen Bezugspunkt, der durch die
Gleichtaktstorspannung gesteuert wird. Somit wird der Storstrom durch einen in Be-
trag und Phase gegensinnigen Strom kompensiert.

Neben diesen grundlegenden EKG-Verstérker-Baugruppen sollten weitere Gesichts-
punkte betrachtet werden.

Fur den Patientenschutz ist es sinnvoll, die konditionierten EKG-Signale vom Rest des
Biosignalmonitors e ektrisch abzutrennen, um im Fehlerfall eine Rickwirkung auf den
Menschen zu minimieren.

Die EKG-Schaltung selbst muss eine schiitzende Eingangsstufe besitzen, damit auftre-
tende Spannungstransienten, welche generell durch elektrostatische Ladungen, Polari-
sation oder Bewegungen der Elektroden verursacht werden, abgefangen werden. Dies
wird unter anderem durch Spannungsbegrenzer, beispielsweise Zener-Dioden, erreicht.
Da durch Patientenbewegungen oder variierende Muskelpotentiale die EKG-Verstar-
ker leicht in die Sdttigung zu treiben sind, kann es durch die grol3e Zeitkonstante des
Hochpasses von mehreren Sekunden entsprechend lange dauern, bis die Baseline
wieder erreicht ist. Um diesen Vorgang zu beschleunigen, kann der grof3e K ondensator
des Hochpasses im Falle einer Ubersteuerung durch einen Schalter zur Masse hin
schnell entladen werden.

Auf eine Kalibrierungsméglichkeit kann verzichtet werden. AulRerdem muss nicht wie
bei einer herkdmmlichen Brustwand-EKG-Ableitung zwischen mehreren Ab-
leitungsarten bzw. Elektrodenpaaren umgeschaltet werden; eine Sensorik zur Detekti-
on von fehlenden Elektroden ist zwar wiinschenswert, aber nicht unbedingt erforder-
lich.

In Abbildung 6-5 ist ein entsprechendes EK G-Blockschalthild gegeben.

Die redisierte EKG-Schaltung fur das Biosignamonitoring-System besitzt eine Ein-
gangsimpedanz von mehreren GQ bei einer CMRR von 100 dB. In Abbildung 6-6 ist
eine Beispiel-EK G-Ableitung nach softwareseitiger Filterung dargestellt.
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Abbildung 6-5. EKG-Blockschaltbild
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Abbildung 6-6. Registrierter EKG-Verlauf nach Einthoven |

6.3 Fotoplethysmografie

Mit einem Fotoplethysmografen werden die zeitlichen Blutvolumendnderungen in
einem Extremitatenabschnitt optisch sowie nichtinvasiv gemessen (Kapitel 3.3.2).

Die Sensoren sind dabei sehr einfach aufgebaut. In der Regel strahlt eine Lichtquelle
wie beispielsweise eine LED an der Hautoberfldche Licht in das Gewebe ein. Im
Gewebe breitet sich das Licht entsprechend der dort vorliegenden Bedingungen
(Streuung, Absorption, Reflexion) aus, und Teile davon werden je nach Eigenschaften
der bestrahlten Gewebeschichten an die Oberflache zurtickgestreut. Dort kann das
Licht von einem Fotodetektor in ein elektrisches Signal umgeformt werden. Die regist-
rierte dynamische Lichtintensitét hangt vor alem davon ab, wie viel Blut in dem be-
leuchteten Gewebevolumen gerade vorhanden ist. Wenn wéahrend der Systole die
Blutmenge in den Gefal3en des bestrahlten Gewebevolumens zunimmt, so nimmt unter
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anderem auch die Lichtabsorption zu, und die aus dem Gewebe zuriickgestreute Licht-
intensitét ist geringer.

Hinsichtlich der geometrischen Anordnung von Lichtquelle und Fotodetektor sind
prinzipiell zwei Konfigurationen gebrauchlich: Entweder wird das vom Gewebe ge-
streute Licht in Transmission gemessen, oder an der selben Seite, an der sich auch die
Lichtquelle befindet. Im ersten Fall kann nur an bestimmten Stellen des Korpers mit
geringen Gewebedicken gemessen werden. Es eignen sich dazu im Wesentlichen das
Ohrldppchen, Zehen und Finger. In Reflexion (Abbildung 3-13) kann im Prinzip an
jeder Korperstelle gemessen werden, also am Finger, aber beispielsweise auch am
Handgelenk an der A. radialis, wo man nicht in Transmission messen kann.

Fir den Einsatz im Biosignamonitoring-System muissen die Fotoplethysmografen
mehrere Anforderungen erfillen. Zum einen sollten sie in erster Linie eine moglichst
zuverldssige Messung des Volumenpulses ermdglichen. Generell darf aber aufgrund
der Messmethodik keine prazise Messung erwartet werden, da nicht lokal und gezielt
in einem Blutgefald gemessen wird, vielmehr wird transkutan in einem Gewebeab-
schnitt mit einer Vielzahl an kleineren und grofRReren Blutgefdl3en ein réumlich und
zeitlich gemitteltes Summensignal gemessen. Diese Messsignale sollten dann aber
geringen Stérungen unterliegen; das Sensorsystem muss zum Beispiel unempfindlich
auf Storlicht reagieren.

In diesem Zusammenhang ist auf einen moglichst geringen Kontakt des Korpers mit
dem Sensor zu achten. Je grofer ndmlich der Anpressdruck des Sensorsystems auf das
Gewebe und die darunter liegenden Blutgefal3e ist, desto unzuverléssiger sind die
registrierten Werte. Durch diesen extern applizierten Druck andern sich unter anderem
die GefalRquerschnitte, was zu betrachtlichen hamodynamischen Anderungen fiihrt
(Kapitel 5.2). Nicht nur die Signale werden aufgrund dieser Rickwirkung an dieser
Messstelle falsifiziert, vielmehr werden auch die Messwerte von Pulssensoren beein-
flusst, die am Arterienast weiter peripherwarts appliziert sein kénnen. Daher muss an
die Sensorik allgemein die Anforderung gestellt werden, dass sie klein, leicht und
einfach am Menschen anzubringen ist, um diese Rickwirkungen zu minimieren.

Ein Nebeneffekt ist darin zu sehen, dass dadurch natirlich auch der Patientenkomfort
gesteigert wird. In diesem Zusammenhang durfen vom Sensor selbstverstandlich keine
Gefahrdungen fur den Patienten ausgehen. Dies betrifft hier in erster Linie die emit-
tierte Lichtleistung. Intensitéten von einigen Milliwatt sind dabel als harmlos anzuse-
hen und sollten bel Fotoplethysmografen fir ein ausreichendes Signal-Rausch-
Verhdtnis sorgen.

Schliefdich soll mit diesen Volumensensoren an moglichst vielen Korperstellen ge-
messen werden. Es bietet sich daher an, die Sensoren in Reflexion zu betreiben. Es ist
anzustreben, nicht nur in oberflachlichen Kapillaren, sondern auch in arteriellen Gefa
3en bis zu einer Tiefe von 2 bis 3 mm zu messen, um damit beispielsweise auch am
Handgelenk Uber der oberflachlich verlaufenden A. radialis Volumenpulse zu regist-
rieren.
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Der Entwurf eines adaguaten Fotoplethysmografen gestaltet sich nicht besonders
schwierig und soll im Folgenden kurz vorgestellt werden.

Das detektierte Sensorsignal hangt prinzipiell von mehreren Parametern ab:

e der Wellenlénge, der Strahlrichtung und -verteilung der Lichtquelle,

¢ der geometrischen Anordnung von Sender und Empfanger,

¢ den optischen und elektrischen Charakteristika des Detektors, und

¢ den optischen Eigenschaften des Gewebes.

Zunachst stellt sich damit die Frage nach der geeigneten Wellenlange der Lichtquelle.
Allgemein gilt, dass mit zunehmender Wellenlange die Eindringtiefe in das biologi-
sche Gewebe tendenziell ebenfals ansteigt. Dies liegt im Absorptionsverhaten des
Gewebes begrindet, welches Licht im roten Bereich sehr stark absorbiert (roter Blut-
farbstoff Hamoglobin), wahrend infrarote Strahlung tiefer eindringen kann. Die Wahl
der Wellenlange um 800 nm hat aber noch weitere Vorteile.

Im Wesentlichen sind fir die Streuung des Lichts im Blut die Erythrozyten, die das
Hamoglobin enthalten, verantwortlich. Vom Hamoglobin gibt es mehrere Formen, von
denen die zwei wichtigsten das sauerstoffangereicherte (HbO,) und das sauerstoffre-
duzierte Hamoglobin (Hb) sind. Diese unterscheiden sich in ihren optischen Eigen-
schaften durch unterschiedliche Abhéngigkeiten des Absorptionskoeffizienten von der
Lichtwellenlange, Abbildung 6-7. Somit hétten wechselnde Sauerstoffkonzentrationen
im Blut unterschiedliche Absorptionskoeffizienten zur Folge, die das Signal bel ver-
schiedenen Messungen verfalschen wirden. Betreibt man hingegen das optische Sys-
tem mit einer Wellenlange nahe 800 nm, am sogenannten isobestischen Punkt, dann ist
diese Abhéngigkeit vernachldssigbar klein.

Absorptions- 104
Koeffizient/ Hb
a.u. 103 Q
5t
10 HbO,
10 I Isobestischer
Punkt
1

700 800 900
Al nm

Abbildung 6-7. Qualitativer Verlauf des Absorptionskoeffizienten von Hb und HbO, in
Abhangigkeit der Wellenlange A, nach [Bro95]

Ein letzter Gesichtspunkt ist im Ubrigen die ausreichende kommerzielle Verfligbarkeit
von Lichtquellen und Fotodetektoren im nahen Infrarot, die eine grof3e Auswahl an
kostengtinstigen Bauelementen gewahrleistet.

Hinsichtlich der geometrischen Anordnung von Quelle und Detektor kann nach
Abbildung 6-8 ein einfaches Modell einer Gewebeschicht mit einem arteriellen Blut-
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gefald betrachtet werden. Das Blutgefald liegt dabei in 2 mm Tiefe und ist 3 mm dick;
dies entspricht etwa den Verhaltnissen der A. radialis am Handgel enk.

IR-LED
* IR-Fotodetektor Abstand d
| o
0 Ll
/I\f Gewebe
~—/
\ Blutgefald
Gewebe-
tiefe |
z |
Mdoglicher
Photonenpfad

Abbildung 6-8. Gewebemodell

Das Licht der LED wird hierbei in das Gewebe eingekoppelt und gelangt nach mehr-
fachen Streu-, Absorptions- und Reflexionsprozessen wieder an die Gewebeoberflache
zurtick, wo es in einem Abstand d bezliglich der Leuchtquelle vom Fotodetektor re-
gistriert wird. Eine ausfthrliche Beschreibung dieser Photonenstreuprozesse wird im
noch folgenden Kapitel 6.4.3 gegeben. An dieser Stelle sollen lediglich die relevanten
Ergebnisse hinsichtlich des fotoplethysmografischen Entwurfs dargestellt werden.

Von besonderem Interesse ist zunéchst die raumliche Intensitétsverteilung in Abhan-
gigkeit von der Gewebetiefe z und Detektorabstand d sowie die Intensitét des zurtick-
gestreuten Lichtes an der Oberflache a's Funktion von d.

In Abbildung 6-9 ist die Intensitétsvertellung im Gewebe durch Linien konstanter
Intensitdt eingetragen, bezogen auf die maximale Intensitét beim Einstrahlort (d,z) =
(0,0).

Gewebe L

j — systolisch
Sl 6 mm

Blutgefan l ----------- diastolisch

20 mm >

A

Abbildung 6-9. Linien konstanter Intensitat, bezogen auf das Maximum am Einstrahlort
(d,z) =(0,0)
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Man erkennt den starken Intensitétsabfall im Gewebe mit zunehmendem Abstand vom
Einstrahlort, wobei die durchgezogenen Linien den systolischen, die gestrichelten
Linien den diastolischen Fall représentieren. Haufig wird zur Charakterisierung der
Ausbreitung von Strahlung die so genannte Eindringtiefe angeben. Se ist definiert als
die Tiefe, in der die einfallende Strahlungsleistung auf 1/e, d. h. auf 36,8% abgesunken
ist. Im vorliegenden Fall ist die Intensitét durch die punktférmige Beleuchtung nicht
nur eine Funktion der Tiefe z, sondern auch des Abstandes d. Man kann zur besseren
Vergleichbarkeit die Eindringtiefe direkt unterhalb der Quelle (d = 0) verwenden; sie
betragt etwa 1,4 mm. Also auch mit infrarotem Licht kdnnen nur Gewebetiefen von
einigen Millimetern erreicht werden.

Abbildung 6-10 zeigt die diffuse Streuintensitét 14(d) an der Oberflache. Man erkennt
auch hier mit zunehmendem Abstand von Quelle und Detektor ein sehr schnelles
Abfallen der Intensitéten, wobei die relativen Unterschiede zwischen systolischem und
diastolischem Fall hingegen sehr klein sind (< 1%).

I,(d) 100%

60% [

20% [

0 0,4 0,8
d/mm

Abbildung 6-10. Relative Intensitat der diffusen Streuung an der Oberflache in Abhéngigkeit
vom Abstand Quelle-Detektor

Fur den Sensorentwurf bedeutet dies, dass mit steigendem d das Signal-Rausch-
Verhdltnis wesentlich schlechter wird und die Bauelemente von diesem Gesichtspunkt
aus moglichst nahe beieinander platziert werden sollten. Ein minimaler Abstand zwi-
schen LED und Fotodetektor von etwa 3 mm ist baugrof3enbedingt noch realisierbar.
Auf der anderen Seite kann man sich anschaulich vorstellen, dass bel zunehmendem
Quellen-Detektor-Abstand das ausgel euchtete Probenvolumen zunimmt und insbeson-
dere die Probenvolumentiefe bzw. die Messtiefe ansteigt. Dies kann durch die Schicht-
empfindlichkeiten E(zy) in einer infinitesimal kleinen Schicht in der Tiefe z, beschrie-
ben werden und entspricht der Wahrscheinlichkeit, dass ein Photon von der Quelle zur
Ebene z, und von dort zum Detektor gelangt.

In Bezug auf die vom Fotodetektor registrierte Gesamtintensitét lassen sich die relati-
ven Beitrdge der einzelnen Schichten bestimmen, welche as relative Empfind-
lichkeiten E’(z,) bezeichnet werden. Fur verschiedene Abstande zwischen Quelle und
Detektor sind diese einzelnen Schichtbeitrage in Abbildung 6-11 dargestellt. Man kann
Abbildung 6-11A entnehmen, dass sich die Variation des Abstands nur moderat in den
Empfindlichkeiten niederschlégt. Deutlich zu erkennen ist die grof3e Verringerung der
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Empfindlichkeiten in der arteriellen Schicht ab 2 mm Tiefe. Sie wird demnach nicht
vollsténdig erfasst und macht nur 3,5 % (Abstand 3 mm) bzw. 4,0 % (Abstand 5 mm)
am Gesamtsignal aus.

E'(z,) 100% E'(z,)/ 100% F
Ed=3 mm

75% 75%

50% [ 50% [

25% 25%

0%
0 1 2 3 0 1 2 3
z,/ mm Z,/ mm

0%

Abbildung 6-11. Empfindlichkeiten als Funktion der Schichttiefe z, flir verschiedene Abstéan-
de d zwischen Quelle und Detektor
A. Relative Empfindlichkeiten
B. Auf d = 3 mm bezogene relative Empfindlichkeiten

Die in Abbildung 6-11B dargestellten Empfindlichkeiten wurden zur Vergleichbarkeit
auf die Empfindlichkeit beim Quelle-Detektor-Abstand von 3 mm normiert. Das Ma-
ximum der Empfindlichkeiten beim Abstand 5 mm betragt nur 30%, beim Abstand 7
mm nur 9% des Maximums beim Abstand 3 mm. Man erhédlt also mit zunehmendem
Abstand zwischen Quelle und Detektor eine Uberproportional abnehmende Empfind-
lichkeit.

Einen Kompromiss zwischen der Forderung nach Messtiefen von einigen Millimetern
und einem akzeptablen Signal-Rausch-Verhdtnis stellt ein Quellen-Detektor-Abstand
von 5 mm dar.

Bel der praktischen Umsetzung ist es ratsam, empfindliche Fototransistoren bzw.
-dioden mit geringem Rauschen und vor allem einem Tagedlichtfilter auszuwahlen, um
Storeinflisse zu minimieren. Durch eine Modulation der LED konnen diese Stérun-
gen, aber auch Bewegungsartefakte weiter reduziert werden. Eine probate Modulati-
onsfrequenz liegt beispielsweise bel 275 Hz.

Ohne Modulation liegt die elektrische Systembandbreite bei maximal 30 — 50 Hz, so
dass die Wahl der elektrischen Komponenten sehr unkritisch ist. In Abbildung 6-12 ist
das Leistungsdichtespektrum eines mit einem Fotoplethysmografen registrierten Vo-
lumenpulssignals dargestellt. Die Grundfrequenz betragt hier etwa 1,2 Hz. Die Ampli-
tuden der anderen harmonischen Komponenten nehmen mit zunehmender Frequenz
stark ab; die Oberwellen ab etwa der 10. harmonischen Komponente verschwinden im
Rauschen. Bel einer maximalen Ruhefrequenz von etwa 200 Schldgen/Minute erhalt
man die erwéahnte obere Grenzfrequenz von etwa 30 Hz. Weiterhin ist im Leistungs-
dichtespektrum der (angedeutete) sehr grofie Gleichanteil zu erkennen, der dhnlich wie

160



6.3 Fotoplethysmografie

bei der EKG-Schaltung durch einen Hochpass bel etwa 0,05 bis 0,3 Hz entfernt wer-
den muss. Die maximale Hochpassgrenzfrequenz ergibt sich dabei aus dem minimalen
menschlichen Ruhepuls von ca. 40 Schldgen/Minute. Beim Filterdesign ist darauf zu
achten, dass die Gruppenlaufzeiten im Nutzsignalbereich moglichst konstant sind, um
Signalverzerrungen weitestgehend zu vermeiden. Nach der Hochpassfilterung kann
abschlief3end der sehr geringe, Information tragende, pulsatorische AC-Anteil entspre-
chend hoch verstérkt werden.

LDS(Foto-
pleth.)

M

2 4 6 8 10 12
Frequenz f/ Hz

Abbildung 6-12. Leistungsdichtespektrum eines fotoplethysmografisch registrierten Volu-
menpulses

Wie auch bei der EKG-Schaltung kdnnen Bewegungen des Patienten den Verstérker
leicht in die Sattigung treiben, so dass man auch hier eine Schaltung zur schnellen
Wiederherstellung der Baseline einsetzen kann.

In Abbildung 6-13 ist ein einfaches Blockschaltbild fur einen fotoplethysmografischen
Sensor dargestellt.

Sensor Sensormodul
Haut-
ober- ——— Hochpass Verstarker
flache Foto-
- -
{ detektor fg =0,05 .. V =100
Blut- o 0,3 Hz ..1000
gefal ‘o“ ? ‘
Gewebe — ”z‘ Wieder- Tiefpass
2 herstel-
%, IR-LED lung der f,=50. [T%
Baseline 100 Hz

Abbildung 6-13. Blockschaltbild
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Abbildung 6-14 stellt beispielhaft ein mit dem realisierten Fotoplethysmografen regist-
riertes Volumenpulssignal am Zeigefinger dar

Fotoplethys-
mografisches
Signal

0 1 2 3 4 5
Zeit/s

Abbildung 6-14. Registriertes Volumenpulssignal am Finger

6.4 Laser-Doppler-Blutflussmessung

In den folgenden beiden Unterabschnitten sollen die im Biosignalmonitoring-System
wichtigen nichtinvasiven Flusssensoren, die beide nach dem Doppler-Prinzip arbeiten,
ausfuhrlich dargestellt werden. Zunéchst wird auf die weniger verbreitete Laser-
Doppler-Sensorik eingegangen. Wie in Kapitel 3.2.3 kurz vorgestellt wurde, wird bei
der Laser-Doppler-Flussmessung (LDF) Laserlicht in das Gewebe eingestrahlt. Dieses
Licht wird teillweise an statischen Gewebeel ementen gestreut. Zu einem gewissen Tell
trifft es aber auch auf bewegte rote Blutkorperchen, wodurch sich die Frequenz des
Lichts aufgrund des optischen Doppler-Effekts verschiebt. Die aus dem Gewebe zu-
rickgestreuten Wellenziige interferieren auf dem Fotodetektor des Sensors. Auf Basis
des resultierenden Fotostroms kann dann die Doppler-Frequenz und damit ein Mal3 fir
die Blutflussgeschwindigkeit ermittelt werden.

Auf diesem Gebiet werden erst seit knapp 25 Jahren [Ste75] Forschungen und Ent-
wicklungen durchgefiihrt. Die gegenwértigen Anwendungen in der Medizin beschran-
ken sich auf mikrozirkuldre, subkutane und intramuskulése Durchblutungsuntersu-
chungen, [Nil80], [Mul84], [Hol80], [Riv93], [W0089]. Dies bietet sich bei der sehr
hohen Orts- und Geschwindigkeitsaufldsung an, da sie im Gegensatz zum Ultraschall-
Doppler-Verfahren eine wesentlich geringere Wellenlange aufweisen. Diesen Vortell
erkauft man sich alerdings durch eine geringere Eindringtiefe. Darliber hinaus sind die
Anforderungen an ein digitales, echtzeitféhiges Messsystem sehr grol3, insbesondere,
wenn in unserem Fall héhere Flussgeschwindigkeiten in grof3eren Blutgefalden wie der
oberflachlich gelegenen A. radialis am Handgelenk gemessen werden sollen. Wie im
Folgenden herausgearbeitet wird, missen in diesem Fall Signalbandbreiten von ca. 40
kHz und mehr in Echtzeit verarbeitet werden. Echtzeitverarbeitung bedeutet in diesem
Zusammenhang, dass das zeitvariante Flusssignal auf Basis des Fotostroms rekon-
struiert werden muss. Hier kann mit einer Bandbreite von etwa 50 Hz gerechnet wer-
den, so dass nach dem Shannonschen Abtasttheorem aus den mit etwa 80 kHz abgetas-
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teten Fotostromsignalen etwa 100 mal in der Sekunde der momentane Blutfluss Uber
die Doppler-Frequenzverschiebung berechnet werden muss.

Gegenwaértige kommerzielle Systeme geniigen den gestellten Anforderungen nicht. Se
besitzen zwar aufgrund der Methodik immer eine hohe Orts- und Geschwindigkeits-
auflosung, haben aber eine sehr geringe Eindringtiefe und eine sehr kritische Echtzeit-
fahigkeit. Vor alem die Forderungen der Systembandbreite zur Flussmessung in
groferen Gefélien konnen nicht erflllt werden.

Das System Optoflow der Firma Lea beispielsweise kann laut Verkaufsbroschire bis
zu 4 Flusssignale erfassen und dabel eine grof3e 1024-Punkte-FFT "in Echtzeit" durch-
fuhren, bei alerdings einer maximalen Signalbandbreite von 20 bis 40 kHz. Der Sen-
sor selbst besitzt eine Infrarot-Laserdiode bel einer Wellenlange von 820 nm und einer
optischen Leistung von 30 mW, was eine grof3e Tiefenempfindlichkeit verspricht,
Abbildung 6-15.

Abbildung 6-15. LDF-Messsystem Optoflow (Lea) [www.lea.de]

Das System DRT4 von Moor Instruments (Abbildung 6-16) entspricht noch weniger
den gestellten Forderungen. Es weist bel maximal 2 Kandlen eine Signalbandbreite
von bis zu 22,5 kHz auf, bel der die digitale Signalverarbeitung eine 256-Punkte-FFT
durchfihrt und eine geringe Messrate von maximal 40 Hz aufweist. Die eingesetzte
IR-Laserdiode (780 nm) scheint mit 1,6 mW keine grofle Gewebetiefe bei verntinfti-
gem Signa-Rausch-Verhdltnis zu erreichen, auch wenn der Laserpunkt mit 10 pm
Durchmesser im Gegensatz zu Optoflow mit 600 pum wesentlich kleiner ist.

An dieser Stelle soll angemerkt werden, dass die kommerziellen Systeme neben ihrer
geringen Leistungsfahigkeit ein weiteres Manko besitzen: Se kosten namlich mehrere
10.000 DM, was fur einen Einsatz im Biosignalmonitoring-System eventuell noch
tolerabel, fUr den Blutdruckmonitor allerdings keineswegs vertretbar ist.
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Abbildung 6-16. LDF-Messsystem DRT4 (Moor Instruments) [www.moor.co.uk]

Daher missen auf diesem Gebiet eigene Forschungen und Entwicklungen unternom-
men werden. Im Nachstehenden wird nach einer kurzen Einfihrung der Anforderungs-
katalog detailliert herausgearbeitet, bevor dann mittels Monte-Carlo-Simulationen
zunéchst im Vorfeld tberprift wird, ob Messungen in gréf3eren Gefal3en durchfihrbar
sind, um auf diesen Erkenntnissen dann ein System, bestehend aus einer Sensorik und
einer digitalen Signalverarbeitung, zu entwickeln.

6.4.1 Grundlagen

In diesem Kapitel werden die optischen Grundlagen gelegt, die fur die Laser-Doppler-
Flussmessung von Relevanz sind. Zunéchst wird auf die Lichtausbreitung in mensch-
lichem Gewebe eingegangen, wobel hier wegen der Komplexitét der einzelnen Haut-
schichten ein einfaches optisches Modell erstellt werden muss. Darauf aufbauend wird
der optische Doppler-Effekt hergeleitet, bevor die Theorie der Blutflussmessung mit-
tels Doppler-Effekt diskutiert wird.

Betrachtet man die menschliche Haut und die darunter liegenden Schichten, so stellt
man fest, dass sie sehr komplex und heterogen aufgebaut sind. Der in Abbildung 6-17
dargestellte Gewebequerschnitt nimmt eine grobe Aufteilung in mehrere laterae
Schichten vor, wobei nicht der tatséchliche zellulare Aufbau der Haut und des Gewe-
bes beschriftet ist, der sich in Epidermis, Corium (Lederhaut) und Subcutis (Fettgewe-
be) gliedern l&sst. Jede dieser drei Schichten ist hochgradig heterogen und kann noch
detallierter unterteilt werden. Ein Querschnitt der Epidermis zum Beispiel ist in
Abbildung 6-18 dargestellt. Neben einer dicken Hornhaut, dem Stratum corneum,
kann sie in vier weitere Schichten unterteilt werden. Doch selbst diese einzelnen, fein
aufgelbsten Gebiete sind keinesfalls als homogen anzusehen, vielmehr sind sie aus
mehreren Zelllagen aufgebaut und enthalten eingelagerte Granula und Zellplasma.
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Epidermis

Kapillargebiet
Oberer Gefalplexus
Zufuhrbereich Cutis

— Tiefer GefalRplexus

Arterie und darunter
liegendes Fettgewebe

Abbildung 6-17. Gewebequerschnitt, nach [Spe94]

Weiterhin ist das Gewebe von der Epidermis bis zur Subcutis vielfach von Schweil3-
und Talgdrisen sowie von Haarwurzeln und Haaren durchbrochen. Die ganzheitliche
Beschreibung der menschlichen Haut wird weiterhin erschwert, da die Gewebeschich-
ten — aul3er der nicht durchbluteten Hornhaut — zur Eigenversorgung mit Kapillar- und
Lymphgefal3en durchzogen sind.

Sc(:jh\_/_veiB— Stratum corneum
risen-
ausgang
Meissner Stratum lucidum
Tastkor- Stratum granulosum
perfzhen Stratum spinosum
Kapillare Stratum basale
Binde- ;
gewebs-  SESUEEAS S

Abbildung 6-18. Querschnitt der Epidermis [Ber95]

Eine Beschreibung bzw. Berechnung der Lichtausbreitung in biologischem Gewebe
gestaltet sich daher sehr schwer. Eine analytische Berechnung ist nahezu unmaéglich,
zumindest jedoch sehr aufwandig, so dass fir unsere Zwecke die noch im Folgenden
ndher zu betrachtende Photonensimulation als probates Mittel eingesetzt wird. Zur
Beschreibung der Lichtausbreitung ist es notwendig, sich ein vereinfachtes Gewebe-
modell zu schaffen, welches trotz des komplexen, heterogenen Gewebeaufbaus in der
Lage ist, die unterschiedlichen optischen Charakteristika wiederzugeben. Dies hat die
in Abbildung 6-17 dargestellte Unterteilung in sechs bzw. sieben Schichten zum Zidl.
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Jede einzelne Schicht wird dabel al's homogener Bereich mit unterschiedlichen Blutvo-
lumenanteilen angesehen, womit die bei der Photonensimulation auftretenden Streu-
und Absorptionsprozesse hinreichend genau nachgebildet werden konnen.

Mit Hilfe dieses Gewebemodells kann nun die Lichtausbreitung im Gewebe nachvoll-
zogen werden. Eingestrahltes Licht wird dabei auf die unterschiedlichsten Arten ge-
streut, zum einen an statischen, zum anderen an bewegten Streupartikeln. In
Abbildung 6-19 sind verschiedene Streuprozesse im Gewebe dargestellt.

Laser
4 2 1 3
- ‘/’ f
\\\ g / '\. :_.-": Gewebe
\\\ // ll \‘ .
==~ 5 Blutgefar

Abbildung 6-19. Unterschiedliche Streuprozesse bei der Lichtausbreitung in Gewebe

Die einzelnen Photonenpfade bedeuten:

o Weg 1. Sofortreflexion an der Hautoberfléche, ohne Frequenzverschiebung (Af = 0)
e Weg 2: Statische Streuung an unbewegten Streupartikeln (Af = 0)

e Weg 3: Einfachstreuung mit Frequenzverschiebung (A4f = 0)

e Weg 4: Mehrfachstreuung (Af =0)

e \Weg 5: Photonenabsorption im Gewebe

e \Weg 6: Photonentransmission

Einfachstreuung bedeutet hierbel, dass ein Photon an einem bewegten Partikel gestreut
wird und dabel eine Frequenzverschiebung Af erhélt. Bei einer Mehrfachstreuung wird
ein Photon an mehreren bewegten Partikeln nacheinander gestreut.

Die fur die LDF-Messung wichtigen Photonenpfade 3 und 4 erfahren eine Streuung an
bewegten Blutkorperchen (fast ausschliefdlich an Erythrozyten). Die dadurch bedingte
Frequenzverschiebung des eingestrahlten Lichts lésst sich unter Zuhilfenahme von
Abbildung 6-20 leicht berechnen. Es ist nur zu beachten, dass in diesem Fall eine
zweifache Frequenzverschiebung zu berticksichtigen ist. Zum einen wirkt das rote
Blutkorperchen als Empfanger des eingestrahlten Lichts €, zum anderen as Sender,
der das Licht zuriick zum Detektor streut (). Beide Prozesse beinhalten jeweils eine
Frequenzverschiebung, welche zusammengefasst werden miissen.
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Bewegtes
Blutkdrperchen

Abbildung 6-20. Optischer Doppler-Effekt

Das sich mit der Geschwindigkeit v bewegende rote Blutkdrperchen empfangt das mit
der Frequenz f, unter dem Winkel ¢, eingestrahlte Licht frequenzverschoben mit f:

frof, . |CHVCOSH (6-1)
C— V- COS@,

wobei ¢ die Lichtgeschwindigkeit im Gewebe repréasentiert. Das Blutkorperchen streut
daraufhin das Licht unter einem Winkel ¢, an den Detektor mit fp zurtick:

., |C+V-Ccosg,
fo="1" /—
C—V-C0S¢@,

: (62
_p 1 v/c- (cos@, +cosg, ) +(v/c)” - cosd, - cosgd,
° \1-v/c-(cosg, + cosg,) + (v/c)* - cosg, - cos@,
Mit v << ¢ kann (6-2) vereinfacht werden:
fo~fo- ! 6-3
° % 1-v/c-(cos¢, +cos@,) (6-3)
Fur die Doppler-Frequenzverschiebung Af erhadt man damit:
Af=f—f =t v/C- (cos¢, + cosg,)
1-v/c- (cosg, + cosg,) 6-4)
= f, Y (cosg, + cosg, ),
c
oder in Abhangigkeit der Wellenlénge des eingestrahlten Lichts:
n-v
Af = - (cosg, + cosg,). (6-5)

0

Die Frequenzverschiebung ist damit abhangig von der eingestrahlten Wellenlange Ay =
Co / fo, der Geschwindigkeit v der roten Blutkorperchen, dem Brechungsindex n des
optischen Mediums (¢ = ¢,/ n) sowie den Ein- und Ausfallswinkeln ¢, und ¢..
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Die Doppler-Frequenzverschiebung ist somit ein direktes Mal3 fur die Flussgeschwin-
digkeit, eine Konstanz der anderen Variablen vorausgesetzt. In der Redlitédt ist dies
jedoch nicht der Fall: Biologisches Gewebe ist ein stark streuendes Medium. Ein
dinner, auf der Haut senkrecht eintreffender Lichtstrahl wird durch die Streuprozesse
in viele verschiedene Richtungen abgelenkt und beleuchtet die Erythrozyten nahezu
von alen Seiten. Daher sind fur den Einstrahlwinkel ¢, praktisch alle Winkel zwischen
0° und 360° denkbar, obwohl das applizierte Licht senkrecht zur Hautoberflache ein-
dringt. Der Austrittswinkel ¢, héangt ebenfals von den optischen Eigenschaften des
Blutes bzw. des Gewebes ab, so dass die Frequenzverschiebung Af neben der Flussge-

schwindigkeit zusatzlich von dem zufélligen Faktor (cosg, + cosg,) abhangt.

Die zentrale Aufgabenstellung bel der Signalverarbeitung von Laser-Doppl er-Sensor-
signalen besteht damit darin, einen Zusammenhang zwischen einer kardiovaskuléren
Grole wie Blutfluss, -konzentration (Hamatokrit), -geschwindigkeit, etc. und dem
detektierten Fotostrom herzustellen.

Mitte der siebziger Jahre wurden die ersten empirischen Signalverarbeitungsal gorith-
men bel LDF-Messungen entwickelt, wobel die Mikrozirkulation im Perfusionsgebiet
der Haut mit kohérentem Laserlicht bestrahlt wurde [Ste75]. Das vom Fotodetektor
gelieferte Signal wurde mittels Spektrumanalysator ausgewertet. Man beobachtete eine
Art Skalierungsgesetz: Das Leistungsdichtespektrum des Fotostroms S w) veranderte
sich ausschlielich durch die Anderungen der Geschwindigkeitsverteilung der E-
rythrozyten gemal3

S(@)—2-s(s) (6-6)

mit dem Skalierungsfaktor ¥ Hieraus wurde ein heuristischer Flussparameter F abge-
leitet, der linear von der Effektivgeschwindigkeit der Erythrozyten abhangen soll:

F= 1/Iafs«o)om) = 7JJ (2] sle)d(e). (6-7)

Zur theoretischen Uberpriifung des empirischen Ansatzes (6-7) entwickelten Bonner
und Nossal ein theoretisches Modell fur die nichtinvasive optische Messung von ge-
ringen Blutflissen in Gewebe [Bon81]. Es wurde dazu ein mathematischer Zusam-
menhang zwischen der Messung von quasi-elastischer Lichtstreuung und dem Blut-
fluss in Kleingefélen von oberflachennahem Gewebe ausgearbeitet.

Folgende Annahmen wurden getroffen:

e Der Wirkungsguerschnitt bei Streuungen an bewegten Teilchen der Gréle von
Blutzellen — dominiert von Erythrozyten — verfigt Uber einen scharfen Peak in der
Vorwaértsrichtung (so genannte Mie-Streuung).
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e Die Strahlung im Gewebe enthalt hauptsachlich Photonen, die mindestens einmal
von umgebenden Hautelementen gestreut wurden.

e Die Abklingzeit der Autokorrelationsfunktion der Photonen verhdlt sich propor-
tional zur ZellgroRe und umgekehrt proportional zur mittleren Fortbewegungs-
geschwindigkeit.

e Bei mehrfachen Wechselwirkungen zwischen Photonen und bewegten Blut-
korperchen zeigt sich eine zusétzliche Empfindlichkeit des Spektrums gegentiber
Veranderungen des betrachteten Blutvolumens.

Bel den auf diesen Annahmen beruhenden Berechnungen ergibt sich der folgende
analytische Zusammenhang zwischen dem 1. Moment des Leistungsdichtespektrums

< w >, dem Effektivwert der Geschwindigkeit der Erythrozyten v<v® > und einer
Funktion f(m), die nur von der mittleren Anzahl von Zusammenstdé3en M eines
detektierten Photons mit bewegten Erythrozyten abhangt:

< a)>:fa)- S(w)dw = k- < v? >- f(m). (6-8)

Die Proportionalitdtskonstante k kann mit etwa 3 - 10° m™ angegeben werden. Bei
starker Mehrfachstreuung (fir gro3e m) geht f(m) ndherungsweise in eine Wurzel-
funktion tber. Fir kleine m hingegen (vernachlassigbare Mehrfachstreuung) l&sst sich
f (M) durch eine Gerade gut annahern. Daraus ergibt sich ein linearer Zusammenhang
zwischen f (M) und der Konzentration der Erythrozyten cgsc. Gleichung (6-8) kann
dann wie folgt geschrieben werden:

<@ >~\<V? > Cpgc. (6-9)

Nach [Mul95] und [Koe94a,b] lasst sich eine der Konzentration crsc &quivalente
Grofe mit dem 0. Moment des L ei stungsdi chtespektrums angeben:

Crec ~ | Sl@)dav. (6-10)

Zusammenfassend koénnen mit dieser Theorie die verschiedenen Flussgroféen anhand

der spektralen Momente ermittelt werden:

e Die Blutkonzentration ist linear mit dem 0. Moment des L eistungsdichtespektrums
verknipft.

e Der Blutfluss, als Produkt aus Konzentration und Geschwindigkeit definiert, ist pro-
portional zum 1. spektralen Moment.

e Die Blutflussgeschwindigkeit berechnet sich aus dem Quotienten aus Fluss und
Konzentration, also dem Quotienten aus 1. und 0. spektralen Moment, dem so ge-
nannten ersten gewichteten Moment.
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Es existieren dartiber hinaus noch weitere Ansétze zur Bestimmung des Blutflusses
aus den Leistungsdichtespektren des Laser-Doppler-Fotostroms.

So kann versucht werden, analytische Funktionen an das Leistungsdichtespektrum
anzupassen. In [Dut85] wurde herausgearbeitet, dass man mit einer Lorentzfunktion
mit veranderlicher Nulllinie gute Ergebnisse erzielt. Die charakteristische Grof3e der
Lorentzfunktion (halbe Breite bei halber HOohe) wird als mittlere Frequenzverschie-
bung bezeichnet und als Parameter fir den Fluss gewahit.

Bel [Fuj85] wurde bei der Analyse der Leistungsdichtespektren mit logarithmischer
Intensitdtsachse ein monoton abfallender, im groben linearer Bereich festgestellt. Fur
verschiedene BlutflUsse unterscheiden sich die Spektren in der Stellheit dieses Be-
reichs.
Als Indikator fir den Blutfluss berechnet sich auf sehr einfache Weise der Gradient
des Frequenzabfalls:

S(w,)

F = H/ 6-11

S(@,) (&40
Die Eckfrequenzen werden mit o, = 2t 40 Hz als Beginn und mit oy = 2t 640 Hz als
Ende des linearen Bereichs angegeben. Eine quantitative Charakterisierung des Indika-
tors durch die Auswertung von in vivo oder in vitro Messungen haben die Autoren
nicht vorgenommen.

[Obed3] verglich mehrere Verfahren zur Blutflussbestimmung:
e 0. Moment
e Quadratwurzel des 0. Moments
e 1 Moment
e Quadratwurzel des 2. Moments
Unter dem k.ten Moment versteht man:

<, >= Ja)" S, (w)dw . (6-12)
0

Diese Kennwerte wurden in vitro fur mittlere Blutflussgeschwindigkeiten von 0,5 bis
6 mm/s und Konzentrationen der roten Blutkdrperchen im Bereich von 0,04 bis 1,4
Vol% ausgewertet, was den Bedingungen im Perfusionsgebiet der Haut entspricht.
Allgemein ergab sich fur das 0. Moment eine Empfindlichkeit fir die Konzentration
und eine Unempfindlichkeit gegentiber Geschwindigkeitsveranderungen. Fir sehr
kleine Konzentrationen (<0,2 Vol%) stellte sich in Ubereinstimmung mit der Theorie
in [Bon81] ein linearer Zusammenhang heraus. Generell ergab sich ein linearer Zu-
sammenhang zwischen den Momenten 1. und 2. Ordnung und der Geschwindigkeit
bzw. der Konzentration.
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[Dou94] untersuchte folgende Kennwerte:

e 1 Moment

e 2. Moment

e Halbe Breite bei halbem Maximum einer Lorentzfunktion

e Gradient des Frequenzabfalls
Mittels eines Phantoms wurde der Blutfluss in oberflachennahen Kapillaren fir mittle-
re Geschwindigkeiten im Bereich von 0,1 — 5,0 mm s™ und fiir einen Hamatokrit von
0,1 bis 5,0% bestimmt. Man ermittelte nur den Fluss aus dem Laser-Doppler-
Spektrum, wobei das beste Ergebnis mit der Momentenbildung erzielt wurde. Der auf
dem Curve Fitting mit einer Lorentzfunktion basierende Algorithmus wies eine deut-
lich grofere Abweichung von einem linearen Verlauf auf; das Gradientenverfahren
stellte sich mit einem nichtlinearen Zusammenhang al's unbrauchbar heraus.

Es konnte in der Literatur keine Studie Uber die Laser-Doppler-Flussmessung bel
typischen Konzentrationen von Erythrozyten fir grofdere Blutgeféie gefunden werden.
Der Anteil der Erythrozyten am arteriellen Blutvolumen liegt bei gesunden erwachse-
nen Menschen im Bereich von 41 — 46%, Kapitel 2.2.1. Einschliefdlich Neugeborener
und Kleinkinder ergibt sich ein physiologischer Bereich von etwa 37 — 51% [Schm97].
Dieser liegt um den Faktor 10 hoher als bei den durchgefihrten Studien der Mikrozir-
kulation. Des Weiteren sind die mittleren Blutflussgeschwindigkeiten in Arterien
wesentlich hoher, so dass mit einem bis zum Faktor 400 hoheren Fluss gerechnet
werden muss. Daher kénnen die hier aufgefuhrten Verfahren und durchgefihrten
Studien nur richtungsweisend bei der Entwicklung von Kennwerten und Systemen zur
optischen Messung des arteriellen Blutflusses dienen.

6.4.2 Anforderungen und Konzept

An ein Laser-Doppler-System zur nichtinvasiven, kontinuierlichen Flussmessung
sowohl in kleinen as auch in grofReren Blutgefdl3en miissen viele Anforderungen
gestellt werden.

In erster Linie muss das System eine hinreichend genaue und zuverléssige Messung
des lokalen Blutflusses in einem bestimmten Gewebeabschnitt gewéhrleisten. Es ist
dabei sehr wichtig, dass nicht nur in kleinsten Blutgefal3en, wie in Kapillaren oder
Arteriolen, sondern vor allem auch in groRReren arteriellen GeféRen Messungen durch-
gefihrt werden kénnen. Der Anpressdruck des Sensors sollte hinsichtlich des Patien-
tenkomforts, aber vor allem wegen der Ruckwirkungsfreiheit moglichst gering und
konstant gehalten werden konnen. Dies impliziert unter anderem eine leichte und
kleine Bauform des Sensors. Darlber hinaus sollte der Miniatursensor leicht applizier-
bar, moglichst robust sowie unempfindlich auf Stérungen sein. Dies ist mit sparsamem
Hardwareeinsatz und moglichst wenigen optischen Komponenten zu erreichen. Bei-
spielsweise ist eine Lichteinkopplung in das Gewebe Uber eine lange optische Faser
aufgrund der Artefaktanfélligkeit zu vermeiden.
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Kommerzielle Systeme genligen vielen der aufgefihrten Anforderungen nicht, vor
allem ist eine nichtinvasive LDF-Messung in gréf3eren Blutgeféal3en bisher noch nicht
untersucht worden. Aus diesem Grund sind umfangreiche eigene Untersuchungen und
Entwicklungen notwendig.

Die prinzipiell Ubertragbaren Ergebnisse bel der Entwicklung des Fotoplethysmogra-
fen (Kapitel 6.3) machen klar, dass bel der Laser-Doppler-Flussmessung die Eindring-
tiefe des Lichts in das Gewebe nur wenige Millimeter betragt. Die optimale Wahl der
Wellenlange liegt im Infraroten. Die Entwicklung des LDF-Systems hat daher das
Ziel, optische Messungen des Blutflusses sowohl in Kapillaren, Arteriolen aber vor
allem auch an oberflachlich gelegenen grofReren Blutgefélien wie der A. radialis in
einer Tiefe von etwa 2 mm am Handgel enk durchzufUhren.

Diesbeziiglich muss zunéachst Uberprift werden, ob die in Kapitel 6.4.1 dargestellte
Laser-Doppler-Theorie mit einem linearen Zusammenhang zwischen 1. spektralem
Moment des Laser-Doppler-Fotostroms und dem Blutfluss im Perfusionsgebiet auf
grof3e Blutgefal3e Gbertragbar ist. Zum einen ist bei diesen Messungen das Hamatokrit
entsprechend grof3er, aber vor alem missen gréf3ere Flussgeschwindigkeiten gemes-
sen werden. Die arteriellen Flussgeschwindigkeiten in den zu betrachtenden oberflach-
lichen Gefél3en liegen in einem Bereich zwischen 1 und 100 mmy/s, Tabelle 2-3. Es
stellt sich die Frage, welche Spektren des Lasersignals sich einstellen werden, ob nach
wie vor das 1. spektrale Moment als linearer Kennwert fir den Blutfluss herangezogen
werden kann, und welche Bandbreiten des Lasersignals sich ergeben, um sowohl die
Hardware als auch die Software an diese Gegebenheiten anzupassen. Hinsichtlich der
digitalen Signalverarbeitung missen harte Echtzeitbedingungen gestellt werden. Da
das zu ermittelnde Flusssignal zeitvariant ist, missen die Kennwerte aus dem Laser-
signal nach dem Shannonschen Theorem mindestens doppelt so oft berechnet werden
als die resultierende Bandbreite. Das Spektrum eines Blutflusssignals ist in Abbildung
6-21 dargestellt.

LDS(LDF)

0 5 10 15
Frequenz f/ Hz

Abbildung 6-21. Leistungsdichtespektrum eines Laser-Doppler-Flusspulssignals
Ahnlich wie beim Spektrum eines fotoplethysmografischen Signals (Abbildung 6-12),

ist auch hier eine Grundschwingung von etwa 1,0 Hz zu erkennen. Die Amplituden der
Oberwellen nehmen ebenso mit zunehmender Frequenz deutlich ab. Da das Flusspuls-
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signal jedoch im Vergleich zum Volumenpulssignal steilere Flanken besitzt, sind die
Oberwellen im héherfrequenten Bereich etwas ausgepragter (hier beispielsweise die 4.
Harmonische). Bei einer maximalen Ruhefrequenz von etwa 200 Schlégen/Minute
lasst sich eine obere Grenzfrequenz von etwa 40 bis 50 Hz festlegen. Dies bedeutet,
dass beztiglich der digitalen Signalverarbeitung der Flusskennwert aus den Lasersigna-
len mindestens 100 mal in der Sekunde bestimmt werden muss.

Neben diesen fundamentalen Kenndaten miissen zur Systementwicklung weitere
Aspekte beriicksichtigt werden.

Hinsichtlich der Messmethodik ist es erforderlich, die Querabhéngigkeiten zu untersu-
chen. So ist es fir absolute Flussmessungen von Interesse, wie empfindlich der Fluss-
kennwert bezliglich der Gewebedicke Uber der betreffenden Arterie ist. Ferner muss
gepruft werden, inwieweit der Gefal3durchmesser selbst eine Rolle spidlt.

Bel der Sensorentwicklung spielt die geometrische Anordnung von Laser und Detektor
eine wesentliche Rolle. Es ist die Lage zu ermitteln, bei der eine optimale Empfind-
lichkeit und die gewiinschte Messtiefe bel maximalem Signal-Rausch-Verhdltnis
erreicht wird. Ebenso ist die Dimensionierung der Beleuchtungsspotgrof3e ein wichti-
ger Faktor. Esist leicht nachzuvollziehen, dass mit einem mdglichst kleinen Laserspot
eine grol3e Ortsauflésung erreicht wird. Je grofder der Spot ist, desto grofder wird das
ausgeleuchtete Gewebevolumen in lateraler Richtung. Das bedeutet wiederum, dass
das zeitvariante Signal Uber diese Strecke gemittelt wird, was gerade bei lokalen Mes-
sungen der Pulstransitzeit unerwiinscht ist. Auf der anderen Seite kann Uber einen zu
kleinen Beleuchtungsspot nur wenig Lichtleistung eingekoppelt werden, so dass das
Signa-Rausch-Verhdltnis leidet. Daher muss auch hier ein Kompromiss gefunden
werden. Auf jeden Fall sollte der Beleuchtungsspotdurchmesser kleiner als 1 mm sein.
All diese aufgeftihrten Anforderungen sollen nach Mdglichkeit bereits vor der Sensor-
entwicklung naher spezifiziert werden, um den Entwicklungszyklus zeitlich zu be-
schleunigen. Daher werden zunéchst theoretische Betrachtungen durchgefiihrt, um
grobe Anhaltspunkte beziiglich des Sensordesigns zu erhalten. Dazu bietet sich die
Monte-Carlo-Simulation an, mit der auch die Fragen nach den Kennwerten der Laser-
signale bel grofRen Blutgeféiien bestimmt werden kann. Mit den damit erzielten Aussa-
gen lasst sich ein adaquates Sensorsystem zur DurchfUhrung quantitativer Messungen
aufbauen, um diese theoretischen Aussagen zu Uberprifen. Dain vivo nur qualitative
Messungen moglich sind, muss an einem adaquaten Schlauchsystem gemessen wer-
den, welches ein arterielles Segment mit einer dariiber liegenden Gewebeschicht mog-
lichst gut nachbildet.

Das Sensorsystem muss neben der Funktionsfahigkeit auch die gesetzlichen Richtli-
nien erfullen. Wie schon oben angesprochen, ist es erstrebenswert, moglichst viel
optische Leistung in das Gewebe einzustrahlen, weil dadurch das Signal-Rausch-
Verhdltnis verbessert wird. In der DIN EN 60825-1 und EN 60825-2 (Sicherheit von
Lasereinrichtungen von 1997 und 1994) wird vorgegeben, welche Grenzwerte bei
Bestrahlung von Haut und Augen eingehalten werden miissen.
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Der Grenzwert der maximal zuléssigen Bestrahlung MZB fir Gewebe wird durch die
Wellenlange und die Bestrahlungsdauer festgelegt. Im relevanten Wellenldngenbereich
von A = 700 nm— 1400 nm gilt Abbildung 6-22.

MZB /1000
mW/mm?2

1001

101

1ms 0.1s 10s 1000s
Bestrahlungsdauer t

Abbildung 6-22. MZB der Haut in Abhangigkeit von der Bestrahlungsdauer, nach DIN EN
60825

Fur eine kontinuierliche Blutflussmessung kann in erster Linie von einer Dauerbe-
strahlung ausgegangen werden. Mit einer Bestrahlungsdauer von t =30000s=83h
gilt:

A—700 nm

MZB = 2000-C4ﬂ2, mt C,=10 ™. (6-13)
m

Bel einer Wellenlange des Laserlichts von A = 835 nm folgt somit der Grenzwert zu
MZB = 3,7 mW/mn¥. Firr die hier vorliegenden Verhétnisse wird eine Messblende mit
d = 3,5 mm Durchmesser angegeben. Ist die Bestrahlungsflache groR3er as die Mess-
blende, so hat die Blende keine Bedeutung. Ist die Bestrahlungsfléche hingegen klei-
ner, so wie dies hier der Fall ist, wird die Berechnung der zul&ssigen Laserleistung von
der Messblende bestimmt. Das bedeutet, dass die gesamte auf die Haut auftreffende
Strahlung auf die Flache der fiktiven Messblende gemittelt wird. Somit ergibt sich eine
maximal zuldssige Laserleistung Py VON:

7-d?

P.. =MZB- =3583mW. (6-14)

Es ist nicht auszuschlief3en, dass beim Hantieren mit dem Laser-Sensor gerade bel
ersten Messungen das Auge unbeabsichtigt bestrahlt wird. Der Grenzwert der MZB fir
das Auge ist im Vergleich zur Haut sehr viel geringer, da insbesondere die Netzhaut
sehr leicht durch die koharente, energiereiche Strahlung verletzt werden kann. Ein
weiterer Aspekt, der beachtet werden muss, ist, dass bel einer Laserstrahlung im Infra-
roten der Lidschlussreflex nicht vorhanden ist. Somit erh@lt man die in Abbildung 6-23
dargestellte MZB fur das menschliche Auge.

Da die Pupille des Auges eine natlrliche Blende mit einem Durchmesser von dpypiiie =
7 mm darstellt, kann im Folgenden mit dieser Blende gerechnet werden und man erhalt
eine maximal zulassige Leistung Prex, auge, Mit der das Auge bestrahlt werden darf:
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A—700 nm
rdi .10 M 7z.d2..
P e (t) = MZB- 4Pup|||e _18 1t0Q25 ‘ Pupille VV2 | (6-15)
() 4 m
MzB/ 1
mwW/mm?2 0,5 [
01r
0,051

00Ims 1ms 100ms 10s
Bestrahlungsdauer t

Abbildung 6-23. MZB des Auges in Abhangigkeit von der Bestrahlungsdauer, nach DIN EN

60825

AbschliefRend sei angemerkt, dass durch die Wahl der Wellenldnge 4 = 835 nm und
der Dauer-Laserleistung von 3 mW < P < 500 mW das Laser-Doppler-Flusssystem in
die Laserschutzklasse 3B einzuordnen ist und entsprechende Schutzvorkehrungen

getroffen werden missen.

In Abbildung 6-24 ist ein einfaches Blockschaltbild des entwickelten LDF-Systems

dargestellt.
Laser-Doppler-Sensor Basisstation
Kihlung
Haut- DSP
ober- IR-Halb- : Signalver-
flache Miniatur- leiter- Treiber- arbeitun
o : = €= schal- ' 9
» optik laser- - Visuali-
Blut- |~ diode g sierung,
gefald ,:
Gewebe — = f
A R
detektor Ver- Ver- Pl Wand-
N N lung
starker starker

Abbildung 6-24. Blockschaltbild LDF-System

Es besteht aus einem miniaturisierten Laser-Doppler-Sensor, der eine kleine Infrarot-
Halbleiterlaserdiode beinhaltet. Die emittierte optische Leistung wird Uber eine geeig-
nete Optik auf die Hautoberflache mit dem erforderlichen Laserspotdurchmesser
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fokussiert. Die Verlustleistung des Lasers muss Uber eine adaquate Kihlvorrichtung
abgefuhrt werden, damit der Laser nicht Uberhitzt und Schaden nimmt. Eine Laserdio-
den-Treiberschaltung ist erforderlich, damit die ausgestrahlte Laserleistung konstant
bleibt; ferner sollte sie beim Einschalten des Sensors den empfindlichen Laser vor
Transienten schiitzen.

Das vom Gewebe zurlickgestreute Laserlicht wird mit einem Fotodetektor registriert
und in einen Fotostrom gewandelt. Dieser geringe Strom muss dber eine rauscharme
Transimpedanzstufe in eine aquivalente Spannung gewandelt werden. Nach einer
Signalkonditionierung werden im DSP der Basisstation aus den digitalisierten Laser-
signalen in Echtzeit die Flusskennwerte berechnet und visualisiert.

Im Folgenden wird die Entwicklung der einzelnen Komponenten des LDF-Systems
dargestellt. Wie schon erwahnt, muss zunéchst eine theoretische Betrachtung durchge-
fuhrt werden, um zum einen die Messmethode und ihre Querabhéngigkeiten zu unter-
suchen, wie auch wichtige Kenngrof3en des Sensordesigns abzuschétzen.

6.4.3 Monte-Carlo-Simulationen

Vor der Systementwicklung ist es von besonderem Interesse, ob und wenn ja wie, aus
den Lasersignalen der Blutfluss ermittelt werden kann. Wie in Kapitel 6.4.1 ange-
sprochen, ist in der Literatur weder eine theoretische noch eine praktische Studie tber
die Laser-Doppler-Flussmessung bel typisch hohem Hamatokrit sowie hohen Fluss-
geschwindigkeiten, wie sie bel grof3eren Blutgefal3en auftreten, gefunden worden.

Das bedeutet im Einzelnen, dass zunéchst hinsichtlich der Methodik untersucht wer-
den muss, welche Leistungsdichtespektren des Laser-Doppler-Signals sich bei gege-
benen, konstanten Blutfliissen in grof3eren BlutgeféRen einstellen, und ob sich en
linearer, moglichst empfindlicher Kennwert in der spektralen Momentenbildung fin-
det. Darliber hinaus ist es ebenfalls interessant, mogliche Querabhangigkeiten theore-
tisch zu untersuchen. Es sollte geklart werden, welchen Einfluss die Gewebeschicht
Uber dem zu messenden Blutgefal? auf den Flusskennwert austibt. Ferner ist die Emp-
findlichkeit der Dicke des Blutgefalies auf den Kennwert zu untersuchen.

Nach Klarung dieser grundlegenden Fragen sind theoretische Untersuchungen hin-
sichtlich des Systemdesigns notwendig, um erste aufschlussreiche Abschétzungen fir
einen moglichst optimalen Sensoraufbau und fur einen schnellen Designzyklus zu
machen. In erster Linie ist es winschenswert, die maximal zu erwartenden Signal-
bandbreiten des empfangenen Laser-Doppler-Signals zu ermitteln, um zum einen die
analogen Komponenten entsprechend zu entwerfen und zum anderen die digitale
Signalverarbeitung diesbezlglich zu optimieren. Es ist darliber hinaus von grof3em
Interesse, wie viel Licht aus dem Gewebe zurtickgestreut wird und wie viel Licht
tatséchlich auf den Fotodetektor trifft. Um ein akzeptables Signal-Rausch-Verhdltnis
zu erhalten, muss daraus abgeleitet werden konnen, welche minimale bzw. optimale
Lichtleistung ins Gewebe eingekoppelt werden muss. Auf der anderen Seite ist es
erforderlich, anhand des damit gelieferten Fotostroms die Transimpedanzverstérkung
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entsprechend dimensionieren zu kénnen. Mit eine Rolle spielt, wie auch bei der Foto-
plethysmografie, die sinnvolle Wahl des lateralen Abstandes von Laser und Foto-
detektor al's Kompromiss von Tiefenempfindlichkeit und Signal-Rausch-Verhdltnis.

Zur Untersuchung dieser Sachverhalte sollte zunéchst eine adaquate Modellbeschrei-
bung erfolgen. Dazu wird das menschliche Gewebe aufgrund seiner Komplexitét wie
in Kapitel 6.4.1 als homogene laterale Schichten mit unterschiedlichen optischen,
statischen und dynamischen Eigenschaften modelliert. Zur Beantwortung der oben
gestellten Fragen missen dann auf Basis dieses Modells zwei grundlegende Aspekte
beschrieben werden:

e Verteilung von Lichtintensitdten, und

e Bestimmung der Doppler-Frequenzverschiebungen des Lichts in stark streuen-

den Medien.

Fur den erstgenannten Punkt existieren mehrere Ansétze, die im Folgenden auf ihre
Tauglichkeit hinsichtlich des zu betrachtenden Gewebemodells untersucht werden
muissen. Das statische Gewebemodell ist dabel neben dem geometrischen Aufbau aus
mehreren lateralen Schichten gekennzeichnet durch optische Gewebeeigenschaften im
infraroten Wellenlangenbereich, wobei auf jeden Fall mit starker Streuung sowie
Absorption, wie es in nahezu allen biologischen Medien auftritt, zu rechnen ist. Ferner
werden Reflexionen an Grenzflachen und das V orhandensein von Quellen zu beachten
sein.

In der analytischen Theorie wird Licht as elektromagnetische Welle durch die Feld-
grofden beschrieben. Grundlage der Berechnungen sind die Maxwellschen Gleichun-
gen oder die daraus abgeleiteten Wellengleichungen. Durch Randbedingungen erhélt
man ein prinzipiell [6sbares Randwertproblem, dessen Ldsungen die Feldgréfzen und
damit auch die Intensitétsverteilungen enthalten. Damit sind grundlegende optische
Gleichungen wie das Snelliussche Brechungsgesetz, die Fresnellschen Gleichungen
oder das Brewstersche Gesetz einfach ableitbar. Die Frage der Losbarkeit bzw. des
Aufwandes der Losungen ist eng mit der Komplexitéat der Geometrie und der Material-
eigenschaften verknupft. Aus der Sicht der Mathematik sind die so entstehenden Diffe-
rential- oder Integralgleichungen zwar exakt, da auch Beugungseffekte und Interfe-
renzerscheinungen mit berlicksichtigt werden konnen; in der Praxis jedoch lasst sich
nur schwierig eine allgemeine Darstellung der Gleichungen finden, welche die Effekte
in einem bestimmten Material berticksichtigen kann. Beim zugrunde liegenden Gewe-
bemodell fuhrt dies zu aufwandigen Randbedingungen, welche die analytische Be-
trachtung erschweren. Zur vollstandigen Bestimmung der Ldsungen steigt der numeri-
sche Aufwand stark an, so dass fur komplexe, statistische Medien der Ansatz nicht
sinnvoll erscheint.
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Bel der Srahlungstransporttheorie geht man mehr von einem heuristischen Ansatz
aus. Es wird direkt der Energietransport durch ein Medium beschrieben, welches
streuende und absorbierende Partikel enthdlt. Dieser diffusionsdhnliche Ansatz kann
mit der Beschreibung des Ladungstragertransportes in Halbleitern verglichen werden;
die grundlegenden Gleichungen werden Transportgleichungen genannt. Sie kdnnen
nicht exakt geldst werden, es gibt jedoch verschiedene Naherungsl 6sungen, die abhan-
gig von der Art der eingestrahlten Lichtleistung und von den Bedingungen an den
Grenzflachen sind.

Wichtige Naherungsl 6sungen sind:

Beers Gesetz
I(x)=1,e"%, (6-16)

wobei I(x) die Lichtintensitét am Ort x beschreibt (x ist die Koordinate senk-
recht zur Einstrahlrichtung). o ist die einfallende Lichtintensitédt und « der Ab-
sorptionskoeffizient des entsprechenden Mediums.
Dieser einfache Ansatz ist fur die angestrebten Untersuchungen bei einer Wel-
lenldnge im Infraroten ungeeignet, da er nur fur Wellenléangen von ca. 200 —
300 nm anwendbar ist [And81]. AulRerdem geht man bei dieser Theorie davon
aus, dass die Absorption die Streuung stark dominiert. Dies ist eine fir unseren
Fall zu stark vereinfachende Annahme, da die Streuung keineswegs vernachlés-
sigt werden kann.
Kubelka-Munk
Mit dieser Theorie werden zwei diffuse, entgegengesetzte Strahldichten be-
schrieben (2-Fluss-Theorie). Dabel wird davon ausgegangen, dass die Inhomo-
genitéten klein sind im Vergleich zur Dicke des Materias, die Strahlung diffus
ist, Reflexionen an den Grenzflachen vernachl&ssigt werden knnen und Streu-
ung die Absorption dominiert [Gem89]. Die Flisse werden durch Differential-
gleichungen mit konstanten K oeffizienten beschrieben [Wan81]:
%:—sll—klﬁslz,
d, (6-17)
_K:_SIZ —kl, +dl,.
|1, représentieren hierbel den Fluss in positiver bzw. negativer x-Richtung, s
und k sind die so genannten Kubelka-Munk-Streu- und Absorptionskoeffizien-
ten.
Fur unseren Fall ist diese Theorie ebenfalls ungeeignet, da Reflexionen an den
Grenzflachen und vor alem die starke Anisotropie der Streuung nicht bertick-
sichtigt werden konnen. Aufgrund der Einfachheit der Lésungen ist dieses Mo-
dell in der Literatur jedoch weit verbreitet.
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e P1- und P3-Naherung der Srahlungstransporttheorie
Diese Ansdtze gehen von einer diffusen Verteilung der Lichtstrahlen aus. Dies
ist ndherungsweise gegeben, wenn die Lichtverteilung in "dicken" Gewebepro-
ben (Dicke >> mittlere freie Weglange) fern von Grenzschichten und Lichtquel-
len beschrieben werden soll. Die Theorie zeichnet sich unter den genannten
Annahmen durch ausreichende Genauigkeit aus. In der Néhe von Grenzflachen
oder Quellen erscheint ein Einsatz jedoch nicht sinnvoll [Got93].

Nach der analytischen und der Strahlungstransporttheorie ist abschlief3end die Photo-
nensimulation zur Berechnung der Lichtintensitatsverteilung in streuenden Medien zu
nennen. Dabei werden Lichtstrahlen durch einen Photonenstrom ersetzt. Man geht
dann davon aus, dass die Intensitét proportional zur Photonendichte ist. Die Photonen
werden entsprechend der rdumlichen Verteilung der Lichtquelle generiert und ihr
statistischer Weg innerhalb der Probe verfolgt, Abbildung 6-19. Die Berechnung des
Photonenweges, dessen Richtung sich durch Streuungen und Reflexionen verandert,
wird bei der Absorption des Photons oder dem Verlassen des Mediums abgebrochen.
Die Uberlagerung der einzelnen Photonenwege und die Detektion der Photonen beim
Verlassen der Probe fuhren zu Aussagen Uber die Lichtausbreitung innerhalb des
Mediums und die aus der Probe austretenden Intensitéten. Die statistischen Verteilun-
gen der Photonengeneration, Streucharakteristik und Absorption missen den physika-
lischen Eigenschaften der Quelle und des Mediums entsprechen.

Zusammenfassend lasst sich sagen, dass die Berechnungen der Lichtintensitéten in
biologischem Gewebe mit den Maxwellschen Gleichungen zu schwierig und zeitauf-
wandig sind, wohingegen die Theorien des Strahlungstransportes wiederum zu verein-
fachend sind. Die einzige sinnvolle Alternative stellen Photonen-Simulationen dar. Ihr
Einsatz ist vor alem dort sinnvoll, wo die physikalischen Eigenschaften der Teilchen
oder der Medien durch dstatistische GrofRen wie Mittelwerte oder Verteilungs
funktionen beschrieben werden miissen. In der Regel muss zwar mit einer nicht uner-
heblichen Rechenzeit gerechnet werden, bis eine akzeptable Genauigkeit der Ergebnis-
se ereicht wird. Die Smulation erlaubt jedoch auch die Beschreibung komplexer
Strukturen, so dass auch in Bezug auf die Berechnung der Lichtintensitétsverteilungen
in einem Modell aus Haut mit darunter liegendem Blutgefal3 bzw. Gewebe gute Er-
gebnisse erwartet werden konnen.

Bel der im Folgenden verwendeten Photonensimulation werden Monte-Carlo-Metho-
den eingesetzt. Darunter versteht man numerische Verfahren zur Losung physikali-
scher oder mathematischer Probleme mit Hilfe eines angepassten, statistischen Pro-
zesses. Durch Generation von Zufallszahlen mit entsprechenden Verteilungsfunktio-
nen werden die Zufallsgrofen des Prozesses smuliert und daraus die Ldsung des Pro-
blems bestimmt. Bei der Photonensimulation werden Photonen al's Teilchen betrachtet,
die in einer Quelle generiert werden, und ihr Transport wird as statistischer Weg
verfolgt.
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Die hier durchgefuhrten Monte-Carlo-Smulationen basieren auf den Arbeiten von
[Wan92]. Dabei erhdt jedes Photon beim Start eine Gewichtung W, welche ein Inten-
sitétsmald darstellt. Das Photon wird zu Beginn im Ursprung des lateralen Gewebemo-
dellsinjiziert und die freie Weglange bzw. Schrittweite bestimmt, entweder durch eine
noch vorhandene Restschrittweite aus einem vorangegangenen Simulationsschritt oder
durch die Berechnung gemal? den optischen Parametern des Mediums. Anschlief3end
wird Uberpruft, ob diese Schrittweite grol3 genug ist, um die Grenze der aktuellen
Gewebeschicht zu erreichen. Falls dies nicht der Fall ist, wird die Position des Photons
entsprechend aktualisiert. Daraufhin wird in einem Absorptionsschritt ein Tell des
Photonengewichts in dem Volumenelement, in dem sich das Photon gerade befindet,
gespeichert, wobei das Photonengewicht um dieses Gewicht reduziert wird. Im darauf
folgenden Streuprozess wird die neue Richtung des Photons gemdald den optischen
Eigenschaften des Mediums festgelegt. Wenn die Schrittweite grof3er als der Abstand
zur Grenze ist, wird die restliche Schrittweite zwischengespeichert, das Photon zur
Grenze bewegt und dort geméal3 den vorliegenden Bedingungen in die néchste Schicht
weitergeleitet, oder an der Grenzflache reflektiert und die neue Richtung bestimmit.
Abfragen wéahrend der Smulation entscheiden, ob der Weg des Tellchens welterver-
folgt wird, das Teilchen den fur das Problem interessanten Raumbereich verlassen hat
oder absorbiert wurde. In den letzten beiden Fallen wird ein neues Teilchen generiert
oder bel genligend grof3er Anzahl der Teilchen das Programm beendet. Alle Photo-
nenwege werden in entsprechenden mehrdimensionalen Matrizen gespeichert
(Absorption-, Streu-, Wichtematrix, usw.).
Die optischen Eigenschaften der einzelnen Gewebeschichten lassen sich dabel durch
vier Parameter beschreiben:

o Streukoeffizient Y

e Absorptionskoeffizient i,

e Anisotropiefaktor g

e Brechungsindex n
Die mittlere freie Weglange z,, die ein Photon kollisonsfrel zurticklegen kann, be-
rechnet sich aus dem Streukoeffizienten zu 7, = 1/ps. Der Absorptionskoeffizient u,
stellt die Wahrscheinlichkeit dar, dass ein Photon beim Durchqueren eines Mediums
absorbiert wird; die Wichte jedes Photons wird beim Durchlaufen der Wegstrecke 7,

mit dem Faktor e “2"" entsprechend reduziert.

Der Anisotropiefaktor g beschreibt die Wahrscheinlichkeit, in welche Richtung ein
Photon nach dem Auftreffen auf ein Streuzentrum gestreut wird. G ist ein Parameter
der Streu- bzw. Phasenfunktion, welche die Richtungscharakteristik der Abstrahlung
beschreibt. Sie kann, je nach vorliegendem Medium und dessen Eigenschaften, durch
analytische Ausdrticke, tabellarisch oder approximativ durch einfache Funktionen oder
Reihen angegeben werden. Eine sehr weit verbreitete Naherungsformel fr Streuung in
verschiedenen Medien ist die Henyey-Greenstein-Phasenfunktion Pf(¢). Sie hat sich
bei der Beschreibung statistischer Medien mit Streuzentren in der Grofdenordnung
einer oder mehrerer Wellenlangen bewahrt. G nimmt dabei Werte von -1 bis +1 an,
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wobei fur g = 0 ale Richtungen gleich wahrscheinlich sind (isotrope Streuung). Bei g
= 1 werden alle Photonen direkt nach vorne gestreut und fir g = -1 herrscht reine
Rickwartsstreuung, Abbildung 6-25:
0)= Lo
4r(1+9g° - 29 - cOSQ)

7 - (6-18)

Be der Photonensimulation missen fir das 7-schichtige Gewebemodell nach
Abbildung 6-17 die entsprechenden optischen Parameter i, Us, 9, N Sowie die Schicht-
dicke t festgelegt werden. In Tabelle 6-1 sind diese Parameter fir die Wellenldnge A =
840 nmfir die drel grundlegenden biol ogischen Stoffe zusammengefasst.

Gewebeschicht Ma / Ms / g n
1/mm 1/mm

Epidermis 0,15 3,7 0,78 1.4

Gewebe 0,05 3,7 0,78 1.4

Blut 0,50 12,0 0,85 1,33

Tabelle 6-1. Parameter grundlegender biologischer Stoffe, nach [Mih88], [RUt94]

7 partikel;
|
i
|

Abbildung 6-25. Phasenfunktion in Abhangigkeit des Anisotropiefaktors g und des Streu-
winkels ¢

Die Unterscheidung zwischen Epidermis und Gewebe ist aufgrund der stérkeren Ab-
sorption der Hornschicht unserer Haut notwendig. Im Blut wird der Streukoeffizient
durch die vielen zellularen Bestandtelle (hauptsachlich Erythrozyten) stark erhéht und
der rote Blutfarbstoff, das Hamoglobin, verzehnfacht etwa die Absorptionsrate. Wie-
terhin ist bemerkenswert, dass in menschlichem Gewebe eine starke Vorwartsstreuung
mit g > 0,78 vorherrscht.

Fur die Monte-Carlo-Smulation werden die sieben Schichten als so genannte
Mischmedien beschrieben; das heilét, dass die optischen Parameter fir Gewebe und
Vollblut entsprechend ihrem V olumenanteil verrechnet werden.

181



Kapitel 6 Neue Systemkonzepte zur Blutdruckbestimmung

Beispielsweise geht man im Kapillargebiet von einem Blutvolumenanteil von 4% aus.
Damit berechnet sich der Streukoeffizient zu:

Msyap = 0,04- Mgy T+ (1_ 0’04) s Genepe - (6'19)

Auf diesem Weg kann man die folgenden Simulationsparameter angeben, Tabelle 6-2.

Gewebeschicht Schicht- Blut- Ma / Ms / g n
tiefe z/ mm |[volumen| 1/mm 1/mm

Epidermis 0,0-0,2 0% 0,15 3,7 0,78 1,4
Kapillargebiet 0,2-0,4 4% 0,068 4,03 0,7828 1,4
Oberer GefalRplexus 0,2-0,6 10% 0,095 453 0,787 1,4
Zufuhrbereich Cutis 06-15 5% 0,073 412 0,7835 1,4
Tiefer GefalRplexus 15-20 15% 0,118 4,95 0,7905 1,4
Arterielle Schicht 2,0-5,0 100% 0,5 12,0 0,85 1,33
Subcutis >5,0 4% 0,068 4,03 0,7828 1,4

Tabelle 6-2. Optische Parameter flir Monte-Carlo-Simulation

Der zweite wichtige Simulationsaspekt liegt in der Untersuchung der Doppler-
Frequenzverschiebung der Photonen. Die vom Gewebe zuriickgestreuten Lichtwellen
treffen auf einen Fotodetektor, wobel die frequenzverschobenen und nicht frequenz-
verschobenen Anteile auf der Detektoroberflache interferieren. Es entsteht also aus
elektromagnetischen Wellen unterschiedlicher Frequenz eine sich zeitlich andernde
Lichtintensitét durch Interferenz. Diese Lichtintensitdtsschwankungen L(t) werden
vom Fotodetektor in einen proportionalen Fotostrom | (t) umgewandelt.

Zur Berechnung dieses Fotostroms und dessen Frequenzspektren betrachtet man das
auf den Fotodetektor treffende elektrische Feld der elektromagnetischen Lichtstrah-

lung, welches sich als Summe von Einzelfeldern mit jeweils eigener Polarisation E;,
reeller Amplitude E;, Frequenz f; und Phase ¢ darstellen |&ésst [RUt94]:

E= Z Ei Ll fita) (6-20)

Dadie Lichtintensitét vom Quadrat der Feldstérke abhangt:

Irm:
II'I'Ix*

L ~ (6-21)

und der Photostrom I(t) nur Gber einen Proportionalitétsfaktor k mit der Lichtintensitét
verknupft ist, folgt

() =k-E-E =k Y (B &) 3 (E e @) g0
i j

182



6.4 Laser-Doppler-Blutflussmessung

Dabel beschreibt der Faktor k die physikalischen Eigenschaften des Photodetektors
wie spektrale Empfindlichkeit, aktive Flache, etc. FUr qualitative Aussagen kann damit
die Lichtintensitét L(t) und der Fotostrom I(t) gleichbehandelt werden.

Die Fouriertransformierte I (f) des Fotostroms ist:

[(F)=k- D (E -e5(f 1))+ X (E; - 5(f +1)). (6-23)

Durch einige Rechenschritte und Annahmen [RUit94] kann gezeigt werden, dass sich
dieser fregquenzabhangige Fotostrom in drei Anteile aufspalten lasst. Neben dem
Gleichantell 1, sind dies ein so genannter Heterodyne-Term |ng(f), welcher die Misch-
produkte aus frequenzverschobenen und nicht frequenzverschobenen Wellen enthélt,
sowie ein Homodyne-Term lpon(f), der nur die Mischprodukte aus frequenzverschobe-
nen Wellen beinhaltet:

H(F) = 1o+ 1 (F) + 1o (T)
=k-Y|E[ 6(f)+

K- D By B[ @@ S(f —(f,— £))+& @ N5(F+(f,- ) [+ (6-24)

fi¢f0

k-2 D EE S~ (f, - 1))

fizfo fj2f

Zur Einbettung dieser Doppler-Frequenzen in die Monte-Carlo-Simulation wird jedem
Photon neben der Wichte eine Frequenzverschiebung Af mitgegeben, welche initial
Null ist. Wird das Photon an einem bewegten Streupartikel gestreut, andert sich gemafd
(6-5) die Doppler-Freguenz. Betrachtet man nun alle Photonen, die auf einer bestimm-
ten Detektorflache in einem bestimmten Abstand zum Einstrahlpunkt unter einem
bestimmten Winkel auftreffen, so erhélt man eine fir Laser-Doppler-Effekte charakte-
ristische Wichteverteilung, Abbildung 6-26. Je stérker die Schwérzung, desto mehr
Photonen treffen unter dem zugehorigen Winkel und der Doppler-Frequenz auf dem
Detektor auf.

Entsprechend der numerischen Apertur des Fotodetektors wird die tber den Winkel
kumulierte Wichtematrix in ein Leistungsdichtespektrum |1(f)|? der detektierten Licht-
intensitdt nach (6-24) wie folgt umgerechnet:

10)" = k2 -(W(O) +Y W(n-df )] , (6-25)

n=0
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1 -df )|’ =$-(§jz { W(0)-W(i - df ) +W(0)-W(-i - df )

+ WG +1)-df ) W( -df) } (6-26)

1#0,i+10

Es wird eine Diskretisierung der Frequenz in Frequenzbanke der Breite df vorgenom-
men; der Index i selektiert die jewellige Frequenzbank.

Austritts- 80 [~
Winkel / °©

60 [~

40 |-

20 /| A
| W)
i fy W '.?I. ' -)\"uﬁ‘\u' L !
-80 -60 -40 -20 0 20 40 60 80
Doppler-Shift Af / kHz

Abbildung 6-26. Qualitatives Abbild der dreidimensionalen Wichtematrix als Funktion des
Austrittswinkels und der Doppler-Frequenzverschiebung

Damit lassen sich mit den Parametern aus Tabelle 6-2 sowie Tabelle 6-3 die ge-
wunschten Monte-Carlo-S mulationen durchfthren.

Tabelle 6-3.

Parameter Wert
Eingestrahlte Wellenlange A 835 nm
Eingestrahlte Leistung P 1..30mw
Anzahl einzustrahlender Photonen N 5.000.000
Tiefenauflésung dz 0,1 mm
Radiale Auflésung dr 0,1 mm
Frequenzauflésung df 2 kHz
Frequenzbandbreite B 300 kHz
Abstand Quelle — Detektor d 5mm
Fotodetektorflache A 2,65 x 2,65 mm?
Flussgeschwindigkeit v in arterieller Schicht 1..150 mm/s

Restliche Parameter fiir Monte-Carlo-Simulation

Zwei Grofien in Tabelle 6-3 sind variabel, aber wahrend einer Simulation konstant.
Die eingestrahlte Leistung wird in einem Bereich zwischen 1 und 30 mW variiert. Alle
Schichten aufer der arteriellen Schicht besitzen nur statische Streupartikel. Die arte-
rielle Schicht besitzt bewegte Blutteilchen mit einer parabolischen Geschwindigkeits-
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verteilung v(2), da von einer laminaren Stromung ausgegangen werden kann (siehe
Kapitel 5.1.2), Abbildung 6-27.

Laserquelle
(A, P,N)  Detektor

A

d (.) Gewebeschichten
! Radialer (Z, Uy Ug, G, N, V)
— ADSENT ___~— Epidermis

————— Kapillarbereich
% Oberer GefaRplexus
TN

Zufuhrbereich Cutis
Tiefer GefaRplexus

Arterielle Schicht

v(2)

Gewebe- ——— Subcutis
tiefe z
Y

Abbildung 6-27. Monte-Carlo-Simulationsmodell

In Tabelle 6-3 ist dabel die Gber den Querschnitt gemittelte Geschwindigkeit angege-
ben. Die maximale Geschwindigkeit in der Mitte der Gefél3schicht entspricht dem
Doppelten der gemittelten Geschwindigkeit.

Zunachst sollen die Ergebnisse im Frequenzbereich hinsichtlich der Berechnung des
Flusskennwerts aus dem Fotostrom betrachtet werden. Dazu wurden mehrere Smula-
tiondaufe mit unterschiedlichen mittleren Flussgeschwindigkeiten in der arteriellen
Schicht durchgefiihrt. Die geringste Geschwindigkeit betrug 1 mnv/s, die maximae
150 mm/s, wobel dieser Wert eine absolute Worst-Case-Abschétzung darstellt.

In Abbildung 6-28 ist ein typisches Leistungsdichtespektrum fir eine mittlere Ge-
schwindigkeit von 75 mm/s dargestellt. Man erkennt, dass das Spektrum des Foto-
stroms mit zunehmender Frequenz monoton stark abféllt. Der hohe Gleichantell ist
dabei nicht dargestellt, spielt aber bel den spektralen Betrachtungen eine untergeordne-
te Rolle, da nur Doppler-Verschiebungen und somit Frequenzen ungleich Null von
Interesse sind.

Bemerkenswerterweise findet man keinen Frequenzpeak bel einer dezidierten Fre-
guenz, welche dem mittleren Doppler-Shift entsprache. Dies liegt in mehreren Aspek-
ten begrindet. Zum einen sind beim Streuprozess der Photonen an bewegten Blutkor-
perchen die Ein- und Austrittswinkel zufallig, womit die Frequenzverschiebung nach
(6-5) bereits ein sehr breites Spektrum abdecken kann:
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Af, . = Af (g, = 90° ¢, =90°) =0,

A =Af(g,=0,9,=0)=2. Y (6-27)
Ao
Leistungs-
dichte-
spektrum

2 38 74 110 146 182
Frequenz / kHz

Abbildung 6-28. Leistungsdichtespektrum fur eine mittlere Flussgeschwindigkeit von 75
mm/s

Bel einer Geschwindigkeit von 75 mm/s kann die maximale Doppler-Frequenzver-
schiebung damit bei ca. 240 kHz liegen. In diesem extremen Fall wirde ein Photon
fronta auf ein bewegtes Blutteilchen stof3en und wieder in gleicher Richtung oder
rickwarts zurlickgestreut werden. Bei dem grof3en Anisotropiefaktor ist dies allerdings
sehr unwahrscheinlich. Ein zweiter wichtiger Grund fir das breite Doppler-Spektrum
liegt in der parabolischen Geschwindigkeitsverteilung der arteriellen Schicht begriin-
det, mit der Blutflisse von 0 am aulRersten Rand bis zum Zweifachen der mittleren
Geschwindigkeit in der Gefal3mitte verbunden sind. Je nach Eindringtiefe der Photo-
nen werden sie an schnellen oder langsamen Blutteilchen gestreut. Schliefdlich kénnen
die Photonen auf ihrem Weg durch das Gewebe mehrmals in ihrer Frequenz aufgrund
mehrfacher Kollisionen mit roten Blutkérperchen verschoben werden.

Zur Uberprifung, ob die spektralen Momente einen lineareren Flusskennwert liefern
konnen, wird Abbildung 6-29 betrachtet, wo eine Schar von Spektren bei unterschied-
lichen Flussgeschwindigkeiten aufgetragen ist. Die Spektren verbreitern sich bel héhe-
rer Flussgeschwindigkeit zu héheren Frequenzen hin, gleichzeitig werden sie in der
Amplitude gestaucht. Diesen Effekt kann man nun zur Bestimmung der Flussge-
schwindigkeit ausnutzen. Das erste gewichtete Moment < w,p> bzw. <f;p> des Spekt-
rums liefert einen sehr guten linearen Flusskennwert. In Abbildung 6-30A sind exem-
plarisch die Leistungsdichtespektren bei Flussgeschwindigkeiten von 5 mm/s und 75
mm/s sowie die dazugehtrigen spektraen Momente dargestellt. Abbildung 6-30B
stellt den linearen Zusammenhang zwischen dem ersten Moment und alen mittleren
Geschwindigkeiten her. Der Wert des linearen Korrelationskoeffizienten R beziglich
der Korrelationsgeraden (gestrichelt) betrégt 99,9%. Die relative mittlere Standard-
abweichung fur jede Stutzstelle zur Korrelationsgeraden betrégt geringe 2,3%.
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S(f)

150
“100  Mittlere Fluss-
geschwindigkeit
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Frequenz f/ kHz

Abbildung 6-29. Leistungsdichtespektren fur verschiedene mittlere Blutflussgeschwindigkei-
ten von 1 mm/s bis 150 mm/s

Leistungs- A <f >/ 501
dichte- kHz |
spektrum 40
<f,,(S,)> = 3,4 kHz 301
20(
<f,,(S,)> = 25,9 kHz
10t
. . . ' 0
2 20 38 56 74 0 25 50 75 100 125 150
Frequenz f/ kHz v/ mm/s

Abbildung 6-30. A. Exemplarischer Verlauf zweier Leistungsdichtespektren S; (bei v = 5
mm/s) und S, (bei v =75 mm/s) und die dazugehdérigen spektralen Momen-
te <fip>
B. Linearer Zusammenhang zwischen erstem gewichteten Moment und
mittlerer Geschwindigkeit

Die Monte-Carlo-Smulationen lassen den Schluss zu, dass die vorgestellten Laser-
Doppler-Ansétze aus Kapitel 6.4.1 sowie die Interpretationen zur Signalverarbeitung
auch auf Flisse in grofReren Blutgefdien mit mittleren Geschwindigkeiten bis 150
mm/s angewendet werden konnen.

Von weiterem Interesse ist die Empfindlichkeit der Flusskennwerte auf die Dicken-
variation der Uber dem Blutgefal befindlichen Gewebeschichten und der Variation der
arteriellen Schichtdicke selbst.

Im ersten Fall wurden die oberen finf Gewebeschichten proportional verandert, so
dass sich Gesamtdicken z, von 1,0 mm bis 2,5 mm ergaben. In Abbildung 6-31 sind
die Ergebnisse der Simulation dargestellt.
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<f,o>/ 30 |
kHz

2T

10 |

v/ mm/s

Abbildung 6-31. Kennlinien des spektralen Moments in Abh&angigkeit von der mittleren
Flussgeschwindigkeit bei verschiedenen Gewebedicken z4 liber dem Blut-
gefal

Erwartungsgemald ist ein linearer Zusammenhang zwischen spektralem Moment und
Flussgeschwindigkeit zu erkennen. Darlber hinaus ist die Empfindlichkeit der Kenn-
linien bel dinneren Gewebeschichten hoher als bei den dickeren. Dies l&sst sich da-
durch erkléren, dass in dinneren Gewebeschichten weniger Photonen absorbiert wer-
den, so dass diese tiefer in die arterielle Schicht eindringen kdnnen. Dadurch erhalten
die Photonen bel der Doppler-V erschiebung héhere Frequenzveranderungen an schnel-
ler flieRenden Erythrozyten aufgrund des parabolischen Geschwindigkeitsprofils.
Aulerdem steigt die Wahrscheinlichkeit der Mehrfachstreuungen an bewegten roten
Blutkorperchen.

Bel der Variation des Arteriendurchmessers ergeben sich dhnliche Sachverhalte. Es
wurden fur die A. radiais typische Werte von zy¢ von 2,0 mm bis 3,5 mm verwendet.
Die Ergebnisse sind in Abbildung 6-32 dargestellt.

<f,> 30 |
kHz

2T

10 |

Abbildung 6-32. Kennlinien des spektralen Moments in Abhangigkeit von der mittleren
Flussgeschwindigkeit bei verschiedenen Dicken der arteriellen Schicht za
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Es liegt wieder ein linearer Verlauf des Kennwerts vor, wobei sich im Fall der geringe-
ren Blutgefal3durchmesser hohere erste gewichtete Momente berechnen. Wiederum ist
eine Erklarung mit der Eindringtiefe in die Blutbahn moéglich. Bei den dinneren Arte-
rien gelangen mehr Photonen zum geschwindigkeitsmaximalen Arterienmittel punkt
vor und erhalten dort hdhere Frequenzverschiebungen. Bei den dickeren Arterien ist
aufgrund der hohen Absorption ein Eindringen der Photonen zu hohen Geschwindig-
keitsschichten innerhalb des Blutgefal3es sehr unwahrscheinlich. Deshalb ergeben sich
geringere spektrale Kennwerte.

Ein nachteiliger Aspekt des Laser-Doppler-Verfahrens muss aus den obigen Ergebnis-
sen der Variationen der Gewebedicke und des Blutgefélidurchmessers gezogen wer-
den. Es konnen keine absoluten Blutfllisse gemessen werden, weil die Empfindlichkeit
der spektralen Kennwerte von diesen variablen Parametern abhangt. Dies gilt sowohl
fir Messungen bel verschiedenen Menschen, aber auch bei der gleichen Person kon-
nen die unterschiedlichsten Gewebedicken Uber einem Blutgefél? auch in einem raum-
lich sehr begrenzten Raum auftreten.

Aus den Smulationen im Freguenzbereich lasst sich abschlief3end eine grobe Worst-
Case-Abschatzung fur die Bandbreite des LDF-Systems vornehmen. Da die Spektren
zu hoheren Frequenzen hin monoton abfallen, kann schwer eine obere Grenzfrequenz
festgelegt werden. Bei mittleren Flissen bis 150 mmv/s (also bei maximalen Flissen bis
300 mm/s) muss von einer Grenzfrequenz von etwa 200 kHz ausgegangen werden. Es
ist allerdings fraglich, ob in vivo tatséchlich solche Flussgeschwindigkeiten und ent-
sprechende Doppler-Spektren auftreten. Dies muss letztendlich am lebenden Objekt
Uberprift werden. Man kann jedoch davon ausgehen, dass die Grenzfrequenz deutlich
niedriger angesiedelt werden kann.

Fur den Sensorentwurf ist nicht nur eine erste Abschétzung der Signalbandbreite von
Interesse, es ist auch wichtig, wie viel Licht aus dem Gewebe zuriickgestreut wird und
welchen Fotostrom der Detektor bei einer gegebenen eingekoppelten Lichtleistung
liefert. Ferner gilt es, einen optimalen Abstand Quelle — Detektor zu ermitteln.

In einer ersten groben Ubersicht zeigt sich zunéchst, dass von der eingestrahiten
Intensitét |

e 4% sofort an der Hautoberflache reflektiert,

o 27% aus dem Gewebe diffus zurtickgestreut,

e und 69% absorbiert werden.

In Abbildung 6-33 ist die diffus zurtickgestreute Lichtintensitdt 14(d)/lo in Abhéngig-
keit vom Abstand d zwischen Lichtquelle und Detektor wiedergegeben. Sie entspricht
Abbildung 6-10, nur wurde der relevante Bereich ab 3 mm Abstand dargestel|t.
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Abbildung 6-33. Diffus zurtickgestreute Lichtintensitat, bezogen auf die eingestrahlte Inten-
sitat lo

Das Ergebnis der Smulation zeigt aso einen starken monotonen Abfall der detektier-
baren Lichtintensitét auf der Hautoberflache mit zunehmendem Detektorabstand. Mit
zunehmendem d wird das ohnehin geringe Signal-Rausch-Verhdltnis stark reduziert.
Die aus den Leistungsdichtespektren berechneten Fotostrome in Abhéngigkeit vom
Detektionsabstand sind nach (6-26) in Abbildung 6-34 fir eine optische Einstrahlleis-
tung von P = 1 mW aufgezeigt. Dabei ist der Gleichstromanteil nicht mit eingerechnet,
weil dieser mehrere Zehnerpotenzen hoher ist als der informationstragende Wechsel -
anteil. Der Fotostrom ist sehr gering, wobel auch hier darauf hinzuweisen ist, dass
diese Ergebnisse keinesfalls als quantitative Aussagen verstanden werden durfen.
Dennoch sind sie eéin Anhaltspunkt fir die Dimensionierung des Sensors. Nimmt man
den Dunkelstrom der Fotodiode zu typischerweise 1 nA an, so erkennt man beispiels-
weise, dass ein Detektionsabstand von 7 mm nicht realisierbar ist. Um doch noch mit
diesem Abstand messen zu kdnnen, muss die Laserleistung deutlich erhéht werden.
Wie beim Fotoplethysmografen ist daher ein Laser-Detektor-Abstand von 5 mm ein
guter Kompromiss zwischen akzeptablem Signal-Rausch-Verhdtnis und grofer Tie-
fenempfindlichkeit. Eine optische Leistung von mehreren Milliwatt ist aber auch hier
auf jeden Fall notwendig.

Fotostrom / 30 [
nA

20

10

0
2 4 6 8

Detektionsabstand d / mm

Abbildung 6-34. Fotostrome fur P = 1 mW in Abhangigkeit vom Detektionsabstand d
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Als Fazit der gesamten Simulationen sei daher festgehalten, dass es prinzipiell moglich
Ist, auch in grofReren BlutgeféRen den Blutfluss nach dem optischen Doppler-Prinzip
zu messen. Wie auch bel Messungen in kleineren Gefél3en liegt ein sehr guter linearer
Kennwert in dem ersten bzw. dem ersten gewichteten spektralen Moment <f;> bzw.
<f,o>. Die Bandbreite der Doppler-Signale ist entsprechend hoher, was den Einsatz
hochperformanter Hard- und Software beim Sensorentwurf fordert. Aufgrund der
Querempfindlichkeiten sind aber in allen Falen nur Relativmessungen der Flisse
maoglich. Die geringe Eindringtiefe des Lichts (Abbildung 6-9) gestattet nur Messun-
gen in einigen Millimetern Tiefe an oberflachlich gelegenen grofieren Blutgefalien.
Bel einem Laser-Detektor-Abstand von 5 mm muss wegen der geringen zurtickge-
streuten Lichtintensitét das Signal-Rausch-Verhdtnis Uber eine moglichst grof3e ein-
zukoppelnde Laserleistung optimiert werden.

6.4.4 Sensorik

In diesem Kapitel wird der Aufbau des entwickelten Laser-Doppler-Sensors beschrie-
ben, bevor im néchsten Abschnitt die entsprechende digitale Signalverarbeitung vorge-
stellt wird.

Ziel beim Sensordesign ist es, eine einfach zu applizierende Sensorik mit optimiertem
Signal-Rausch-Verhdltnis und robusten Laser-Doppler-Signalen zu entwickeln. Wegen
des zuletzt genannten Grundes sollte auf eine Lichtein- bzw. -auskopplung tber Licht-
wellenleiter verzichtet werden. Wie im Blockschaltbild in Abbildung 6-24 dargestelit,
wurde ein miniaturisierter und leichter Kompaktsensor angestrebt, welcher im Wesent-
lichen eine Bestrahlungs- und Detektionsschaltung umfasst. Uber eine Laseransteue-
rung wird dabel eine Halbleiterlaserdiode betrieben und das erzeugte kohédrente Laser-
licht durch eine kleine Optik auf das Gewebe fokussiert und eingekoppelt. Ein Fotode-
tektor registriert das aus dem Gewebe zurtickgestreute Licht. Eine Transimpedanzstufe
wandelt den Fotostrom in eine &quivalente Spannung. Aus diesem Signal wird nach
einer A/D-Wandlung der Flusskennwert im digitalen Signal prozessor bestimmt.

Im Folgenden werden die einzelnen Komponenten der Sensorik naher diskutiert.

Zunachst soll die Wahl einer Infrarot-Halbleiterlaserdiode als Lichtquelle zur Doppler-
M essung begriindet werden.

Aus konstruktiven Grinden ist eine kleine, kompakte sowie leichte Bauform der
Lichtquelle anzustreben, damit der Sensor klein ist und Quelle und Detektor zusam-
men im Sensorkopf untergebracht werden konnen. Dies beglnstigt von vornherein
eine Laserdiode.

Aus funktioneller Sicht ist es unerldsdlich, dass die Lichtquelle monochromatisches
Licht mit einer addgquaten Kohérenzlénge emittiert. Zum einen darf das zu erwartende
Frequenzspektrum durch Doppler-Verschiebungen nach (6-5) nicht durch ein breites
Band an Wellenlangen 4, aufgeweitet werden. Zum anderen differieren die optischen
Weglangen der Photonen von der Laserquelle Uber das Gewebe zum Fotodetektor, so
dass die Lichtquelle eine Kohérenzlange I von einigen 10 cm aufweisen sollte, um
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eine Interferenz auf dem Fotodetektor zu ermoglichen. Lc ist dabel definiert als die
Lange eines zusammenhangenden, ungestérten Wellenzuges. Die zeitliche Kohédrenz
7 ist bestimmt durch:

12
Tcol
wobel ¢ die Lichtgeschwindigkeit, A die Wellenléange und o4 die so genannte spektrale
Linienbreite der Laseremission darstellt. Die Kohérenzlange ergibt sich damit zu:

12
lo=c7e =, (6-29)

7e (6-28)

d.h. je reiner die Laseremission bzw. je schmaler die Linienbreite ist, desto grofier
wird die Koharenzlénge. In der Literatur, aber auch bei Laser-Herstellern, findet man
Uber die Linienbreite oder Kohérenz von Laserdioden nur sehr spérliche Angaben.
[Hel91] konnen lediglich sehr allgemeine Aussagen Uber die spektrale Linienbreite
von Halbleiterlasern entnommen werden, die im Bereich von 64 =~ 10° — 102 nm
liegen. Daraus kann man Kohérenzléngen von Ic =7 cm— 70 m bei einer Wellenlénge
von A = 835 nm berechnen.

Fur die gestellten Anforderungen bieten sich Laserdioden an, die im longitudinalen
Monomode schwingen. Durch konstruktive Maldnahmen wird dabel erreicht, dass die
optische Leistung nur Uber einen Mode, also bei einer bestimmten Wellenlange, abge-
geben wird. Longitudinale Multimode-Laser emittieren hingegen bei mehreren Wel-
lenl&ngen, wodurch die Strahlung von der idealen monochromatischen stark abweicht
und nach (6-29) eine geringere Koharenz aufweist. Die letztlich im Laser-Doppler-
Sensor verwendete monomodige Laserdiode mit einer maximalen optischen Aus-
gangdeistung Po von 40 mW wurde mit einem modifizierten Michelson-Interfero-
meter hinsichtlich ihrer Kohérenzlange vermessen. Sie betréagt tber 60 cm, was vallig
ausreicht.

Die Ansteuerung einer Laserdiode muss mehrere Forderungen erfillen. Zum einen
mussen die empfindlichen Dioden beim Einschalten vor Transienten geschtitzt werden,
zum anderen muss der hohen Temperaturempfindlichkeit Rechnung getragen werden.
Laserdioden arbeiten mit einem Wirkungsgrad von maximal etwa 40%; damit wird der
Grolteil der zugefthrten elektrischen Leistung im Halbleiter in Warme umgesetzt.

Die optische Ausgangdeistung Po der Laserdiode ist eine Funktion des Laserdioden-
stroms I und der Temperatur T. Wie in Abbildung 6-35 skizziert ist, setzt die Laser-
emission erst mit Erreichen des Schwellstroms |, en, danach folgt ein anndhernd
linearer Zusammenhang zwischen Strom und optischer Leistung. Erhéht sich nun die
Temperatur T, so vergrof3ert sich I, Dagegen vermindert sich die Effizienz der indu-
zierten Laseremission, wodurch die Steigung der Kennlinie abflacht. So verringert sich
die optische Ausgangsleistung bei konstantem Laserstrom I und Temperaturerhohung
von Po; auf Po,. Um eine konstante Laserleistung trotz Erwérmung durch die Verlust-
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leistung zu erzielen, muss eine Regelschaltung eingesetzt werden, welche der Tempe-
raturdrift des Halbleiterlasers entgegenwirkt.

Zum anderen zeigen Halbleiterlaser eine Temperaturabhangigkeit der emittierten
Wellenlange A. Diese hangt sowohl vom Bandabstand E4 des Halbleitermaterials,

_hc
E 1)

[¢]

y) (6-30)
(h: Plancksche Konstante), als auch von der Lange des optischen Resonators L ab, in
dem eine stehende Welle Bedingung fir eine induzierte Emission ist:

A
L=q-—. 6-31
a5 (6-31)
Hierbel stellen n den Brechungsindex des Halbleitermaterials und g die Anzahl der
halben Wellenlangen im Resonator dar.

Optische
Leistung

:
y T,>T,
]
[}

ITh I|:
Laserdiodenstrom

Abbildung 6-35. Kennlinien der optischen Ausgangsleistung einer Laserdiode

Der Bandabstand Ey des Halbleitermaterials ist nicht scharf begrenzt, sondern variiert
zwischen einem Minimum und einem Maximawert. Aus (6-30) folgt daraus eine
Verstéarkungskurve g mit einer Breite A4, wie in Abbildung 6-36 zu sehen ist. Nur
innerhalb dieser Verstéarkungsbandbreite liegende Moden sind schwingungsféhig,
sofern sie die Resonatorbedingungen (6-31) erflllen. Diese sind in der Abbildung as
diskrete Linien dargestellt.

Verstar-

kung g A

4
v

AN

Wellenlange A

Abbildung 6-36. Schematische Darstellung der Verstarkungskurve des Halbleitermediums
und die mdglichen schwingungsfahigen Moden
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Die Temperaturempfindlichkeit der Wellenlange hinsichtlich des Bandabstands Eg
betragt im Falle eines GaAlAs-Lasers etwa 0,25 nn/K. Bei einer TemperaturerhGhung
dehnt sich dartiber hinaus der Halbleiterkristall aus, und damit vergréf3ert sich auch die
Resonatorgrofde L, wodurch es aufgrund der veranderten Wellenléngenbedingungen
nach (6-31) zu Modenspriingen kommt. Es ist aso sehr wichtig, im Betrieb eine kon-
stante Temperatur zu gewahrleisten. Dies kann Uber einen Kuhlkorper erfolgen, wel-
cher die aufgenommene Warme an die Umgebung abgibt, und der gleichzeitig die
Laserdiode vor Uberhitzung schiitzt. Je nach Dimensionierung des Kiihlkorpers stellt
sich nach der Inbetriebnahme mehr oder weniger schnell eéin mehr oder weniger stabi-
ler Temperaturarbeitspunkt ein. Die Temperatur kann dabel auch aktiv mittels eines
Peltier-Elements geregelt werden. Damit ist es beispielsweise moglich, die Laserdiode
schneller auf eine konstante Betriebstemperatur zu bringen und unter Zimmertempera-
tur zu kihlen. Gleichzeitig kann die aktive Kihlung dazu benutzt werden, das Eigen-
rauschen des noch zu besprechenden Fotodetektors theoretisch zu reduzieren und
somit das Signal-Rausch-Verhltnis zu optimieren. Dies bringt jedoch nur eine gering-
flgige Verbesserung, siehe Abbildung 6-37, und vergrél3ert den Platz- und Strombe-
darf des Laser-Doppl er-Sensors.

SNR/ 36.4|
dB

36.0 |

35.6|

20 24 28 32 36 40
Sensortemperatur / °C

Abbildung 6-37. Temperaturabhéngigkeit des SNR beim Laser-Doppler-Sensor

Das Laserlicht muss auf das zu untersuchende Gewebe abgebildet werden, und das
vom Gewebe zuriickgestreute Licht wird von einem Fotodetektor registriert. Hinsicht-
lich Optik und geometrischem Sensoraufbau wurden dabei zwel Konzepte umgesetzt.
Der erste Sensortyp sollte fUr erste Charakterisierungsmessungen hinsichtlich Beleuch-
tungsspot und Detektionsabstand von Laser und Detektor so flexibel wie moglich
gestaltet sein, um diese Grofden zu variieren und das Optimum in quantitativen
Schlauchmessungen zu ermitteln (Kapitel 6.4.6). Auf diesen Ergebnissen aufbauend,
wurde der zweite Sensorentwurf bei fixem Beleuchtungsspot und Detektionsabstand
weiter optimiert und miniaturisiert.

Beim ersten Sensor kann der Beleuchtungsspotdurchmesser durch austauschbare
Glasfasern in einem Bereich von 400 bis 1000 pum verandert werden. Der Detektion-
sabstand kann durch verschiedene Fihrungsbohrungen fur den Lichtwellenleiter zum
Fotodetektor 3, 5 oder 7 mm betragen, Abbildung 6-38. Der Sensor ist recht klein (22
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6.4 Laser-Doppler-Blutflussmessung

mm x 33 mm x 25 mm) und wiegt etwa 80 g, wobei hier der gréfte Anteill dem massi-
ven Kihlkorper zuzurechnen ist.

Dieser erste Entwurf bietet zwar die notwendige Flexibilitdt fur die Messungen in
Kapitel 6.4.6, ist aber fur weiterfuhrende Messungen im Biosignalmonitor als weniger
optimal anzusehen, da Verluste beim Einkoppeln des Lichts in die Lichtwellenleiter
von bis zu 50% entstehen konnen. Einerseits wird dadurch die ohnehin schon geringe
nutzbare Signalleistung auf der Detektorseite weiter reduziert, was in einem geringe-
ren SNR resultiert. Andererseits muss auf der Eingangsseite des Sensors die doppelte
Laserleistung bereitgestellt werden, um die gewtinschte optische Ausgangsleistung zur
Blutflussmessung einkoppeln zu konnen. Dieser Mehraufwand an Leistung fihrt
zwangslaufig zu einer unerwiinschten Temperaturerhdhung des Systems, welche auch
schliefdlich die maximal erreichbare Laserleistung herabsetzt und zugleich das Rau-
schen des Fotodetektors und weiterer Bauteile auf der Detektorseite erhoht.

[ 1 ——

Platinen —

Fotodetektor

Laserdiode

Lichtwellenleiter
Fuhrungshilsen

UL TSR

Glasfaser [ { /

Kuhlkorper Fuhrungsbohrungen

Abbildung 6-38. Schematischer Querschnitt des Laser-Doppler-Sensors mit Lichtwellenlei-
tern

Aus diesem Grund ist es ratsam, den Fotodetektor ohne zusétzliche Optik mdglichst
nahe an der Haut anzubringen. Der Laserstrahl wird im endgultigen System Uber eine
kleine Grin-Linse (Gradientenindex-Linse) auf die Haut fokussiert. Die Linse ist dabei
nichts anderes als ein kurzes Stiick einer Gradientenindex-Faser. Die Fokussierung des
Lichts wird durch eine radiale Abhangigkeit des Brechungsindexes der Linse erreicht:

n(r)=ny(1-2A-r?); (6-32)

Ny ist dabei der Brechungsindex an der optischen Achse, A das Quadrat der linsen-
spezifischen Gradienten-Konstante, und r ist der Abstand von der optischen Achse.
Die eingesetzte Linse besitzt einen Durchmesser von 2,0 mm und bei der relevanten
Wellenlange einen Indexgradienten von \/K(835 nm)= 0,298 mm™ sowie einen Bre-

chungsindex von ny = 1,598. Die geometrische Lange der Linse betragt Z = 3,62 mm.
Der gesamte optische Weg |4 Nach Abbildung 6-39

les =l +Z+1, +1; (6-33)
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kann damit einen kleinen Bereich von 10 bis 20 mm umfassen. Anzumerken bleibt,
dass es sinnvall ist, den Fokus innerhalb des Systems zu legen, um somit die Laser-
schutzbestimmungen, die im Folgenden noch ndher betrachtet werden, nicht zu verlet-
zen. Der Blendendurchmesser betragt 600 pum.

Neben der weiteren Miniaturisierung gegenlber dem faseroptischen ersten Sensor
wird der Wirkungsgrad bel diesem Sensordesign deutlich gesteigert. Verluste der
Laseroptik entstehen durch Teilreflexion der Laserstrahlung an der Oberflache der
Linse beim Eintritt und Austritt und durch Dampfung des Laserlichtes innerhalb der
Linse. Ferner ist es moglich, dass bei einer ungiinstigen Dimensionierung der Optik
eine Totalreflexion der Laserstrahlung eintritt. Dies geschieht, wenn der Winkel, unter
dem das Licht auf die Linse trifft, die numerische Apertur NA Ubersteigt. Der ungiins-
tigste Akzeptanzwinkel fur das gegebene Design mit der verwendeten Laserdiode |8sst
sich zu G = 47° berechnen. Da die Laserdiode einen maximalen Austrittswinkel
von @ = 40° besitzt, findet damit an der Linsenoberflache theoretisch keine Totalre-
flexion statt.

Laserdiode Linse Blende

Abbildung 6-39. Laseroptik mit Grin-Linse

Der tatsichliche Wirkungsgrad des optischen Aufbaus wurde durch Messung der
Laserleistung ohne Optik Po und mit Optik Pggnsor €rmittelt:
Porr 26 MW

Tow =7p = 30 mw ° (6-34)

Abschlief3end sollen beim Entwurf der Bestrahlungseinheit die Einhaltung der Laser-
schutzbestimmungen Uberprift werden.

In Kapitel 6.4.2 wurden die zulassigen Grenzwerte fur die Bestrahlung von Haut und
Augen angegeben. Die maximale Laserleistung, mit der die Haut permanent bestrahit
wird, liegt mit etwa 26 mW deutlich unter dem Grenzwert von 35,8 m\W.

Die Grenzwerte fur das Auge sind deutlich niedriger. Eine Dauerbestrahlung darf auf
keinen Fall vorgenommen werden. Geht man in einer Worst-Case-Rechnung davon
aus, dass sich das Auge maximal eine Zeit t in der optischen Achse unter den schlech-
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testen Bedingungen (die Blickrichtung genau in den Laserstrahl) befindet, kann man
daraus den minimalen Abstand s,in(t) berechnen, der eingehalten werden muss, um das
Auge nicht zu geféhrden. Die maximal zulassige Leistung, welche die Pupille passie-
ren darf, ist in (6-15) gegeben.

Zur Berechnung der Grenzwerte muss beachtet werden, dass der Strahlengang aul3er-
halb des Laser-Doppler-Sensors divergent ist; damit erreicht nur ein Bruchtell der
gesamten optischen Leistung die Netzhaut des Auges. Der Austrittswinkel der Laser-
strahlen aus dem Sensor |&sst sich dabel zu #'= 7° berechnen. Bel einer Worst-Case-
Abschétzung ist zu berlicksichtigen, dass die Intensitét der Laserstrahlung vom Blick-
winkel abhangt. Aufgrund der gaul¥ormigen Intensitatsverteilung ist bei senkrechtem
Blick auf die Laserdiode die Intensitét um den Faktor 1,7 grof3er as bel einem gleich-
verteilten Profil gleicher Leistung. Daraus kann die auf dem Auge auftreffende Laser-
leistung Payge(t) abgeschétzt werden zu:

dPu ille i
N ] o

Mit (6-15) folgt daraus fur den minimalen Bel euchtungsabstand:

7 . P . t 0,125 _ﬂ—700 nm
S (t) — L o 770pt . (s) .10 1000 nm ﬂ . (6—36)
\" 187 tan ¥ Jw

Dieser minimale Abstand des Auges zum Sensor ist in Abbildung 6-40 Uber der Zeit,
in der sich das Auge im Strahl sicher ohne Schadigung befinden darf, aufgetragen.

Minimaler 40|
Abstand
Smin/
cm 20

0 2 4 6 8 10
Bestrahlungszeitt/s

Abbildung 6-40. Minimaler Abstand des Auges vom Sensor in Abhangigkeit von der Be-
strahlungsdauer

Die waagrechte gestrichelte Linie gibt den Grenzabstand Sgen; @n, ab dem der gesamte
Laserstrahl des Sensorsim Auge absorbiert wird. Dieser Abstand berechnet sich zu:

Apyitie —55cm. (6-37)
2-tan

SGrenz =

Wie man in Abbildung 6-40 erkennt, geht bei Einhaltung eines Abstandes von etwa 40
cm auch bei Bestrahlung von mehreren Sekunden keine Gefahr fir das Auge aus.
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Nachdem die Bestrahlungseinheit vorgestellt wurde, wird im Folgenden die Entwick-
lung der Detektorschaltung dargestellt.

Zunachst soll die Wahl eines geeigneten Fotodetektors diskutiert werden, der das aus
dem Gewebe zurlickgestreute Licht erfasst. Prinzipiell bieten sich mehrere Halbleiter-
bauelemente an: Fotowiderstande, Fototransistoren sowie Fotodioden. Da nicht nur
optische und elektrische Parameter, sondern auch die Miniaturisierung des Sensorkop-
fes von Bedeutung sind, kommen andere Bauelemente wie Fotozellen oder Fotover-
vielfacher nicht in Frage. Beim Laser-Doppler-Flusssystem kommt eine Fotodiode
zum Einsatz, da ein Fotowiderstand eine Grenzfrequenz von unter 1 kHz besitzt, was
vollig unzureichend ist. Ein Fototransistor hingegen weist zwar eine Grenzfrequenz
von etwa 300 kHz auf. Sein Einsatz empfiehlt sich jedoch nicht aufgrund des nichtli-
nearen Zusammenhangs zwischen Lichtintensitét und Kollektorstrom.

Im Speziellen wurde eine PIN-Fotodiode eingesetzt. Wahrend eine herkbmmliche
Fotodiode lediglich aus einem pn-Ubergang besteht, liegt hier eine undotierte Intrin-
sic-Halbleiterschicht zwischen dem pn-Ubergang vor. Damit werden sehr hohe Grenz-
frequenzen bis in den Gigahertzbereich erzielt. Dies wird zum einen bedingt durch
eine verringerte Kapazitét aufgrund der verbreiterten Sperrschicht, und zum anderen
durch die Ladungstréger, welche bei angelegter Sperrspannung in der undotierten
Intrinsic-Schicht nahezu mit Séttigungsgeschwindigkeit driften.

Der Einsatz einer Avalanche-Fotodiode ist im Ubrigen prinzipiell auch méglich. Sie
wird nahe der Durchbruchspannung betrieben; bel optischer Bestrahlung kommt es
dabei zu einem Multiplikationsprozess, der gegentiber der PIN-Fotodiode eine interne
Verstdrkung des Fotostroms bewirkt. Das SNR wird damit deutlich verbessert, jedoch
Ist der Schaltungsaufwand erheblich grofer als bel einer PIN-Diode. Zum einen ist es
erforderlich, eine grof3e Sperrspannung von einigen 100 V anzulegen, zum anderen
muss diese Spannung sehr konstant gehalten werden, da das Ausgangssignal stark
davon abhéangt.

Dadie Vortelle der PIN-Fotodiode zum Einsatz in der Sensorschaltung gefuhrt haben,
soll im Folgenden néher auf die optischen und el ektrischen Eigenschaften eingegangen
und die Rauschprozesse erdrtert werden.

IFoto RS
- ey
S [Jr=Trew [~
i
0—mrd

Abbildung 6-41. Ersatzschaltbild einer Fotodiode mit angeschlossenem Lastwiderstand
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Das Ersatzschaltbild der Fotodiode nach Abbildung 6-41 beinhaltet eine Stromquelle,
deren Photostrom | g, der eingestrahlten optischen Leistung Po,: proportional ist:

oo = So(4) - Poge. (6-38)
Parallel zur Stromquelle liegen der Shuntwiderstand Rg, und die Shuntkapazitét Cg,,
der Serienwiderstand Rs hingegen wird haufig vernachldssigt. Typische Werte fir
PIN-Fotodioden sind:

® Ry, einige 100 MQ bis GC,

e Cq,: enige 10 pF,

¢ Rs einige 10 Q.
Die spektrale Empfindlichkeit S(4) ist ein Mald fur die Effizienz der Fotodiode. Je
grofer Sy(A), desto grofer wird auch der Photostrom Iy, bel gegebener optischer
Leistung Poy. Typische Maximalwerte flr die spektralen Empfindlichkeiten liegen im
Bereich zwischen 0,5 bis 0,65 A/W (Silizium) bei der maximalen Empfindlichkeit
Amax- AUS der spektralen Empfindlichkeit |ésst sich ferner die spektrale Breite ableiten,
welche den Bereich darstellt, in dem die Fotodiode tUberhaupt optische in elektrische
Energie umwandelt, Abbildung 6-42.

Spektrale
Empfind- So )
lichkeit
Spektrale
Breite
}“max
Wellenlénge

Abbildung 6-42. Spektrale Empfindlichkeit

Die Shuntkapazitét ist durch die Raumladungszone gegeben und bestimmt mal3geblich
die Grenzfrequenz der Fotodiode. Sie kann durch Erhéhung der Sperrspannung ver-
kleinert werden, was in Verbindung mit einem nachfolgenden Verstérker eine hthere
Signalbandbreite zur Folge hat.

Wie bel jedem elektronischen Bauelement muss auch bel der Fotodiode mit Rausch-
prozessen gerechnet werden. Die zwei dominanten Rauschquellen liegen dabel im
Schrot- und im thermischen Rauschen.

Fliefst ein Strom durch den Halbleiterkristall, so sind dem Stromtransport durch diskre-
te Ladungstréger statistische Fluktuationen Uberlagert. Diese fuhren zum Schrotrau-

schen; das mittlere Schrotrauschstromquadrat i kann angegeben werden zu [Bha94]:
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12 =26 (I gy + 15 +1p) Af . (6-39)

Foto
Dabel entspricht e der Elementarladung, |-y, dem (Signal-)Fotostrom, |z dem Strom
durch Hintergrundlicht und I dem so genannten Dunkelstrom durch thermisch gene-
rierte Ladungstrager im Halbleiter. Die Rauschbandbreite wird durch Af gekennzeich-
net.

Das thermische Rauschen betrifft die parallel geschalteten ohmschen Widersténde R,

und R,. Das mittlere thermische Rauschstromquadrat i > berechnet sich zu:

a1 ]
(2 = 4KT (Rg]ntR}Af, (6-40)

L
wobei k die Boltzmann-Konstante und T die absolute Temperatur darstelt.
Mit diesen beiden Rauschstromen kann die Signal- und Rauschleistung am gesamten
Parallelwiderstand berechnet werden, woraus fir das SNR folgt:

(So(/’L) I:)Opt )2
ze'(IFoto+|B+|D)'Af+4kT'[F\iL+1]'Af (6_41)

Sh L

NR=

Fur ein maximales Signal-Rausch-Verhédtnis, wie es fur den Laser-Doppler-Sensor
gefordert wird, ist es also notwendig, die spektrale Empfindlichkeit und den Gesamt-
widerstand grof3, den Dunkel- und Hintergrundstrom sowie die Rauschbandbreite
hingegen so klein wie mdglich zu wahlen.

Als weitere charakteristische GroRe wird im Ubrigen haufig die rauschaquivalente
Strahlungsleistung NEP (Noise Equivalent Power) angegeben, bei der Signal- und
Rauschleistung gleich gro3 sind, also SNR =1 gilt:

NEP = SO(/l)-\/Ze-(IFom Fl+1,)-Af +4kT{é+Ri]-Af . (642)

L

Dies ist digenige Strahlungsleistung, welche am Ausgang des Photodetektors ein
Signal erzeugt, das gleich grofd wie das Rauschen ist.

Abschlief?end soll die Verstarkerschaltung vorgestellt werden, die den Fotostrom in
eine &guivalente Spannung wandelt.

Prinzipiell sind zwei verschiedene Verfahren denkbar. Entweder wird der Strom Uber
einen Widerstand in eine Spannung gewandelt und diese anschlief3end einer Verstér-
kerstufe zugefuhrt. Oder es wird direkt eine Strom-Spannungs-Wandlerstufe einge-
setzt, die an ihrem Ausgang eine der Lichtintensitdt proportionale Spannung liefert.
Prinzipiell bieten sich dazu wiederum drei Redlisierungsalternativen an [Bhad4],
[W0094].
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Bel einem so genannten Low Impedance Front End wird die Fotodiode lber einen
paralel geschalteten Lastwiderstand an einen Operationsverstarker angeschlossen.
Uber diesen Widerstand konnen Eingangswiderstand und Grenzfrequenz eingestellt
werden, wobel eine grole Bandbreite Uber einen kleinen Lastwiderstand eingestellt
wird. Nachteilig auf die Verstarkung wirkt sich dann jedoch die geringe Impedanz aus,
da der Fotostrom an R_ nur eine kleine Spannung erzeugen kann. Zudem verschlech-
tert sich nach (6-41) das Signal-Rausch-Verhdltnis. Fur geringe Lichtintensitéten ist
diese Schaltungsvariante demnach nicht geeignet.

Beim High Impedance Front End wird hingegen der Lastwiderstand sehr grof3 gewahlt
bzw. ganz weggelassen, so dass sich eine hohe Eingangsimpedanz einstellt. Damit
erhdlt man ein verbessertes SNR sowie eine grof3ere Verstérkung, jedoch verringert
sich die Signalbandbreite. Da aufgrund des grof3en ohmschen Eingangswiderstands die
Kapazitéten der Schaltung mehr an Bedeutung gewinnen, handelt es sich hierbei um
einen integrierenden Verstarker, der am Ausgang des OPs einen Entzerrer in Form
eines Differenzierers erforderlich macht. Die geringe Bandbreite verhindert aber auch
hier den Einsatz im Laser-Doppler-Messsystem.

Die dritte bevorzugte Schaltungsvariante stellt einen Transimpedanzverstarker dar, der
as Strom-Spannungswandler arbeitet, Abbildung 6-43.

VSS

Ry

out

RK

1

Abbildung 6-43. Transimpedanz-Verstarker im Laser-Doppler-Sensor

Gegentlber den vorher beschriebenen Konzepten ist hier die Grenzfrequenz fy durch
die Rickkoppelimpedanz Zz = (Rs || Cg) bestimmit:

1

fo=——"7-——. -
P 2Ry -Cq (6-43)

Diese Verstérkerstufe besitzt damit ein besseres SNR bei gleichzeitig hoher Verstar-
kung und verzerrungsfreier SignalUbertragung. In Abbildung 6-43 ist dartber hinaus
eine Ruckkoppelschaltung RK eingezeichnet, welche den hohen Gleichanteil im Foto-
strom unterdrtickt.
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Fur den in Abbildung 6-44 dargestellten Laser-Doppler-Sensor wurde eine Transim-
pedanz von 1 MQ gewdhlt. Die weiteren Sensordaten kénnen Tabelle 6-4 entnommen
werden.

Abbildung 6-44. Laser-Doppler-Sensor
A. Seitenansicht ohne Gehéause
B. Unteransicht mit Gehause

Eigenschaft Wert
Wellenlange 835 nm
Emittierte optische Leistung 26 mwW
Stromaufnahme (Laser an) 120 mA
Obere Grenzfrequenz 100 kHz
Transimpedanz 1 MQ
Max. Spannungsverstarkung 10 x 90
SNR 36 dB
Betriebstemperatur (Laser an) 29 °C
Sensorabmessungen B x Hx T 24 x 31 x 21 mm?®
Gewicht 44 g
Tabelle 6-4. Daten des Laser-Doppler-Sensors

Das angegebene Signal-Rausch-Verhédltnis von 36 dB wird dabel fur das Gesamtsys-
tem folgendermal3en ermittelt:

NR = 20- IogURMSﬂ. (6-44)
RMS, Rausch
Die effektive Rauschspannung Ugrusrausch reprasentiert das Sensorausgangssignal,
wenn der Sensor Uber einer schwarzen Flache platziert ist. Uryssgna entspricht dem
stochastischen Laser-Doppler-Signal, welches am Handgelenk Uber der A. radiais
gemessen wird, Abbildung 6-45.
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Abbildung 6-45. Laser-Doppler-Sensor-Ausgangssignal

6.4.5 Digitale Signalverarbeitung

Aus dem mit dem Laser-Doppler-Sensor gewonnenen zeitlichen stochastischen Signal
(Abbildung 6-45) muss der zeitvariante Blutfluss bestimmt werden. Dies erfolgt nach
einer A/D-Wandlung mittels der im Nachstehenden vorgestellten digitalen Signalver-
arbeitung. Diese muss mdoglichst prazise, robust, effektiv und in Echtzeit erfolgen. Die
sich daraus ergebenden Anforderungen werden noch néaher spezifiziert, zuvor soll kurz
auf die notwendigen Grundlagen eingegangen werden.

Gemal3 Kapitel 6.4.3 lasst sich Uber die Momentenbildung des Leistungsdichte-
spektrums des Laser-Doppler-Signals ein linearer Zusammenhang mit dem Blutfluss
sowohl in grofderen as auch kleineren Gefélden herstellen. Eine zentrale Aufgabe der
digitalen Signalverarbeitung besteht daher in der Bestimmung dieses Leistungsdichte-
spektrums.

Fur einen im weiteren Sinne stationdren Prozess x(n) berechnet sich das diskrete Leis-
tungsdichtespektrum S(e€“) aus der Fouriertransformierten der Autokorrelation ry(K):

. 1 N .
r, (k) = Lm{m r];Nx(n +k)x (n)},

S (€)= Yr (K ™.

K=—co

(6-45)

Falls x(n) fur ale n bekannt ist, kann theoretisch die Autokorrelationsfolge bestimmt
werden und dann ihre Fouriertransformierte. In der Praxis ergeben sich jedoch folgen-
de Schwierigkeiten: Die Zeitfolge x(n) kann keinesfalls unendlich grof3 sein. Ferner
handelt es sich beim Laser-Doppler-Signal um ein zeitvariantes Signal. Es durfen nur
die Abtastwerte eines Zeitintervalls in die Spektralschdtzung mit einflief3en, in dem
davon ausgegangen werden kann, dass sich die spektralen Eigenschaften des Signals
nicht oder nur geringfligig verandern. Daher kann das L eistungsdichtespektrum in der
Praxis nur geschatzt werden.
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Im Folgenden werden verschiedene Methoden zur Schétzung des Leistungsdichte-
spektrums naher erlautert. Zuerst wird auf die as klassisch oder auch nicht para-
metrisch bezeichneten Methoden eingegangen, die ein Spektrum im Wesentlichen
mittels der Fouriertransformation schéatzen. Daran anschlief3end werden ausgewahlte
parametrische Methoden diskutiert, bel denen Vorwissen Uber das zu schétzende
Spektrum mit in die Schatzung einflieft.

Eine erste Methode zur klassischen Schétzung des Leistungsdichtespektrums liegt in
der Berechnung des Periodogramms, wobei man hier von einer endlich langen Zeitfol-
ge x(n) ausgeht:

~ . N71 .
See (€)= X F(K)e ™. (6-46)
k=0
Setzt man die Zeitfolge direkt ein, so folgt daraus das Periodogramm zu:
. _ _ N-1 1P
Sue (€)= X, = x(rhe ™| (6-47)
n=0

wobei Xn(€®) durch eine diskrete Fouriertransformation (DFT) aus der N Datenpunkte
umfassenden Zeitfolge x(n) hervorgeht. Das Periodogramm ist damit proportional zum
guadrierten Betrag der DFT und kann daher rechentechnisch gesehen unter Verwen-
dung einer Fast Fourier Transformation (FFT) einfach und schnell berechnet werden.
Um die Leistungsfahigkeit der Schétzung beurteilen zu kdnnen, missen noch Giite-
kriterien eingefihrt werden.

Im ldealfall sollte die Schatzung S(e'”) fiir steigendes N auf das exakte Leistungs-

dichtespektrum konvergieren. Da jedoch S(€) eine Funktion der Zufallsvariablen
x(0), x(2), ..., X(N-1) ist, muss die Konvergenz im statistischen Sinne betrachtet wer-
den. Hierzu wird der Schétzer auf seine Konsistenz untersucht. Neben der asymptoti-
schen Erwartungstreue

lim E{S(e””)}=s, (") (6-49)

muss die Varianz eines konsistenten Schéatzers fur eine nach unendlich strebende
Datensatzlange N verschwinden:

limvar{$(e'”) =0 (6-49)

N —eo

Ein idealer Schétzer ist somit fur alle N erwartungstreu und hat die Varianz Null.
Fur das Periodogramm ergibt sich der Erwartungswert zu:

E{éper (e""’)}= % S, (€')* ; F; S(\Iw;g)} : (6-50)
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Das Periodogramm ist damit ein schiefer Schétzer, aber asymptotisch erwartungstreu.
Fur stochastische Prozesse lasst sich die Varianz des Periodogramms ndherungsweise
angeben zu:

Var{., (€1)[= S2(e). (6-51)

Demnach handelt es sich beim Periodogramm um eine nicht konsistente Schétzung des
L eistungsdichtespektrums. Eine Weiterentwicklung des Periodogramms gewichtet die
Zeitfolge mit einer Fensterfunktion. Dies wirkt sich jedoch nicht auf die Varianz der
Schétzung aus, so dass hierdurch noch keine Konsistenz erreicht wird.

Be der Methode nach Bartlett erhdt man durch Mittelung von mehreren Perio-
dogrammen eine konsistente Schéatzung. Hierzu wird nicht von einer Realisation der
Lange N des Prozesses ausgegangen, sondern die Zeitfolge der Lange N in K nicht
Uberlappende Teilfolgen der Lange L mit N = KL unterteilt, Abbildung 6-46. Dabei
wird fur jede Teilfolge das Periodogramm berechnet. Die Schatzung bildet dann das
Uber alle K Periodogramme gemittelte Spektrum:

2

S, () :%Z (6-52)

L1 .
Y x(n+iL)e
n=0

Der Erwartungswert der Schatzung nach Bartlett ist identisch mit dem des Periodo-
gramms. Die Varianz kann durch

vals, ()}~ %sf ) (6-53)

angendhert werden und strebt gegen Null, wenn mit n — e auch k— o strebt. Somit
handelt es sich bel Bartletts Methode um einen konsistenten Schétzer. Es besteht die
Moglichkeit, auf Kosten einer geringeren spektralen Auflosung die Varianz bel festem
N zu verkleinern.

ol ] LTl .

L J L J \ )

L Punkte L Punkte L Punkte

Voo l

n n n

Abbildung 6-46. Aufteilung einer Zeitfolge in K Zeitfolgen der Lange L nach Bartlett
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Die Methode nach Welch basiert auf der Methode von Bartlett. Dabei dirfen sich aber
die Teilfolgen Uberlappen; dartber hinaus werden diese mit einem Zeitfenster w(n)
gewichtet.

Unter der Annahme, dass aufeinanderfolgende Tellfolgen jeweils um den Offset D
verschoben und L Punkte lang sind, ergibt sich diei. Tellfolge zu:

x(M=x(n+iD); n=0,1,..,L-1. (6-54)

Das L eistungsdi chtespektrum berechnet sich demnach zu:

L1 2

> w(n)-x(n+iD)-e ™|,
oo (6-55)

mit U= ().

& (aioy_ L
Sw(€) =25 Z

K-1

0

Der Erwartungswert kann mit der Fouriertransformierten W(€) der Fensterfunktion
bestimmt werden:

E{S (")} = ﬁsx(ei‘”) e (6-56)

Hierdurch ist es moglich, mit dem Zeitfenster die Schiefe der Schéatzung zu beeinflus-
sen.

Mit Hilfe der Uberlappung lasst sich die Varianz bei gleicher spektraler Auflosung im
Vergleich zur Methode von Bartlett erniedrigen, da z. B. bei 50% Uberlappung die
Anzahl der zu mittelnden Periodogramme verdoppelt wird. Fir ein Drelecksfenster
und 50% Uberlappung erhdlt man naherungsweise die Varianz:

vals, )}~ 1%%8*2 ). (6-57)

Obwohl es méglich ist, fir ein festes N Uber eine grofRere Anzahl von Teilfolgen zu
mitteln (die durch eine hohere Uberlappung entstehen), bleibt der Gewinn begrenzt, da
die Korrelation zwischen den Teilfolgen x(n) steigt. Typische Werte fur die Uberlap-
pung sind 50% oder 75%.

Wahrend die bisher betrachteten Methoden auf dem Prinzip basieren, durch Mittelun-
gen die Varianz der Schéatzung zu verringern, werden bel der Blackman-Tukey-
Methode die Periodogramme gegl éttet:

Ser (€'7) = Z F(kw(k)e ™, (6-58)
k=—M

wobel w(k) die Fensterfunktion fir die Schatzung der Autokorrelation darstellt. Wird

beispielsweise ein Rechteckfenster von -M bis M mit M < N-1 verwendet, so werden

die Schéatzwerte von ry(k) mit der grofiten Varianz zu Null gesetzt und somit die Vari-
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6.4 Laser-Doppler-Blutflussmessung

anz des Leistungsdichtespektrums verkleinert. Diese Mal3nahme reduziert jedoch die
Auflosung des Spektrums. Als Fenster konnen alle Funktionen verwendet werden,
deren Fouriertransformierte reellwertig und nicht negativ sind. Die Gewichtung von

r (k) mit einer Fensterfunktion entspricht im Fregquenzbereich einer Faltung mit

W(€). Aus diesem Grund wird von einer Glattung des Periodogramms gesprochen.
Der Erwartungswert der Schatzung kann angegeben werden zu

EB ()} S, W(e). (6-59)

Die Varianz ist gegeben durch:
A 1 M
varls,, ()}~ Si(e”) =+ 2w, (6-60)
k=—M

mit N >> M >> 1. Fir M wird algemein ein maximaler Wert von M = N/5 empfoh-
len.

Zusammenfassend kénnen die klassischen Methoden folgendermal3en gegeniiberge-
stellt werden:

e Das Periodogramm ist nur bedingt zur Schétzung des L el stungsdichtespektrums
geeignet. Die Schétzung ist im Gegensatz zu den anderen Methoden nicht kon-
sistent, dadie Varianz nicht fir steigendes N gegen Null konvergiert.

e Mit der Methode von Welch lésst sich im Vergleich zur Methode von Bartlett
die Varianz bel gleicher spektraler Auflosung ungefdhr auf die Halfte reduzie-
ren. Zusatzlich kann durch die Wahl eines geeigneten Fensters der Erwar-
tungswert der Schétzung positiv beeinflusst werden.

e Setzt man die gleiche Lange N der Zeitfolge fir je einen Schatzer nach Welch
und Blackman-Tukey voraus, so erhdt man mit dem Blackman-Tukey-Schétzer
eine grofdere Anzahl an Stitzstellen des Spektrums.

Nach der Vorstellung der klassischen Schétzverfahren werden parametrische Verfah-
ren zur Schatzung des L e stungsdichtespektrums erértert.

Parametrische Schétzverfahren zeichnen sich dadurch aus, dass Wissen lber das zu
schéatzende Signal in einem Modell zusammengefasst wird. Die parametrische Schét-
zung kann dadurch genauer als eine allgemeine Schétzung ohne Vorwissen erfolgen.
Die Genauigkeit der Schatzung wird dabei hauptsachlich von der Qualitdt des Modells
bestimmt. Sind hingegen keine Informationen Uber den zu schétzenden Prozess ver-
flgbar oder soll das Spektrum beliebiger Signale bestimmt werden, so miissen die
klassischen Methoden angewendet werden.

Verflgt man Uber Informationen, die das Signal moglichst genau charakterisieren, so
kann ein Signamodell erstellt werden. Die Aufgabe der Schétzung ist es nun, die
Parameter dieses Modells anhand eines Gutekriteriums zu bestimmen. Durch das
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Vorwissen Uber den Signalverlauf werden Stérungen sofort bel der Schéatzung heraus-
gefiltert.

Dieser allgemeine Ansatz fur die Schatzung eines stochastischen Signals wird in
Abbildung 6-47 beispielsweise fir die diskrete zufélige Zeitfolge x(n) verdeutlicht. In
das Signalmodell flief?t das Wissen ein, dass sich das Signal durch Filterung von wei-
Rem Rauschen mittels der diskreten Ubertragungsfunktion H(z) nachbilden |&sst.

Parameter .
& — min -
Signalmodell
A . 3

Weil3es v(n) . HE) x(n)

Rauschen Y
E{jx(n) - ()}

A

Stochastisches X(n)

Signal

Abbildung 6-47. Schatzung der Parameter eines Signalmodells fur ein stochastisches
Signal tUber die Minimierung des mittleren quadratischen Fehlers

Die Parameter der Ubertragungsfunktion konnen nun durch die Minimierung eines
Glitekriteriums, das fir stochastische Signale geeignet ist, bestimmt werden; beispiels-
weise durch Minimierung des mittleren quadratischen Fehlers:

£ = Efjx(n) - x(n)*}. (6-61)

Bel stochastischen Signalen, wie z. B. beim Laser-Doppler-Sensorsignal, ist es schwie-
rig, das Signal mit statistischen Methoden im Zeitbereich zu beschreiben. Jedoch
liegen Informationen Uber den Verlauf des Lestungsdichtespektrums vor. Es liegt
daher nahe, das Signal im Spektral bereich zu modellieren.

Hierzu eignet sich der im weiteren Sinne stationdre, so genannte Autoregressive Mo-
ving Average Process (ARMA-Prozess). Dieser l&sst sich durch Filterung von weil3em
Rauschen (mit &> = 1) mit einem kausalen, linearen und zeitinvarianten Filter erzeu-
gen. Die Ubertragungsfunktion in der komplexen z-Ebene kann mit

B,(2) ch; b, (k) 77K

H(2) = _
AN 1+Ya (k2"

(6-62)
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6.4 Laser-Doppler-Blutflussmessung

angeben werden [Hay96]. Es handelt sich hierbei um ein Filter mit p Polen und g Null-
stellen.

Die Differenzengleichung im Zeitbereich zur gebrochenrationalen Ubertragungs-
funktion mit den p+qg+1 Parametern a,(k) und by(K) lautet:

K(n) + f a, (K)X(n—k) = f b, (KV(n—K). (6-63)

Das Leistungsdichtespektrum fir einen ARMA-Prozess, der durch weil3es Rauschen
mit S(2) = &, angeregt wird, l4sst sich durch

, B,(2)B,(1/Z)

S(29)=0, — (6-64)
A (29A,1LIZ)
oder in Abhangigkeit von @ bestimmen:
2
_ B,(e'”)
S(e"”)=0 @ (6-65)
A, (€")

Das L eistungsdichtespektrum ist somit durch die Vorgabe der Pole und Nullstellen der
Ubertragungsfunktion H(2) eindeutig festgelegt. Einfachere Modelle ergeben sich,
wenn sie entweder nur durch Pole oder Nullstellen definiert sind.

Beschrankt man sich bei der Ubertragungsfunktion eines ARMA-Prozesses auf ein
Nennerpolynom und setzt somit die Ordnung g = 0, so erhdlt man ein AR-Modell mit

H(Z)= bO(O) — bo(o)
5@ 143 k)2 (6-66)

und der zugehdrigen Differenzengleichung im Zeitbereich:
p
(n) = b, (Ov(n) - >, a, (KX(n—K). (6-67)
k=1

Hier ist der autoregressive Charakter des Signals leicht zu erkennen. In einen neuen
Ausgangswert X(n) gehen neben dem aktuellen Wert v(n) der weilRen Rauschquelle

nur die mit den Parametern des Modells gewichteten aten Ausgangswerte ein. Daher
handelt es sich bel H(2) auch um ein so genanntes Infinite Impulse Response Filter
(IR Filter), das Uber die Lage der Pole der Ubertragungsfunktion mittels der Parame-
ter ay(K) und by(0) definiert ist.

Das L eistungsdichtespektrum l&asst sich nun mit Hilfe dieser Parameter ausdriicken:
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Su(er) =20

2 (6-68)

p _
1+ a,(k)e ™
k=1

Im folgenden Abschnitt wird ein Verfahren zur Bestimmung der Parameter eines AR-
Prozesses vorgestellt.

Dabe wird aus einer Reihe von Methoden, z. B. der Autokorrelations-Methode, der
Kovarianz-Methode oder dem Burg-Algorithmus, die Modifizierte Kovarianz-
Methode al's das | eistungsfahigste V erfahren ausgewahlt [Hay96].

Bel Verwendung dieser Methode muss das folgende lineare Gleichungssystem gel ost
werden, wobei zur besseren Ubersichtlichkeit das Dach iber den als Schitzung zu be-
trachtenden Parametern weggel assen wird:

_rx(ll) rx(zil) rx(pil)_ _ap(l)_ _rx(oil)_
rx(J:Z) rx(%Z) fx(l?’z) . apfz) __ rx(?’z) (6-69)
@p) n2p) o nmep] 3P| [0 p)]

Die geschétzten stochastischen Autokorrelationskoeffizienten lassen sich aus dem
gemessenen Zeitsignal folgendermal3en berechnen:

N-1
r (k)= Y [x(n=1)x (n=k) + x(n— p+1)x (- p+K)]. (6-70)
n=p
Mit Hilfe der bereits bestimmten Parameter des Modells ergibt sich die Verstéarkung
zu:

‘bo (O)‘2 =r,(0,0)+ Zp:ap (K)r, (k1) . (6-71)

Mit diesen Parametern kann das L eistungsdichtespektrum des AR-Prozesses analytisch
angegeben werden.

In der Praxis muss zur Schdtzung des Leistungsdichtespektrums nach dem obigen
Verfahren sichergestellt werden, dass das zugrunde liegende stochastische Signal
zumindest ndherungsweise als Redliserung eines AR-Prozesses betrachtet werden
kann. Dies kann festgestellt werden, indem sich das tatsachliche Spektrum des zu
untersuchenden Signals hinreichend genau mit (6-68) anndhern lésst. Dazu muss die
Modellordnung p geeignet gewahlt werden. Bei Modellen niederer Ordnung entspricht
die Anzahl der Polpaare anndhernd der Anzahl der zu erwartenden Peaks im Spekt-
rum.

Die Schatzung besteht nun darin, z. B. mit Hilfe der Modifizierten Kovarianz-Methode
die Parameter des AR-Modélls zu bestimmen. Mit den so gewonnen Parametern |8sst
sich das geschétzte L ei stungsdichtespektrum anal ytisch angeben, Abbildung 6-48.
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Glte-
kriterium

p

A

Stochastischer| x(n) _| Schatzung | f.(k,1) | Berechnung | 3,(K) | Spektrum- | Sw(@)
Prozess der AKF AR-Parameter b, (0) berechnung

Abbildung 6-48. Schatzung des Leistungsdichtespektrums mittels eines AR-Modells

Bel der Untersuchung der Leistungsdichtespektren des Laser-Doppler-Signals erkennt
man, dass sie ausschliefdlich Uber einen Peak bel der Frequenz 0 Hz verflgen,
Abbildung 6-29. Daher liegt es nahe, ein Modell erster Ordnung zu betrachten, wel-
ches im Folgenden als AR(1)-Modell bezeichnet wird. Hierfir lautet die Ubertra-
gungsfunktion:

H(2) = % (6-72)

mit der linearen Differenzengleichnung
X(n) + &, (H)X(n—1) = by (0)v(n) (6-73)

und dem zugehorigen Lei stungsdichtespektrum gemal3 (6-68):
b
1+ 2a, cos(w) +a]

S (e') = (6-74)

Die beiden Parameter a; und by lassen sich relativ einfach berechnen. Die stochasti-
schen Autokorrel ationskoeffizienten ergeben sich zu:

N-1

(0D =r,(L0)=2-> x(n-1x(n), (6-75)

n=1

4D =r,(00) = ¥ x*(n-1+ X ()
i — (6-76)
=x2(0)+x*(N-D+2-> x*(n-1).

Die gesuchten Parameter lassen sich mit Hilfe von (6-69) und (6-71) angeben:

__n@)

@y &1
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bl =r (1) +a,r, (01). (6-78)

Zusammenfassend lasst sich sagen, dass sich zur Leistungsdichteschéatzung von Laser-
Doppler-Signalen sowohl klassische as auch parametrische Verfahren anbieten, und
zwar insbesondere das AR(1)-Modell und die Methode nach Welch.

Fur den praktischen Einsatz beider Verfahren missen die entsprechenden Parameter
wie Abtastrate, Stichprobenumfang, Uberlappung, etc. spezifiziert werden. Dazu muss
das Ausgangssignal des Laser-Doppler-Sensors charakterisiert werden.

Zunachst wird der Zeitbereich untersucht, wobei die Amplitudenverteilung und vor
allem die Stationaritdt von Interesse sind. Ein kleiner Ausschnitt aus dem Zeitsignal
von einer Messung in vivo ist in Abbildung 6-45 gegeben. Ein léngeres Zeitintervall
Uber 3 Sekunden, welches an der A. radialis gemessen wurde, ist in Abbildung 6-49A
dargestellt.

U/ Relllati.ve o
\Y; Haufig- AN
keit
0 1 2 3 Amplitude / V

Zeit/s

Abbildung 6-49. A. Laser-Doppler-Sensor-Ausgangssignal, gemessen an der A. radialis
B. Histogramm flr konstanten Blutfluss

Teilt man die Amplitude des Laser-Doppler-Signals bel konstantem Blutfluss in Klas-
sen konstanter Breite ein und bestimmt fir jede Klasse die Anzahl der zu ihr gehtren-
den Messwerte, so lasst sich das Histogramm in Abbildung 6-49B ermitteln. Die
Hullkurve dieses Histogramms kommt der statistischen Vertellung der Amplitude
ziemlich nahe. Die Amplituden sind erwartungsgemal3 normalverteilt.

Die Stationaritét des Laser-Doppler-Signalsist nur bei konstantem Fluss gewahrleistet.
Bel der Messung am Menschen ist der Blutfluss jedoch eine dynamische, zeitvariante
Grole. Die statistischen Eigenschaften des Signals andern sich somit standig. Es ist
daher notwendig, die Dauer eines als im weiteren Sinne stationdr anzusehenden Inter-
valls abzuschédtzen, um darauf aufbauend die Leistungsdichtespektren berechnen zu
konnen.

Wie in Kapitel 6.4.2 angesprochen, ist die Bandbreite des Blutflusssignals recht gering
(Abbildung 6-21). Man kann davon ausgehen, dass neben dem Gleichantell die ersten
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10 Harmonischen der Grundschwingung ausreichen, um eine Signalanndherung von
bis zu 99% bel einer Resynthese zu erreichen. Wird damit eine maximale Herzfre-
guenz von 200 Schléggen/Minute angesetzt, ergibt sich eine maximale Frequenz von
etwa 30 Hz oder die minimale Periodendauer von etwa 33 ms.

Das Stationaritatsintervall von Blutflusssignalen kann auch anhand von statistischen
Tests untersucht werden. In [Guo93] wurde dies am linken Herzventrikel durchge-
fuhrt. Hierzu wird ein kurzes Interval, fir welches die Stationaritdt nachgewiesen
werden soll, aus dem Zeitsignal betrachtet und in zwei gleich lange Teilfolgen unter-
teilt. FUr jede Teilfolge wird der Mittelwert und die Varianz berechnet und miteinan-
der verglichen. Sind die Teilfolgen statistisch gleich, so kann das ganze Intervall as
stationér betrachtet werden. Die Studie kam zu dem Ergebnis, dass mindestens 85 %
aler 10 ms Intervalle eines Herzzyklusses sowie mindestens 93 % aller 5 ms Intervalle
alsim weiteren Sinne station&r zu betrachten sind.

Bel der nichtinvasiven Laser-Doppler-Flussmessung kdnnen aufgrund der geringen
Eindringtiefe des Lichts nur oberflachennahe Gefal3e untersucht werden, bei denen die
Flussgeschwindigkeiten wesentlich geringer sind as in der Aorta. Wéahrend der Systo-
le @ndert sich die Flussgeschwindigkeit nahezu Uber ihren gesamten Dynamikbereich.
Die Anderung der Geschwindigkeit ist daher wahrend der Pulsanstiegszeit in der Aorta
deutlich hoher als beispielsweise in der A. radialis. Wird nun die Anderung der Ge-
schwindigkeit als ein Mal? fir die Anderung der stochastischen Eigenschaften des
Signals angesehen, so kann das Stationaritétsintervall fur die Laser-Doppler-
Flussmessung mit einem grofReren Wert als 10 ms angegeben werden. Eine obere
Schranke bildet dabei in jedem Fall die aus dem Frequenzgehalt des Blutflusssignals
maximale Beobachtungszeit von etwa 33 ms.

Eine Erniedrigung des Stationaritdtsintervalls fihrt dabel zu einer erhdhten Varianz
des Leistungsdichtespektrums und somit zu Schwankungen des spektralen Kennwerts.
Die Wirkung der Vergrof3erung des Beobachtungsintervalls kann mit der Filterung des
Flusssignals mit einem gleitenden Mittelwert-Filter verglichen werden, wobel steile
Flanken und Peaks gegléttet werden.

Als Zwischenresimee l&sst sich festhalten, dass aus den zeitlichen Laser-Doppler-
Signaen in einem Stationaritétsintervall von 10 bis 33 ms nach dem Shannonschen
Theorem etwa 100 mal in der Sekunde Uber die Leistungsdichtespektren die Fluss-
kennwerte berechnet werden miissen.

Es soll abschlieffend ertrtert werden, mit welchen Bandbreiten des Laser-Doppler-
Signals zu rechnen ist. Die Monte-Carlo-Simulationen aus Kapitel 6.4.3 legen nahe,
dass fir erste Messungen eine maximale Bandbreite von mindestens 100 kHz ange-
nommen werden sollte, Abbildung 6-29. Fir die im néchsten Kapitel vorgestellten
guantitativen Messungen an einem Schlauchmodell wurde daher mit einer recht hohen
Abtastrate von 390 kHz gearbeitet.

Bel in vivo Messungen kann jedoch von einer wesentlich geringeren Bandbreite aus-
gegangen werden. Das Wasserfalldiagramm des zeitlichen Laser-Doppler-Signals aus
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Abbildung 6-49 ist in Abbildung 6-50 dargestellt, wobel nur die ersten 2 Sekunden
wiedergegeben sind.

Die Spektren fallen wie in den Smulationen mit steigender Frequenz monoton ab, und
die Kurvenformen der Spektren sind erwartungsgemald zeitvariant. Deutlich zu erken-
nen sind die vergrofRerten Bandbreiten bei ca.t = 0,5sundt = 1,5 s, welche auf die
Systolen hinweisen. Selbst bei diesen hohen Flussgeschwindigkeiten liegt die obere
Grenzfrequenz unter 40 kHz, so dass fir in vivo Messungen Abtastraten von etwa 80
kHz ausreichen.

S(f)

Frequenz f/ kHz

Abbildung 6-50. Wasserfalldiagramm des Laser-Doppler-Signals

Mit diesen Signalcharakterisierungen konnen die entsprechenden Signalverarbeitungs-
parameter sowohl fur die AR(1)-Schétzung as auch fur die Methode nach Welch
festgelegt werden. Das Vorgehen bel der Berechnung der Leistungsdichtespektren ist
fUr beide Verfahren in Abbildung 6-51 zusammenfassend dargestellt.

Methode nach AR(1)- Methode
Welch
Diskret Diskret
LD-zeitsignal  [IIIIITITITIID (I () zeisignal
Vo=
Periodo- (T T T T T T T T 1] | | | | | | Autokorrelations-
gramme koeffizienten r, (k)

VMittelung ; ; a,, by
Gemittelte Analytische

Periodo- | | | | | | | | | | | | Leistungsdichte-
gramme spektren

Zeit Zeit
—_ —_—

Abbildung 6-51. Bestimmung der Leistungsdichtespektren aus den Laser-Doppler-Zeitsig-
nalen nach Welchs Methode und mittels AR(1)-Modell
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In Abbildung 6-52 sind exemplarisch die resultierenden Spektren nach beiden Verfah-
ren fUr eine geringe und hohe konstante Flussgeschwindigkeit dargestellt. Aufgrund
des analytischen Spektrums beim AR(1)-Modell fallen die Schatzungen wesentlich
robuster as bei der Methode nach Welch aus. Hinsichtlich ihrer Linearitéat beziglich
spektralem Kennwert und Flussgeschwindigkeit werden die Verfahren im folgenden
Kapitel 6.4.6 verglichen.

Leistungs- A | Leistungs- B
dichte- } dichte-
spektrum |i spektrum

0 50 100 150 0 50 100 150
Frequenz f/ kHz Frequenz f/ kHz

Abbildung 6-52. Gegenuberstellung der Leistungsdichtespektren nach Welchs Methode
(durchgezogene Linien) und mittels AR(1)-Modell (gestrichelte Linien) bei
konstanten Flussgeschwindigkeiten v
A.v =14 mm/s
B. v=67 mm/s

Was die Rechenzeit betrifft, bietet die parametrische Methode aufgrund der geringeren
mathematischen Operationen weitere wesentliche Vorteile: Bei gleichen Bedingungen
ist das AR(1)-basierte Verfahren im Vergleich mit der Welch-Methode mit 50% Uber-
lappung etwa um den Faktor 7 schneller.

Mit den so ermittelten Spektren mussen zur endgultigen Blutflussbestimmung die
spektralen Kennwerte, also das 0. und 1. Moment nach (6-12) bestimmt werden. Dazu
ist eine diskrete Integration erforderlich, die am einfachsten mit der Trapezregel
durchgefihrt wird. Es werden jeweils zwei Stitzstellen mit aquidistantem Abstand h
bzw. der Frequenzauflosung df durch eine Gerade verbunden. Bel dieser Integration
entstehen Trapeze, so dass das Ergebnis der Integration Ty fur N Datenpunkte wie
folgt angegeben werden kann:

T, =df - (S(l) +S(N) , Z S(n)j (6-79)

Die Bestimmung des 0. Moments kann beim AR(1)-Prozess wegen des analytischen
L eistungsdichtespektrums allerdings in einfacher geschlossener Form berechnet wer-
den:

<w,>=S,(e")do= e (6-80)
0
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6.4.6 Messungen

Nach Darlegung der optischen und elektronischen Komponenten sowie der digitalen
Signalverarbeitung werden nun die Messergebnisse des Laser-Doppler-Sensors vorge-
stellt.

Da quantitative, nichtinvasive Blutflussmessungen am Menschen schwierig sind,
werden zundchst Messungen an einem Schlauchmodell vorgenommen, um das System
unter kontrollierbaren Bedingungen zu charakterisieren.

Das Schlauchmodell muss mehreren Anforderungen gentigen:
e Die Messstrecke muss den optischen Eigenschaften des menschlichen Gewebes
und den Gegebenheiten der A. radialis am Handgelenk entsprechen.
e Die Flussgeschwindigkeit durch die Messstrecke muss im Bereich von v = 0 —
200 mm/s variiert werden konnen.
e Der eingestellte Fluss muss Uber eine langere Zeitdauer moglichst konstant blei-
ben, mindestens aber fir einen Messzyklus.

Die Anforderungen hinsichtlich konstanter, einstellbarer Flussgeschwindigkeit wurden
mit einem Pumpensystem erfiillt. Es handelt sich dabei um einen geschlossenen Kreis-
lauf, bei dem eine elektrisch betriebene Kreiselpumpe das Flissigkeitsvolumen aus
einem Vorratsbehdlter ansaugt und Uber die Messstrecke wieder zurtckfuhrt. Der
Messstrecke ist ein Shuntkreis parallel geschaltet, wobel in beiden Kreisen der Fluss
Uber Ventile manuell eingestellt werden kann, Abbildung 6-53. Dieser Parallelkreis
erfullt zwel wichtige Funktionen im Hinblick auf die Genauigkeit des eingestellten
Volumenstromes. Bei geringer Flussgeschwindigkeit in der Messstrecke kann ein
grof3er Fluss Uber den Paralelkreis geleitet werden, so dass die Pumpe nicht gegen
einen hohen Stromungswiderstand arbeiten muss. Da menschliches Blut im Pumpen-
system verwendet wird, ist die Umwalzung und die damit verbundene Durchmischung
des Blutvolumens von grof3er Bedeutung, was durch den Parallelkreis erreicht wird.
Der Ausgleichsbehédlter dampft durch das darin enthaltene Flissigkeitsvolumen kurz-
zeitige Schwankungen der Pumpl el stung.

- Vorrats-
behéalter *
Pumpe <P> *
* Mess-
| strecke |
Ausgleichs- \ _
behalter Ventlle\

Abbildung 6-53. Pumpensystem
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Zur Validierung des konstanten Flusses Uber eine langere Zeitdauer wurde das Pum-
pensystem mit Hilfe eines Infusionspumpen-Testgerédtes (BIO-TEK, IDA-2) Uberprift.
Die Messergebnisse sind in Abbildung 6-54 dargestellt. Die Validierung des Pumpen-
systems erfolgte bei verschiedenen Volumenstromen. Aufféllig sind die kurzzeitigen
Flussschwankungen bzw. Ripple. Diese sind im Messprinzip des Infusionspumpen-
Testgerdtes begrundet, welches lediglich eine quasikontinuierliche Messung erlaubt.
Die periodischen Unterbrechungen des Flusses durch das Testgerét bleiben dabei nicht
rickwirkungsfrel auf den Volumenstrom und fihren zu den beschriebenen Schwan-
kungen. Eine Analyse der Messdaten ergibt dennoch eine geringe maximale Flussan-
derung von 2% bei einer Messdauer von 15 Minuten, was vollkommen ausreichend ist.

Fluss/ 1200 } - o
mli/h

800 |

400 |

0 1 1 1 1
0 15 30 45 60
Zeit/ min

Abbildung 6-54. Validierung des Pumpensystems

Die eigentliche Messstrecke bildet eine Kunststoffplatte, welche &nliche lichtstreuen-
de Eigenschaften wie biologisches Gewebe besitzt. Horizontale Bohrungen in der
Platte mit einem Durchmesser von etwa 3,2 mm werden von dem Blutvolumen durch-
stromt und ssimulieren so den Blutfluss in der A. Radialis. Durch Bohrungen in unter-
schiedlichen Absténden zur Oberfl&che konnen zusétzlich verschiedene Gewebedicken
nachgebildet werden, Abbildung 6-55.

Laser-Sensor

'

%0,9 mm

N\

3,2 mm O U/ L 1,8 mm
Kunststoffplatte

Abbildung 6-55. Messstrecke des Schlauchmodells

Mit diesem Schlauchsystem wurden Messungen durchgefihrt, um zum einen die
Methode zur Messung des Blutflusses in grof3eren Gefél3en nach dem Laser-Doppler-
Prinzip zu validieren und zum anderen das entwickelte System zu charakterisieren.

Wenn bei den jeweiligen Messungen nicht anders erwahnt, wurde das Schlauchmodell
mit menschlichem Blut mit einem Hamatokrit von 21% gefillt, welches mit einer
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konstanten Geschwindigkeit durch die Messstrecke in einer Tiefe von 1,8 mm geleitet
wurde. Der Laser-Sensor wurde direkt Uber der Bohrung platziert, und die gelieferten
Sensorsignale wurden mit einer Rate von 390 kHz abgetastet. Die digitale Signalver-
arbeitung berechnete mit einer Ergebnisrate von 90 Hz die spektraen Flusskennwerte
Uber einen Zeitraum von 5 Sekunden. Die daraus resultierenden 450 Werte wurden zu
einem Ergebniswert gemittelt.

Zunéchst wurden Messungen zur Uberprifung der Linearitdt zwischen konstanter
Flussgeschwindigkeit und ermitteltem spektralem Moment durchgefiihrt. Dazu wurde
mit einem Laserspot von 400 um und einem Detektionsabstand von 5 mm gearbeitet.
In Abbildung 6-56A sind die ermittelten spektralen Kennwerte tiber den eingestellten
konstanten Flussgeschwindigkeiten aufgetragen. Fur den in der A. radidis als physio-
logisch zu betrachtenden Bereich der mittleren Geschwindigkeit bis 120 mmy/s ergibt
sich eine sehr hohe Korrelation von R = 99,8%. Die Ergebnisse der Monte-Carlo-
Simulationen wurden damit bestétigt. Der relative Fehler zwischen den Messwerten
und der Ausgleichsgeraden liegt im Mittel bei 0,92%, der maximale relative Fehler
betragt 3,25%, Abbildung 6-56B.

<o,>/ 47 Rel. 3.5 B
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Abbildung 6-56. A. Lineare Abhangigkeit des ersten spektralen Moments <w;> von der
Flussgeschwindigkeit v
B. Relativer Fehler von <m;>

Bel den Messergebnissen sind Schwankungen des ersten Moments in Abhangigkeit
von der Zeit festzustellen, wobei die Streuung bei kleinen Flissen zunimmt, da diese
relativ zum jeweiligen Mittelwert aufgetragen ist. Absolut gesehen wird die Streuung
fur geringere FlUsse kleiner. Die Hauptursache fur diese Schwankungen kann im
Signal-Rausch-Verhdltnis des Laser-Doppl er-Sensors gesehen werden.

Die Linearitét zwischen Flussgeschwindigkeit und erstem gewichteten Moment < @yo>
ist ebenfalls gegeben, Abbildung 6-57A und B. Wie weiterhin Abbildung 6-57B zu
entnehmen ist, kénnen sehr geringe Flussgeschwindigkeiten bis in den Bereich von
einigen mm/s gemessen werden. Bei noch geringeren Flissen ist keine Linearitdt mehr
gegeben, dann steigen die spektralen Momente mit geringerer Flussgeschwindigkeit
stark an. Der Beginn des linearen Bereichs hangt dabei im Wesentlichen von der unte-
ren Grenzfrequenz des Laser-Doppler-Sensors ab. Diese sollte jedoch nicht zu tief
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gewahlt werden, um unerwinschte fotoplethysmografische Effekte oder 50 Hz-Inter-
ferenzen sicher zu umgehen. Erwéahnenswert ist, dass keine Nullfllisse gemessen wer-
den konnen, was ein allgemeines Problem der Laser-Doppler-Messtechnik darstellt.
Ferner ist es nicht moglich, negative Fllisse zu messen.

Spektrale | A Spektrale
Momente Momente

00 10 20 30 4,0
v/ mm/s v/ mm/s

Abbildung 6-57. Lineare Abh&ngigkeiten des ersten spektralen Moments <> (Kreise,
durchgezogene Linien) und des ersten gewichteten Moments <> (Quad-
rate, gestrichelte Linien) von der Geschwindigkeit v
A. Mittlerer und grof3er Geschwindigkeitsbereich v > 10 mm/s
B. Kleiner Geschwindigkeitsbereich v <5 mm/s

Das obere Ende des linearen Bereichs hangt ebenso stark von der oberen Grenzfre-
guenz des Sensors bzw. der Abtastrate der A/D-Wandlung ab. Wird der Bereich nach
oben hin Uberschritten, so unterschétzen die spektralen Momente den Fluss. Die Emp-
findlichkeiten nehmen monoton ab.

Zur Uberprifung der Linearitét der beiden vorgestellten Verfahren zur Spektrumschét-
zung nach Welch beziehungsweise mittels AR(1)-Modell sind in Abbildung 6-58 die
ersten spektralen Momente bei Berechnung mit den jewelligen Spektren dargestellt.

<w>/ 8 [ g
a.u.

v/ mm/s

Abbildung 6-58. Linearitat der ersten spektralen Momente mit der Flussgeschwindigkeit,
ermittelt mit dem modellbasierten Verfahren (Kreise und durchgezogene
Linie) und der Welch-Methode (Quadrate, gestrichelte Linie)

Fur diese Messung erhielt man beim Welch-basierten Verfahren einen Korrelations-
koeffizienten von 99,2% und fir das modellbasierte Verfahren von 99,5%. Beide Ver-
fahren zeichnen sich somit durch eine sehr hohe Korrelation aus. Der maximale relati-
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ve Fehler liegt bel beiden Verfahren in ahnlichen Grélenordnungen, so dass sich
aufgrund der in Kapitel 6.4.5 dargestellten Vorteile das AR(1)-Modell zur Laser-
Doppler-Flussmessung anbietet.

Im Nachstehenden werden weitere quantitative Messergebnisse am Schlauchmodell
vorgestellt, bei denen die folgenden Parameter variiert wurden:

o Gewebedicke beziehungsweise Bohrungstiefe der Messstrecke

e Sensorposition Uber der Arterie

¢ Beleuchtungsspotdurchmesser

e Abstand Laser — Detektor

Bel der Monte-Carlo-Simulation (Kapitel 6.4.3) wurden Untersuchungen beztiglich der
Gewebedicke durchgefiihrt. Die dort getroffenen Aussagen wurden anhand der Mes-
sungen am Schlauchmodell Gberprift. In Abbildung 6-59 sind die entsprechenden
Messergebnisse bel zwel unterschiedlichen Gewebedicken dargestellt. Die Proportio-
nalitdt zwischen Geschwindigkeit und spektralem Moment bleibt erhalten, jedoch ist
die Empfindlichkeit bel diinneren Gewebedicken grofier.

<m,>/ 16
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Abbildung 6-59. Linearitat der ersten spektralen Momente mit der Flussgeschwindigkeit in
Abhangigkeit der Bohrtiefe bzw. Gewebedicke. Die Kreise und die durchge-
zogene Linie reprasentieren eine Gewebetiefe von 1,8 mm, die Quadrate
und die gestrichelte Linie eine Tiefe von 0,9 mm.

Die bereits getroffenen Aussagen werden damit bestétigt: In diinneren Gewebeschich-
ten wird weniger Licht absorbiert, so dass die tiefer in die arterielle Schicht eindrin-
genden Photonen hohere Frequenzverénderungen an schneller flief3enden Erythrozyten
erhalten. Dies hat zur Folge, dass mit Laser-Doppler-Sensoren tatsachlich nur relative
Flussmessungen durchgefihrt werden koénnen, da sich die Gewebedicken tber den
Blutgefa3en sowohl inter- as auch intraindividuell unterscheiden. Auf der anderen
Seite kann festgestellt werden, dass in einer Tiefe von 2 mm Blutflisse noch gut
messbar sind.

Im Folgenden sollen die Auswirkungen von Variationen der Sensorplatzierung Uber
der Arterie diskutiert werden. Dazu wurde der Laser-Doppler-Sensor auf der Mess-
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strecke bel einer Bohrungstiefe von 0,9 mm in x-Richtung und konstantem Blutfluss
gegenuber der Arterie um Ax verschoben (mit Ap = 0) sowie die Symmetrieachse des
Sensors um Ag gedreht (mit 4x = 0). In Abbildung 6-60 ist dieser Zusammenhang
skizziert.

Abbildung 6-60. x-Translation und @-Rotation des Sensors bezuglich des BlutgefaRes

Die Messungen zeigen, dass der spektrale Kennwert weitestgehend invariant gegen-
Uber Rotationen ist, Abbildung 6-61A.

<m,>/ 30 <w,>/ 30
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Abbildung 6-61. Empfindlichkeit der FlusskenngroRen gegenliber Variationen der Sensor-
platzierung
A. Rotation

B. Translation

In Abbildung 6-61B ist zu erkennen, dass mit zunehmender Dislokation Ax das erste
spektrale Moment sinkt. Dies kann dadurch erklart werden, dass mit zunehmendem
Sensorabstand von der Bohrungs- bzw. Blutgefal3achse zum einen die Gewebetiefe bis
zur Blut fihrenden Bohrung wegen des runden Bohrungsquerschnitts zunimmt und
gleiche Effekte eintreten, wie sie in Abbildung 6-59 dargestellt sind. Zum anderen sind
in den Randzonen der Blutgefél3e die Flussgeschwindigkeiten aufgrund des paraboli-
schen Geschwindigkeitsprofils ohnehin geringer, was in geringeren Frequenzver-
schiebungen und folglich geringeren spektralen Momenten resultiert.
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Im Weiteren wird der Einfluss des Durchmessers des beleuchtenden Laserspots unter-
sucht. Durch einen unterschiedlich grof3en Spotdurchmesser wird die gemessene Fluss-
geschwindikeit Uber ein unterschiedlich grofRes Gewebevolumen gemittelt. Da die
Geschwindigkeit in den Blutgeféien nicht an jeder Stelle des betrachteten Gewebevo-
lumens gleich ist, kann mit einem kleineren Spot ein geringeres Volumen ausgel euch-
tet werden, was zu einer besseren Orts- und Geschwindigkeitsauflosung fuhrt. Die
Ergebnisse der Spotvariationen sind in Abbildung 6-62 dargestellt. Es sind keine
signifikanten Unterschiede zwischen einem grof3en und kleinen Spot zu erkennen. Die
linearen Korrelationen zwischen spektralem Moment und konstanter Flussgeschwin-
digkeit betrugen in allen Falen 99%. Auch im Bereich der Einzelstreuungen sind
keine signifikanten Unterschiede auszumachen. Fur in vivo Messungen empfiehlt sich
daher ein moglichst kleiner Beleuchtungsspot, wobel hier besonders die Laserschutz-
bestimmungen beachtet werden miissen.

<>/
a.u.

0 10 20 30 40 50
v/ mm/s
Abbildung 6-62. Abhangigkeit der Flusskennlinien vom Durchmesser des Beleuchtungs-
spots. Kreise mit durchgezogener Linie reprasentieren einen Spot von 400

pum, Quadrate mit gestrichelter Linie 600 um, und Rauten mit punktierter Li-
nie 1000 um.

Eine sehr wichtige Grof3e, die es abschlief3end am Modell zu untersuchen gilt, stellt
der Abstand von Laserspot und Detektor dar. Mit grofRerem Detektionsabstand werden
zunehmend tiefere Gewebevolumina ausgeleuchtet. Es ist also zu erwarten, dass mit
grofllerem Abstand auch grofiere Geschwindigkeiten aus tieferen Gewebeschichten
gemessen werden. Dieses Verhaten wurde mit den Modellmessungen bestétigt. Die
Abstande wurden dabei von 3 bis 7 mm variiert. Abbildung 6-63 kann man in allen
Falen eine grof3e lineare Korrelation von tber 99% entnehmen. Jedoch sind bei glei-
cher konstanter Flussgeschwindigkeit die spektralen Momente bei kleinem Detektion-
sabstand erwartungsgemald geringer, da hier nur die oberen langsameren Schichten des
Blutstroms in der Bohrung erfasst werden. Bemerkenswert ist dartiber hinaus, dass mit
groflerem Abstand die Empfindlichkeit nachlasst. Ferner nimmt das Signal-Rausch-
Verhdtnis drastisch ab, so dass mit zunehmendem Laser-Detektor-Abstand auch mit
einer groReren Standardabweichung zwischen den einzelnen Flusskennwerten zu
rechnen ist. FUr in vivo-Messungen empfiehlt sich ein Abstand von 5 mm als Kom-
promiss zwischen Signal-Rausch-Verhdltnis und Eindringtiefe.
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<o,>/
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Abbildung 6-63.
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Abhangigkeit der Flusskennlinien vom Detektionsabstand zum Beleuch-
tungsspot. Kreise mit durchgezogener Linie repréasentieren einen Abstand
von 3 mm, Quadrate mit gestrichelter Linie 5 mm, und Rauten mit punktier-
ter Linie 7 mm.

Abschlief?end sollen qualitative Messungen in vivo vorgestellt werden, Abbildung

6-64.
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Abbildung 6-64. Laser-Doppler-Messungen in kleinen und grof3en Blutgefalen
A. 1. spektrales Moment bei Messungen im Perfusionsgebiet der Finger-

kuppe

B. Simultane Messungen zu A, Darstellung des 1. gewichteten Moments
C. 1. spektrales Moment bei Messung Uber der A. radialis am Handgelenk
D. Simultane Messung zu C, Darstellung des 1. Moments bei Messung U-
ber der A. brachialis in der Armbeuge

Am einfachsten zu messen, weil oberflachlich gelegen, sind die Flussgeschwindigkei-
ten in kleinen Blutgeféfen in gut durchbluteten Perfusionsgebieten wie zum Beispiel
in der Fingerkuppe oder am Ohrlgppchen. In Abbildung 6-64A und B sind simultan
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<w;> und <wyp> flr eine Messung Uber 3 Senkunden mit dem Laser-Sensor auf der
Fingerkuppe des Zeigefingers dargestellt. Es sind die fur Kapillargebiete typische
Flusskurven zu erkennen, die nach dem steilen systolischen Anstieg nur langsam
wieder auf den diastolischen Wert fallen. In Abbildung 6-64C und D sind simultane
Laser-Doppler-Messungen an zwel grof3eren Arterien dargestellt. Hier erkennt man
den typischen Blutflussverlauf aus der Differenz einer hin- und riicklaufenden Fluss-
pulswelle, wie sie auch mit Ultraschall-Doppler-Systemen gemessen werden kénnen.
Besonders ausgepragt ist die rucklaufende Welle bei Messungen an der oberflachlich
gelegenen A. radialis (Abbildung 6-64C), wéahrend sie bei den Messungen an der tiefer
liegenden A. brachialis weniger ausgeprégt ist (Abbildung 6-64D). Dies l&sst den
Schluss zu, dass die Eindringtiefe des Lichts nicht mehr ganz ausreicht, um die Arterie
entsprechend auszuleuchten. Vielmehr tragen die BlutflUsse der Arteriolen und Kapil-
laren zum Laser-Doppler-Signal bei. Eine Flussmessung in 3 —4 mm Tiefe ist jedoch
sehr gut moglich.

In Abbildung 6-65 ist eine dynamische Laser-Doppler-Messung flr einen langeren
Zeitraum Uber der A. radialis am Handgelenk dargestellt, wahrend am Oberarm eine
M anschette so lange aufgeblasen wird, bis aufgrund des arteriellen Kollapses unter der
Manschette der periphere Blutfluss zum Erliegen kommt. Anschlief3end wird der
Manschettendruck langsam reduziert, und es ist zu erkennen, wie der Blutfluss wieder
einsetzt und nach der Okklusionsprozedur wieder normale Werte erreicht.

Blutfluss Arterieller
Kollaps

<
« >

Druck-

aufbau Druckabbau

0 5 10 15 20 25 30 35 40 45 50
Zeit / Sekunden

Abbildung 6-65. Laser-Doppler-Blutflussmessung an der A. radialis wahrend Oberarmokklu-
sion

Zuletzt sollen sinnvolle Bandbreiten B des Laser-Doppler-Systems fir In-vivo-
Messungen diskutiert werden. In Kapitel 6.4.5 wurde bereits darauf hingewiesen, dass
eine Abtastrate von etwa 80 kHz ausreichen sollte. Diese Aussage wird exemplarisch
durch die folgende Untersuchung gestitzt. Zugrunde liegt das Laser-Doppler-
Sensorsignal aus Abbildung 6-49A mit einer Abtastrate von 600 kHz, welches tber
der A. radialis gemessen wurde. Es liegen aso grofe Flussgeschwindigkeiten und
damit hohe Frequenzanteile im Laser-Doppler-Signal vor. In Abbildung 6-66 sind
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dazu die berechneten Flisse bei unterschiedlichen Abtastraten f, bzw. Bandbreiten B
dargestellt.

<m,
a.u.

<o,>/
a.u.

Zeit/s Zeit/s

Abbildung 6-66. Auswirkung unterschiedlicher Bandbreiten B bzw. Abtastraten f, bei der
Laser-Doppler-Messung
A.B=200kHz (f,=400 kHz)
B. B =50 kHz (fa = 100 kHz)
C.B=375kHz (fa=75kHz)
D.B =15kHz (fa = 30 kHz)

Es sind zwischen den Signalen mit einer Bandbreite von 200 kHz und 50 kHz kaum
Unterschiede feststellbar. Lediglich die Absolutwerte der spektralen Momente nehmen
aufgrund der geringeren Bandbreiten ab. Dabel reduziert sich auch der absolute Dy-
namikbereich, die relative Dynamik bleibt jedoch erhalten. Eine Abtastrate von 30
kHz (Abbildung 6-66D) ist alerdings zu gering.

Zusammenfassend lasst sich sagen, dass ein neuartiges Laser-Doppler-System entwi-
ckelt wurde, mit welchem genaue Flussmessungen sowohl in kleinen als auch in gré-
Reren oberflachlich gelegenen Arterien durchgefiihrt werden kénnen. Der miniaturi-
sierte Sensor besitzt ein ausreichendes Signal-Rausch-Verhdltnis, die Signalverarbei-
tung arbeitet zuverlassig und robust. Die harten Echtzeitanforderungen werden durch
die neuartige und schnelle modellbasierte AR(1)-Signalverarbeitung zur Spektrum-
schéatzung erfillt.
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6.5 Ultraschall-Doppler-Blutflussmessung

Ultraschallwellen sind an Materie gebundene mechanische Dichtewellen, deren Fre-
guenz Uber 20 kHz und damit jenseits des menschlichen Horvermogens liegt. Anwen-
dungen, die auf der Ultraschall-Technik basieren, spielen in der Medizin eine grol3e
Rolle, wobei der Einsatz in der Medizin auf zwei physikalischen Grundprinzipien ruht.
Zum einen hat Ultraschall die vorteilhafte Eigenschaft, biologisches Gewebe zu durch-
dringen ohne es zu beschadigen, und dabel an biologischen Grenzfldchen ganz oder
teilweise reflektiert zu werden. Die so entstehenden Echos sind die Informationstrager
der bildgebenden Ultraschall-Diagnostik. Andererseits wird die Frequenz der Ultra-
schallwellen verschoben, wenn sie auf bewegte Teilchen treffen (Doppler-Effekt). Me-
dizinische Anwendungsgebiete fur Ultraschall liegen daher in der Gewebeerwérmung,
Steinzertrimmerung, Bildverarbeitung und nichtinvasiven Blutflussmessung.

Die grofdte Verbreitung hat hierbel die medizinische Ultraschalldiagnostik in Form der
B-Bild-Sonografie beziehungsweise im Impuls-Echo-Verfahren gefunden. Bei dieser
Technik werden von mehreren Sendern Ultraschallimpulse erzeugt. Die Laufzeit zwi-
schen Schallaussendung und dem Empfang eines Echos gibt Informationen darlber,
aus welcher Tiefe im Gewebe das Echo stammt. Die Echodarstellung in Abhéngigkeit
von der Laufzeit erfolgt auf dem Bildschirm, wo die Echoamplituden als Lichtpunkte
unterschiedlicher Helligkeit sichtbar werden (B-Bild = Brightness-Bild). In Abbildung
6-67 ist eine zweidimensionale Beispielaufnahme einer Niere dargestellt.

Abbildung 6-67. Nierenaufnahme im Ultraschall B-Bild [Mor95]

Das fur diese Arbeit relevante Einsatzgebiet des Ultraschalls liegt jedoch nicht in den
bildgebenden Verfahren, sondern in der nichtinvasiven, kontinuierlichen Blutfluss-
messung (USD). Wie schon in Kapitel 3.2.3 angerissen, wird dabei mit einem Sende-
kristall Ultraschall in das menschliche Gewebe eingekoppelt. Der Schall wird an be-
wegten Blutteilchen in Blutgeféien zurtickgestreut und erhélt dabei gemald dem Ultra-
schall-Doppler-Effekt eine der Geschwindigkeit proportionale Frequenzverschiebung,
die mit dem gleichen oder einem zweiten Piezokristall detektiert werden kann.
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Von kommerzieller Seite werden zur Blutflussmessung mehrere Systemauspragungen
angeboten, die nach Leistungsfahigkeit und Kosten grob in drel Kategorien unterteilt
werden konnen:

e Taschen-Doppler-Systeme,

e Doppler-Systeme mit Spektralanalyse,

e Duplex-Systeme.

Erstgenannte sind einfache, miniaturisierte Blutflussmesser. Sie werden in der Medizin
fur Erstuntersuchungen bel Durchblutungsstérungen oder Verdacht auf Gefal3erkran-
kungen verwendet. Verschiedene Anbieter sind hier am Markt, in Abbildung 6-68 ist
exemplarisch ein System dargestellt.

Abbildung 6-68. Taschen-Doppler-System Multi-Doppler 1l von HNE Huntleigh Nesbit Evans
Healthcare

Die angebotenen Systeme kosten einige 1.000 DM und besitzen austauschbare Sonden
mit verschiedenen Ultraschallfrequenzen in einem Bereich von etwa 2 bis 8 MHz, um
in unterschiedlichen Gewebetiefen messen zu konnen. Die gemessenen Doppler-
Frequenzen werden in der Regel lediglich Uber einen integrierten Lautsprecher akus-
tisch wiedergegeben, wobei diese Doppler-Frequenzen Uber einfache, aber recht unge-
naue Nulldurchgangszéhlungen der Doppler-Signale ermittelt werden, Abbildung
6-69.
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Abbildung 6-69. Nulldurchgangszahlung zur Schatzung der Doppler-Frequenz
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In einem Zeitfenster T wird dazu die Anzahl N der Nulldurchgénge gezéhlt. Die
Doppler-Frequenz Af wird dann abgeschétzt zu:

NZ
2-T°
Bel einigen Systemen kénnen die so ermittelten Doppler-Frequenzen Gber eine analo-
ge oder digitale Schnittstelle abgegriffen werden. Selbst durchgefiihrte Untersuchun-
gen mit mehreren Taschen-Doppler-Systemen haben jedoch gezeigt, dass die geliefer-
ten Signale lediglich qualitativen Charakter besitzen und keinesfalls fir quantitative
Blutflussmessungen, wie es im Monitoring-System erforderlich ist, eingesetzt werden
konnen.

Af ~ (6-81)

Die zweite Kategorie von Ultraschall-Doppler-Flussmessern liegt in oft PC-basierten
Systemen mit Spektralanalyse. Dabel werden die Doppler-Frequenzen nicht mehr wie
bei den Taschen-Dopplern im Zeitbereich tber Nulldurchgangszéhler ermittelt, son-
dern Uber den Spektralbereich Uber Kurzzeitleistungsdichtespektren, welche auch
entsprechend visualisiert werden, Abbildung 6-70.

Abbildung 6-70. Doppler-System mit Spektralanalyse Medasonics CDS

Der Anschaffungspreis solcher Systeme liegt in der GrélRenordnung mehrerer 10.000
DM und ist daher fir das Biosignalmonitoring-System uninteressant, zumal die Grof3e
der Systeme eine einfache Integration und damit das Handling bel Messungen unnétig
erschwert.

Duplex-Systeme bieten letztlich die Kombination aus gezielter funktioneller Doppler-
Analyse des Blutflusses und der B-Bild-Technik an, Abbildung 6-71.
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Abbildung 6-71. Duplex-Sonografie der A. femoralis. Rechts ist das B-Bild der Arterie dar-
gestellt, wobei die Linie in der Gefal3mitte die Schallachse des links darge-
stellten Blutflusses reprasentiert [Rul88]

In den neuesten Varianten, der farbkodierten Duplex-Sonografie, wird die Doppler-
Information in flachenhafte, farbkodierte Stromungsinformationen umgesetzt und
ortsgetreu dem B-Bild tberlagert. Die Anschaffungskosten von ber 100.000 DM und
die schwierige Integration sprechen gegen den Einsatz im Biosignalmonitor.

Wie beim Laser-Doppler-System ist es also auch hier notwendig, eine Eigenentwick-
lung durchzufiihren. Daher werden im Folgenden nach einer kurzen Ultraschall-
Einfthrung die Anforderungen prazise formuliert, und es wird das Konzept vorgestellt.

6.5.1 Grundlagen

In diesem Kapitel wird ein kurzer Abriss der Ultraschall-Technik gegeben. Zunéchst
wird dazu die Schallausbreitung in menschlichem Gewebe erértert, bevor der eigentli-
che akustische Doppler-Effekt und die daraus resultierende Anwendung zur nichtinva
siven Blutflussmessung dargestellt wird.

Ultraschall ist Schall im Frequenzbereich oberhalb von 20 kHz, was ihn fir Menschen
unhorbar macht. Dort gelten jedoch die selben physikalischen Schallausbreitungsge-
setze wie im horbaren Frequenzbereich. Zur Erzeugung von Ultraschall wird im All-
gemeinen ein piezoelektrischer Schallwandler eingesetzt. Dieser wird mit einer Wech-
selspannung angeregt und wirkt wie ein schwingender Kolben, der das angekoppelte
Medium abwechselnd komprimiert und dehnt. Es entstehen daraus Dichtednderungen,
die sich als longitudinale Wellen im Gewebe ausbreiten. Fir die Schallausbreitung
sind folgende Grof3en von Bedeutung.

Die Schallgeschwindigkeit ¢ ist ein Mal3 fur die Ausbreitungsgeschwindigkeit der
Welle im Raum und kann mittels Elastizitétsmodul E und Dichte p gemal3 der Weber-
schen Formel (5-14) angegeben werden zu:
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c=_|—. (6-82)
P
Mit der so genannten Schallschnelle v wird die Auslenkungsgeschwindigkeit eines
Teilchens bezeichnet. Sie ist nicht identisch mit der Schallausbreitungsgeschwindig-
keit und kann mit der Elongation & dem Mal3 fiir die Verschiebung der von der Schall-
welle aus der Ruhelage ausgel enkten Mol ekiile, berechnet werden:

dg
v=—, 6-83
p (6-83)
Der Schallwechseldruck P bezeichnet die Differenz aus momentan herrschendem
Druck und statischem Druck:

P=p-cv. (6-84)

Die Schallimpedanz Z entspricht dem Quotienten von Schallwechseldruck und Schall-
schnelle und ist damit, analog zur elektrischen Impedanz, das Mal3 fir den Widerstand
eines Mediums beziiglich Ultraschallwellen:

v C
Die Schallintensitdt J ist ein Mal3 fur die Energieflussdichte. Se ist definiert als die
mittlere Schallenergie, welche pro Zeiteinheit durch eine Flache stromit:

J=P.v. (6-86)

Tritt eine Schallwelle von einem Medium 1 auf en anderes Medium 2 mit einer ande-
ren Impedanz, so wird diese an der ebenen Grenzschicht mit dem Reflexionsfaktor ke
reflektiert:

k. = . (6-87)

In Tabelle 6-5 ist ein Uberblick tiber die wichtigsten Parameter der Schallausbreitung
In menschlichem Gewebe gegeben.

Folgende Punkte sind bemerkenswert. Die Ausbreitungsgeschwindigkeit ¢ des Ultra-
schalls in biologischem Gewebe ist mit Ausnahme des Knochengewebes in erster
Na&herung konstant und liegt bei etwa 1500 nvs.

Zwischen weichen biologischen Geweben treten nur kleine Reflexionsfaktoren von
maximal einigen Prozent auf, da die Impedanzspriinge sehr klein sind. Die Schall-
schwéachung durch die Grenzschicht Gewebe-Luft ergibt dagegen praktisch Total-
reflexion, da die Schallimpedanz in Luft verhétnismaldig klein ist. Es ist also nicht
vorteilhaft, wenn man Ultraschall in menschliches Gewebe Uber die Luft ein- und aus-
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koppeln will, da damit nahezu die gesamte Schallenergie an der Grenzschicht reflek-
tiert wird. Daher miissen Anpassschichten die Spriinge der Impedanzen nach Méglich-
keit minimieren. In der Praxis erfolgt dies mit einem Koppelgel zwischen Sender und
Gewebe.

Substanz c/ p/ Z/ Dampfung/
m/s glcm?® 10°g/(cm?s) | dB/(MHz-cm)
Luft 331 0,0013 0,00043 0
Fett 1470 0,97 1,42 0,5
Wasser 1492 0,9982 1,48 0,002
Gehirn 1530 1,02 1,56 1
Muskel 1568 1,04 1,63 2
Knochen 3600 1,7 6,12 4-10

Tabelle 6-5. SchallfeldgréRen fir biologisches Gewebe [Mor95]

Wie man Tabelle 6-5 weiter entnehmen kann, werden die Ultraschallwellen nach dem
Einkoppeln ins Gewebe kontinuierlich gestreut und absorbiert, was zu einer fortlau-
fenden Dampfung der Intensitét fuhrt. Die kinetische Schwingungsenergie wird in
Warme umgesetzt. Ausgehend von der initialen Intensitét J(O) wird die Intensitét in
der Gewebetiefe z abgeschwacht zu:

J(2)=J(0)-e**, (6-89)

M, bezeichnet den Absorptionskoeffizienten und hangt im biologischen Gewebe néher-
ungsweise linear von der Schallfrequenz ab. Es gilt fur die Dampfung in erster Nahe-
rung folgender Zusammenhang [Mor95]:

I ) - 659
df dz MHz-cm

Die Frequenz hat somit enen proportionaen Einfluss auf die Dampfung.
Niederfrequenter Ultraschall dringt aufgrund der geringeren Déampfung tiefer in
menschliches Gewebe ein. Generell wahlt man fir oberflachennahe Messungen von
einigen Zentimetern Sender mit 8 MHz oder mehr, fir Messungen in tiefer liegenden
Blutgefaien entsprechende Sonden mit niedrigeren Frequenzen um 2 MHz. Diesen
hohen Eindringtiefen steht algemein, auch in Bezug auf Laser-Doppler-Messungen,
der grofe Nachtell der mit den niedrigeren Frequenzen einhergehenden geringeren
Orts- und Geschwindigkeitsauflésungen entgegen. Bei 8 MHz folgt namlich fur die
eingestrahite Wellenlange A

c 15007
= —= S ~ 190 m . —
f 8MHz a (6-90)
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Um der Dampfung entgegenzuwirken, kann die eingekoppelte Schallleistung erhoht
werden. Neben dem Nutzen fir die Diagnostik beinhaltet ein starkes Ultraschallsignal
alerdings auch Risiken fir den Patienten, die im Wesentlichen auf Erwarmungen des
Gewebes aufgrund der absorbierten Schallenergie zurtickzufihren sind. Um solche
Schéden zu verhindern, sollten Grenzwerte fir Schalldruck und Intensitdt eingehalten
werden. Auch wenn die wissenschaftliche Diskussion Uber diese Grenzwerte noch
nicht abgeschlossen ist, so lassen sich doch gewisse Bereiche festlegen, in denen eine
Gewebeschadigung nach derzeitigem Wissen auszuschlief3en ist. Diese sind in
Abbildung 6-72 dargestellt.

W/cn\mjé 100 £ Mdglicher
10 Schadigungs-
bereich

1T sicherer
01| Bereich
J-t <50 Ws/cm?
0’01 1 1 1 1

1 10 100 1000 10000
Einwirkdauer t/s

Abbildung 6-72. Unbedenklichkeitsgrenze fiir diagnostischen Ultraschall [Nyb83]

Fur das im Biosignamonitor einzusetzende Flusssystem ist die maximale dauerhafte
US-Intensitét von 100 mW/cm? relevant, da eine kontinuierliche Messung erforderlich
Ist. In diesem Intensitdtsbereich sind Gerdte nach internationalen Standards keiner
K ennzeichnungspflicht unterworfen und befinden sich sehr weit von einer moglichen
Gefahrdungsgrenze entfernt.

Nach den Ultraschall-Grundlagen soll im Folgenden der akustische Doppler-Effekt
kurz hergeleitet werden. Der Doppler-Effekt beschreibt im Allgemeinen ein Phéno-
men, welches bel einer Relativbewegung zwischen einem Wellen aussendenden Ob-
jekt und dem Empfanger dieser Wellen auftritt. Es ist hierbei gleichgtiltig, ob es sich
um hérbare Schallwellen, Ultraschallwellen oder elektromagnetische Wellen handelt.
Einziger Unterschied ist, dass Schall und Ultraschall zur Ausbreitung ein Medium
benttigen, welches fur elektromagnetische Wellen nicht erforderlich ist. Es ist somit
ebenso die Bewegung von Sender und Empfanger relativ zum Medium zu berticksich-
tigen. Damit ergeben sich mehrere zu unterscheidende Félle.

Wenn sich der Empféanger mit der Geschwindigkeit ve bewegt und der Sender im
Medium ruht, so gilt fir die empfangene Frequenz fg:

fL = f. -(u V?Ej (6-91)

Dabel gilt das Plus-Zeichen, falls sich der Empfanger zum Sender hinbewegt; das
Minus-Zeichen gilt, wenn sich der Empfanger vom Sender wegbewegt.
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Bewegt sich der Sender mit vs, und ruht der Empfanger, so gilt:

f
fo=—02 -
e =1y . (6-92)

Das Plus-Zeichen ist anzuwenden, fals sich der Sender vom Empfénger wegbewegt,
das Minus-Zeichen gilt entsprechend.

Um den Doppler-Effekt auf die Blutflussmessung zu beziehen, wird Abbildung 3-9
herangezogen.

Der mit der Frequenz f, eingekoppelte Ultraschall trifft unter dem Winkel o« auf be-
wegte rote Blutkérperchen, die sich mit der Geschwindigkeit v im Blutgefal? fortbewe-
gen. Die Axialkomponente von v beztiglich der Einstrahlachse betrégt v-cose. Da sich
die Blutkdrperchen a's bewegter Empfanger vom Sender fortbewegen, gilt nach (6-91)
fUr die empfangene Frequenz f':

£ = f, -[1—%-0050{) , (6-93)

Die empfangenen Wellenziige werden wiederum von den Blutkorperchen gestreut. Sie
wirken dann als bewegter Sender, der sich vom ruhenden Empfénger wegbewegt. Mit
(6-92) ergibt sich somit fir die am Ultraschallwandler empfangene Frequenz f;:

f’ 1-Y-cosa

f:—: .—.
' 1+Y.cosa ° 1+Y-coso

(6-94)
Unter der realistischen Annahme, dass die Blutgeschwindigkeit v wesentlich kleiner
als die Schallgeschwindigkeit cim Gewebe ist, lasst sich (6-94) vereinfachen zu:

f=1f,—2. fo-%-cosa, (6-95)
Fur den Betrag der Doppler-Frequenz Af =| f; - fo| gilt damit:
Af=2-f,-Y. cosar. (6-96)
c

Af ist somit direkt proportional zur Geschwindigkeit der roten Blutkorperchen, an
welchen der Ultraschall in den Arterien reflektiert wird. Mit einem bekannten sowie
konstanten Einstrahlwinkel o konnen damit im Gegensatz zum Laser-Doppler-
Verfahren absolute Blutflussgeschwindigkeitswerte ermittelt werden.
Fur die Festlegung von « ist dabel folgendes zu beachten:
e Fir kleine Winkel & — 0 ist der Doppler-Shift Af maximal; dafir ergibt sich
durch die grof3e Wegléange eine starke Dampfung des Signals.
e Fir grof3e Winkel ¢ — 90° geht Af gegen Null. Dafir ist die D&mpfung des
Signals aufgrund des kurzen Wegs minimal.
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Als Kompromiss aus diesen beiden Forderungen wahlt man typischerweise einen
Winkel zwischen 40° und 60°.

Abschlief3end sei angemerkt, dass neben dem Einstrahlwinkel auch die Einstrahlfre-
guenz f, konstant gehalten werden muss, um reproduzierbare Frequenzverschiebungen
zu erhalten.

6.5.2 Anforderungen und Konzept

Mit dem Ultraschall-Doppler-System zur nichtinvasiven, kontinuierlichen Flussmes-
sung muss eine hinreichend genaue und zuverlassige Messung des lokalen Blutflusses
in oberflachlich gelegenen Arterien in der Peripherie wie beispielsweise der A. radialis
am Handgelenk und der A. brachialis in der Armbeuge erfolgen kénnen.

Der Ultraschall-Sensor sollte, wie auch der Laser-Sensor, leicht und dauerhaft am
Menschen applizierbar sein. Dies impliziert unter anderem eine leichte und kompakte
Bauform des Sensors, was mit sparsamem Hardwareeinsatz zu erreichen ist. Glei-
chermal3en kdnnen damit die Kosten niedrig gehalten werden. Da keine Geschwindig-
keitsprofile gemessen werden mitissen, kann ein Continuous Wave System aufgebaut
werden, was den Hardewareaufwand reduziert. Dabei ist zu beachten, dass die Grenz-
werte fiir die abgegebene Ultraschall-Intensitét von 100 mW/cm? fiir eine kontinuierli-
che Messung eingehalten werden, Abbildung 6-72.

Ferner ist keine Richtungserkennung der Blutstrémung erforderlich, dain den periphe-
ren Blutgefal3en nahezu keine negativen Rickstréme auftreten. Durch diese unidirekti-
onale Flusserkennung kann auf eine aufwandige Quadraturdemodulation verzichtet
werden.

Der Detektionsschaltkreis soll nattirlich ein bestmogliches Signal-Rausch-Verhdltnis
aufweisen und darUber hinaus robust und stérsicher sein. Dies gilt insbesondere fir
externe elektromagneti sche Einkoppel ungen.

Im Detail missen Blutfllisse in grof3eren Arterien in einer Gewebetiefe von einigen
Zentimetern gemessen werden. Daher bietet es sich an, mit einer Ultraschall-Frequenz
von 8 MHz zu arbeiten. Dies legt gleichzeitig die erforderliche Bandbreite der analo-
gen Sender- und Empfangerschaltung fest.

Die arteriellen Flussgeschwindigkeiten in den peripheren Arterien liegen im Bereich
von etwa Vv = 20 bis 400 mmy/s. Mit der Trégerfrequenz von fo = 8 MHz, der Schallaus-
breitungsgeschwindigkeit von ¢ = 1500 nvVs im menschlichen Gewebe, sowie einem
Einstrahlwinkel von 40°< o< 60° folgt mit (6-96) fur die mdglichen Doppler-Fre-
guenzverschiebungen ndherungswei se:

100 Hz< Af <4 kHz. (6-97)

Ein entsprechendes Kurzzeit-Leistungsdichtespektrum eines Ultraschall-Doppler-
Signals (z.B. Abbildung 6-69) ist in Abbildung 6-73 dargestellt. In diesem Leistungs-
dichtespektrum erkennt man im Gegensatz zum Laser-Doppler-Fall (Abbildung 6-28)
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erwartungsgemald einen Peak (hier bei etwa 1,1 kHz), bei dem die Doppler-Frequenz
zu suchen ist. Es gibt dennoch kein scharfes Maximum beziehungsweise Nebenkom-
ponenten, was darauf hinwelst, dass mit diesem Verfahren nur die tber den Quer-
schnitt gemittelte Geschwindigkeit des parabolischen Geschwindigkeitsprofils in der
betreffenden Arterie zu messen ist. Man kann also nur eine gemittelte Frequenzver-
schiebung Af,, bestimmen.

LDS(USD)

-

0 1 2 3
Frequenz f/ kHz

Abbildung 6-73. Kurzzeit-Leistungsdichtespektrum eines Ultraschall-Doppler-Signals

Fur die digitale Signalverarbeitung bedeutet (6-97), dass mit einer Abtastrate von
mindestens 8 kHz gearbeitet werden muss. Bel der Bestimmung der Flussgeschwin-
digkeiten aus den Leistungsdichtespektren gelten dann hierbel die gleichen Anforde-
rungen wie bei der Laser-Doppler-Flussmessung. Das Spektrum eines Blutflusssignals
nach dem Ultraschall-Doppler-Prinzip sient qualitativ ahnlich aus, wie dies fir den
Laser-Doppler-Fall in Abbildung 6-21 dargestellt ist. Das bedeutet, dass bezliglich der
digitalen Signalverarbeitung die Doppershifts 100 mal in der Sekunde aus den zeitva
rianten Ultraschallsignalen bestimmt werden missen.

Es bietet sich somit an, ein dhnliches Konzept wie bei der Laser-Doppler-Sensorik
anzustreben. In Abbildung 6-74 ist ein einfaches Blockschaltbild des entwickelten
USD-Systems dargestellt.

Im Utraschall-Doppler-Modul as austauschbarem Bestandteil der Basisstation wird
eine prazise 8 MHz Sinusschwingung erzeugt, mit welcher der Sender-Kristall des
Ultraschall-Wandlers angeregt wird. Dieser miniaturisierte Wandler wird mit Gel an
das menschliche Gewebe angekoppelt. Der so ins Gewebe eindringende Ultraschall
wird an bewegten Blutteilchen in seiner Frequenz verschoben und zum Ultraschall-
Empfanger zurtickgestreut. Das empfangene, schwache Signal des Wandlers wird im
Ultraschall-Doppler-Modul nach einer Impedanzwandlung demoduliert, verstarkt und
gefiltert, bevor im DSP der Basisstation aus den digitalisierten Ultraschallsignalen in
Echtzeit die mittleren Frequenzverschiebungen berechnet und visualisiert werden.
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Im Folgenden wird auf die Entwicklung der einzelnen Komponenten des USD-
Systems eingegangen, wobei zunéchst die Hardware und anschlief3end die Software
dargestellt wird.

6.5.3 Sensorik

Ziel beim Sensordesign der Ultraschall-Doppler-Blutflussmessung ist es, eine einfach
zu applizierende Sensorik mit mdglichst wenig Hardwareaufwand und einem mog-

lichst

guten Signal-Rausch-Verhdltnis zu entwickeln. Dies fuhrt zu einem uni-

direktionalen Sensorsystem im Continuous Wave Mode gemald Abbildung 6-74 mit
den wesentlichen Funktionsgruppen:

Schwingungser zeugung

Prézise Anregung des Ultraschalwandlers mit einem Snussignal von fo = 8
MHz Der Wandler beschalt ein menschliches Blutgefald, was eine Doppler-
Frequenzverschiebung Af verursacht.

| mpedanzwandler

Detektierung und Verstdrkung des schwachen zuriickgestreuten Ultraschallsig-
nals. Es wird dabel die Frequenz f, = fo + Af empfangen. Das eigentliche Nutz-
signal Af ist also an die Trégerfrequenz f, gebunden.

Demodulation

Das Empfangssignal wird mit dem Sendesignal multipliziert:

sin(f,)-sin(f,)=sin(f,)-sin(f, + Af )= 1-[cos(Af ) — cos(2f, + A )]. (6-98)

Filter und Verstarker
Beim demodulierten Signal muss das Nutzsignal Af vom Trager f, getrennt
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werden. Aus (6-98) wird dazu der zweite Kosinus-Term bei der doppelten Tra
gerfrequenz 2- fy durch Tiefpassfilterung eliminiert. Dieses Signal wird an-
schlief?end weiter konditioniert, wobel unter anderem storende Signalkompo-
nenten, insbesondere das 50 Hz-Netzbrummen entfernt werden.
e \Weiterverarbeitung
Mit einem Audioverstérker und Lautsprecher kann das Doppler-Signal horbar
gemacht werden. Mittels A/D-Wandlung wird das Signal im DSP der Basissta-
tion weiterverarbeitet, und die mittleren Doppl er-Frequenzen werden online auf
dem grafischen Display visualisiert.
Im Anschlief3enden sollen die wichtigsten Komponenten der Sensorik beschrieben
werden.

Eine prézise erzeugte 8 MHz Sinusschwingung ist die Grundlage der gesamten Schal-
tung. Wie aus (6-96) hervorgeht, hangt die Doppler-Frequenz Af linear von der Grund-
frequenz f, ab. Frequenzungenauigkeiten sind daher auf ein Minimum zu reduzieren.
Hierzu bietet sich die Verwendung einer quarzbasierten Schaltung an. Die mit Prézisi-
onsguarzen erreichbare Genauigkeit mit Frequenzfehlern von weniger als 30 ppm kann
von anderen Oszillatoren wie Keramikschwingern oder LC-Schwingkreisen nicht
erreicht werden.

Die zweite wichtige Anforderung fur den Oszillator folgt aus der Demodulatorglei-
chung (6-98).

Um die Doppler-Frequenz gut demodulieren zu kénnen, ist ein Sinus-Quellsignal von
hoher spektraler Reinheit erforderlich. Neben der Unterdriickung niederfrequenter
S6rungen, welche in diesem Fall technisch keine Probleme bereitet, ist hier insbeson-
dere das bestmogliche Unterdriicken der harmonischen Oberwellen anzustreben. Diese
erzeugen auch im demodulierten Signal eine Frequenzkomponente, welche dem ei-
gentlichen Nutzsignal Uberlagert ist. Beispielsweise erzeugt die 1. Oberwelle bel der
Frequenz 2-fy :

sin(2- f,)-(2-(f, + Af))=1-[cos(2- Af )—cos(4- f, +2-Af )] (6-99)

neben unkritischen hochfrequenten Anteilen eine Doppler-Frequenz 2- Af, welche sehr
nah beim bzw. im eigentlichen Nutzfrequenzbereich liegt und sich daher nicht elimi-
nieren |1&sst.

Fur die Realisierung bieten sich auf den ersten Blick verschiedene Alternativen an. Es
kdnnen beispielsweise integrierte Frequenzgeneratoren benutzt werden. Es zeigt sich
alerdings, dass die Forderungen nach einer hohen spektralen Reinheit bei gleichzeiti-
ger Frequenzstabilitdt im gewtunschten Frequenzbereich nicht zufrieden gestellt wer-
den konnen. Typische integrierte Schwingquarze kénnen ebenfalls nicht eingesetzt
werden, da sie keine Sinus-, sondern Rechteckschwingungen generieren.
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Die einzig sinnvolle Alternative stellen daher diskrete Schwingkreise dar. Solche
Systeme besitzen as Kern einen LC-Schwingkreis, wobei die Dampfung der Schwin-
gung durch parasitére Widerstandselemente mit aktiven Elementen wie Transistoren
oder Operationsverstérkern ausgeglichen wird. Bei den Forderungen einer hohen
Frequenzgenauigkeit kommen nur Schwingkreise mit eéinem Quarz as induktivem
Element anstelle einer Spule in Frage.

Wie in Abbildung 6-75 zu sehen ist, hangt die Impedanz des Quarzes von der Fre-
guenz im Schwingkreis ab und nimmt sowohl induktive a's auch kapazitive Werte an.
Im Allgemeinen wird der Quarz im induktiven Bereich betrieben, wobel der steile
Verlauf der Kennlinie dafir sorgt, dass die gesamte Schaltung mit einer sehr hohen
Konstanz schwingt. Je nach Anforderungen wird die Grundschwingung oder eine der
Oberschwingungen genutzt. Fir die in diesen Schaltungen bendtigten 8 MHz werden
die Quarze in Grundschwingung betrieben. Es werden daher im Folgenden nur
Oszillatoren fur diese Betriebsart vorgestellt. Zur Realisierung des Schwingkreises
stehen verschiedene Moglichkeiten zur Verfligung [Wes99], [Kur94], von denen zwel
weitverbreitete kurz vorgestellt werden.

Reaktanz jX

fArJr_

Frequenz f

-jX

Abbildung 6-75. Frequenzabhangiger Impedanzverlauf eines Schwingquarzes

Beim Pierce-Oszillator nach Abbildung 6-76A wird der Schwingkreis aus dem Quarz
und den zwei dazu in Serie geschalteten Kondensatoren gebildet. Der ebenso in Serie
liegende Widerstand ist sehr klein dimensioniert und dampft daher den Schwingkreis
kaum. An ihm kann das Snussignal abgenommen werden. Der Quarz schwingt im
induktiven Bereich. Der Transistor arbeitet in einer Kollektorschaltung und hélt als
aktives Element die Schwingung aufrecht.

Beim Colpitt-Oszillator (Abbildung 6-76B), der den Quarz ebenfalls im induktiven
Bereich nutzt, liegt ein Anschluss des Quarzes an Masse; wie beim Pierce-Oszillator
Ist er in Resonanz mit der Serienschaltung der beiden Kondensatoren. Der Transistor
arbeitet hier as Emitterfolger, wobel die Verstérkung knapp unter 1 ist. Die Schaltung
schwingt dennoch.
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A T +Ug B ﬁ T +Ug
—il %
Bals R
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Oszillatorschaltungen im Grundschwingungsbetrieb nach
A. Pierce
B. Colpitt

Abbildung 6-76.

Grundsétzlich lasst sich mit beiden Oszillatorschaltungen ein sehr reiner Sinus erzeu-
gen. Bel Schaltungen mit Operationsverstérkern statt Transistoren ist darauf zu achten,
dass das Gain-Bandwidth-Produkt des Bausteins grof3er als das fur die Schaltungsrea-
liserung nétige Mal3 ist. Dies gilt grundsétzlich auch fir eine Transistorschaltung, ist
jedoch in der Praxis im Allgemeinen ohne Belang, da die Grenzfrequenzen normaler
Kleinsignaltransistoren deutlich tiber 8 MHz liegen.

Die damit im Ultraschall-Doppler-Modul realisierte Schwingungserzeugung entspricht
den gestellten Anforderungen.

Der Sgnaabstand der Grundschwingung zur zweiten Harmonischen ist grof3er als 40
dB direkt am Oszillator und immer noch grofRer as 30 dB nach dem Abgriff der
Schwingung mittels Impedanzwandlerstufe, Abbildung 6-77.

fFLCA LD r45.8MH=

132MHz

laMHz

Abbildung 6-77. Im USD-Modul generiertes Sinussignal und dazugehériges Spektrum

Der Frequenzfehler liegt mit dem gewahlten Prézisionsquarz bel maximal 30 ppm. Die
Stromaufnahme des Schwingkreises betrégt weniger als 1 mA. Die Leistungsaufnahme
des Oszillators kann damit zu 30 mW geschétzt werden. Eine Einkopplung der
Schwingung in die Versorgungsleitungen erfolgt nicht.
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Mit dieser 8 MHz-Schwingung wird der Piezo-Sendekristall im Ultraschall-Wandler
angeregt, wobel keine hoheren Intensitdten als 100 mwW/cm? gemaR Abbildung 6-72
ausgekoppelt werden. Elektrisch verhalten sich Piezokristalle wie grof3e Kondensato-
ren. Die Kapazitét betragt dabei je nach Kristall bis zu 300 pF. Diese kapazitive Last
sollte mittels geeigneter Kompensationsmal3nahmen verringert werden. Das kann mit
einer paralel geschalteten Spule erfolgen, so dass ein Paralelschwingkres entsteht,
welcher sich bei 8 MHz in Resonanz befindet.

Die aus dem menschlichen Gewebe zurtickgestreuten Ultraschallwellen werden vom
Piezo-Empfangerkristall im Ultraschall-Wandler in ein elektrisches Signal transfor-
miert, welches eine geringe Spannungsamplitude von einigen 10 mV besitzt. Aufgrund
dieses schwachen Signals ist eine sehr empfindliche Impedanzwandlerstufe notwen-
dig, die das Signal verstérkt. Eine gute Unterdriickung des 50 Hz-Netzbrummens
sowie eine bestmdgliche Unterdriickung von Oberwellen des 8 MHz-Signals sind
weitere Anforderungen. In Abbildung 6-78 ist der Amplitudengang der redisierten
Baugruppe dargestellt. Im Nutzsignalbereich von 8 MHz ist keine Phasenverzerrung
vorhanden.

Dampfung/ O o
dB i
20

40

-60

10k 100k 1M 10M
Frequenz / Hz

Abbildung 6-78. Amplitudengang der Impedanzwanderstufe

Das zentrale Element der analogen Signalverarbeitung ist die Demodulation, also die
Trennung des Nutzsignals vom Tragersignal. Hierzu wird, wie am Anfang dieses
Kapitels gezeigt, das verstarkte Empfangssignal mit dem Sendesignal multipliziert und
anschlief3end verstérkt und bandpassgefiltert. Der Multiplizierer muss dabei moglichst
geringe Frequenzfehler und einen sehr hohen Signal-Rausch-Abstand aufweisen. Der
Amplitudengang der Filterstufe ist fir eine Verstarkung von 1 in Abbildung 6-79
wiedergegeben. Die Grenzfrequenzen des Bandpasses liegen gemdl3 (6-98) bei 100 Hz
beziehungsweise 4 kHz.
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Abbildung 6-79. Amplitudengang der Bandpassstufe

Um das bestmogliche Signal-Rausch-Verhdltnis mit der gesamten Ultraschall-Schal-
tung zu erzielen, sollten verschiedene Sachverhalte beachtet werden.

Zum einen ist es empfehlenswert, rauscharme Bauelemente zu verwenden. Jeder OP
addiert zum Nutzsignal einen Rauschanteil. Bel guten OPs sind die Rauschstrome

bzw. -spannungen kleiner als 20 pA/+/Hz bzw. 20 nV /+/Hz. Widerstdnde im Sig-

nalpfad tragen ebenso zum Rauschen bei, wobe niederohmige Widerstande wenig,
hochohmige Widersténde stark rauschen. Die Schaltung sollte daher in kritischen
Bereichen mit niederohmigen Widerstanden besttickt werden, was allerdings mit einer
hoheren Stromaufnahme erkauft werden muss.

Schaltungsbereiche mit einer hdheren dynamischen Stromaufnahme sorgen ferner fir
Spannungsschwankungen auf den Versorgungsleitungen, welche fur andere, empfind-
liche Bereiche problematisch sein kdnnen. Sternférmig angelegte Versorgungsleitun-
gen fur die einzelnen Komponenten sind hierbei sinnvoll. Bauelemente wie der Demo-
dulator, die empfindlich gegen Stérungen auf der Versorgungsspannung sind, sollten
speziell entkoppelt werden. Dartiber hinaus ist es empfehlenswert, die Bauelemente
sinnvoll auf der Platine aufzuteilen. Zum einen sollte der Signaweg moglichst kurz
gehalten werden, was das Einkoppeln von Stérungen und das Ubersprechen von ande-
ren Schaltungsbereichen gering hélt. Zum anderen sollte eine moglichst grof3e réaumli-
che Trennung verschiedener Schaltungsgruppen erreicht werden, um auch hier das
Ubersprechen zu minimieren.

Mit diesen Mal3nahmen konnte bel der Ultraschall-Doppler-Sensorik ein akzeptables
Signal-Rausch-Verhdltnis von 28 dB erzielt werden, wobei das SNR gemdl? (6-44) aus
dem Quotienten von Nutz- und Rauschsignal am Ausgang des Doppler-Moduls defi-
niert wird. Als Rauschsignal wird dabel das Doppler-Signal angesehen, welches an der
Fingerkuppe gemessen wird, well dort mit Ultraschall kein Fluss gemessen werden
kann. Das Nutzsignal ist definiert als das Signal, welches Uber der A. radialis am
Handgel enk gemessen wird.
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In Abbildung 6-80 ist ein Bild des beidseitig bestlickten Doppler-Moduls dargestelit.
Tabelle 6-6 fasst die wichtigsten Sensorel genschaften zusammen.

Abbildung 6-80. Doppler-Modul

Eigenschaft Wert
Ultraschall-Tragerfrequenz 8 MHz CW, < 30 ppm
Emittierte Intensitét < 100 mW/cm?
Doppler-Signalbandbreite 100 Hz < Af < 4 kHz
Stromaufnahme +120 mA
SNR 28 dB
Modul-Abmessungen B x Hx T 51 x 37 x 13 mm?®
Sensorkopf-Abmessungen & 20 mm x 40 mm
Sensorkopf-Gewicht 20¢g

Tabelle 6-6. Daten der Ultraschall-Doppler-Sensorik

In Abbildung 6-81 ist exemplarisch ein kurzer Zeitabschnitt eines mit der Ultraschall-
Doppler-Sensorik gemessenen Doppler-Signals an der A. radialis dargestelt.

Uou/ 4
\Y/
3 =
2
1 |
0 L
0 8 16
Zeit/ ms

Abbildung 6-81. Ultraschall-Doppler-Signal an der A. radialis
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6.5.4 Digitale Signalverarbeitung

Aus dem zeitvarianten Ultraschall-Doppler-Signal (Abbildung 6-81) der Sensorik wird
auf digitaler Seite eine Kenngrol3e des Blutflusses bzw. der Blutflussgeschwindigkeit
bestimmt. Damit muss die mittlere Doppler-Frequenz prézise und in Echtzeit ermittelt
werden. Dies ist mit Nulldurchgangszdhlern im Zeitbereich nicht besonders exakt;
wesentlich leistungsstérker ist die Frequenzbestimmung tber den Frequenzbereich.
Prinzipiell konnen zur Schétzung der Lestungsdichtespektren wie bel der Laser-
Doppler-Signalverarbeitung sowohl parametrische als auch klassische Verfahren ein-
gesetzt werden. Vergleicht man jedoch die Spektren der Laser- und Ultraschallsignale
(Abbildung 6-52 und Abbildung 6-73), so unterscheiden sie sich dadurch, dass bei den
Ultraschall-Spektren mehrere Peaks bei 0 Hz und bei der variablen mittleren Doppler-
Frequenzverschiebung vorhanden sind und das Spektrum nicht mit steigender Fre-
guenz monoton fallt. Das bedeutet, dass bel einer parametrischen Schétzung ein Sig-
nalmodell von wesentlich hdherer Ordnung als beim Laser-Spektrum gewahlt werden
muss, was wiederum mit einem hoheren Rechenaufwand verbunden ist. Es ist daher
fur den Ultraschall-Fall sinnvoll, mit den klassischen FFT-Verfahren, insbesondere mit
der Methode nach Welch, zu arbeiten.

Zunachst muss die Abtastrate des analogen Signals festegelegt werden. Wie in (6-97)
dargestellt, besitzt das Ultraschallsignal eine obere Frequenz von 4 kHz, was nach dem
Shannonschen Theorem eine Mindestabtastrate von 8 kHz impliziert. Eine Uberabtas-
tung mit einer Abtastrate von 20 bis 40 kHz ist jedoch sinnvoll.

Fur den eingesetzten Spektralschétzer nach Welch (6-55) ist neben der Samplingfre-
guenz f, unter anderem die Datensatzlange (=Anzahl der Samples pro Fenster) N und
die Sample-Fenstergrofde T im Zeitbereich festzulegen. Fur die Durchfiihrung einer
FFT ist, wiein Kapitel 6.4.5 angesprochen, eine zeitinvariante Eingangsfolge x(n) eine
zentrale Voraussetzung, was beim Flusssignal nicht vorliegt. Wie im Laser-Doppler-
Fall muss die Fenstergrof3e so gewahlt werden, dass innerhalb des Fensters die mittlere
Doppler-Frequenz Af,, anndhernd konstant ist. Das Stationaritatsintervall kann mit den
selben Uberlegungen, die fiir Laser-Doppler-Signale angestellt wurden, auf den Ultra-
schall-Doppler-Fall Ubertragen werden. Somit ist ein zeitliches Intervall bis zu 30 ms
als quasistationdr zu betrachten.

Die zu verarbeitende minimale Frequenz ist ein weiteres wichtiges Kriterium fir die
Fenstergrof3e. In (6-97) zeigt sich, dass mit einer minimalen Frequenz von 100 Hz zu
rechnen ist. Das Zeitfenster fir die FFT muss mindestens so grof3 sein, dass eine volle
Wellenlange der niedrigsten Frequenz verarbeitet wird. In diesem Fall muss das Zeit-
fenster groféer als 10 ms sein.

Wahlt man als Abtastfrequenz f, = 40 kHz, so erhdlt man mit einer Datensatzlange von
N = 512 Werten ein Zetfenster von T = 12,8 ms. Der Stutzstellenabstand im
Spektrogramm ergibt sich dann damit zu df = 1/T = 78,125 Hz
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Bevor die Wahl des Fenstertyps und der Uberlappung der einzelnen Spektrogramme
fur die vollstéandige Parametrierung bei der Methode nach Welch diskutiert wird, soll
zuvor kurz auf die Bestimmung der mittleren Doppler-Frequenz Af,, eingegangen
werden.

Anschaulich lief3e sich einfach das absolute Maximum im Spektrum ermitteln. Wie in
Abbildung 6-73 zu sehen ist, tritt der Idealfall eines einfachen, nach beiden Seiten
symmetrisch monoton abfallenden Peaks in der Redlitdt nicht immer auf. Oft ist er a
symmetrisch, und zum anderen kdnnen noch weitere Maxima in der Groéf3enordnung
des Hauptmaximums auftreten. Daher kann mit diesem Verfahren Af,, nicht zuverlas-
sig bestimmt werden. AulRerdem wiirde die geringe Frequenzauflosung df dieses Ver-
fahrens gerade im unteren Frequenzbereich ab 100 Hz erhebliche Fehler bel der Schét-
zung von Af,, nach sich ziehen. Es bietet sich wie bel der Bestimmung der Kennwerte
beim Laser-Doppler-Spektrum an, den Schwerpunkt der Flache zu bestimmen, welche
vom Kurvenverlauf des Spektrums und der Frequenzflache eingeschlossen wird. Dies
erfolgt, wie auch bei der Laser-Doppler-Signalverarbeitung, mit der Bestimmung des
ersten gewichteten spektralen Moments <f;p>:

Tf@(f)df
<f,> 3

< f,> TSx(f)df '

Af =< f,>= (6-100)

Dieses Verfahren besitzt mehrere Vorziige. Zum einen wird Af,, aus den Daten des
gesamten Spektrums ermittelt. Artefakte oder Mehrfachpeaks wirken sich nicht beson-
ders storend aus, die Bestimmung ist also sehr robust. Dartiber hinaus ist die Fre-
guenzauflésung des mittleren Doppler-Shifts aufgrund der Integrationen nicht an df
gekoppelt.

Damit das Verfahren optimal arbeitet, sollte dem Ultraschallsignal kein Gleichantell
Uberlagert sein, was durch eine entsprechende analoge oder digitale Filterung des
Signalsrealisiert werden kann.

Um den Einsatz der Methode nach Welch zu motivieren, sollen die Unzulanglichkei-
ten bel der Bestimmung von Af,, dargestellt werden, wenn lediglich Periodogramme
nach (6-47) zur Spektrumschadtzung eingesetzt werden. Um dies zu untersuchen, wird
im Folgenden immer von einer rein sinusférmigen Eingangssignalfolge x(n) ausge-
gangen, welche eine Frequenz von f, aufweist. Diese Frequenz muss mittels der Me-
thode nach (6-100) moglichst genau bestimmt werden. Der resultierende Fehler F:

CAf -1,
==

dient damit als Gutekriterium fir die Spektral schdtzung.

F

(6-101)
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Eine grof3e Fehlerquelle liegt im Leckeffekt der FFT, was zu Fehlern F von welit Uber
100% fuhren kann. Wird die Folge x(n) in den Frequenzbereich transformiert, so wird
ein rechteckformiges Zeitfenster mit der Dauer T Uber das Signal gelegt. Eine Voraus-
setzung fur eine korrekte Schatzung des Leistungsdichtespektrums mittels FFT ist
dabei, dass das im Fenster liegende Signal periodisch fortgesetzt werden kann, was nur
dann sicher moglich ist, wenn die Signalfrequenz f, ein ganzzahliges Vielfaches m des
Frequenzinkrements df betragt:
fs 1

fo=df - m=—-m=—=—-m. 6-102
0 N = ( )

In der Realitét kann diese Bedingung oft nicht eingehalten werden:

fo=df -(M+a) |of<3. (6-103)

In Abbildung 6-82 ist eine fehlerhafte periodische Fortsetzung einer Zeitfolge x(n) mit
N = 16 Zeitschritten dargestellt (« = 0).

x(n) Ty, A% Ix

Zeitn

A
A

Abbildung 6-82. Fehlerhafte periodische Fortsetzung im Zeitbereich (o = 1/3)

Die Fehler, die bel einer 32-Punkte-Fouriertransformation bei fehlerhaften Fortsetzun-
gen auftreten kdnnen, zeigt Abbildung 6-83 fir m = 3 und verschiedene Werte von ¢,
wobei zur Veranschaulichung die kontinuierlichen Hullkurven sin(n)/sin(n/N) einge-
zeichnet sind, die sich aufgrund der Zeitfensterung ergeben. Fir o=0 wird in
Abbildung 6-83A die Hillkurve einmal im Maximum und ansonsten in den &quidis-
tanten Nullstellen abgetastet. Das Ergebnis ist das ideale Leistungsdichtespektrum.
Abbildung 6-83B und C zeigen deutliche Fehler: Es wird nicht mehr im Maximum
abgetastet, so dass sich zwei im Betrag reduzierte Hauptlinien ergeben. Die Null-
durchgénge der Hullkurve liegen auf3erdem zwischen den diskreten Freguenzpunkten
der Fouriertransformierten, so dass an alen Rasterpunkten fehlerhafte Anteile entste-
hen: Das Spektrum leckt.
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Leckeffekt einer Sinusschwingung bei einer 32-Punkte-Fouriertransforma-
tion

A. o = 0 mit einhillender Fensterfunktion (gestrichelt)

B. o = 0,25 mit einhtllender Fensterfunktion (gestrichelt)

C. o= 0,5 mit einhillender Fensterfunktion (gestrichelt)

D. wie B., reiner Verlauf der Fouriertransformierten ohne Fensterfunktion

Abbildung 6-83.

Darliber hinaus wirkt sich der Fehler bel der Bestimmung Uber das erste spektrale
Moment bel niedrigen Frequenzen f, besonders stark aus. Eine Verschiebung des
Hauptmaximums, wie fir = 1/4in Abbildung 6-83B dargestellt, erzeugt im niedri-
gen Frequenzbereich einen viel stérkeren relativen Frequenzfehler als bel héheren
Frequenzen. Durch ein grofderes Zeitfenster lief3e sich dieses Problem verringern, ist
aber aufgrund des zeitvarianten Flusspulses nicht moglich. Als erste Mdglichkeit zur
Verringerung des Fehlers aufgrund des Leckeffekts bietet sich die Fensterung an.

Die Fouriertransformation eines endlichen Zeitintervalls einer periodischen Signalfol-
ge kann gleichgesetzt werden durch die zeitliche Multiplikation der unendlichen Sig-
nalfolge x(n) mit dem entsprechenden Zeitfenster. In den obigen Fallen war dies die
Multiplikation mit dem Rechteck-Fenster Wiechteck(N):

1 0snsN-1

Wrechteok (1) = {0 ong (6-104)

Die Fouriertransformierte dieses Rechteck-Fensters ist die schon angesprochene
sin(n)/ sin(n/N)-Funktion, die im Frequenzbereich mit der Fouriertransformierten der
Signalfolge x(n) gefaltet wird.
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Es bietet sich nun an, dieses Fenster durch andere zeitbegrenzende Fensterfunktionen
Zu ersetzen, welche so optimiert werden, dass sie glinstigere spektrale Eigenschaften
aufweisen. Die bekanntesten Funktionen dieser Art sind die Hanning-, Hamming- und
Blackman-Fenster:

1(1-cosZZh) 0<n<N-1
Whtaning (1) = {2( ) (6-105)
0 sonst
0,54—0,46-005% 0<n<N-1
Whammi ng (n) = 0 sonst (6—106)
O,42—O,5-cos%+0,08-cos% 0<n<N-1
Wl ackman (n) = 0 ongt (6—107)

In Abbildung 6-84 sind die verschiedenen Fensterfunktionen visualisiert.

1

Abbildung 6-84. Hanninng- (durchgezogene Linie), Hamming- (gepunktet) und Blackman-
Fenster (gestrichelt)

Die punktweise Multiplikation der Zeitsignalfolge mit einem der drei obigen Fenster-
typen ergibt eine Zeitsignalfolge, welche am Anfang und Ende des Datensatzes stark
gedampft ist, Abbildung 6-85.

X(n) WBIackman(n) X(n) ’ WBIackman(n)

1 ” 1 1

-1 0 -1
0 N-1 O N-1 0 N-1

Abbildung 6-85. Fensterung eines Signals x(n) mit einem Blackman-Fenster Wgjackman(N)
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Damit wird das Problem der unstetig fortgesetzten Funktion im Zeitbereich stark
verringert. Im Falle des Blackman- und Hanning-Fensters liegt zum Beispiel am An-
fang und Ende des Datensatzes immer eine Null an, die Stetigkeit ist also gewahrt.
Dies fuhrt im Frequenzbereich zu einer deutlichen Abschwéachung des Leckeffekts auf
Kosten der spektralen Frequenzauflésung. Wie Abbildung 6-86 fir die Fensterung
einer Sinusschwingung mit einem Blackman-Fenster bel einer 32-Punkte-FFT zeigt,
findet eine spekirale Verbreiterung statt: In der Umgebung der wahren Spektrallinie
treten nun insgesamt vier Linien auf. Die Unsymmetrie ist jedoch deutlich kleiner als
bel der FFT mit Rechteck-Fensterung, und der Leckeffekt wurde verringert.
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Abbildung 6-86. Minderung des Leckeffekts einer Sinusschwingung bei einer 32-Punkte-
Fouriertransformation mittels Blackman-Fenster
A. o = 0 mit einhillender Fensterfunktion (gestrichelt)
B. o = 0,25 mit einhtllender Fensterfunktion (gestrichelt)

C. a = 0,5 mit einhillender Fensterfunktion (gestrichelt)
D. wie B., reiner Verlauf der Fouriertransformierten ohne Fensterfunktion

Die implizierte Verbreiterung des Spektrums hat fur die Ultraschall-Doppler-Signal-
verarbeitung keine wesentlichen Folgen: Die mittlere Doppler-Frequenz wird aus dem
ersten gewichteten spektralen Moment gebildet, wobei Uber das gesamte Spektrum
integriert und der Schwerpunkt der Flache unter der Spektrallinie berechnet wird. Ein
breiterer Peak verursacht damit eine wesentlich geringere Verschiebung der mittleren
Doppler-Frequenz als bei der Verwendung eines Rechteck-Fensters.

Im Folgenden soll nun untersucht werden, welche Fensterfunktion fir die USD- Sig-
nalverarbeitung bel der Ermittlung von Af,, am besten geeignet ist und im gesamten
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Frequenzbereich zwischen 100 Hz und 4 kHz die geringsten Fehler nach (6-101) auf-
weist.

Um ein moglichst aussagekraftiges Ergebnis zu erhalten, werden die Fenster so auf die
Snusfunktion gelegt, dass nicht beim Phasenwinkel ¢ =0, sondern bei ¢ =4 der
Anfang der Signafolge liegt. Die Fehler durch die unstetige Fortsetzung im Zeitbe-
reich werden damit gut greifbar. Es wurde jewells eine 512-Punkte-FFT mit einem
Zeitfenster T von 12,8 ms durchgefiihrt. Die Ergebnisse sind in Abbildung 6-87 zu
sehen.

Fehler/ 800
% 600 N
400

200

Rechteck-Fenster
Hamming-Fenster
Hanning-, Blackman-Fenster

Frequenz f, / kHz

Abbildung 6-87. Fehler F bei der Bestimmung der mittleren Doppler-Frequenz mit verschie-
denen Fensterfunktionen

Der Leckeffekt zeigt sich erwartungsgemél? bei einem Rechteck-gefensterten Signal
am stérksten, wobei die ermittelten Fehler von Gber 1000% bei sehr kleinen Frequen-
zen extrem grol3 sind. Aber auch im hoheren Frequenzbereich treten Fehler von 100%
auf. Ebenfals grole Fehler treten beim Hamming-Fenster aufgrund der unstetigen
Fortsetzung auf. Fir die Hanning- und Blackman-Fenster lassen sich im gewahlten
Mal3stab keine Fehler erkennen; in Abbildung 6-88 sind die Fehler nur fir diese Fens-
ter dargestellt. Se liegen im gesamten Frequenzbereich unter 15%. Samtliche weiteren
Untersuchungen werden daher nur mit diesen beiden Fensterfunktionen durchgefihrt.

Fehler/ 20
%
10
ONWM
-10
-20
01 03 05 07 09

Frequenz f, / kHz

Abbildung 6-88. Fehler F bei der Bestimmung der mittleren Doppler-Frequenz mit dem
Hanning- (durchgezogene Linie) und Blackman-Fenster (gestrichelt)
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Wie angesprochen, spielt der Phasenwinkel ¢ zwischen Sinussigna und Fensterung
eine grof3e Rolle. Dies wird in Abbildung 6-89 verdeutlicht. Bel einer konstanten
Frequenz f, von 100 Hz wird der Winkel ¢ zwischen 0 und 2 variiert und der dabel
ermittelte Frequenzfehler F aufgetragen. Es zeigt sich ein maximaler Fehler von 30%,
was eine erhebliche Verbesserung gegentiber dem Rechteck-Fenster darstellt. Fur eine
prézise USD-Signalverarbeitung ist dies jedoch nicht ausreichend, weshalb die Vari-
anz mit der Methode nach Welch optimiert werden muss.

Fehler/ 30
% I

Abbildung 6-89. Fehler F bei der Bestimmung der mittleren Doppler-Frequenz mit dem
Hanning- (durchgezogene Linie) und Blackman-Fenster (gestrichelt) bei
fester Frequenz fo = 100 Hz in Abhangigkeit vom Phasenwinkel ¢

Zur Spektralschatzung nach Welch (6-55) gehort neben der besprochenen Verwen-
dung des gewichteten Zeitfensters w(n) die Mittelung der Spektren sich Uberl appender
Teilfolgen der Lange L mit dem Offset D.

Da nur fur einen Bereich von maxima 30 ms das Ultraschall-Doppler-Zeitsigna as
guasistationar angenommen werden kann, werden im Folgenden die Fehler bel Mitte-
lung zweier Tellfolgen mit L = 512 untersucht. Dies entspricht bel einem maximalen
Offset einer maximalen Gesamtdauer von T = 25,6 ms.

In Abbildung 6-90 ist zundchst der Fehler F in Abhangigkeit von der Frequenz f, und
dem Phasenwinkel ¢ fir ein Blackman-Fenster ohne Uberlappung dargestellt. Da bei
groferen Frequenzen die Fehler anndghernd Null sind, ist nur der relevante Frequenzbe-
reich von 100 bis 400 Hz dargestellt. Die Schnittebene bel f, = 100 Hz entspricht
Abbildung 6-89.

Wird nun der Betrag aller Fehler bel einem gegebenen Offset um D Werte aufsum-
miert, ergibt dies den Gesamtfehler Fg(D), welcher als Gitekriterium minimiert wer-
den muss:

400Hz 27

Fs(D)= ), Y |F(f,9.D). (6-108)

f =100 Hz =0
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30
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F/% 10

Abbildung 6-90. Fehler F bei der Bestimmung der mittleren Doppler-Frequenz mit dem
Blackman-Fenster ohne Uberlappung, abhangig von der Frequenz f, und
dem Phasenwinkel ¢

In Abbildung 6-91 sind diese Gesamtfehler sowohl fir Blackman- als auch fur Han-
ning-gefensterte Sinussignale dargestellt. Offensichtlich ist, dass Signale, die mit dem
Blackman-Fenster gewichtet werden, einen geringeren Gesamtfehler aufweisen, wes-
halb dieses Fenster fur die USD-Signalverarbeitung vorzuziehen ist. Ferner ist ein
absolutes Minimum des Fehlers bei einer Verschiebung um D = 83 Werte zu erken-
nen.

F.(D) 6
a.u.
5
»
\
4 \\ 7N
\ ;N o~
‘\ ! N / \\\\
3 \\ ,’ oS =~
\ i
\ !
2 N/

100 300 500
Uberlappung D

Abbildung 6-91. Gesamtfehler Fg(D) fir Hanning- (durchgezogene Linie) und Blackman-
Fensterung (gestrichelt)

Der Frequenzfehler wird mit diesem Offset stark verringert, Abbildung 6-92. Der
maximale Fehler tritt bei 100 Hz auf und betragt 6,2%. Uber 200 Hz ist der Fehler
kleiner als 1%. Der maximale, Uber die Phasenwinkel gemittelte Fehler betragt 2,8%
bei 100 Hz.
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Abbildung 6-92. Fehler F bei der Bestimmung der mittleren Doppler-Frequenz mit dem
Blackman-Fenster bei einem Offset D = 83 zweier Teilfolgen, abhangig von
der Frequenz f, und dem Phasenwinkel ¢

Diese fur das USD-System optimierte Spektralschétzung nach Welch wurde ins Ge-
samtsystem integriert. In Abbildung 6-93 sind die damit gemessenen gemittelten
Frequenzfehler dargestellt, die sich ergeben, wenn statt eines Ultraschall-Doppler-
Signals ein Testsinussignal mittels Frequenzgenerator eingespeist wird. Es sind gerin-
ge Fehler von hochstens 3,5% bel 100 Hz zu erkennen.

F/% 4,0
3,0
2071

107

0,0 ' '
01 06 11 16 21 26

Frequenz f, / kHz

Abbildung 6-93. Gemessener mittlerer Fehler F bei der Bestimmung der mittleren Doppler-
Frequenz im USD-System

6.5.5 Messungen

Nach Vorstellung der Sensorik und der digitalen Signalverarbeitung wird in diesem
Abschnitt das Ultraschall-Doppler-Sensorsystem anhand von Messungen charakteri-
Sert.
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Wie auch bei den Messungen mit dem Laser-System kénnen sinnvolle quantitative
Aussagen nur am Schlauchmodell getroffen werden. Dazu dient as Basis das gleiche
Schlauchsystem, wie esin Kapitel 6.4.6 beschrieben wurde.

Um groRRere Blutflussgeschwindigkeiten, wie sie mit Ultraschall gemessen werden
konnen, nachzubilden, wurde die konstante Flussgeschwindigkeit vy im Schlauchmo-
dell in einem grofReren Bereich von 0 bis 600 mm/s variiert. Als Messstrecke dient ein
Laborschlauch aus dem Material Tygon mit dem Innendurchmesser von 3,2 mm. Dies
entspricht in etwa den Verhdtnissen der A. brachialis am Arm. Herstellerseitig sind
keine Angaben Uber die Schallimpedanz und -démpfung verfigbar. Es wurde daher
mit der Schallausbreitungsgeschwindigkeit von ¢ = 1530 m/s gerechnet. Gangige, zu
Tygon &hnliche Weichkunststoffe wie Polyethylen oder Weichgummi, haben nach
[Mil87] Leitfahigkeiten in dieser Grolenordnung. Bezogen auf die Ultraschall-Grund-
gleichung (6-96) ergibt dies lediglich einen systematischen Fehler, welcher nicht die
Linearitdt des Systems beeintrachtigt.

Der Ultraschallsensor wurde mechanisch am Schlauch mit dem Winkel o = 51° fi-
xiert. Eventuelle Frequenzfehler durch eine ungenaue Fixierung des Winkels gehen
gemal3 (6-96) wiederum nur als systematische Fehler in die Ergebnisse mit ein.

Bel den Ultraschall-Messungen wurde im Gegensatz zu den Laser-Messungen wegen
des einfacheren Handlings mit einer Blutersatzflissigkeit gearbeitet. Dazu wurde
Wasser mit Calciumcarbonat im Verhdltnis 30:1 (g/l) versetzt. Die Bestandteile des
Calciumcarbonat-Pulvers haben in etwa den Durchmesser von roten Blutkorperchen,
also vergleichbare Reflexionseigenschaften fur die Ultraschallmessungen.

Wie in Abbildung 6-94A dargestellt, misst das System in einem grol3en Geschwindig-
keitsbereich einen kontinuierlichen, konstanten Fluss sehr genau. Auf der Ordinate ist
die vorgegebene Flussgeschwindigkeit vy aufgetragen, die Abszisse zeigt den vom
Ultraschall-Sensor-System berechneten gemittelten Wert v Gber mehrere 100 Einzel-
messungen. Die erreichte lineare Korrelation der Messwerte mit der Regressionsgera-
den von R > 0,99 ist sehr zufriedenstellend. Die Gleichung der Regressionsgeraden
lautet:

V=097V, +20,9 ™ (6-109)

Es ist also ein kleiner Offsetfehler zu beobachten. Legt man die Regressionsgerade
durch den Ursprung, so erhélt man dennoch einen linearen Korrelationskoeffizienten
von R> 0,99. Die Geradensteigung betragt dann 1,01.

In Abbildung 6-94B sind die Standardabweichungen aufgetragen. Hier fallt auf, dass
eine hohe Standardabweichung von typischerweise 10% der gemessenen Geschwin-
digkeit von vy vorliegt. Es liegt die Vermutung nahe, dass dies durch den Einsatz des
Blutersatzstoffs bedingt ist. Bel der akustischen Kontrolle der gemessenen mittleren
Doppler-Frequenz manifestieren sich neben dieser Frequenz zusétzliche Gerdusch-
komponenten, wobel davon ausgegangen werden kann, dass das Schlauchsystem |uft-
blasenfrei ist.
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v/ 600 [ Std.- 50 |
mm/s Abw./
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Abbildung 6-94. Regressionsmessung der Flussgeschwindigkeit mit dem USD-System am
Schlauchmodell
A. Regressionsanalyse
B. Standardabweichungen

Ein typisches Messsignal mit einer mittleren Frequenz von 2170 Hz ist in Abbildung
6-95 dargestellt. Die Standardabweichung betrégt in diesem Fall 196 Hz. Kann Gber
einen langeren Zeitraum gemittelt werden, so wird die Varianz minimiert. Fur die
Messung der zeitvarianten menschlichen Blutflussgeschwindigkeit ist dies alerdings
nicht moglich.
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Abbildung 6-95. Gemessene Doppler-Frequenzen bei konstanter Flussgeschwindigkeit im
Schlauchmodell tGber eine langere Beobachtungsdauer. Gestrichelte Linie:
Mittelwert, gepunktete Linien: Standardabweichungen

Um einen qualitativen Vergleich der Standardabwel chungen zwischen den Messungen
am Modell und am Menschen vorzunehmen, wurde dem Schlauchsystem ein pulsie-
render, periodischer Fluss eingeprégt. Dies erfolgte mittels eines Exzenters gemald
Abbildung 6-96.

Bel der abgebildeten Drehrichtung des Exzenters gegen die Flussrichtung wird die
Flissigkeit kurzzeitig durch das Zusammenpressen des Schlauches in ihrer urspringli-
chen Richtung beschleunigt. Danach erzeugt die beschleunigungsfreie Bewegung der
Exzenterrolle gegen die normale Flussrichtung einen Rickfluss. Sobald die Exzenter-
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rolle wieder vom Schlauch gelost wird, stellt sich die normale, urspriingliche Fluss-
geschwindigkeit wieder ein.

Schlauch '/

Exzenter Motor

o) Flissigkeit
[ = ] «+—

Unterlage

Abbildung 6-96. Aufbau zur Erzeugung einer pulsierenden Strémung im Schlauchmodell

Der Pulsverlauf ist in Abbildung 6-97A dargestellt und kommt dem menschlichen
arteriellen Flusspuls sehr nahe. Dieser Referenzpuls wurde aus der Mittelung von 20
kontinuierlich gemessenen Pulsen gewonnen. In Abbildung 6-97B ist der zeitliche
Verlauf des Sensorsignals dargestellt. Man erkennt, dass das Signal durch die schon
erwahnte Varianz gestort ist, ansonsten den dynamischen Anforderungen zur Messung
pulsierender Strémungen entspricht.

Af [ A Af B

m m

0 1 2 3 0 1 2 3
Zeit/s Zeit/s
Abbildung 6-97. Messung einer pulsierenden Stromung im Schlauchmodell

A. Gemittelter Referenzpuls
B. Gemessener Puls

Nach den Messungen am Schlauchmodell werden abschlief3end die Messergebnisse
am Menschen vorgestellt, wobel an der A. radialis am Handgelenk und der A. brachia-
lis in der Armbeuge gemessen wurde, Abbildung 6-98. Es sind sehr gute Messungen
des menschlichen Blutflusses moglich. Die Varianz ist deutlich geringer als bei den
M odellmessungen in Abbildung 6-97B bzw. Abbildung 6-95.

Zusammenfassend lasst sich sagen, dass das Ultraschall-Doppler-System den gestell-
ten Anforderungen geniigt. Die Sensorik besitzt ein ausreichendes Signal-Rausch-
Verhdtnis von 28 dB, welches nicht durch eine suboptimale Aussteuerung der A/D-
Wandler reduziert werden sollte. Die digitale Signalverarbeitung berechnet bel einer
Abtastrate von mindestens 20 kHz aus den vom Sensor zur Verfigung gestellten
Doppler-Signalen in Echtzeit die mittleren Doppler-Frequenzen Af,,,, welche der Blut-
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flussgeschwindigkeit proportional sind. Die Schétzung der Leistungsdichtespektren
erfolgt mit der Methode nach Welch mindestens 100 mal in der Sekunde. Die Fre-
guenzfehler wurden mit diesem Verfahren auf unter 1% bei Doppler-Frequenzen tber
200 Hz reduziert. Das System hat sich in verschiedenen Messungen as zuverléssig
erwiesen und zeigt bel Modellmessungen eine sehr gute Linearitdt mit einem Korrela-
tionskoeffizienten von tber 0,99. Eine hohe Standardabweichung von rund 10% ist nur
bei den Modellmessungen zu beobachten. In vivo Messungen liefern qualitativ gute
Ergebnisse. Die Positionierung an kleineren Arterien wie der A. radialis gestaltet sich
aufgrund der geringeren Orts- und Geschwindigkeitsauflésung von Ultraschall gegen-
Uber den Laser-Sensoren etwas schwieriger. Ein weiteres grundsétzliches Problem
liegt in der Natur der Schallwandler. Korperschallwellen, beispielsweise durch Patien-
tenbewegungen verursacht, wirken direkt auf den Schallwandler und interferieren mit
den Ultraschallsignalen, was zu massiven Artefakten der Doppler-Signale fiihren kann.

Afl 25 Afl 2,5
kH A kH B
Z 20 Z 20
1,5 1,5
1,0 1,0
O’S\J 0,5
0 e 0 o
0 1 2 3 4 5 0 1 2 3 4 5
Zeit/s Zeit/s

Abbildung 6-98. In vivo Messung von Blutflussgeschwindigkeiten
A. A. brachialis in der Armbeuge
B. A. radialis am Handgelenk

6.6 Basisstation

Wie in Kapitel 6.1 angesprochen, ist es notwendig, prinzipiell zwei Grundsysteme zur
Verfligung zu stellen, welche die notwendigen Sensoren integrieren. Zum einen soll
zunéchst ein reines Biosignal-Registriersystem fir die Korrelationsuntersuchungen mit
dem Referenzblutdruck entstehen. Auf Basis der damit gewonnenen Erkenntnisse wird
dann mit den entsprechenden Sensoren ein eigenstandiger Blutdruckmonitor mit ma-
ximalem Synergieeffekt aufgebaut.

Im Folgenden werden nach der Vorstellung der Anforderungen und des Systemkon-
zepts die einzelnen Hard- und Softwarekomponenten kurz vorgestelt.
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6.6.1 Anforderung und Konzept

Konzeptionell soll die Basisstation als Stand-alone-Gerét robust, portabel und einfach
zu bedienen sein. Die folgenden Biosignale mussen kontinuierlich und in Echtzeit
akquiriert, verarbeitet visualisiert und permanent gespeichert werden:

e EKG,

o LDF-Flusspuls,

e USD-Flusspuls,

e Fotoplethysmografischer VVolumenpuls,

e Referenzblutdruck.

Die Sensorik zur Erfassung dieser Signale ist in den Kapiteln 6.2 bis 6.5 beschrieben.
Es sind sehr kleine und leichte Sensoren, die am Menschen einfach zu applizieren
sind. Die so abgeleiteten Biosignale werden Uber Kabel an Steckmodule zur weiteren
Konditionierung weitergeleitet. Diese Module sind mit einer einheitlichen Schnittstelle
versehen, so dass sie in der Basisstation mit zwei bis vier Steckpldtzen beliebig kom-
biniert werden kénnen.

Auf dem Basisboard bzw. der Backplane der Basisstation werden diese analogen
Signale zunéchst tiefpassgefiltert und optimal verstérkt, um den Eingangsbereich der
nachfolgenden A/D-Wandler méglichst gut auszuschdpfen. Dies kann auf verschiede-
ne Weisen erfolgen. Die Signale kénnen herkdmmlich Uber eine manuelle mechani-
sche Verstellung von Potentiometern verstarkt werden. Bei bis zu vier Kandlen ist dies
weniger vortellhaft, da das System mdglichst einfach und auch von Laien zu bedienen
sein soll. Es ist wesentlich komfortabler und ergonomischer, die Verstérkersteuerung
Uber eine grafische Benutzerschnittstelle digital durchzufihren. Optimal wére eine
vollautomatische Verstéarkung, welche tberhaupt keine Benutzereingriffe erfordert.
Auf die letztgenannten Mdglichkeiten der analogen und digitalen Regelung wird in
Kapitel 6.6.4.1 néher eingegangen.

Nach der analogen Anpassung werden die Biosignale auf der Backplane digitalisiert.
Um diese Daten der zentralen Rechnereinheit, einer In-System-DSP-Scheckkarte
[Dre00], zuzufiihren, missen sie in einen seriellen Bitstrom konvertiert werden. Dies
erfolgt mittels einer Multiplex- und Signalcodier-Schaltung. Das eingesetzte DSP-
Board besitzt ausreichend Rechenleistung fir die Echtzeitverarbeitung. Es missen bis
zu vier Signale mit einer Summenabtastrate von 400 kHz jeweils 100 mal in der Se-
kunde verarbeitet werden. Dazu finden sich auf der Scheckkarte neben dem DSP ein
Arbeitsspeicher, ein mehrfach programmierbares ROM fur das auszufihrende Pro-
gramm, geniigend I/O-Ports und eine serielle Schnittstelle (UART).

Die Benutzerinteraktion erfolgt Uber ein grafisches Display, wobel die Biosignale
online dargestellt werden sollen. Da dies bis zu vier Signale sein kdnnen, wird ein ¥4
VGA LC-Display-Modul eingesetzt. Das Modul besitzt einen Controller, Zeilen- und
Spaltentreiber fir das Display sowie einen RAM zur Speicherung des Displayinhalts.
Dabel sind zwei Ebenen, jewells eine Text- und eine Grafikebene, vorteilhaft. Ein
paraleler Daten- und Adressbus garantiert eine schnelle Displayaktualisierung.
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Die Benutzereingaben finden ergonomisch tber ein Touchscreen statt. Da dieses auch
in rauen Umgebungen wie im Klinikbetrieb eingesetzt werden muss, empfiehlt sich ein
resistives Touchpanel.
Die Biosignalspeicherung kann auf zwei Arten erfolgen. Zum einen kdnnen die Daten
online Uber die serielle Schnittstelle der DSP-Scheckkarte, welche Uber die Backplane
nach auf¥en gefuhrt wird, auf einem PC mit einem entsprechenden Programm visuali-
siert und auf der Festplatte in verschiedenen Formaten archiviert werden. Die Daten
liegen dann binér, a's ASCII-Datei oder im Access-Datenbankformat vor.
Eine weitere Speichermdglichkeit bietet ein kleines Wechselmedium in Form einer
Multi Media Card (MMC) im Biosignalmonitor selbst, welches die Stand-alone-
Fahigkeit ohne PC oder Laptop gewdhrleistet. Je nach Speicherkapazitdt der Karte
konnen Uber einen entsprechend langen Zeitraum die Biosignale gespeichert werden.
Nach erfolgter Online-Aufzeichnung konnen diese Daten Uber ein Lesegerét in den PC
eingelesen, archiviert und weiterverarbeitet werden.
Auf der Backplane sind noch die folgenden Baugruppen zu finden:

e Spannungsversorgung (analog und digital),

e Lautsprecher fur die akustische Kontrolle der Doppler-Shifts der Flusssignale,

e Beeper fur akustische Signale (Alarm, Quittierung, etc.),

e Echtzeituhr fur Zeitstempel bei Messungen,

e Inverter zur Erzeugung der Spannung fir die Hintergrundbeleuchtung des LC-

Displays.

Abschlief3end sei angemerkt, dass fir medizinische Systeme, die wie das Biosignal-
monitoring-System am Menschen arbeiten, seitens des Gesetzgebers besondere Aufla-
gen gelten; schliefdlich konnte ein Menschenleben von der Sicherheit des Systems
abhangen. Diese Verordnungen sind im Medizinproduktegesetz (MPG) festgelegt,
welches die Medizinische Gerdteverordnung (MedGV) im Zuge der EU-Liberaisie-
rung 1998 abldste. In Tabelle 6-7 sind die fur das Biosignalmonitoring-System anzu-
wendenden Vorschriften der IEC 60601 aufgelistet.

IEC 60601-1 Medizinische elektrische Geréate

und A1, A2 Allgemeine Festlegungen fir die Sicherheit
IEC 60601-1-1 |1. Ergéanzung:
und Al Festlegung fiur die Sicherheit elektrischer medizinischer Geréate

IEC 60601-1-2 |2. Ergéanzung:

EMV-Anforderungen

IEC 60601-1-4 |4. Ergéanzung:

Programmierbare elektrische medizinische Geréate
IEC 60601-2-22 | Besondere Festlegungen fir Lasergerate

IEC 60601-2-30 | Besondere Festlegungen fir Blutdruckmessgerate

Tabelle 6-7. Relevante Vorschriften des Medizinproduktegesetzes
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Die wesentlichen Baugruppen der Basisstation sind in Abbildung 6-99 dargestellt. Die
Submodule sowie die einzelnen Funktionseinheiten der Backplane werden in den
nachfolgenden Kapiteln 6.6.2 und 6.6.3 néher beschrieben.

Sensoren 220V
I | Basisstation/Backplane
Steckbare
Sensor- Ssrc))?gl\J/r?gr’ Uhr Beeper
module .
EKG, LDF/ ?/'gga,o', S—r)s
USD-Fluss, z;mz;llo ’
Pleth., 9 Laut- Display-
(#5V)
Referenz sprecher Inverter
I
M y T Nl
.4 2 *
Filter & . Audio- .
Ver- Multiplexer || verstarker LC-Display
starker ) | |
] 7 7 4
4 1 2
4 Benutzer-
AD- Zentrale Rechnereinheit ) Ein-/Aus-
Wandler (DSP-Board) 7 gabe
[ DSP, I/0, RAM, ROM, UART 18 Controller,
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Abbildung 6-99. Blockschaltbild der Basisstation
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6.6.2 Hardware

Die Hardware des Biosignalmonitoring-Systems ist in verschiedene Teilmodule aufge-
teilt, die Uber verschiedene Stecksysteme verbunden werden:
e Backplane
DSP-Scheckkarte
Benutzer-Ein-/Ausgabe
o 1/O-Control-Board
o |/O-Modul mit Grafikdisplay und Touchpanel
o Display-Inverter
MMC-Modul
2 — 4 Steckplétze fur Sensormodule
o EKG
Laser-Doppler-Fluss
Ultraschall-Doppler-Fluss
Fotopl ethysmograf
Blutdruckreferenz

O O O O©°

Im Folgenden werden bis auf die bereits vorgestellten Sensormodule die einzelnen
Baugruppen kurz beschrieben.

Die Backplane ist die Basisplatine, auf der nahezu alle Teilmodule physikalisch aufge-
bracht sind. Dartiber hinaus liefert sie mittels Transformator die Stromversorgung fir
die analogen und digitalen Komponenten. Die digitalen Bauelemente bendtigen Ver-
sorgungsspannungen von 3,3 V und 5V mit maximal 1,5 A. Es empfiehlt sich, fir die
Analogelektronik eine separate Stromversorgung zu realisieren. Sie stellt £5 V und
ebenfalls maximal 1,5 A zur Verfligung.

Die Signaleingdnge der vier Modulsteckplétze fir die Biosignalsensoren sind Uber
Tiefpassfilter und Verstarker an vier serielle A/D-Wandler angeschlossen. Da die
Flusssignale eéin SNR von unter 40 dB besitzen, ist eine Abtastung mit 12 bit Aufl6-
sung ausreichend, was einem maximalen SNR von 74 dB entspricht. Die Abtastrate
muss wegen der hohen Bandbreite der LDF-Signale pro Kana 80 kHz betragen. Ge-
mal3 Abbildung 6-100 werden die vier A/D-Wandler im Zeitmultiplex derart von einer
Steuereinheit angesteuert, dass die Wandler ihre seriellen digitalen Datenstrome in
zeitlicher Reihenfolge der Steuereinheit zur Verfligung stellen. Die Steuereinheit selbst
wird dabei von einem Timer des DSPs getriggert, welcher die Summenabtastrate
festlegt. Die digitaliserten Datenstrome werden von der Steuereinheit entsprechend
den Sensorkanden 1 bis 4 codiert und an die serielle Schnittstelle des DSPs geschickt.
Dort werden sie Uber einen DMA-Kanal im Hauptspeicher abgelegt und in die 4 Sen-
sorkandle wieder aufgeteilt.

260



6.6 Basisstation

Die Verstérkung der analogen Signale ist gemal3 Abbildung 6-99 digital steuer- bzw.
regelbar. Dies erfolgt Uber digital steuerbare 12C-Bus-Potentiometer, die in den Ver-
stérkerschaltungen integriert sind. Der Verstérkungsfaktor kann in 64 diskreten Schrit-
ten in einem Bereich von 1 bis 3 variiert werden. Uber den Zweidrahtbus kénnen vom
DSP eine Echtzeituhr sowie ein Beeper angesprochen werden.

* DSP
—» AD1 [ —) i Timer Demultiplex
% | Multi- v Haupt-
O —p D. plex speicher
Tcs § | Signal- Schnitt-
g 2 = AD3 | odier- (D@D stelle/ (O
0 | ling DMA-
=3 A/D4 | Y Kanal

Abbildung 6-100. Prinzip der seriellen digitalen Abtastung

Die Doppler-Shifts der zwel analogen Flusssignale kénnen Gber einen Lautsprecher
akustisch kontrolliert werden. Auch dies wird vom DSP Uber den 12C-Bus gesteuert.
Uber einen 2:1-Multiplexer kann das gewiinschte Signal ausgewahit werden. Schlief3-
lich kann die Lautstdrke Uber den Audioverstarker mittels 12C-Bus-Potentiometer
ebenfalls Uber ein grafisches Benutzermentii geregelt werden.

In Tabelle 6-8 sind die wichtigsten Eigenschaften der beidseitig bestlickten Backplane
zusammengefasst, in Abbildung 6-101 ist ein Bild der Oberseite dargestellt.

Die zentrale Funktionskomponente des DSP-Moduls ist der DSP selbst. Er verflgt
unter anderem Uber eine 32 bit Fliefkomma-Arithmetik, zwei DMA-Controller, eine
serielle synchrone Schnittstelle und zwei Timer. An Speicher stehen auf dem DSP-
Modul 512k x 32 bit SRAM und 256k x 16 bit EEPROM. AulRer der Mdglichkeit mit
Peripheriekomponenten direkt Gber den parallelen Datenbus zu kommunizieren, kon-
nen Daten auch mit Hilfe eines programmierbaren Peripheriebausteins sowie seriell
mittels eines UART-Controllers oder eines CAN-Controllers ausgetauscht werden.

Die Benutzerinteraktion (Abbildung 6-102) erfolgt Uber ein grafisches ¥4 VGA Dis-
play mit resistivem Touchpanel. Das kommerzielle I/O-Modul besteht aus den Haupt-
komponenten Display, Displaytreiber, Display-Controller sowie 32 kB Bildschirm-
speicher. Auf dem LC-Display ist das Touchpanel aufgeklebt.

Die Hintergrundbeleuchtung des Displays geschient mittels CCFL (Cold Cathode
Fluorescent Lamp). Die benttigte Wechsel spannung von etwa 300 V wird von einem
Display-Inverter erzeugt, welcher auf der Backplane montiert ist.
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Eingangsspannung Wechselspannung 230 V,

extern abgesichert auf 3,5 A
Interne Spannungs- Digitale Versorgung 5 V und 3,3 V, maximal 1,5 A
versorgung Analoge Versorgung 5 V, maximal 1,5 A
Externe Schnittstellen 4 Buchsen flr Biosignalsensoren

Serielle RS232 Schnittstelle
Multi-Media-Card-Slot

Interne Schnittstellen Schnittstelle zum DSP-Board

4 Modulsteckplatze fir Biosignal-Sensorik
Schnittstelle zum MMC-Modul
Display-Inverter

Lufter-Anschluss

Sonstige Komponenten |4 serielle A/ID-Wandler-Einheiten fiir die Biosignale mit variab-
ler, digital einstellbarer Summenabtastrate bis zu 400 kHz,
Anti-Aliasing-Filter und digital steuerbarer Verstarkung
Batteriegepufferte Echtzeituhr

Lautsprecher, digital steuerbare Kanalauswahl und Lautstérke
Alarm-Beeper 2 kHz

EMV Ruckkopplungsfilter

AbmaRe B x T 200 x 133 mm?

Tabelle 6-8. Spezifikation der Backplane

MMC-Modul
Peripheriekomponenten

Spannungsversorgung

DSP-Board
(ohne I/O AddOnN)

Biosignal-Konditionierung,
AGC, A/D-Wandlung,
Zeitmultiplex

(Unterseite)

Biosignal-
Module

Sensoranschliisse

Abbildung 6-101.Bild der Backplane mit Gehauseseitenteilen und Modulbaugruppen, ohne
I/0-AddOn sowie Display und Touchpanel
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Die Kommunikation mit dem DSP-Modul erfolgt tber eine Aufsteckplatine, dem 1/O-
Control-Board. Auf dem Board sind darliber hinaus unter anderen die Spannungsver-
sorgung von -22 V fir die Displaytreiber sowie der Touch-Controller mit 12 bit A/D-
Wandlung untergebracht.

I/O-Controlt
Board I/O-Modul
" _ » Spaltentreiber
n:p Display 6
0o < Kommuni- » Controller 3201
Q kation 13 &
Timer Zeilen- | LC Display
treiber 320x240 Punkte
240
16 231
Touch 32k
Controller SRAM Touchpanel
LCD-Driver L y, Display-
Spannung 4 CCFL 5 Inverter

Abbildung 6-102. Prinzip der Benutzerinteraktion

Abschlief3end wird auf das MMC-Modul zur Online-Datenspeicherung eingegangen.
Die wichtigsten Anforderungen liegen darin, alle 4 Biosignale online mit einer Ergeb-
nisrate von 100 Hz zu sichern. Diesimpliziert eine Datentibertragungsrate von mindes-
tens 12,5 kbit/s. Das Wechselmedium muss fur die zukinftigen klinischen Studien die
Daten wéhrend einer zweistiindigen Operation speichern, was mindestens 11 MB
Speicherkapazitéat bendtigt. Schliefdich sollte das Speichermedium wechselbar sein
und von einem PC eingel esen werden kénnen.

Die MMC-Technologie erflillt diese Anforderungen. Die kleinen Multi-Media-Karten
werden zurzeit mit bis zu 32 MB Speicherkapazitdt angeboten. Die Ansteuerung der
Karte geschieht einfach Uber 7 Anschlusspins, wovon nur 3 fir den Datentransfer
zustandig sind. Dieser serielle Drei-Draht-Bus besteht aus einer Takt-, einer Daten-
und einer Command-Leitung. Hiermit sind Ubertragungsgeschwindigkeiten von 2
MB/s im Lesemodus und 200 kB/s im Schreibmodus mdglich. Das entwickelte MMC-
Modul fur den Biosignalmonitor ist sehr klein und leicht (B x Hx T =32x 32 x 14
mm®, 14g), Abbildung 6-103. Die Karten kénnen mittels eines Lesegeréts iiber eine
beliebige Schnittstelle in den PC eingel esen werden.
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Abbildung 6-103. Bild des MMC-Moduls mit eingesteckter Multi-Media-Card

In Abbildung 6-104 ist ein Bild des Biosignal- bzw. Blutdruckmonitors dargestellt.

Display &
Kanal 1 (EKG) Touchpanel
Belastungsireier
Biosignal
Monitor
Kanal 2 (LDF)
— Sensorstecker

Bedienbuttons

Institut fir Technik der Information)
Universitat Karlsruhq

Kontinuierlicher Blutdruck Puls und
(Puls far Puls) Status

Abbildung 6-104.Modularer Biosignalmonitor, hier als System zur kontinuierlichen Messung
des Blutdrucks mittels EKG und Laser-Doppler-Flusspuls

6.6.3 Software

Die Systemsteuerung und die Signalverarbeitung im Biosignalmonitoring-System
erfolgt im digitalen Signalprozessor des DSP-Moduls. Dem Software-Konzept liegen
dabei mehrere Anforderungen zugrunde.
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Im Wesentlichen sind die folgenden vier Hauptaufgaben (Tasks) zu erfillen:
e Datenakquisition
L Gickenloses Abtasten der Biosignale mit der entsprechenden Summenabtastrate
e Digitale Sgnalverarbeitung in Echtzeit
o Laser-Doppler-Signale: Schatzung des Leistungsdichtespektrums mittels
AR(1)-Modell, Bestimmung der Flusskennwerte
o Ultraschall-Doppler-Signale: Schétzung des Leistungsdichtespektrums
mit der Methode nach Welch (FFT-Mittelung), Bestimmung der Fluss-
kennwerte
o EKG-, fotoplethysmografische und Referenzsignale: FIR-Filter
o Blutdruck-Bestimmung: PTT-Berechnung Uber korrespondierende Punk-
te im EKG und in den Pulswellen, Ermittlung des systolischen und dias-
tolischen Blutflusses
e Benutzerinteraktion
o Menlgesteuerte, grafische Benutzersteuerung mittels Touchscreen
o Grafische Online-Visuaisierung der verarbeiteten Biosignale bzw. der
Ergebnisse der digitalen Signalverarbeitung

e Online-Speicherung der verarbeiteten Sgnale
o Serielle Kommunikation mit PC tber RS232
o Speichern auf Multi-Media-Card

An die Struktur der Software werden die folgenden essentiellen Anforderungen ge-
stellt:
e Wiederverwendbarkeit
Die Software muss sowohl fir den Biosignalmonitor zur reinen Signalakquisi-
tion, aber auch fur den Blutdruck-Monitor verwendbar sein. Da dartiber hinaus
bis zu vier Biosignaltypen Uber die entsprechenden Steckplétze in der Backpla-
ne frei wahlbar sind, missen die korrespondierenden Signalverarbeitungsrouti-
nen fir die jeweiligen Biosignale leicht integrierbar sein.
e Modularer Aufbau
Die Forderungen nach der Wiederverwendbarkeit impliziert einen modularen
Aufbau. Das Gesamtsystem muss in Tellprobleme gegliedert werden, die in
sich mit einer klaren Schnittstellendefinition als geschlossen betrachtet werden
konnen, um die notwendige Flexibilitét zu erreichen.
e Test- und Wartbarkeit
Telle der Software missen isoliert betrachtet werden kénnen, um ihre Funktio-
nalitdt zu Uberprifen. Schliefdlich ist ein ausreichender Kommentar und eine
klare Struktur notwendig, damit Anderungen leicht durchfiihrbar sind.
Diese Forderungen fuhren zu einer Philosophie eigenstandiger, universell para-
metrisierbarer Module, vergleichbar mit physikalisch realisierten Einzelgeréten. Diese
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konnen nach Bedarf individuell parametrisiert, zusammengestellt und verknipft wer-
den.

Fur den DSP steht kein Echtzeitbetriebssystem zur Verfligung. Es muss daher fir eine
zeitliche Synchronisation zwischen den Programmiteilen gesorgt werden, die eine Ab-
arbeitung in Echtzeit gewahrleistet. Die Echtzeitanforderung bedeutet in diesem Fall,
dass fur ein gegebenes Beobachtungsintervall die Signalverarbeitung der Abtastwerte
und Ausgabe der Ergebniswerte innerhalb dieser Beobachtungszeit dauerhaft und
lickenlos moglich ist. Dazu werden zwei paralele Prozesse instantiiert. Im einen
Prozess werden die digitalisierten, seriellen Datenstréme kontinuierlich tber die syn-
chrone serielle Schnittstelle des DSPs Uber einen DMA-Zugriff in den Hauptspeicher
gelesen. Dies erfolgt blockorientiert. Ist ein Block vollstandig aufgefillt, so wird der
zweite Prozess angestol3en, in welchem die digitale Sgnalverarbeitung, die Speiche-
rung sowie die Signal-Visualisierung stattfinden, Abbildung 6-105.

Prozess 1 A A A Tasks
A - Datenakquisition
K ( B - Signalverarbeitung
Prozess 2 B (O B B |D C - Visualisierung
D - Speicherung
Zeit
—

Abbildung 6-105. Parallele Prozesse im DSP

Auf Benutzeranforderungen Uber das Touchscreen wird unabhangig von dieser Pro-
zess-Struktur interruptgesteuert reagiert. Die Datentransfers zwischen den einzelnen
Tasks erfolgen Gber Shared Memories, um nicht unnétig Speicherplatz zu belegen und
vor alem Rechenleistung einzubtfzen. In Abbildung 6-106 ist der prinzipielle Signal-
ablauf fUr das Biosignalmonitoring-System dargestel|t.
Die Quader stellen dabei Ringspeicherbereiche dar, Aktionen werden durch die Recht-
ecke dargestellt. Der serielle digitale Datenstrom s, 5 34(i) der vier Sensor-Module 1 —
4 mit insgesamt 4N Werten wird im Sampler-Task zunéchst jeweils in 32 bit Float-
Werte gewandelt und anschlief3end in die entsprechenden 4 Signalklassen x;(n) ... X4(N)
mit jeweils N Werten getrennt. In der digitalen Signalverarbeitung werden diese Signa-
le typengerecht verarbeitet. Im Einzelnen bedeutet dies:
e Laser-Doppler-Sgnale

Aus den Zeitsignalen x(n) werden blockorientiert die Autokorrelationskoeffi-

zienten r,(0,1) sowie r,(0,0) gemé&l} (6-75) und (6-76) bestimmt. Aus einem En-

semble dieser Werte werden die AR(1)-Modellparameter a; und by nach (6-77)

und (6-78) berechnet, bevor damit dann mittels des analytischen Spektrums die

Flusskennwerte ermittelt im Ergebnispuffer e(k) abgel egt werden.
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e Ultraschall-Doppler-Sgnale
Aus den Zeitsignalen x(n) werden nach Welchs Methode (6-55) schrittweise mit
einer Uberlappung von D zunichst die Einzelperiodogramme mittels 512-
Punkte-FFT und Blackman-Fensterung w(n) berechnet. Aus den gemittelten Pe-
riodogrammen werden die Flusskennwerte nach (6-100) bestimmt und im Er-
gebnispuffer abgelegt.

e EKG-, fotoplethysmografische und Referenzsignale
Diese Signale sind beziglich ihrer Bandbreite von etwa 50 Hz stark Uberab-
getastet, so dass diese blockorientiert zu einem Zwischenwert gemittelt werden.
Mehrere Zwischenwerte ergeben nach erneuter FIR-Filterung einen Ergebnis-

wert.
DMA
Samples — Sy 55.4(0) —
- ~~ > 4
Demultiplexer Sampler (Task A)
Zeit- — —
* * * * Digitale
SV1 || SV2 || SV3 || SV4 Signalverarbeitung
Y ¥ ¥ (Task B)
Ergebnis- “—] —
Sigmate [ L 200 | e | e | et [
| - 7
i Online-Visualisierung
Visualisierung Speicherung und -Speicherung
(Tasks C und D)

Abbildung 6-106. Prinzipieller Signalablauf beim Biosignhalmonitoring-System

Die gesamte Signalverarbeitung erfolgt 100 mal in der Sekunde fir alle 4 Kandle.
Nach der Signalverarbeitung erfolgt entweder ein Display-Update oder ein Speicher-
vorgang. Auf diese beiden Tasks soll im Folgenden néher eingegangen werden.

Die Display-Aktualisierung ist Tell der Benutzerschnittstelle zum grafischen Display
und dem Touchpanel. Das Konzept der Benutzeroberflache liegt in einem fensterba-
serten Menilsystem. Beim Einschalten des Biosignamonitoring-Systems erscheint
zunéchst das Hauptfenster. Von dort aus gelangt man zu den hierarchischen Options-
Fenstern, in denen die einzelnen Software-Module bei Bedarf parametrisiert werden
konnen. Fur den Sampler kdnnen beispielsweise Abtastrate, Blockgréfe und digitale
Verstarkung eingestellt werden, fur die Signalvisualisierung die Zeitachsenskalierung.
Aus dem Main-Window gelangt man auch zum eigentlichen Mess-Fenster, bel dem
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die beiden Prozesse nach Abbildung 6-105 gestartet werden. VVon dort aus kann jeder-
zeit zum Main-Window zuriickgekehrt werden.

Das I/O-Modul bietet neben einer dynamischen, objektorientierten Instantiierung von
Fenstern, darin befindlichen Zahlen, Texten, Buttons und Signalpanels eine Reihe an
schnellen High-Level-Dienstprogrammen fir den Fensteraufbau und -refresh. Nach
Zuordnung der bertihrungssensitiven Flachen, zum Beispiel eines Buttons, wird bei
Berthrung durch den Benutzer interruptgesteuert die damit verkntipfte Funktion aus-
gefuhrt. Die unterbrochenen aktuellen Prozesse kénnen nach Ausfiihren dieser Funkti-
on an der entsprechenden Stelle wiederaufsetzen oder ordnungsgemél terminiert
werden.

Die Datenspeicherung kann entweder mittels PC Uber die serielle Schnittstelle oder
mittels Multi-Media-Card erfolgen. Die generellen Anforderungen an diese beiden
Speicherarten sind:
e Es missen in der Sekunden mindestens 4 x 100 Float-Werte gespeichert wer-
den.
e Der Online-Speichervorgang soll moglichst geringe Ressourcen an Rechenleis-
tung bendtigen.
e Das Protokoll der Kommunikation muss sowohl auf dem DSP-System als auch
in der PC-Applikation laufféhig sein.
e Mit der Kommunikation soll gewéhrleistet sein, dass Ubertragungsfehler wei-
testgehend erkannt und korrigiert werden kénnen.

Beim Datentransfer Uber die serielle Schnittstelle wird eine bidirektionale Dateniiber-
tragung zwischen PC und Biosignalmonitor hergestellt. Zur Beschreibung von Kom-
munikationsprozessen existiert das Referenzmodell fir Open Systems Interconnection
(OSl) gemal3 der 1ISO-Norm 7498. Die Kommunikation wird hierbel in sieben abstrak-
te Schichten mit festgelegter Funktionalitét eingeteilt. Die Schichten kommunizieren
miteinander Uber klar definierte Schnittstellen, was den Austausch einzelner Schichten
ohne Eingriff in die Funktionalitét des Gesamtsystems erleichtert. An diesen Schnitt-
stellen stellt jede Schicht Dienste bereit, die von den Nachbarschichten in Anspruch
genommen werden konnen. Die fir die Monitorsystem-PC-Ubertragung notwendigen
Schichten sind in Abbildung 6-107 dargestellt.

Die physikalische Schicht dient zur Festlegung der Betriebsart, der Spannungspegel
und des Timings. In der Verbindungsschicht (Link Layer) wird die Ubertragungsart
geregelt und die Datensicherung durch Fehlerkorrektur hinzugefigt. Die Anwen-
dungsschicht (Application Layer) legt die Verpackung der Daten fir das Anwen-
dungsprogramm fest, Abbildung 6-108.
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Biosignal-Monitor PC
Anwendung [ .l.oooiiiils Anwendung
(Schicht7) | ™ (schicht 7)

Verbindung S > Verbindung

(Schicht 2) (Schicht 2)
Physikalisch < > Physikalisch
(Schicht 1) (Schicht 1)

Physikalisches
Ubertragungsmedium

Abbildung 6-107. Reduziertes OSI / ISO Schichtenmodell

Physical Layer

Link Layer
Application Layer
Steuer-| | steyer- p? i
info info Steuerinfo Daten
Daten
Daten

Abbildung 6-108. Datenverpackung

Um die physikalische Kommunikation zwischen Biosignalmonitor und PC herzustel-
len, werden die seriellen Schnittstellen (RS232C) mit einem Nullmodemkabel verbun-
den. Die Schnittstellen werden dabel durch UARTS gesteuert, so dass die Daten tber
die TxD- und RxD-Leitungen der RS232-Schnittstelle nach dem Standard-UART-
Protokoll, das in DIN 66022/66203 genormt ist, bidirektional verschickt werden kon-
nen. Auf beiden Seiten muss die Schrittgeschwindigkeit, die Anzahl der Datenbits
sowie das Paritybit festgelegt werden. Die Schrittgeschwindigkeit wurde dabel auf
115,2 kBaud festgelegt, um den Anforderungen seitens der Datenlibertragungsrate von
400 Floats/s = 12,5 kBaud zuztglich Overhead auf jeden Fall gerecht zu werden.

Auf diesem Protokoll des Physical Layers setzt das Protokoll des Link Layers auf,
wobel hier hauptsachlich Fehlerkorrekturen durchgefihrt werden. Ein mogliches
Protokoll des Link Layers ist das HDLC-Protokoll (High Level Data Link Control),
welches in der 1SO-Norm 3309 spezifiziert ist und auch bel Datenlibertragung via
ISDN verwendet wird. Ein Datenpaket beginnt und endet dabei mit einem Flag-Byte.
Der Datenframe enthélt dartber hinaus in jedem Fall eine Adresse, Steuerinformatio-
nen und eine Frame Check Sequence (FCS) a's Prufinformation.
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In der Application Layer werden auf Basis des HDL C-Protokolls im Wesentlichen die
folgenden Top-Level-Funktionalitdten geboten:
e Aufbauen und Beenden einer seriellen Kommunikation,
e Schreiben von byteorientierten Datenbl 6cken,
e Lesen von gesendeten Datenbl 6cken.
Werden die Biosignale nun wahrend der Messung vom Biosignalmonitoring-System
Uber die serielle Schnittstelle an den PC geschickt, kénnen sie dort mit einem entspre-
chenden Programm gespeichert werden. Das Programm "Flow" bietet die folgenden
M oglichkeiten:
e Online-Visualisierung der Ubertragenen Daten mit flexibler Anbindung der
Signale an zugeordnete Fenster in verschiedenen Darstellungsmdglichkeiten
e Offline- und Online-Speichermdglichkeiten in drei Formaten
o Binéar-Format fir Wiedereinlesen in Flow
o ASCII-Format fur Import nach Matlab oder Excel
o Access-Format fir Access-Patientendatenbank

In Abbildung 6-109 ist ein Snapshot der Software dargestellt, bei der gerade zwel
Laser-Doppler-Flusssignale in Echtzeit Gbertragen, visualisiert und inkrementell ge-
speichert werden.

3 LDF.FLW - ITIV's Flow Software ¥ 3.0 =1ol x|

Flle Comm Extras Window Help
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Abbildung 6-109. Flow-Snapshot

Flow wurde objektorientiert mit Visual C++ in einer Document/View-Struktur erstellt.
Zur Level 2-Kommunikation mit dem Biosignalmonitor wird dabei ein zweiter Thread
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erzeugt, der die serielle Schnittstelle blockorientiert audiest und dem Anwendungs-
thread Uber eine entsprechende Message mitteilt, dass ein Block vollstandig gefillt
wurde und weiterverarbeitet werden kann.

Fals der Biosignalmonitor eigenstandig ohne PC oder Laptop Daten speichern soll,
wird die Méglichkeit zur Datenspeicherung tber die Multi-Media-Card angeboten.

Bel der Datenspeicherung mittels MMC gibt es festgelegte Protokolle. Diese sind im
Mikrocontroller, der sich auf der Karte befindet, bereits softwaremaldig integriert. Es
gibt drei verschieden Typen: das Command-, das Response- und das Datenprotokoll.
Command- und Datenframes besitzen neben Start- und Endbit ein mehrere Bit langes
CRC-Feld (Cyclic Redundancy Check) zur Fehlererkennung. Auf jeden Befehl- bzw.
Datenframe wird ein Response mit entsprechendem Status gesendet.

Die Online-Speicherung auf die MMC kann damit entweder blockorientiert oder im
Streaming-Mode erfolgen. Im letztgenannten Fall wird jeder neue Wert sofort auf der
Karte gesichert. Die experimentell ermittelte Nutzdatentbertragungsrate erfullt mit
etwa 280 kbit/s die Anforderungen.

Die Informationen der Multi-Media-Card kénnen nach einer erfolgten Messung mit
einem kommerziellen Lesegerét Uber USB, die serielle oder parallele Schnittstelle mit
einem Windows-basierten Einleseprogramm ausgelesen werden. Die Daten kdnnen
anschlief3end im ACSII-Format auf der Festplatte des PCs gespeichert und in Flow,
Matlab oder Excel visualisiert und weiterverarbeitet werden.

6.6.4 Weitere Eigenschaften

In den folgenden Unterabschnitten sollen abschlief3end Verbesserungen des Biosignal-
monitoring-Systems beschrieben werden, welche fir den einfacheren Einsatz bei
klinischen Studien bzw. als Funktionsmuster sinnvoll sind:

e Automatische Verstérkung der Biosignale

e Telemetrischer, kabelloser EK G-Sensor

e Adaptiver Laser-Doppler-Sensor am Handgel enk

6.6.4.1 Automatische Verstarkung

Auf die Relevanz einer optimalen Verstarkung der Biosignale vor der A/D-Wandlung
hinsichtlich des Signal-Rausch-V erhaltnisses wurde bereits in Kapitel 6.6.1 hingewie-
sen.

Die Signalamplituden der Biosignale variieren bei unterschiedlichen Personen und
Messungen, aber sogar auch wahrend einer Messung an derselben Person. Zum Bei-
spiel hangen die Signalamplituden der Laser-Doppler-Sensoren wesentlich von den
individuellen Absorptionseigenschaften des Gewebes und der Positionierung der
Sensors Uber den betreffenden Blutgefal3en ab. Es ist daher sinnvoll, die Verstarkung
der Biosignale an die entsprechenden Gegebenheiten fortlaufend anzupassen.
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Prinzipiell erfolgt dies mit einem Verstérker, dessen Verstarkungsfaktor an das gegen-
wartige Signal angepasst wird. Dies kann entweder analog oder digital erfolgen.
In Abbildung 6-110 ist eine analoge automatische Verstarkerschaltung skizziert.

Filter & \V Optimal
Biosignal = : ert" kor— = VCO —p verstarktes
verstarker Biosignal
Mittelwert- Glattungs-
Bilder Filter

Abbildung 6-110. Prinzipielle analoge automatische Verstarkerschaltung

Das Biosignal wird zunéchst einer normalen, signaltypischen Bandpassfilterung und
Vorverstéarkung unterzogen. Das Signal weist nun Amplituden auf, welche unter dem
Eingangsspannungsbereich der A/D-Wandler liegen. Es wird daher einem spannungs-
gesteuerten Verstarker (VCO) zugefihrt, welcher eine einstellbare Verstéarkung von 1-
3 aufweisen kann. Diese Verstérkung wird durch das Biosignal selbst gesteuert. Dabel
sind die unterschiedlichsten Steuergrofden denkbar. Einfach und effizient ist die Mit-
telwertbildung des Signals. Hierzu wird es gleichgerichtet und mittels Tiefpassfilters
stark gegléttet. War die Vorverstéarkung des Biosignals zu schwach, so ist der Mittel-
wert gering, und die spannungsgesteuerte Verstarkung weist eine hohere Verstarkung
auf. Ist das Signal jedoch bereits optimal vorverstérkt, so ist der Mittelwert entspre-
chend hoher, was wiederum in einer geringeren Verstdrkung resultiert. Statt einer
Steuerung, wie sie hier implementiert ist, kann auch eine Regelung eingesetzt werden.
In Abbildung 6-111 sind Simulationen und Messungen eines fotopl ethysmografischen
Pulswellensignals mit automatischer Verstérkung dargestellt.
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Abbildung 6-111.Volumenpulssignale mit analoger automatischer Verstéarkung
A. pSpice-Simulation
B. Messung
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Man erkennt, dass die Signale sehr gut verstérkt werden. Es ist jedoch eine sehr groflie,
stérende Einschwingzeit von mehreren Sekunden zu beobachten. Dies liegt in der not-
wendigen niedrigen Grenzfrequenz des Glattungsfilters von 0,1 Hz begrindet. Eine
Erhéhung der Frequenz wirde zwar einen schnelleren Einschwingvorgang implizie-
ren, konnte aber keine konstante Verstarkung garantieren, da die Steuergrofie eine zu
grof3e Restwelligkeit aufweisen wirde. Die Folge wére eine erhebliche Signalverzer-
rung.

Prinzipiell 18sst sich damit sagen, dass die analoge automatische Verstarkung fur
niederfrequente Biosignale wie EKG- oder fotoplethysmografische Signale bel be-
grenztem Hardwareaufwand nur bedingt einsatzféhig ist. Bei hoherfrequenten Signa-
len wie den Ultraschall- oder Laser-Doppler-Signalen ist diese analoge Lésung jedoch
durchaus anwendbar.

Eine wesentlich effizientere und flexiblere Moglichkeit der automatischen Verstéarkung
liegt in der softwareseitigen, d.h. digitalen Regelung mittels des bereits erwahnten
digital veranderbaren 12C-Bus-Potentiometers nach Abbildung 6-112.

o Filter & AD-
Biosignal ——p-| Vor- = Verstarker =9 =
i Wandlung
verstarker
1 DSP
12C-
Potentio- |«
meter

Abbildung 6-112.Prinzipielle digitale automatische Verstéarkung

Die Stellgrofien konnen hierbel im DSP-Programm an die entsprechenden Signaltypen
flexibel angepasst werden. Wahrend bel Doppler-Signalen eine Mittelwertbildung
ausreicht, ist bel den niederfrequenten Signalen (EKG-, Volumen- und Blutdrucksig-
nale) eine dynamische Extremwertbestimmung erforderlich. Die automatische Ver-
stérkung kann jederzeit aktiviert und deaktiviert werden.

6.6.4.2 Telemetrisches EKG

Aus Mobilitétsgrinden und zur Steigerung des Patientenkomforts ist es wiinschens-
wert, die Biosignal-Sensoren mit moglichst wenig Kabeln am Menschen zu applizie-
ren; insbesondere die EKG-Ableitungen nach Einthoven schranken die Mobilitét ein.
Es ist daher fir ein Funktionsmuster des Blutdruckmonitoring-Systems winschens-
wert, das EKG nach Wilson am Brustkorb abzuleiten und kabellos an die Basisstation
zu Ubermitteln. In diesem Zusammenhang wurde ein einfaches telemetrisches Sensor-
system nach Abbildung 6-113 entwickelt.

Das miniaturisierte und leichte System erfasst kontinuierlich EKG-Signale am Brust-
korb. Diese Signale werden per Funk an die Basisstation Ubermittelt. Daflir existieren
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grundsitzlich zwei Moglichkeiten: die analoge oder die digitale Ubertragung. Fir die
analoge Nachrichtentbertragung ist charakteristisch, dass die mit der Lange einer
Ubertragungsstrecke zunehmenden Stérungen eine stetige Verschlechterung der Uber-
tragungsqualitét verursachen. Es wird jede Art von Stérung beim Empfangen mit dem
Nutzsignal verstarkt und reduziert so das SNR erheblich. Bei der digitalen Nachrich-
tentbertragung werden die elektrischen Signale codiert. Da damit die Nachricht nicht
in einer kontinuierlichen Veranderung eines Signa parameters, sondern in Codeworten
steckt, haben Stérungen auf der Ubertragungsstrecke nur geringere Auswirkung.

EKG-Elektroden Telemetrischer EKG-Sensor Basisstation

Spg.-Ver- Digitale .
sorgung Steuerung Serielle A/D-
Wandlung,
+ ZeitmultipleX  |{p|
3 & Signal-
Serielle
. AD- codierung DSP-
Analoge Wandlung Board
EKG-
Signaler- + f
=iy Sender- [~ —| Empfanger-
Modul |+ AL\ —  Modul

Abbildung 6-113.Blockschaltbild des telemetrischen EKG-Sensors

Wegen der wesentlich robusteren Eigenschaft der digitalen Ubertragung wird das
erfasste und konditionierte EKG-Signal daher nicht als analoges Audiosignal, sondern
as binar kodiertes, serielles Signal Ubertragen. Hierbel ist wichtig, dass eine Synchro-
nisation von Sender und Empfanger hergestellt wird, d.h. eine Ubereinstimmung des
Taktsignals bezliglich Frequenz und Phase. Dies erfolgt beim realisierten EK G-Sensor
asynchron, d.h. die Synchronisation wird jeweils nur firr die Dauer der Ubertragung
eines Frames hergestellt, wobei mit jedem Beginn der Ubertragung eines Zeichens
erneut synchronisiert werden muss. Aufgrund der notwendigen Start- und Synchroni-
sationsbits in jedem Ubertragungsrahmen ist diese Art der Ubertragung zwar nicht
besonders effizient, der Hard- und Softwareaufwand ist allerdings sehr gering.

Da das EKG-Signal eine Bandbreite von maximal 50 Hz besitzt (Kapitel 6.2), ist eine
Abtastrate von 104 Hz mit einer Signalquantisierung von 12 hit ausreichend. Die
seriellen, digitalisierten 12-bit breiten EKG-Signale werden durch die digitale Steue-
rung in einen 16-bit Frame mit einem Start- und 3 zusétzlichen Headerbits verpackt.
Dieser Datenstrom wird im Basisband durch ein kommerzielles Sender-Modul per
Funk mit einer Tragerfrequenz von 433 und FSK-Modulation an das Empfangsmodul
in der Basisstation gesendet. Die Sendeleistung betragt dabel 10 mW; da das Sensor-
modul in einem Brustgurt direkt am Menschen appliziert wird, dirfen keine physiolo-
gischen Gefahrdungen durch die el ektromagnetischen Wellen entstehen. Diesist in der
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DIN VDE 0848, Tei 12 geregelt. Bel 433 MHz betragt der Grenzwert fir langer andau-
ernde Strahlungen 10,8 W/m?. Damit sollte der Sensor in einem Abstand von mindes-
tens 9 mm von der Hautoberfl&che platziert werden.

Alle Bauteile des Sensors wurden auf geringen Stromverbrauch optimiert. Von den
insgesamt 18 mA Stromaufnahme werden alleine 9 mA fir das Sendermodul bendtigt.
Der Einsatz einer 3 V Lithium-Knopfzelle mit einer Kapazitét von 190 mAh garantiert
einen 10-stindigen Dauerbetrieb. In Abbildung 6-114 ist die miniaturisierte EKG-
Sensorplatine dargestellt, und in Tabelle 6-9 sind die wichtigsten Parameter zusam-
mengefasst.

Abbildung 6-114.Ruckseite der EKG-Sensor-Platine mit Sendermodul

Eigenschaft Wert
EKG-Ableitung 2 Lead Wilson (Brustkorb)
A/D-Wandlung 104 Hz, 12 bit
Digitale Ubertragung 433 MHz FSK, 16 bit Frames
Spannungsversorgung 3V
Stromaufnahme 18 mA
Platinenabmessungen B xHx T 44 x 41 x 10 mm?®
Gewicht 99

Tabelle 6-9. Daten des telemetrischen EKG-Sensors

Die an die Basisstation Ubertragenen, demodulierten EKG-Daten werden nach
Abbildung 6-113 mehrfach Uberabgetastet und in den Speicher des DSP geschrieben.
Dort wird aus diesen Uberabgetasteten Werten zundchst der originédre Datenstrom in
Form von 16 bit breiten Frames rekonstruiert. Anhand der Headerbits wird jeder Rah-
men synchronisiert, und die dazugehdrigen EKG-Werte werden mit der urspriinglichen
Datenrate von 104 Hz ermittelt. In Abbildung 6-115 ist ein solches rekonstruiertes
EKG-Sgnal dargestellt.
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EKG- 3}
Signal/
\Y

0 1 2
Zeit/s
Abbildung 6-115.Rekonstruiertes Signal des telemetrischen EKG-Sensors

6.6.4.3 Adaptiver Sensor

Fur die Detektion und Messung der Blutflussgeschwindigkeit in grofReren Arterien,
beispielsweise mit dem Laser-Doppler-System am Handgelenk, missen die Sensoren
direkt Uber der Arterie platziert werden, um ein optimales Signal zu erhalten. Dies
erfordert unter Umstanden ein aufwandiges, manuelles Suchen des Blutgefal3es. Auf-
grund der einfach gehaltenen Applikation des Laser-Sensors nach Abbildung 6-44
mittels Klettband sind nur bedingt Dauermessungen mdglich, da die Sensoren bei
Pati entenbewegungen leicht verrutschen kénnen.

Es wére daher vorteilhaft, fur diesen Fall ein Sensorsystem zur Verfligung zu haben,
welches die Suche der Arterienlage in einem dazu senkrechten, linearen Bereich wei-
testgehend unterstlitzt, wobei eine permanente robuste Fixierung des Systems am
Handgelenk méglich sein sollte.

An dieses System werden mehrere Anforderungen gestellt. Die Arterien, die aufgefun-
den werden sollen, besitzen einen Durchmesser von einigen Millimetern. Da man
davon ausgehen kann, dass der Benutzer in etwa die Lage der A. radialis am Handge-
lenk kennt, muss nur ein gewisser Tellabschnitt des Handgelenks gescannt werden,
zumal eine bereits vorteilhafte Platzierung des Sensors durch eine entsprechende
Fixiervorrichtung erzielt werden kann. Eine lineare Abtaststrecke von 20 mm in x-
Richtung wird daher a's ausreichend erachtet, Abbildung 6-116.

Das am Handgelenk leicht anzubringende, adaptive Sensorsystem sollte so klein und
leicht wie mdglich sein. Ein wichtiger Aspekt ist, dass es in das bestehende Bio-
signalmonitoring-System leicht zu integrieren und sowohl fur Ultraschall- als auch
Laser-Doppler-Sensoren geeignet ist. Wegen der zuletzt genannten Anforderung und
aus Kostengrinden kommt eine Realisierung als Sensorarray nicht in Frage, so dass
eine mechanische Ldsung anzustreben ist. Der mechanisch verfahrbare Sensor muss
neben einer x-V erschiebung auch eine z-Nachfihrung aufweisen, um die Unebenheiten
der Haut auszugleichen und der Kriimmung des Handgelenks zu folgen. Der Sensor
sollte die gesamte Verfahrstrecke von 20 mm in einem 1 mm-Raster mit einer mog-

276



6.6 Basisstation

lichst grof3en Geschwindigkeit (> 1 mm/s) abscannen kénnen. Die Sensorsteuerung
soll digital tber das Display bzw. das Touchpanel des Biosignalmonitors erfolgen.

20 mm lineare
Abtaststrecke

A. radialis \%\

Abbildung 6-116.Abtaststrecke am Handgelenk senkrecht zum Verlauf der A. radialis

In Abbildung 6-117 ist das Gesamtkonzept des realisierten adaptiven Sensors darge-
stellt, wobei ein Laser-Doppler-Sensor-Modul eingesetzt wurde.

Adaptiver Fluss-Sensor Basisstation
Microcontroller LOF-Signalverarbeitun
Treiber (<= High-Level-Positionier- |« 9 9,
. Sensorsteuerung, Benutzer-
Routinen
I/O
=  Spindel/Schlitten i
Schritt- P AID- Display
& Touch-
motor - LDE- Wandler anel
Verfahrweg | Sensor ™ P
L 4
\ K Hautoberflache
S Arterie

Gewebe

Abbildung 6-117.Konzept des adaptiven Flusssensors

Das LDF-Modul ist auf einem Schlitten angebracht, der eine passive z-Nachfihrung
von maxima 6 mm besitzt. Der Schlitten kann von einem Schrittmotor Uber eine
Spindel in x-Richtung in einem Bereich von 0 bis 20 mm bewegt werden. Beim Ver-
fahren des Laser-Moduls Uber der Haut wird der Reibungswiderstand tber ein Réd-
chen niedrig gehalten. Der eingesetzte Schrittmotor ist sehr klein (@ < 20 mm, Ge-
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wicht < 50 g) und liefert ein ausreichendes Drehmoment von etwa 1 mNm. Er wird
Uber einen Leistungstreiber von einem Microcontroller angesteuert, welcher auf un-
terster Ebene die Anzahl der Schritte und die Fahrtrichtung vorgibt. Damit kdnnen
dem DSP High-Level-Routinen zur Verfligung gestellt werden, um den Sensor an eine
gewlnschte Position zu verfahren, welche der Benutzer Uber das Display bzw. Touch-
panel einstellt. Da durch dieses Konzept die Ressourcen des DSPs nicht nennenswert
belastet werden, konnen permanent die gegenwartigen Laser-Doppler-Flusssignale
online visualisiert werden.

In Tabelle 6-10 sind die wichtigsten Eigenschaften des Sensorsystems zusammenge-
stellt.

Eigenschaft Wert
Abtaststrecke 20 mm
Abtastraster 1 mm
Verfahrdauer fur ein Raster < 300 ms
Wellenldnge des LDF-Moduls 835 nm
Optische Leistung des LDF-Moduls <30 mW
SNR des LDF-Moduls 30dB
Versorgungsspannung 5V
Stromaufnahme (Laser an, Motor Standby) 140 mA
Stromaufnahme (Laser & Motor an) 300 mA
Datenrate der I2C-Bus-Ansteuerung 100 kbit/s
Sensorabmessungen B x Hx T 55 x 72 x 20 mm?®
Gewicht 120 g

Tabelle 6-10. Daten des adaptiven Laser-Doppler-Sensors

Abbildung 6-118 zeigt das Sensorsystem ohne Gehause.

Abbildung 6-118.Adaptiver Sensor (ohne Gehause) am Handgelenk
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Um das System am Handgelenk zu applizieren, wurde ein Blgel in einer Manschette
am Aufbau angebracht. Die Manschette kann mit einem Klettverschluss um das Hand-
gelenk verschlossen werden, was einen festen, robusten Sitz gewéhrleistet.

Damit kann das LDF-Modul Uber der Haut verfahren und die beste Position tber der
A. radialis gesucht werden. Dies erfolgt Gber die Gite des LDF-Signals, welches in der
Basisstation in Echtzeit visualisiert wird. Die Gite ist unter anderem anhand der
Amplitude des Flusssignals zu bestimmen. Sie ist maximal, wenn sich das LDF-Modul
genau Uber der Arterie befindet. In Abbildung 6-119 ist dies fir eine Beispielmessung
dargestellt. Bei x = 10 mm ist ein deutliches Amplitudenmaximum erkennbar und
damit die optimale Position erreicht.

LDF- 7
Amplitude/
au 6f

0O 2 4 6 8 10 12
Position x / mm

Abbildung 6-119. Amplitudené&nderung des LDF-Signals in Abhéngigkeit von der Sensorposi-
tion x
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In Kapitel 5 wurden anhand eines Arterienmodells theoretische Zusammenhange der
kardiovaskularen Parameter zur nichtinvasiven, kontinuierlichen Blutdruckbestim-
mung am Menschen ohne aufblasbare Manschette abgeleitet. Der Blutdruck hangt von
vielen Groélen ab. Simulationen anhand eines Fallbeispiels zeigen, dass er im physio-
logischen Bereich besonders empfindlich auf Anderungen der Pulswellengeschwindig-
keit bzw. Pulstransitzeit und empfindlich auf Blutflussvariationen ist. Andere Parame-
ter wie z.B. die Blutdichte kénnen a's interindividuelle Konstanten angesehen werden,
da sich hier Anderungen im physiologischen Bereich kaum auf den Blutdruck auswir-
ken. Schliefdich gibt es kardiovaskulére Grofden, vor alem den arteriellen Gefal3-
durchmesser, die von Mensch zu Mensch stark schwanken kénnen und einen grofen
Einfluss auf die absolute Blutdruckbestimmung haben. Deshab scheint eine individu-
elle Kalibrierung notwendig, wenn der Blutdruck anhand der Pulstransitzeit und des
Blutflusses bestimmt werden soll.

Diese Aussagen wurden mit dem im letzten Abschnitt vorgestellten Biosignal monito-
ring-System durch zahlreiche Messungen am Menschen verifiziert. Prinzipiell wurden
die nachstehenden Sachverhalte untersucht.

Es ist von primérem Interesse, wie stark die Pulstransitzeit und der Blutdruck tatsach-
lich zusammenhangen und wie man eine ginstige Messanordnung schafft. Wie in
Kapitel 5.3 dargestellt wurde, kann die Transitzeit auf sehr unterschiedliche Arten
ermittelt werden. Die mittlere Pulstransitzeit wird anhand einer simultanen Ableitung
eines EKGs und einer peripheren Pulswelle, die beispielsweise am Arm gemessen
wird, bestimmt. Dieses Verfahren ist sowohl theoretisch als auch von der Messmetho-
dik wesentlich zuverldssiger als die Ermittlung der lokalen Transitzeiten, bei der an
einem Arterienast simultan zwei Pulswellen erfasst werden. Die Untersuchungen in
den néchsten Unterkapiteln belegen diese Aussage. Als Gitekriterium dient dabel der
lineare Korrelationskoeffizient aus den berechneten Transitzeiten und dem simultan
registrierten Blutdruck. Als zweites aussagekraftiges Kriterium kann die Standard-
abweichung der einzelnen Transitzeiten herangezogen werden. Mit jedem Herzschlag
wird eine Pulswelle in das Gefél3system ausgeworfen, so dass pro Puls eine Transitzeit
bestimmt werden kann. Einen konstanten Blutdruck vorausgesetzt, mussten zeitlich
aufeinanderfolgende Pulstransitzeiten gleiche Werte besitzen. Da der Blutdruck jedoch
eine stark veranderliche Grof3e ist, kann von Puls zu Puls mit einigen Prozent Abwei-
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chung gerechnet werden, Abbildung 2-18. Wird dieser natirliche Varianzbereich bel
der Ermittlung der Transitzeiten Uberschritten, so kann dies als Hinwels fur eine un-
gunstige Messmethode angesehen werden. Mit diesen beiden Kriterien kénnen nicht
nur die beiden algemeinen Methoden zur Transitzeitbestimmung an sich, sondern
auch unterschiedliche Auspragungen bewertet werden.
Die Pulswellen konnen an verschiedenen Gebieten am Arm mit diversen Sensoren
nichtinvasiv erfasst werden. In dieser Arbeit wurden folgende Sensoren und Registrie-
rorte untersucht:
e Flusspulswellen mit Laser-Doppler-Sensoren (Kapitel 6.4) am Finger und
Handgel enk,
e Volumenpulswellen mit fotoplethysmografischen Sensoren (Kapitel 6.3) am
Finger und Handgelenk,
e Flusspulswellen mit Ultraschall-Doppler-Sensoren (Kapitel 6.5) am Handge-
lenk und in der Armbeuge.
Damit ergeben sich die nachstehenden Mdglichkeiten zur Pulstransitzeitbestimmung:
e Mittlere Transitzeiten tber simultane Messung von EKG und
o Laser-Doppler-Flusspuls am Finger,
L aser-Doppler-Flusspuls am Handgel enk,
Fotopl ethysmografischer Volumenpuls am Finger,
Fotopl ethysmografischer Volumenpuls am Handgel enk,
Ultraschall-Doppler-Flusspuls am Handgel enk,
o Ultraschall-Doppler-Flusspuls in der Armbeuge;
e Lokale Transitzeiten Uber simultane Messung von
o Laser-Doppler-Flusspulsen am Finger und Handgel enk,
o Fotoplethysmografischen V olumenpulsen am Finger und Handgelenk,
o Ultraschall-Doppl er-Flusspulsen am Handgelenk und in der Armbeuge.
Die Ergebnisse dieser umfangreichen Untersuchungen werden in den Abschnitten
7.1.1 und 7.1.2 vorgestellt und bewertet.

O O OO

Ein zweiter Sachverhalt, den es in Bezug auf die Blutdruckbestimmung aus kardio-
vaskuléren Grolden zu prifen gilt, ist der Zusammenhang mit dem Blutfluss. In Kapitel
7.2 werden erstmalig Untersuchungsergebnisse vertffentlicht, um die theoretische Ab-
hangigkeit mit nichtinvasiven Laser- und Ultraschall-Doppler-Sensoren experimentell
zu untersuchen.

Abschlief?end werden in Abschnitt 7.3 ebenfalls zum ersten Mal Messungen und
Ergebnisse vorgestellt, bei denen die Auswirkungen der Schwerkraft auf Blutdruck
und Transitzeit untersucht wurden. Es zeigt sich, dass durch Anderungen des stati-
schen Blutdrucks eine sehr gute und einfache individuelle Kalibrierung vorgenommen
werden kann.
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7.1 Pulstransitzeit

Die Untersuchungen zur Verifikation des Zusammenhangs von Blutdruck und Puls-
transitzeit wurden mit den im vorigen Abschnitt beschriebenen neun Messverfahren
durchgefihrt, sechs zur Bestimmung der mittleren und drel zur Bestimmung der loka-
len Plustransitzeit.

An den Messungen, die am Institut fir Technik der Informationsverarbeitung in Karls-
ruhe durchgefihrt wurden, nahmen mehrere Personen im Alter von 23 bis 39 Jahren
teil. Keine der Testpersonen hat bekannte kardiovaskul&re Erkrankungen.

Den Versuchsteilnehmern wurden mindestens zwei Sensoren zur simultanen und kon-
tinuierlichen Ableitung zweler kardiovaskulérer Grof3en appliziert.

Die Pulssensoren wurden am rechten Arm entweder am Daumen oder Zeigefinger, am
Handgelenk Uber der A. radialis oder in der Armbeuge Uber der A. brachiais ange-
bracht. Wahrend die Messungen im gut durchbluteten Perfusionsgebiet an den Fingern
aulRerst unproblematisch sind, gestalten sich die Messungen Uber den Arterien nicht
ganz so einfach, da hier eine exakte Sensorpositionierung unbedingt notwendig ist. Die
Pulssensoren wurden mit Bandern am Arm befestigt, um ein Verrutschen der Sensoren
weitestgehend zu verhindern und eine méglichst artefaktfrele Erfassung der Pulswel-
len wahrend der gesamten Messungen zu gewahrleisten.

Die Ableitung des EKGs erfolgte problemlos mit Langzeit-Einmalelektroden nach
Einthoven | (rechter Arm — linker Arm).

Die so gewonnenen Biosignale wurden mit dem Biosignalmonitor aus Kapitel 6 regist-
riert, analog konditioniert, digitalisiert, in Echtzeit weiterverarbeitet und auf dem
grafischen Display visualisiert sowie kontinuierlich archiviert. Die Archivierung er-
folgte entweder Uber eine serielle Verbindung zu einem PC, wo die Signale online auf
der Festplatte gespeichert wurden, oder die Daten wurden wahrend der Messung auf
einer Multi-Media-Karte im Biosignalmonitor inkrementell gespeichert und nach der
Messung offline in den PC eingel esen.

Die Registrierung des Referenzblutdrucks erfolgte nichtinvasiv und indirekt mit dem
Blutdruckmessgerét Nais Blood Pressure Watch von Matsushita, welches nach dem
oszillometrischen Prinzip am linken Handgelenk misst. Nach den Abbildung 1-3 (dort
System 22) und Tabelle 3-3 korreliert der damit gemessene Blutdruck mit dem wah-
ren, invasiv ermittelten Blutdruck mit etwa durchschnittlich 0,85. Wéahrend sich der
gemittelte systematische Fehler in einem Bereich von -6,8 mmHg bis 6,0 mmHg zum
Teil leicht Gber der Grenze der gesetzlich vorgeschriebenen £5 mmHg befindet, weist
die Blutdruckuhr wie tendenziell alle Handgelenkmessgeréte eine hohe Standard-
abweichung von 6,3 mmHg bis 14,1 mmHg auf (maximal erlaubt: 8 mmHg). Von
diesem Standpunkt aus gesehen, ist das System als Blutdruckreferenz eine weniger
gute Wahl. Wie aber schon in Kapitel 3.4.3 dargestellt, liefern im Prinzip ale sphyg-
momanometrischen Systeme aufgrund der Messmethodik mehr oder weniger unge-
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naue Blutdruckwerte. Ausschlaggebend fir den Einsatz eines Handgel enkmessgerats
anstatt eines tendenziell etwas zuverlassigeren Oberarmmessgeréts war, dass im Zuge
der erforderlichen haufigen, schnell aufeinander folgenden Messungen die Patienten-
belastung und die Gesundheitsrisiken so gering wie moglich gehalten werden sollten.
Darliber hinaus ist eine einfachere Handhabung und eine schnellere Einzelmessung
gegeben.

Zuverldssige Blutdruckwerte erhdt man gegenwaértig nach wie vor nur mit invasiven
Messungen. Da dies im Rahmen dieser Arbeit am Institut fur Technik der Informati-
onsverarbeitung nicht durchzufiihren war, werden die hier dargestellten Messungen
und Ergebnisse in einer klinischen Studie wéahrend eines operativen, neurochirur-
gischen Eingriffs in Zusammenarbeit mit der Klinik fir Anasthesiologie in Erlangen
mittels invasiver Blutdruckreferenzmessung auf Basis eines grof3en Patientenkollektivs
vaidiert.

Die Vergleichsmessungen von Referenzblutdruck und Pulstransitzeit wurden an den
Probanden wie folgt durchgefihrt.

Eine komplette Messung an einer Testperson dauerte etwa 30 bis 60 Minuten, wobel |
= 9 bis 16 Messreihen aufgezeichnet wurden. Wahrend einer solchen Messreihe ermit-
telte das Handgelenkmessgerét Uber einen Zeitraum von 20 bis 40 Sekunden einen
systolischen und diastolischen Blutdruckwert. Smultan dazu erfasste der Biosignal-
monitor 30 Sekunden lang kontinuierlich die entsprechenden kardiovaskuléren Gro-
[3en, die zur Bestimmung der Pulstransitzeit nétig sind. Die nachste Messreihe wurde
etwa 2 Minuten nach Beendigung der vorangegangenen Messung durchgefthrt, da
dies etwa den minimalen Zeitabstand von sphygmomanometrischen Wiederholungs-
messungen darstellt.

Wahrend der gesamten Messung unterzogen sich die Testpersonen, dhnlich einem
Belastungs-EK G, im Abstand von ca. 15 Minuten zweimal physischen Anstrengungen.
Dies geschah wahrend zweler Messreithen durch Benutzung eines Ergometers, womit
die Probanden jewells zwei Minuten mit ungefahr 200 Watt belastet wurden. Nach
Kapitel 2.2.3 hat dies eine Erhdhung des systolischen Blutdrucks von in der Regel
einigen 10 mmHg zur Folge, wahrend sich der diastolische Blutdruck nur geringfigig
andert oder gar gleich bleibt.

Nach der Akquisition und Ubertragung der Datensitze auf den PC wurden aus den
kardiovaskuléren Parametern die Pulstransitzeiten fur jeden Probanden offline, aber
automatisch und sehr robust mittels kiinstlicher Fuf3punkte bestimmt. Pro Messreihe i
wurde dazu jeweils ein mindestens 10 Sekunden langes, artefaktfreies Intervall heran-
gezogen. Alle damit erhaltenen Einzel-Transitzeiten 7, mit kK = 1 .. M wurden zu
einem Wert gemittelt, so dass pro Testperson je nach Anzahl der durchgefihrten
Messreihen N insgesamt 9 bis 16 gemittelte Transitzeiten 7 und Referenzblutdruck-
werte P, einer linearen Korrelationsanalyse unterzogen werden konnten. Da es generell
schwierig ist, den diastolischen Blutdruck ohne Medikamente und dynamisch in eéinem
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signifikanten Bereich von mindestens 5 — 10 mmHg zu variieren und die Messgenau-
igkeit der nichtinvasiven Blutdruckreferenz nicht ausreicht, kleine Blutdruckschwan-
kungen hinreichend genau zu erfassen, wurde nur der systolische Blutdruck Pg,s mit
der Trangitzeit 7 korreliert. Der lineare Korrelationskoeffizient R berechnet sich zu:

R=——= = - (7-1)
\/Z(T' _z—.)Z 'Z(Psys,i - ISWS)

Wenn nicht anders vermerkt, sind alle folgenden vorgestellten Korrelationsuntersu-
chungen signifikant mit einem Konfidenzniveau von « < 0,001.

Neben dem Korrelationskoeffizienten wird die relative Standardabweichung o der
Einzel-Pulstransitzeiten 7 beztiglich der gemittelten Transitzeiten 7z pro Messrethe als
zweites Gtekriterium benutzt:

Ll S -} :
0= \/M_l > (@ -7 ) (7-2)

Man kann annehmen, dass geringe Standardabwei chungen auf eine zuverléssige Mess-
methodik hinweisen.

7.1.1 Mittlere Transitzeiten

In diesem Abschnitt werden die Ergebnisse der Korrelationsanalysen von Referenz-
blutdruck und mittleren Pulstransitzeiten vorgestellt. Zur Bestimmung der Transitzei-
ten kamen 6 verschiedene Messanordnungen zum Einsatz:

e Registrierung von EKG und Laser-Doppler-Flusspuls, jeweils im Perfusionsge-
biet des Fingers (Zeigefinger oder Daumen) oder am Handgelenk tber der A.
radialis,

¢ Registrierung von EKG und fotoplethysmografischem Volumenpuls, jeweilsim
Perfusionsgebiet des Fingers (Zeige- oder Mittelfinger) oder am Handgelenk
Uber der A. radidis,

e Registrierung von EKG und Ultraschall-Doppler-Flusspuls, jeweils am Handge-
lenk Uber der A. radialis oder in der Armbeuge Uber der A. brachialis.

Zunachst werden die Ergebnisse mit den Laser-Doppler-Sensoren vorgestellt.

Fur die Untersuchungen zur Pulstransitzeitbestimmung Uber EKG und Finger-Fluss-
puls wurden insgesamt 19 Gesamtmessungen mit 264 einzelnen Messreihen, die wie-
derum jewells 10 bis 30 Sekunden umfassten, durchgefihrt. In Abbildung 7-1 ist eine
typische Beispielmessung fir einen Probanden dargestellt.

Der obere Trace zeigt den zeitlichen Verlauf des systolischen Blutdrucks. Zwischen
der 3. und 4. bzw. der 7. und 8. Messreihe erfolgte eine ergometrische Belastung, was
jewells einen starken Anstieg des Blutdrucks implizierte, gefolgt von einem langsamen
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Blutdruckabfall auf den Ruheblutdruck. Im unteren Trace ist der Verlauf der korres-
pondierenden mittleren Pulstransitzeit dargestellt. Es ist eine deutliche Abhangigkeit
festzustellen. Steigt der Blutdruck, so sinkt die Transitzeit und umgekehrt.

1. Belastung 2. Belastung

P _/ 160

sys
mmH
150 ¢

140 |
130 .0/0_4/
120

PTT/ 300 }
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260

220 | \{/H/D/I\

180

1 3 5 7 9 11
Messung Nr.

Abbildung 7-1. Typischer zeitlicher Verlauf von systolischem Blutdruck (oben) und mittlerer
Pulstransitzeit (unten) bei einer Messung mit dynamischer ergometrischer
Belastung

Abbildung 7-2 visudlisiert die lineare Korrelation zwischen systolischem Blutdruck
und der Transitzeit bei dieser Beispielmessung. In diesem Fall betrug der Korrelati-
onskoeffizient -0,86.

P,/ 160

sys'
mmHg o
150

140

130

120 ' ' .
160 200 240 280 320

PTT/ms

Abbildung 7-2. Typische Korrelationsgerade zur Beispielmessung aus Abbildung 7-1

Bel allen durchgefihrten 19 Messungen ergaben sich durchweg sehr starke lineare
Korrelationen von durchschnittlich -0,80. Die minimale Korrelation betrug -0,59, die
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maximale -0,96. Die Haufigkeitsverteilung ist in Abbildung 7-3 dargestellt, wobei die
Klassenquantisierung 0,05 betragt.

Haufigkeit 4 — —
3Lk
2L
1

L ﬂﬂﬂﬂ il .Hﬂ
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Korrelationskoeffizienten

Abbildung 7-3. Haufigkeitsverteilung der Korrelationskoeffizienten der 19 Messungen zwi-
schen systolischem Blutdruck und mittlerer Transitzeit von EKG und LDF-
Fingerpuls

In Abbildung 7-4 sind fir die jeweils schlechtesten (A) und besten (B) Korrelations-
koeffizienten die Korrelationsgeraden dargestellt. Abbildung 7-5 représentiert die ent-
sprechenden zeitlichen Verlaufe von Druck und Transitzeit.
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Abbildung 7-4. Korrelationsgeraden zwischen Blutdruck und mittlerer Transitzeit von EKG
und LDF-Fingerpuls
A. Schlechteste Korrelation R = -0,59
B. Beste Korrelation R = -0,96

Esist im zeitlichen Verlauf der Pulstransitzeit in Abbildung 7-5A (unten) zu erkennen,
dass auch bel der vermeintlich schlechtesten Messung die Transitzeit nach dynami-
scher Belastung deutlich sinkt und wahrend der Erholungsphasen wieder auf normale
Werte ansteigt, wahrend die Referenzmessung bel der letzten Messreihe ohne Belas-
tung in Bezug auf die vorherige Messreihe einen Blutdruckanstieg von 15 mmHg
anzeigte. Die Vermutung liegt nahe, dass mit einer zuverldssigen, invasiven Blut-
druckreferenzmessung noch stérkere Korrelationen zu erreichen sind.
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1. Belastung 2. Belastung

1. Belastung 2. Belastung

Pod 170 A Py 140 B
mmHg mmHg
130
150 OJ/ 120 o\/\/
130 110
PTT/ PTT/ 550
ms 260 ms
210
220
170
180
— — — 130
1 3 5 7 9 11 1 3 5 7 9 11 13
Messung Nr. Messung Nr.
Abbildung 7-5. Zeitliche Verlaufe von systolischem Blutdruck (oben) und mittlerer Puls-

transitzeit EKG — LDF-Finger (unten) bei schlechtester (A) und bester (B)
Korrelation

Die exzellente Messung der mittleren Pulstransitzeit durch EKG und Fingerflusspuls
wird durch das zweite Gutekriterium, der relativen Standardabweichungen der Einzel-
Transitzeiten in Bezug auf den Mittelwert der jeweiligen Messreihe bestétigt. Bei den
262 Einzelmessreithen ergaben sich durchschnittliche Standardabwei chungen von sehr
geringen 3,7%, was in etwa einer absoluten Unsicherheit von etwa 4 — 6 ms bel der
Transitzeitbestimmung entspricht. Dem Histogramm aus Abbildung 7-6 kann dartber
hinaus entnommen werden, dass nur ein geringer Prozentsatz von Standardabweichun-
gen Uber 10% liegt.

Haufigkeit 120 3-4%
80 2-3%
40 4-5%
1-2% 5-10%
ol220 1

Standardabweichungen

Abbildung 7-6. Haufigkeitsverteilung der Standardabweichungen der Einzel-Transitzeiten
bezogen auf die mittlere Transitzeit pro Messreihe bei Messung EKG —

LDF-Fingerpuls
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Prinzipiell @&nliche Ergebnisse erhdlt man bei der Bestimmung der Pulstransitzeit Uber
ein EKG und einen Laser-Doppler-Flusspuls der A. radialis am Handgelenk. Hierfir
wurden 17 Messungen mit insgesamt 235 Einzelmessreihen durchgefihrt. Auch hier
konnten bei allen Messungen sehr starke lineare Korrelationen von durchschnittlich
-0,79 festgestellt werden. Die minimale Korrelation betrug -0,52, die maximale -0,96.
Die Haufigkeitsverteilung der Korrelationskoeffizienten ist in Abbildung 7-7 darge-
stellt.
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Korrelationskoeffizienten

Abbildung 7-7. Haufigkeitsverteilung der Korrelationskoeffizienten der 17 Messungen zwi-
schen systolischem Blutdruck und mittlerer Transitzeit von EKG und LDF-
Radialispuls

Abbildung 7-8 stellt fur die jeweils schlechtesten (A) und besten (B) Korrelations-
koeffizienten die Korrelationsgeraden dar; Abbildung 7-9 verdeutlicht die korrespon-
dierenden zeitlichen Verlaufe von Druck und Transitzeit.
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Abbildung 7-8. Korrelationsgeraden zwischen Blutdruck und mittlerer Transitzeit von EKG
und LDF-Radialispuls
A. Schlechteste Korrelation R = -0,52
B. Beste Korrelation R = -0,96

In den zeitlichen Verlaufen in Abbildung 7-9 (unten) ist zu erkennen, dass die Transit-
zeiten nach den ergometrischen Belastungen erwartungsgemald deutlich sinken und
wahrend der Erholungsphasen wieder ansteigen. Bel der Messung mit der schlechtes-
ten Korrelation in Abbildung 7-9A (unten) sind im PTT-Verlauf einige "Ausreil3er"
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auszumachen, die darauf hindeuten, dass der Flusssensor unginstig am Handgelenk
appliziert wurde, und somit wahrend der Messungen verrutschte und/oder die Mess-
werte eventuell Uber variierenden Anpressdruck verfaschte. Auf diesen Effekt wird
noch in Kapitel 7.1.2 eingegangen.

1. Belastung 2. Belastung 1. Belastung 2. Belastung
Py 140 P 150
mmHg A | mmHg B
130
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120
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160
200
1 3 5 7 9 11 13 1601 3 5 7 9 11 13
Messung Nr. Messung Nr.

Abbildung 7-9. Zeitliche Verlaufe von systolischem Blutdruck (oben) und mittlerer Puls-
transitzeit EKG — LDF-Radialispuls (unten) bei schlechtester (A) und bester
(B) Korrelation

Die Problematik der schwierigeren Applikation des Sensors am Handgelenk im Ver-
gleich zum Finger wird durch die Betrachtung der Standardabweichungen der Einzel-
Transitzeiten verdeutlicht, Abbildung 7-10. Sie sind mit durchschnittlich 5,3% zwar
nach wie vor gut, liegen aber Uber den Werten der Messung am Finger.

| 3-4%
Haufigkeit 80 [

60 4-5%

[ 2-3% 5-10%
401

: >10%
200 1.0

<1% 7

Standardabweichungen

Abbildung 7-10. Haufigkeitsverteilung der Standardabweichungen der Einzel-Transitzeiten
bezogen auf die mittlere Transitzeit pro Messreihe bei Messung EKG —
LDF-Radialispuls
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Es kann davon ausgegangen werden, dass bel guter und robuster Sensorapplikation,
beispielsweise mit dem adaptiven Sensor aus Kapitel 6.6.4.3, gleiche Standardabwei-
chungen wie bei der Messung am Finger erzielt werden kénnen.

In Abbildung 7-11 bzw. Abbildung 7-12 sind die Histogramme fiir die Korrelationsko-
effizienten und Standardabweichungen fur alle mittleren Transitzeiten, die mit alen
LDF-Messungen ermittelt wurden, dargestellt. Durchschnittlich betrug der Korrelati-
onskoeffizient -0,80, die Standardabwei chung 4,5%.

Haufigkeit 8 [ T
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Korrelationskoeffizienten

Abbildung 7-11. Haufigkeitsverteilung der Korrelationskoeffizienten aller 36 Messungen zwi-
schen systolischem Blutdruck und mittlerer Transitzeit von EKG und LDF
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Abbildung 7-12. Haufigkeitsverteilung aller 499 Standardabweichungen der Einzel-Transit-
zeiten bezogen auf die mittlere Transitzeit pro Messreihe bei Messung EKG
— LDF

An dieser Stelle sei angemerkt, dass es durchaus madglich ist, wahrend Belastungen
oder Patientenaktivitéten kontinuierliche Pulstransitzeitmessungen durchzufihren, was
fur eine spéatere Produktentwicklung im Rahmen eines 24h-Einsatzes von grof3em
Interesse sein durfte. In Abbildung 7-13 ist der quasikontinuierliche Verlauf der mit-
tels EKG und LDF bestimmten Transitzeiten tUber 4 Minuten aufgetragen, wobei eine
Mittelung Uber jeweils 7,5 Sekunden erfolgte.
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Abbildung 7-13. PTT-Bestimmung wahrend ergometrischer Belastung

Bel beginnender Belastung sinken die Transitzeiten erwartungsgemal3. In der Auslauf-
phase stellt sich eine konstante Transitzeit auf niedrigem Niveau ein, um dann in der
folgenden Ruhephase wieder stetig anzusteigen. Die Unregelmaligkeiten der Transit-
zeit wahrend der Belastungs- und Ausdlaufphase sind auf die storenden Bewegungen
zurtckzufihren, die sich jedoch mit einer Artefakterkennung minimieren lassen.

Im Nachstehenden sollen die Messergebnisse der Transitzeitbestimmung durch ein
EKG und einen fotoplethysmografischen Volumenpuls anstelle eines Laser-Doppler-
Flusspul ses kurz diskutiert werden.

Im Wesentlichen sind die Ergebnisse vergleichbar. Bel den Untersuchungen zur Kor-
relation der mittleren Transitzeiten zwischen EKG und plethysmografischem Finger-
puls mit dem Referenzblutdruck wurden 19 Messungen mit 262 Einzelmessreihen
durchgefihrt, dartiber hinaus 3 Messungen mit 41 Messreihen bel der Bestimmung der
Transitzeiten zwischen EKG und Volumenpuls an der A. radialis.

Be alen Messungen konnten in der Regel sehr starke lineare Korrelationen von
durchschnittlich -0,82 verzeichnet werden. Die minimale Korrelation betrug -0,49, die
maximale -0,96. Die Haufigkeitsvertellung der Korrelationskoeffizienten aler Mes-
sungen ist in Abbildung 7-14 dargestellt, das Histogramm der Standardabwei chungen
der Einzel-Transitzeiten in Abbildung 7-15.

Wahrend die Korrelationskoeffizienten mit den Werten bel der Messung mit Laser-
Doppler-Flusspulsen mehr oder weniger gleich sind, ist bemerkenswert, dass die Stan-
dardabweichungen mit insgesamt 3,7% geringer ausfallen. Hierfir konnen zwei Grin-
de genannt werden. Es wurden wesentlich weniger fotoplethysmografische Handge-
lenksmessungen durchgefiihrt, was aufgrund der schlechteren Sensorapplizierbarkeit
wie auch bei den Laser-Messungen etwas hohere Standardabweichungen impliziert.
Die Standardabweichungen der plethysmografischen Messungen am Finger sind mit
3,5% zwar vergleichbar mit den entsprechenden LDF-Messungen am Finger (3,7%).
Es falt aber auf, dass die Vertellung der Standardabweichungen beim Plethysmo-
grafen etwas gunstiger sind. Das kann mit dem besseren Signal-Rausch-Verhdtnis
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dieser Signale im Vergleich zu den LDF-Signalen begriindet werden. Es zeigt sich,
dass mit sinkender Signalqualitét, beispielsweise bel verrutschten Sensoren Uber der A.
radialis, die Standardabweichungen bel den Transitzeitbestimmungen steigen. Smula-
tionen haben gezeigt: Wird ein Flusspulssignal mit zusétzlichem starken weil3en Rau-
schen Uberlagert, so muss bei der Bestimmung des kinstlichen Fuf3punkts nach
(5-118) mit einem maximalen Fehler von bis zu 5% gerechnet werden®.

Haufigkeit 6

4 F

L mom JHHH

>0 0O -01 02 -03 -04 -05 -06 -0,7 -0,8 -09
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Abbildung 7-14. Haufigkeitsverteilung der Korrelationskoeffizienten aller 22 Messungen zwi-
schen systolischem Blutdruck und mittlerer Transitzeit von EKG und Foto-

plethysmograf
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Abbildung 7-15. Haufigkeitsverteilung aller 303 Standardabweichungen der Einzel-Transit-
zeiten bezogen auf die mittlere Transitzeit pro Messreihe bei Messung EKG
— Fotoplethysmograf

Bel den Untersuchungen zur Bestimmung der mittleren Transitzeiten tber ein EKG
und einen Ultraschall-Doppler-Flusspuls wurden die Pulswellen an der A. radialis am
Handgelenk und in der Armbeuge an der A. brachialis gemessen. In insgesamt 10
Messungen mit 138 Messreithen konnten, wie bel den optischen Messungen, signifi-
kante lineare Korrelationen zwischen Transitzeit und Referenzblutdruck ermittelt
werden. Sie lagen in eéinem Bereich von -0,56 bis -0,88 und im Durchschnitt bei -0,76,
o = 0,01. In Abbildung 7-16 sind die zeitlichen Verlaufe zweier Messungen dar-

* Wird im Ubrigen nur der FuRpunkt ermittelt, so kénnen Fehler von (iber 5% auftreten.
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gestellt. Bild A zeigt eine Messung am Handgelenk mit dem schlechtesten Korrela-
tionskoeffizienten, Bild B eine Messung am Oberarm mit der besten Korrelation von
PTT und Blutdruck. In Abbildung 7-17 sind die entsprechenden Korrelationsplots
dargestellt.
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Abbildung 7-16. Zeitliche Verlaufe von systolischem Blutdruck (oben) und mittlerer Puls-
transitzeit EKG — USD-Fluss (unten) bei schlechtester (A) und bester (B)
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Abbildung 7-17. Korrelationsgeraden zwischen Blutdruck und mittlerer Transitzeit von EKG
— USD-Fluss
A. Schlechteste Korrelation R = -0,56 (Handgelenk)
B. Beste Korrelation R = -0,88 (Oberarm)

Bemerkenswert bel den Messungen am Oberarm ist, dass die absoluten Transitzeiten
um einige 5 ms geringer sind als bei den Messungen am Handgelenk, da die Pulswel-
len bis dorthin langere Strecken zurtickzulegen haben. Aus Abbildung 7-16A geht
weiterhin hervor, dass bel den Ultraschallmessungen die ermittelten Transitzeiten nicht
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immer den gewilnschten "idealen” zeitlichen Verlauf aufweisen. Der Grund liegt darin,
dass die Messungen mit den Ultraschall-Sensoren gepragt sind von Applikationsprob-
lemen. Es ist diffizil, eine geeignete Stelle Uber der entsprechenden Arterie zu finden
und diese Position auch beizubehalten. Bei geringsten Patientenbewegungen kénnen
die Signale komplett verschwinden oder andere Formen und Amplituden annehmen.
Die Ultraschallwellen werden im Gegensatz zu den Lichtstrahlen beim Laser-Doppler-
Verfahren oder Fotoplethysmografen auf ein kleines Gebiet in einer bestimmten Tiefe
des Gewebes fokussiert. Damit ist zwar eine préazise, tiefenselektive Messung moglich,
auf der anderen Seite bedeutet dies, dass eine geringe Verdnderung der Sensorposition
relativ grof3e Abweichungen des Schallfokusses im Gewebe zur Folge hat. Der Ein-
strahlwinkel des Ultraschalls stellt dartber hinaus einen weiteren Frelheitsgrad dar,
dessen Variation einen zusdtzlichen Einfluss auf die Sensorsignale hat. Schliefdich
kommt die im Vergleich zum Laser-Doppler-Verfahren wesentlich geringere Orts- und
Geschwindigkeitsaufl 6sung negativ zum Tragen.

Demzufolge sind die Standardabweichungen der Einzel-Pulstransitzeiten durchweg
schlechter as bei den optischen Verfahren mit Laser oder Leuchtdiode. Im Durch-
schnitt liegen sie sowohl fur die Messungen am Handgelenk als auch in der Armbeuge
bei 5,7%. Die Haufigkeitsverteilung in Abbildung 7-18 zeigt an, dass ein grofer Teil
der Abweichungen im unguinstigen Bereich zwischen 4 bis 10% liegen.

5-10%
Haufigkeit 60
4-5%
40
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20 2-3%
<19% 2% i

Standardabweichungen

Abbildung 7-18. Haufigkeitsverteilung aller 138 Standardabweichungen der Einzel-Transit-
zeiten bezogen auf die mittlere Transitzeit pro Messreihe bei Messung EKG
— USD-Flusspuls

Die Haufigkeitsverteilung der Korrelationskoeffizienten fir ale Flussmessungen
sowohl am Handgelenk as auch in der Armbeuge sind in Abbildung 7-19 dargestellt.
Es falt auf, dass im Gegensatz zu den optischen Messverfahren die maximale Vertei-
lung nicht mehr in den Klassen zwischen -0,8 und -0,9, sondern in der etwas niedrige-
ren Klasse von -0,75 bis-0,8 liegt.
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Abbildung 7-19. Haufigkeitsverteilung der Korrelationskoeffizienten aller 10 Messungen zwi-

schen systolischem Blutdruck und mittlerer Transitzeit von EKG und USD-
Fluss

7.1.2 Lokale Transitzeiten

Nach den erfolgreichen Untersuchungen zur Korrelation zwischen Blutdruck und
mittlerer Transitzeit wurde geprift, ob mit der Messung lokaler Transitzeiten ahnliche
Ergebnisse zu erzielen sind. Die hierzu ausgewahlten Messstrecken waren:

e A.radiais am Handgelenk — Perfusionsgebiet am Finger, und

e A. brachialisin der Armbeuge — A. radialis am Handgel enk.

Bel der ersten Messstrecke vom Handgelenk zur Fingerkuppe kamen die optischen
Pulssensoren zum Einsatz. Es erfolgten insgesamt 22 Messungen mit zwel Laser-
Doppler-Flusssensoren und 6 Messungen mit zwel Fotoplethysmografen. Dabei konn-
te kein Zusammenhang der ermittelten lokalen Transitzeiten mit dem Blutdruck fest-
gestellt werden; der durchschnittliche Korrelationskoeffizient betrug -0,05. Abbildung
7-20 visualisiert die entsprechende Haufigkeitsverteilung.
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Abbildung 7-20. Haufigkeitsverteilung der Korrelationskoeffizienten aller 28 Messungen zwi-
schen systolischem Blutdruck und lokaler Transitzeit A. radialis — Finger
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Die Standardabweichungen der Einzel-Pulstransitzeiten pro Messreihe lagen weit Uber
40%. Damit kann begriindet werden, dass mit dieser Messanordnung keine Korrelatio-
nen mit dem Blutdruck zu ermitteln sind. Die dynamischen Blutdruckschwankungen
bei ergometrischer Belastung implizieren Anderungen der Transitzeiten von 20 — 40%,
welche in den grof3en Standardabwei chungen verschwinden. Fir diese hohen Abwei-
chungen gibt es mehrere Griinde.

Ein Grund ist in erster Linie sicherlich in der recht kurzen Messstrecke von ca. 15— 20
cm zwischen den Sensoren zu suchen. Verglichen mit den Messungen mittlerer Tran-
sitzeiten vom Herzen zur Peripherie, bedeutet eine Messung vom Handgelenk zum
Finger eine Verkirzung der Pulswellenausbreitungsstrecke um mehr als den Faktor 5.
Somit werden auch die Anforderungen hinsichtlich der zeitlichen Messgenauigkeit um
diesen Faktor angehoben: Die lokale Transitzeit vom Handgelenk zum Finger betrégt
in Ruhe durchschnittlich etwa 10 — 20 ms. Unter Belastung verringert sich der Wert
lediglich um einige Millisekunden. Wie aber bereits bel der Messung der mittleren
Transitzeiten gezeigt, betragt die Messunsicherheit mit dem Biosignalmonitor eben-
falls einige Millisekunden, so dass solche kleinen Zeiten nicht mehr zuverlassig aufge-
|6st werden kdnnen.

Ein weiterer Aspekt fur die Ergebnisse liegt darin, dass es sich hier nicht im engeren
Sinne um eine Transitzeit-Messung an einem Arterienast handelt. Da vor alem der
distale Sensor im Perfusionsgebiet, d.h. in den Kapillaren und Arteriolen der Finger-
spitze misst, bildet sich ein Summensignal der Fluss- bzw. Volumenpulse der Gefélle
aller Gewebeschichten, die je nach Schichttiefe zeitlich verzogert sind. Diese nicht
selektive Messung liefert nur einen zeitlichen Mittelwert aller Pulse im beleuchteten
Gewebevolumen, was im Fale einer kurzen Messstrecke negativ zur Transitzeit-
messung beitragen kann.

Darliber hinaus ist anzumerken, dass eine Messung der lokalen Transitzeit nach Kapi-
tel 5.3.1 aufgrund der starken Reflexionen am " Schlauchende”, also im Finger kritisch
ist. Die noch wenig gedampften riucklaufenden Pulswellen am Reflexionsende super-
ponieren mit den hinlaufenden Wellen, was eine "Verwaschung' der Bezugspunkte
und damit eine grof3e Unsicherheit bel der Bestimmung der Transitzeit nach sich zieht.
Diese scheinbaren Transitzeiten konnen so erheblich von den wahren Werten abwei-
chen.

Abschlief3end soll ein sehr gewichtiger Grund fir die Messunsicherheiten bei der Be-
stimmung der lokalen Transitzeiten diskutiert werden. Der Druck, mit dem die Senso-
ren am Menschen appliziert werden, hat einen erheblichen Einfluss auf das darunter
liegende Gewebe und die Gefél3e. In Abbildung 7-21 ist der kontinuierliche, Puls fir
Puls gemessene zeitliche Verlauf der lokalen Transitzeit vom Handgelenk zum Finger
dargestellt. Wahrend der grau hinterlegten Phasen wurde der Anpressdruck jeweils
eines Sensors erhoht. Dazwischen liegen Intervalle, bei denen der Anpressdruck beider
Sensoren normale Werte besitzt. Fir jede Phase ist der entsprechende Mittelwert
zusatzlich mit einer dickeren Linie eingetragen. Neben den schon erwahnten starken
Standardabweichungen der Einzeltransitzeiten pro Phase ist der Einfluss des Anpress-
drucks eindeutig zu erkennen. Wahrend der ersten beiden Phasen, bel denen der Druck
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am Finger erhoht wurde, ist ein deutliches Absinken der Transitzeit zu registrieren.
Wird der Druck durch den Handgelenksensor erhoht, ist das Verhalten komplex. In der
ersten Druckphase wurden sogar negative scheinbare Transitzeiten gemessen, bel der
zweiten Phase konnten keine Anderungen festgestellt werden. Die Auswirkungen der
Sensorapplikation sind damit je nach Sensorlage, Druckibertragung auf das Gewebe
sowie der resultierenden Druckverteilung im Gewebe schwer vorhersagbar. Wie ge-
zeigt, kann dies aber drastische Verénderungen bewirken. Anzumerken bleibt, dass die
Veranderungen des Anpressdrucks in Abbildung 7-21 keineswegs grof3 waren, schon
aleine aufgrund der Tatsache, dass bel starkem Druck die Signalqualitét deutlich
abnimmt und bei Erhéhung des Drucks tber den systolischen Blutdruck der Blutfluss
vollig unterbunden wird.

PTT/ 40
ms 3
20 wﬂ% L

0 20 40 60 80 100 120
Puls Nr.

HG

Abbildung 7-21. Auswirkungen verschiedener Anpressdriicke auf die Messung lokaler
Pulstransitzeiten. F/HG = Anpressdruck am Finger/Handgelenk erhoht.

Einige der oben genannten Kriterien fir eine bessere Messung der lokalen Transitzeit
konnen mit der Messung der Flusspulse an der A. brachialis in der Armbeuge und der
A. radiais am Handgelenk mittels Ultraschall-Doppler-Sensoren erfillt werden. Die
Messstrecke ist mit ca. 20 — 30 cm etwas groR3er, d.h. die systembedingten Messunsi-
cherheiten sind geringer. Es wird nicht mehr am Reflexionsende gemessen, so dass der
Einfluss der ricklaufenden Wellen bei der Bestimmung der scheinbaren Transitzeiten
geringer wird. Schliefdich wird tiefenselektiv in einer Arterie und nicht in vielen Ge-
falden gleichzeitig gemessen. Mit besseren Ergebnissen kann gerechnet werden.

Dazu wurden 9 Messungen mit insgesamt 83 Einzelmessreithen durchgefihrt. Es wur-
den recht méldige, weniger signifikante Korrelationen der lokalen Transitzeit mit dem
systolischen Blutdruck von durchschnittlich -0,43 ermittelt, & = 0,25. Abbildung 7-22
veranschaulicht die Haufigkeitsverteilung aller Korrel ationskoeffizienten.

Ein wichtiges Kriterium konnte bel den Messungen nicht erflllt werden, und zwar die
Forderung nach eitnem maoglichst konstanten, geringen Anpressdruck. Auch hier traten
die bereits im vorangegangenen Unterkapitel angesprochenen Justageprobleme der
Ultraschall-Sensoren auf. Wahrend einer Messung musste die Sensorposition haufig
korrigiert werden. Damit kann davon ausgegangen werden, dass sich die Druckvertei-
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lung im Gewebe andert — mit den entsprechenden Konsequenzen bei der Transitzeitbe-
stimmung. Dartiber hinaus mussten die Piezokristalle zum Teil recht kraftig auf die
Haut gedriickt werden.

Haufigkeit 3

{1

>0 O -01 -02 -03 -04 -05 -06 -0,

Korrelationskoeffizienten

Abbildung 7-22. Haufigkeitsverteilung der Korrelationskoeffizienten aller 9 Messungen zwi-
schen systolischem Blutdruck und lokaler Transitzeit A. brachialis — A. radi-
alis

In Abbildung 7-23 sind die zeitlichen Verlaufe zweier Messungen dargestellt. Bild A
zeigt eine typische Messung, Bild B die beste Messung; die zugehdrigen Korrelations-
geraden konnen Abbildung 7-24 entnommen werden.

1. Belastung 2. Belastung 1. Belastung 2. Belastung
160
Peye/ A | Psyd 160 B
mmHg f\\o mmHg
140 D/""\/ 140 f\\//
130 120
' 16 ' 30
PTT PTT
ms 12-:'_”\'3—!!\ ms
10
gl
0
4 -10
1 3 5 7 9 11 13 1 3 5 7 9 11
Messung Nr. Messung Nr.

Abbildung 7-23. Zeitliche Verlaufe von systolischem Blutdruck (oben) und lokaler Pulstran-
sitzeit A. brachialis — A. radialis (unten)
A. Typischer Verlauf
B. Bester Verlauf
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Es ist zu beobachten, dass nach ergometrischer Belastung die lokalen Transitzeiten in
der Regel sinken. Bei einigen Messungen, vor allem bei derjeingen aus Abbildung
7-23B, mussten die Sensoren vor allem Uber der A. brachialis permanent mit einem
recht kréftigen Druck appliziert werden. Wie bereits in Abbildung 7-21 dargestellt,
kann dies zum Tell negative scheinbare Transitzeiten zur Folge haben.
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Abbildung 7-24. Korrelationsgeraden zwischen Blutdruck und lokaler Transitzeit zwischen
A. brachialis und A. radialis, gemessen mit USD-Fluss-Sensoren

A. Typische Korrelation R = -0,45
B. Beste Korrelation R = -0,78

Wegen der Applikationsprobleme und der noch vergleichsweise kurzen Messstrecke
wiesen die ermittelten Einzel-Pulstransitzeiten auch wahrend der Messreihen in den
Ruhephasen eine hohe Standardabweichung der Einzel-Transitzeiten auf. Durch-
schnittlich betrug sie 34,1%, Abbildung 7-25.
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Abbildung 7-25. Haufigkeitsverteilung aller 83 Standardabweichungen der Einzel-Transit-
zeiten bezogen auf die lokale Transitzeit pro Messreihe bei USD-Messung
A. brachialis — A. radialis
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7.1.3 Fazit

Zusammenfassend kann gesagt werden, dass die Pulstransitzeiten mit dem systolischen
Blutdruck zusammenhangen. Bei Bestimmung der mittleren Transitzeit sind sehr gute,
bei Bestimmung der lokalen Transitzeit méf3ige Ergebnisse erreichbar.

Die gemessenen mittleren Transitzeiten korrelieren sehr stark mit dem Blutdruck. Bel
allen 68 Messungen mit insgesamt 940 Messreihen wurden signifikante lineare Korre-
lationskoeffizienten von mindestens -0,49 und maximal -0,96 ermittelt (o = 0,001),
Abbildung 7-26. Mit den Fotoplethysmografen wurden durchschnittliche Korrela-
tionen von -0,82, mit den Laser-Doppler-Sensoren -0,80, und mit den Ultraschall-
Doppler-Sensoren -0,76 erzielt.
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Abbildung 7-26. Haufigkeitsverteilung der Korrelationskoeffizienten aller 68 Messungen zwi-
schen systolischem Blutdruck und mittlerer Transitzeit

Die Gute der Messverfahren kann mit den Standardabweichungen der Einzel-Puls-
transitzeiten bewertet werden, welche wiederum als Mali3 fur die Signalqualitét bzw.
fUr eine gute Sensorapplikation angesehen werden kénnen. Optische Messungen am
Finger weisen die besten Signalqualitéten auf, da die gesamten Fingerspitzen in der
Regel sehr gut durchblutet und damit die Sensoren einfach zu applizieren sind. Die
Signale sind auf Positionsdnderungen des Sensors relativ unempfindlich. Die optischen
Messungen am Handgelenk verhaten sich diesbezliglich etwas unglinstiger, da Uber
einer einzigen Arterie gemessen wird und die Signalqualitét bei Deplatzierung leiden
kann. Wahrend die optischen Verfahren aufgrund der hohen Streuung im Gewebe ein
grofdes Volumen audeuchten, wird beim Ultraschall-Doppler-Verfahren auf eine
wesentlich kleinere Geweberegion fokussiert. Zusammen mit dem zusétzlichen Frei-
heitsgrad des Einstrahlwinkels sowie der geringeren Orts- und Geschwindigkeitsauf|6-
sung impliziert dies eine deutliche Empfindlichkeit auf Anderungen der Sensor-
platzierung, was tendenziell schlechtere Transitzeitmessungen nach sich zieht.

Die Messung der lokalen Transitzeiten gestaltet sich nicht nur wegen den kurzen
M essstrecken erwartungsgemald sehr schwer.
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Optische Messungen mit Fotoplethysmografie und Laser-Doppler-Sensoren zur Be-
stimmung der Pulswellentransitzeiten vom Handgelenk zum Finger scheitern zusétz-
lich an der Messmethodik selbst (Uberlagerung vieler Pulswellen im Perfusionsgebiet
am Finger, zusétzliche Probleme durch Messung am Reflexionsende) und den An-
pressdrticken.

Werden die lokalen Transitzeiten von der Armbeuge zum Handgelenk mit Ultraschall-
Doppler-Sensoren ermittelt, kbnnen die Nachteile der optischen Messmethodik um-
gangen werden. Bei den Messungen wurden mit einer durchschnittlichen Korrelation
von -0,43 zwischen gemessener Transitzeit und systolischem Blutdruck méidige, nicht
signifikante Ergebnisse erzielt. Die Problematik der variierenden Anpressdriicke ist
gerade bel den Ultraschall-Doppler-Messungen verschérft, was sich in den hohen
Standardabweichungen der Einzel-Transitzeiten widerspiegelt. Es ist zu vermuten,
dass im Rahmen einer klinischen Studie wahrend eines operativen Eingriffs mit totaler
Anésthesie signifikant bessere Ergebnisse zu erzielen sind, wenn die Sensoren nach
initialer Applikation nicht mehr nachjustiert werden mtissen.

7.2 Blutfluss

Der ndchste Aspekt, der in Bezug auf die Blutdruckbestimmung aus kardiovaskuldren
GroRen uberprift wurde, ist der Zusammenhang mit dem Blutfluss. Andert sich der
Blutdruck, so muisste dies auch eine Anderung des systolischen und diastolischen Blut-
flusses sowie der Flussamplitude implizieren.

Dazu wurden Messungen mit Laser- und Ultraschall-Doppler-Sensoren durchgeftihrt.
Die Vorgehensweise bel der Datenakquisition ist identisch mit derjenigen aus Kapitel
7.1: Wéahrend ergometrischer Belastungen und Ruhephasen mehrerer Probanden wur-
den simultan der Blutdruck mit der Blood Pressure Watch von Matsushita und mindes-
tens ein Blutflusspuls mit dem Biosignalmonitor registriert. Die Auswertung der Daten
erfolgte anschlief3end offline mit Hilfe eines PCs.

Die jeweils 5 Messungen mit Ultraschall-Doppler-Flusspulsen an der A. radialis und
A. brachiais zeigten dabel aufgrund der mehrfach angesprochenen starken Empfind-
lichkeit auf Variationen der Sensorposition keine Korrelationen mit dem Blutdruck.
Um hier nachhaltige Aussagen treffen zu konnen, ist es wie bel der Messung der loka-
len Pulstransitzeit erforderlich, die Messungen an den Probanden am besten wéhrend
totaler Anésthesie durchzufiihren. Kleinste Bewegungen kénnen die bei diesen Unter-
suchungen wichtigen Signalamplituden betréchtlich beeinflussen und die gesamte
M essung unbrauchbar machen.

Die Laser-Doppler-Signale sind, wie in Kapitel 7.1 ausgefuhrt, nicht so empfindlich
auf Sensor-Deplatzierungen wie bei den USD-Messungen. Es zeigt sich jedoch, dass
sie durch den Anpressdruck nachhaltig beeinflusst werden konnen. Dies wird in
Abbildung 7-27 belegt. Wahrend dieser Messung wurde bei einer Person der Anpress-
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druck variiert. Bel den ersten beiden Messreithen war der Druck nahezu Null, bei den
darauf folgenden Messrethen war er normal, und wahrend der letzten Messreithen
erhoht. Es ist zu erkennen, dass der systolische, diastolische sowie der mittlere Fluss
mit steigendem Anpressdruck sinkt. Bemerkenswert ist, dass vor alem der mittlere
Fluss stark zu beeinflussen ist. Betrachtet man systolischen und diastolischen Fluss
mittelwertfrei, so kann der Einfluss des Anpressdrucks minimiert werden. Lediglich
bei erhdhtem Anpressdruck sinken dann die mittelwertfreien Signalwerte betrachtlich.

3:/%2?;; 3 ohne Druck |mittlerer Druck |erhohter Druck
a.u. —
2 B \0\\
Lt ﬁ\; E
O 1 1 I
1 2 3 4 5 6
Messung Nr.

Abbildung 7-27. Einfluss des Anpressdrucks auf die Laser-Doppler-Blutflusssignale. Kreise:
Systolischer Fluss, Dreiecke: Mittlerer Fluss, Quadrate: Diastolischer Fluss.

Vor diesem Hintergrund wurden an 7 Personen jeweils 2 Messungen mit 14 Messrei-
hen durchgeftihrt, wobei die Laser-Doppler-Flusspulse am Handgelenk an der A.
radialis abgeleitet wurden. In Abbildung 7-28 ist ein guter Verlauf von Blutdruck,
mittel wertfreiem systolischen und diastolischen Blutfluss I, bzw. 14, Sowie der Blut-
flussamplitude | ;my, dargestelit.

Bel einem Anstieg des Blutdrucks steigt der mittelwertfreie systolische Blutfluss
ebenfalls. Die Flussamplitude folgt der Blutdruckamplitude gleichermal3en. Fir die
Korrelationen der diastolischen Werte konnen keine Aussagen aufgrund der schon
erwahnten Messunsicherheit der Blutdruckreferenz getroffen werden. Bemerkenswert
Ist, dass der mittelwertfreie diastolische Fluss nach Belastung etwas sinkt.

Wahrend bei dem Probanden aus Abbildung 7-28 auch die zweite Messung dhnlich
gute Ergebnisse lieferte, zeigte bei den tbrigen 6 Probanden jewells eine Messung sehr
schlechte Korrelationen. In Abbildung 7-29 ist dieser Sachverhalt fur einen Probanden
verdeutlicht.

Dieses Ergebnis legt die Vermutung nahe, dass die Messungen durch die Anpress-
druckproblematik nicht unerheblich beeinflusst werden. Eine quantitative, signifikante
Aussage Uber den Zusammenhang zwischen dem Blutdruck und den Laser-Doppler-
Flusssignalen ist mit diesen ersten Messungen daher nicht moglich.

Signifikante Korrelationsaussagen beziglich des Zusammenhangs Blutdruck — Blut-
fluss konnen bei ruhig gestellten Patienten und folglich konstantem Anpressdruck
getroffen werden.
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Abbildung 7-28. Zeitliche Verlaufe von systolischem Blutdruck (oben) und mittelwertfreien
Laser-Doppler-Blutflusssignalen (unten; Kreise: Systolischer Fluss, Quad-
rate: Diastolischer Fluss, Rauten: Flussamplitude).
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Abbildung 7-29. Zeitliche Verlaufe von systolischem Blutdruck (oben) und mittelwertfreien
Laser-Doppler-Blutflusssignalen (unten; Kreise: lss, Quadrate: lg,, Rauten:

lamp) fUr eine
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A. Flussverlaufe korrelieren nicht mit dem Blutdruck
B. Flusse korrelieren mit Blutdruckverlauf
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7.3 Hydrostatische Blutdruckanderungen

Zur belastungsfreien, kontinuierlichen Bestimmung des Blutdrucks aus kardiovaskul &
ren Groféen konnen die Pulstransitzeit und unter gewissen Voraussetzungen der Blut-
fluss herangezogen werden. Vor alem die Pulstransitzeit korreliert sehr stark mit dem
dynamischen, systolischen Blutdruck. Fir eine absolute Blutdruckmessung muissen
alerdings weitere konstante, aber individuell variierende kardiovaskulére Parameter
bekannt sein. Dies machen die Korrelationsanalysen zwischen mittlerer Pulstransitzeit
und systolischem Blutdruck aus Kapitel 7.1.1 deutlich. Die linearen Korrelationsgera-
den weisen individuell unterschiedliche Steigungen und Achsenabschnitte auf. In den
Histogrammen in Abbildung 7-30 sind diese Werte fur alle 19 Messungen mittels
EK G und LDF-Fingerpuls aufgetragen.

Haufig- 7 Haufig- 9
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Abbildung 7-30. Haufigkeitsverteilung der Achsenabschnitte (A) und Steigungen (B) der
Korrelationsgeraden von systolischem Blutdruck und mittlerer Pulstransit-
zeit EKG — LDF-Fingerpuls

Am einfachsten kann zur absoluten Blutdruckbestimmung mittels Pulstransitzeit fur
ale Personen mit den Mittelwerten, also 209 mmHg fir den Achsenabschnitt und mit
-0,33 mmHg/ms fir die Steigung, gerechnet werden, doch damit handelt man sich
unter Umstanden grol3e systematische Fehler ein.

Sinnvoller ist es, die unbekannten Parameter mittels individueller Kalibriermessungen
zu bestimmen. Dies kann einfach durch zwe ssmultane Messungen der Transitzeit und
des sphygmomanometrischen Blutdrucks erfolgen. Dabel missen die Kalibrierparame-
ter wahrend zweier unterschiedlicher kardiovaskulé&rer Zustdnde variiert werden.
Beispielsweise wird eine Messung in Ruhe, und eine zweite nach ergometrischer Be-
lastung durchgefiihrt. Nach dieser initialen Kalibrierung kénnen dann der absolute
diastolische und systolische Blutdruck fortlaufend, nichtinvasiv sowie ohne aufblasba-
re Manschette bestimmt werden.
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Eine Kalibriermessung mit ergometrischer Belastung ist jedoch fir einen Praxiseinsatz
weniger gut geeignet. Es wére angenehm, die Kalibrierung so einfach und bequem wie
maoglich zu machen. Dazu kann der Einfluss der Schwerkraft auf den hydrostatischen
Blutdruck ausgenutzt werden.

Um diesen Sachverhalt zu untersuchen, wurden an 5 Personen Messungen durchge-
fuhrt, wobei simultan der nichtinvasive Blutdruck und die mittlere Transitzeit anhand
EKG und LDF-Fingerpuls registriert wurden. Jede Messung bestand aus 10 Messrei-
hen a 30 Sekunden. Die ersten beiden Messreihen erfolgten in Ruhe. Der Laser-Sensor
am rechten Finger wie auch das Blutdruckmessgerét am linken Handgelenk wurden
dabei wie bei alen vorigen Messungen auf Herzhthe gehalten. In den darauf folgen-
den beiden Messreihen wurden beide Arme in die Hohe gehalten. Dies hat zur Folge,
dass in den Armen ein wesentlich niedrigerer hydrostatischer Blutdruck herrscht. Nach
diesen Messungen erfolgten je zwel Messrethen in Ruhe und nach ergometrischer
Belastung auf Herzhohe, bevor abschlief3end der hydrostatische Blutdruck durch An-
heben des Arms ein letztes Mal gesenkt wurde.

In Abbildung 7-31 ist ein beispielhafter, zeitlicher Verlauf des systolischen Blutdrucks
und der mittleren Transitzeit dargestellt.

1 2 3 4 5

P../ 150F

sys

“H I

110}

PTT/ 320} /\:\ Phasen
ms
1. Ruhe, Herzhthe
280} 2. Ruhe, Arm oben
3. Ruhe, Herzhdhe

240! u/:/ \/E\\J/D_c/ 4. Belastung, Herzhche

5. Ruhe, Arm oben

200

1 2 3 45 6 7 8 9 10
Messung Nr.
Abbildung 7-31. Beispielmessung fur die zeitlichen Verlaufe von systolischem Blutdruck

(oben) und mittlerer Transitzeit (EKG — LDF-Fingerpuls, unten) wéahrend
hydrostatischer und dynamischer Blutdruckvariationen

Es sind sehr gute Korrelationen der beiden Grofen wahrend aller Phasen zu erkennen.
Die Transitzeit reagiert auf die deutlichen hydrostatischen Blutdrucksenkungen um
etwa 25 mmHg mit entsprechend grél3eren Werten. Nach ergometrischer Belastung
sinkt wie gehabt die Transitzeit, wahrend der Blutdruck steigt. Die Korrelationsgerade
fur die Messung aus Abbildung 7-31 ist in Abbildung 7-32 wiedergegeben. Insgesamt
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konnten signifikant hohe durchschnittliche Korrelationen von -0,85 erreicht werden, o
= 0,05. Die minimale Korrelation betrug -0,80, die maximale -0,94. Die Standard-
abweichung der Einzeltransitzeiten pro Messreihe blieb mit 3,3% extrem niedrig,
Abbildung 7-33.
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Abbildung 7-32. Korrelationsgerade von Blutdruck und mittlerer Transitzeit fir Abbildung
7-31

Mit diesen Erkenntnissen kdnnen nun wesentlich einfachere Kalibriervorgénge durch-
gefuhrt werden: Zwei Messungen in Ruhe, einmal auf Herzhéhe, einmal mit angeho-
benen Armen. Es konnte eventuell moéglich sein, auf eine sphygmomanometrische
Kalibriermessung zu verzichten. Wird der Arm um eine definierte Hohendifferenz
bezliglich der Herzhohe angehoben, impliziert dies theoretisch einen linearen Blut-
druckabfall in Abhangigkeit dieser Hohendifferenz. Dabei muss natirlich beachtet
werden, dass nach wie vor natirliche Blutdruckschwankungen von Puls zu Puls auftre-
ten konnen. Ferner erfolgt durch die Anstrengung des Armanhebens eine kurzzeitige,
geringe dynamische Blutdrucksteigerung. Schliefdlich setzen dariiber hinaus weitere
regul atorische Mal3nahmen des Kreislaufsystems ein.

Haufigkeit 20 2-3%
16 3-4%
12 4-5%
8 1-2%
4 5-10%
<1% [ ]>10%

Standardabweichungen

Abbildung 7-33. Haufigkeitsverteilung aller 50 Standardabweichungen der Einzel-Transitzei-
ten bezogen auf die mittlere Transitzeit pro Messreihe

Eine zweite Schlussfolgerung kann aus den obigen hydrostatischen Messungen abge-
leitet werden. Der diastolische Blutdruck, der wegen der Invarianz gegentiber ergomet-
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rischen Belastungen und wegen der Messungenauigkeiten der nichtinvasiven Blut-
druckreferenz in den vorangegangenen Abschnitten nicht betrachtet wurde, verhélt
sich sichtbar komplexer as der systolische Blutdruck. Hier reicht es offenbar nicht
aus, nur die Pulstransitzeit fur eine indirekte Berechnung aus kardiovaskuléren Para-
metern heranzuziehen. Bei den hydrostatischen Anderungen sinkt der diastolische
Blutdruck wie der systolische Blutdruck ebenfalls um etwa 20 — 25 mmHg, wéahrend er
bei den ergometrischen Belastungen keine grolRen dynamischen Anderungen aufzu-
weisen hat. Die durchschnittlichen linearen Korrelationskoeffizienten des diastolischen
Blutdrucks mit den Transitzeiten betrugen bei den obigen Messungen -0,59. Das Mi-
nimum lag bel -0,40, das Maximum bei -0,73.
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8 Zusammenfassung und Ausblick

Blutdruckmessungen genief3en in der Medizin einen sehr hohen Stellenwert. Zur Vor-
beugung von Herz-Kreidauf-Krankheiten ist es essentiell, Hypertonie rechtzeitig zu
entdecken und zu behandeln, was eine regelméaldige Blutdruckkontrolle unumganglich
macht. Auch im klinischen Bereich, insbesondere in der Anésthesie, Intensivmedizin
sowie auf Intermediérstationen, gehort das Blutdruck-Monitoring zur Uberwachung
der kardiovaskuléren Funktion neben dem EKG zu den am haufigsten angewendeten
Untersuchungsverfahren.

Gegenwaértige Blutdruckmesssysteme lassen sich zum einen in invasive und zum
anderen in nichtinvasive, indirekte Verfahren. Erstgenannte Systeme erlauben eine
genaue, kontinuierliche Messung, besitzen aber neben den mit der Invasivitét verbun-
denen Gesundheitsrisiken den Nachtell, dass sie nur von Fachpersonal bedient werden
konnen. Nichtinvasive Systeme arbeiten zum Grofdteil sphygmomanometrisch. Sie
weisen damit zwar geringere gesundheitliche Risiken auf und sind leicht zu handha-
ben, messen aber ungenau. AulRerdem stellt die aufblasbare Manschette eine Patien-
tenbelastung dar, und schliefdlich sind keine kontinuierlichen Messungen moglich.
Gerade der zuletzt genannte Punkt stellt einen entscheidenden Nachteil dar. Nicht nur
Im Klinikbetrieb, sondern vor alem immer mehr im Praxis- und Heimgebrauch sind
permanente 24h-Blutdruckmessungen indiziert, um kritische Kreidlaufsituationen
rechtzeitig zu erkennen, eine sichere Diagnose zu stellen und Therapieerfolge zu do-
kumentieren.

Sowohl die invasiven als auch die nichtinvasiven Blutdruckmesssysteme geniigen den
Hauptanforderungen einer nichtinvasiven, kontinuierlichen, belastungsfreien und
genauen Blutdruckmessung nicht. In dieser Arbeit wurden neue Methoden und Syste-
me herausgearbeitet, um diese Kriterien zu erfillen. Als prinzipielle Losung wird vor-
geschlagen, den Blutdruck Uber die Erfassung anderer, nichtinvasiv-kontinuierlich
messbarer kardiovaskul&rer Grofien zu bestimmen.

Mit der Abbildung eines Arterienastes auf ein detailliertes, hamodynamisches
Schlauchmodell wurden dazu sehr umfangreiche und neuartige Berechungen im Rah-
men der Geféldmechanik und der Wellenleitung angestellt. Es zeigt sich, dass der
Blutdruck von vielen Parametern abhangt. Anhand von simulativen Fallstudien konnte
die Empfindlichkeit des Blutdrucks auf die Anderungen der jeweiligen kardiovaskul &
ren Grof3en untersucht werden. Als Ergebnis zeigte sich eine sehr starke Abhangigkeit
des Blutdrucks von der Pulswellengeschwindigkeit bzw. Pulstransitzeit und eine starke
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Abhangigkeit vom Blutfluss. Die Variation weiterer Parameter wie beispielsweise von
Blutdichte und -viskositét spielt eine untergeordnete Rolle. Sie kdnnen im Rahmen der
geforderten Messgenauigkeit interindividuell als konstant angesehen werden. Schlief3-
lich kbnnen Parameter wie z.B. der Arterienradius ausgemacht werden, deren indivi-
duelle Variationen zwar keinen groféen Einfluss auf den Blutdruck austben, wohl aber
bei interindividueller Betrachtungsweise.

Konsequenterweise empfiehlt sich zur Blutdruckbestimmung Uber kardiovaskulére
Grolen die kontinuierliche, nichtinvasive sowie belastungsfreie Messung von Puls-
transitzeit und Blutfluss. Die fir die absolute Blutdruckrekonstruktion weiterhin erfor-
derlichen, nichtinvasiv schwer zuganglichen Parameter wie der Arterienradius kdnnen
durch initidle individuelle Kalibiermessungen ermittelt werden. Auf ein derartiges
Verfahren wurde ein deutsches Patent erteilt [EItO0Oa], ein weiteres wurde angemel det
[EItO0D].

Zur experimentellen Validierung dieser theoretischen Sachverhalte wurde ein modula-
res Biosignalmonitoring-System entwickelt, um die notwendigen kardiovaskuléren
Grolen zu erfassen und in Vergleichsmessungen dem Blutdruck gegeniiberzustellen.
Dazu ist es erforderlich, mehrere Biosignale simultan zu registrieren. Neben EKG und
fotoplethysmografischem Volumenpuls werden die Blutfllsse nichtinvasiv nach dem
Doppler-Prinzip ermittelt. Wahrend die Ultraschall-Doppler-Verfahren weit verbreitet
und bekannt sind, wurde darlber hinaus ein sehr leistungsfahiges Laser-Doppler-
Blutfluss-Messsystem entwickelt. Nach umfangreichen, neuartigen Monte-Carlo-
Simulationen zur Lichtausbreitung im menschlichen Gewebe ist es mit diesem System
erstmalig moglich, Blutflisse sowohl in grof3eren, oberflachlich gelegenen Arterien als
auch in sehr kleinen Blutgefélien wie Kapillaren zu messen. Eine neue digitale Signal-
verarbeitung, bei der die Leistungsdichtespektren Uber ein autoregressives Signalmo-
dell schnell und zuverldssig geschétzt werden, garantiert auch bei den erforderlichen
hohen Abtastraten die Echtzeitfahigkeit. Alle genannten Sensorsysteme kénnen prob-
lemlos in den Biosignalmonitor integriert werden und liefern hochwertige Signale, was
in entsprechenden Messungen nachgewiesen wurde. Der portable DSP-basierte Bio-
signalmonitor wurde benutzerergonomisch gestaltet. Akquirierte Biosignale werden
automatisch optimal konditioniert, digitalisiert und nach der entsprechenden Signal-
verarbeitung online auf dem integrierten Display visualisiert. Benutzereingaben erfol-
gen Uber eine einfache MenUstruktur mittels Touchscreen. Die Biosignale kdnnen in
Echtzeit auf einen PC Ubertragen, dargestellt und archiviert werden; des Welteren ist
eine interne, inkrementelle Speicherung im Monitor auf einem kleinen Wechselmedi-
um maglich.

Mit diesem System und einer nichtinvasiven, oszillometrischen Blutdruckreferenz
wurden sehr umfangreiche Messungen durchgefihrt, was zu zahlreichen neuen Er-
kenntnissen gefuhrt hat.
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Zunachst wurde eine vergleichende Studie zur Pulstransitzeitberechnung mit insge-
samt neun Konzepten durchgefihrt, bei denen sechs die mittleren und drei Verfahren
die lokaen Transitzeiten bestimmten. Ermittelt wurden die mittleren Transitzeiten
jewells durch die Bestimmung des Zeitintervalls von EKG-R-Zacke und kinstlichem
Fufl3punkt von peripherem Laser-Doppler-Flusspuls am Finger und der A. radialis am
Handgelenk, von fotoplethysmografischen Volumenpulsen an den gleichen Registrier-
orten, sowie der Flusspulse, die an der A. radialis und in der Armbeuge an der A.
brachialis mittels Ultraschall-Doppler-Sensorik erfasst wurden. Die Messung der
lokalen Transitzeiten erfolgte zwischen Handgelenk und Finger mittels Fotoplethys-
mografie und Laser-Doppler-Flussmessung, sowie zwischen Armbeuge und Handge-
lenk anhand von Ultraschall-Doppler-Messungen.

Priméares Ziel war es, die starke Abhangigkeit des Blutdrucks von der Pulstransitzeit
am Menschen experimentell zu belegen. Die gemessenen mittleren Transitzeiten sind
extrem robust und korrelieren sehr stark mit dem dynamischen systolischen Blutdruck.
Bel allen 68 durchgefiihrten Messungen mit insgesamt 940 Messreihen wurden lineare
Korrelationskoeffizienten von mindestens -0,49 und maxima -0,96 ermittelt, o =
0,001. Mit den Fotoplethysmografen ergaben sich durchschnittliche Korrelationen von
-0,82, mit den Laser-Doppler-Sensoren wurden -0,80 und mit den Ultraschall-Doppler-
Sensoren -0,76 erzielt. Wahrend die Ergebnisse der optischen Messverfahren ver-
gleichbar sind, waren die Ultraschallmessungen durch die Platzierungsproblematik der
Sensoren Uber den entsprechenden Arterien etwas schlechter. Messungen am Finger
weisen die geringsten Applikationsprobleme auf, was auch in den sehr geringen Stan-
dardabweichungen der Einzel-Transitzeiten pro Messreihe von durchschnittlich 3,6%
zu sehen ist. Optische Messungen am Handgelenk sind diesbezliglich wegen der etwas
schwierigeren Applikation und der damit implizierten Abnahme der Signalqualitét bei
deplatzierten Sensoren etwas ungunstiger.

Bezliglich des Zusammenhangs von Pulstransitzeit und diastolischem Blutdruck kon-
nen keine Aussagen wegen der geringen dynamischen Variabilitdt und vor alem
wegen der Messunsicherheit der oszillometrischen Blutdruckreferenz getroffen wer-
den.

Die optischen Messungen der lokalen Transitzeiten vom Handgelenk zum Finger
scheitern vor allem an der Empfindlichkeit der kardiovaskuldren Grofen auf unter-
schiedliche Anpressdriicke der Sensoren und der Messmethodik selbst, da sich im
Perfusionsgebiet des Fingers viele Pulswellen Uberlagern und zusétzliche Probleme
durch Messung am Reflexionsende des Gefdlisystem entstehen. Die Ermittlung der
lokalen Transitzeiten von der Armbeuge zum Handgelenk mit Ultraschall-Doppler-
Sensoren wies eine sehr maldige, nicht signifikante Korrelation von -0,43 mit dem
systolischen Blutdruck auf, wobei sich auch hier die Problematik der variierenden
Anpressdriicke wahrend der Messreihen zeigt. Man kann vermuten, dass bel ruhig
gestellten Probanden beispielsweise wahrend totaler Anasthesie signifikante Ergebnis-
se zu erzielen sind, wenn die Sensoren nach initialer Applikation nicht mehr nachjus-
tiert werden miissen.
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In weiteren Messungen wurde der Zusammenhang zwischen Blutdruck und Blutfluss
untersucht, wobei der Fluss mittels Laser-Doppler-Sensorik an der A. radialis gemes-
sen wurde. In mindestens einer von zwei Messungen an 7 Probanden konnte beobach-
tet werden, dass bel einem Anstieg des Blutdrucks nach ergometrischer Belastung der
mittelwertfreie systolische Blutfluss sowie die Flussamplitude ebenfalls ansteigen. Die
Flussmessung kann allerdings durch unterschiedliche Anpressdriicke der Sensoren
erheblich beeinflusst werden, so dass mit diesen ersten Messungen keine quantitativen,
signifikanten Aussagen getroffen werden kdnnen. Wie bel der Messung der lokalen
Transitzeiten empfehlen sich auch hier weitere Validierungsmessungen an anésthesier-
ten Patienten.

Abschlief?end wurden erstmalig die Reaktionen der Pulstransitzeit auf Variationen
sowohl des dynamischen als auch des hydrostatischen Blutdrucks im Arm untersucht.
Wird der hydrostatische Blutdruck durch Anheben des Arms gesenkt, so erhoht sich
die Transitzeit signifikant. Es ergaben sich bei den Messungen extrem hohe Korrelati-
onskoeffizienten von mittlerer Transitzeit und systolischem Blutdruck zwischen -0,80
und -0,94 (durchschnittlich -0,85, ar= 0,01).

Mit diesen Messergebnissen wurden die formulierten Aussagen zur Blutdruckbestim-
mung aus anderen kardiovaskuléren Parametern sehr gut bestétigt. Ein entwickeltes
Funktionsmuster kann erfolgreich auf diesen Erkenntnissen aufsetzen. Der Blutdruck-
monitor (Abbildung 6-104) ist in der Lage, nichtinvasiv, quasikontinuierlich (Puls fir
Puls), belastungsfrei und robust den Blutdruck anhand der mittleren Transitzeit aus
EKG und Laser-Doppler-Flusspuls zu bestimmen. Mit diesem System ist es mdglich,
sogar geringe Blutdruckschwankungen zu registrieren, die beispielsweise durch men-
tale Entspannung (langsame Blutdrucksenkung) oder Orthostase (kurzzeitiger Blut-
druckanstieg und anschlief3ender langsamer Rickgang auf Ruhewerte) entstehen.
Neben dem Blutdruck kénnen dartiber hinaus, quasi als Nebenprodukt, die wichtigen
Grofien des EKGs und des Blutflusses visualisiert werden. Die individuelle Kalibrie-
rung zur Berechnung der absoluten Blutdruckwerte erfolgt einfach und schnell anhand
von Messungen in Ruhe bei Variation des hydrostatischen Blutdrucks durch Heben
und Senken des Arms, an dem gemessen wird.

Es kann davon ausgegangen werden, dass die ermittelten Korrelationskoeffizienten
zwischen Transitzeit und Blutdruck im Rahmen einer gegenwartig beginnenden klini-
schen Studie wahrend operativer Eingriffe bestétigt bzw. sogar Ubertroffen werden, da
dann mit einer genauen, kontinuierlichen Blutdruckreferenz verglichen werden kann.
AulRerdem wird es bei total andsthesierten Patienten keine Applikationsproblematik
der Sensoren geben, was auch zu signifikanten Aussagen hinsichtlich des Zusammen-
hangs zwischen Blutdruck und Blutfluss fihren wird. Dartiber hinaus kénnen an einem
grofden Patientenkollektiv andere Kreislaufzustande, unter anderem der Einfluss der
vasomotorischen Aktivitdten genauer untersucht werden. Auf dieser Datenbasis muss
letztendlich eine geeignete Berechnungsvorschrift fir die Rekonstruktion des Blut-
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drucks aus kardiovaskularen Grofsen aufgestellt werden. Dies gilt insbesondere fir den
diastolischen Blutdruck, der in den vorgestellten Messungen komplex reagiert.
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Alternating Current

Analog/Digital

Association for the Advancement of Medical Instrumentation
Auto regressive (moving average)
American Standard Code for Information Interchange
Atrioventrikular

Brightness-Bild

Breite

Blutdruck

Controller Area Network

Cold Cathode Fluorescent Lamp
Common Mode Rejection Ratio
Cyclic Redundancy Check
Continuous Wave

Direct Current

Diskrete Fouriertransformation
Deutsches Institut fir Normung
Direct Memory Access

Digitaler Signalprozessor
Electrically Erasable Programmable ROM
Elektrokardiogramm

Européische Norm

Européische Union

Finger

Frame Check Sequence

Fast Fourier Transformation

Finite Impulse Response

Frequency Shift Keying

Hohe

High Level Data Link Control
Handgelenk

International Electrotechnical Commission
Infinite Impulse Response
[nput/Output, Ein-/Ausgabe

Infrarot

Integrated Services Digital Network
International Standards Organization
Liquid Crystal (Display)
Laser-Doppler (-Fluss)

L eistungsdichtespektrum
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Kapitel 11 Formelzeichen und Abkilrzungen

LED Light Emitting Diode

MedGV Medizinische Geradteverordnung
MMC Multi Media Card

MPG M edizinproduktegesetz

MZB Maximal zul&ssige Bestrahlung
NA Numerische Apertur

NEP Noise Equivalent Power

OP Operationsverstérker

(OX Open Systems Interconnection
PC Personal Computer

ppm Parts per Million

PTT Pulstransitzeit

PW Pulsed Wave

PWG Pulswellengeschwindigkeit
RAM Random Access Memory

RK Rickkoppel schaltung

ROM Read Only Memory

RMS Root Mean Square

SNR Signa-Noise-Ratio

SRAM Static RAM

T Tiefe

UART Universal Asynchronous Receiver and Transmitter
USB Universal Serial Bus

usD Ultraschall-Doppler

VDE Verband Deutscher Elektrotechniker
VCO Voltage controlled OP

VGA Video Graphics Accelerator
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Name

Geburtsdatum

Geburtsort
Staatsangehorigkeit
Familienstand

September 1976 — Juli 1980
September 1980 — April 1989
April 1989

Juni 1989 — August 1990

Oktober 1990 — Februar 1996
29. Februar 1996

April 1996 — Mai 2001

6. Februar 2001

Lebenslauf

Peter Elter
20. Juni 1970
Mannheim
deutsch
verheiratet

Grundschule Schwetzingen
Hebel-Gymnasium, Schwetzingen
Allgemeine Hochschulreife

Grundwehrdienst Pionierkommando 850,
Mannheim

Diplomstudiengang Elektrotechnik an der
Universitét Karlsruhe (TH)
Abschluss: Dipl.-Ing.

Wissenschaftlicher Mitarbeiter am Institut
fur Technik der Informationsverarbei-
tung, Universitét Karlsruhe (TH)
Promotion: Dr.-Ing.
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