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Schliisselwdrter: semiparalleles Multifrequenzsystem, Bioimpedanz, Impedanzspektroskopie,
elektrische Impedanztomographie (EIT).

In dieser Arbeit wurde ein leistungsfahiges, modulares Forschungsgerit entwickelt, aufgebaut
und validiert, mit dem die passiven elektrischen Eigenschaften von biologischem Gewebe
tiber deren elektrische Impedanz nichtinvasiv untersucht werden konnen. Aufgrund seines
modularen Hardware- und Softwarekonzepts konnen die verschiedensten Methoden zur
nichtinvasiven Funktions- und Zustandsanalyse biologischer Gewebe mit diesem System rea-
lisiert und in der Klinik evaluiert werden. Dieses Konzept bietet dariiber hinaus die Moglich-
keit, die Module fiir neue Einsatzfelder zusammenzufiigen, um so fiir zukiinftige Untersu-
chungsmethoden offen zu sein.

Das entwickelte System erlaubt die parallele Erfassung von 16 Elektrodenspannungen iiber
ebenso viele parallel angeordneten differentielle, breitbandige Verstirkerkanile. Uber beson-
dere Schaltermatrizen konnen zwischen beliebigen Elektrodenpaaren Spannungen gemessen
oder ein Strom in das Gewebe eingespeist werden.

In Zukunft soll die Anzahl der Elektroden durch Verwendung einer weiteren Schaltermatrix
auf bis zu 48 erweiterbar sein. Von diesen 48 Elektroden werden jeweils 16 Elektroden zur
parallelen Erfassung kombiniert. Die Schaltmatrix wurde bereits realisiert und in das Gerit
eingefiigt.

Die Potenzialdifferenzen der 16 Detektionskandle werden von 16 separaten 14 Bit /10 MHz
Analog-Digital-Konvertern parallel abgetastet. Die zur Verfiigung stehenden 20 ADCs sind
iiber 5 PCI Datenerfassungskarten verteilt, die jeweils von einem digitalen Signalprozessor
gesteuert werden. Von der Stromquelle werden zwei zusitzliche Signale bereitgestellt, die
dem Speisestrom und der Lastspannung proportional sind. Diese konnen von den freien
ADC:s aufgezeichnet werden.

Die Demodulation, d.h. die Bestimmung der Amplituden- und Phaseninformation der gemes-
senen Spannungen, erfolgt liber digitale Korrelation auf DSP-Ebene. Die Verstiarkung in den
Messkandlen und die Schalterstellung der jeweiligen Matrizen wird von den digitalen I/O
Kanilen der Datenerfassungskarten gesteuert.

Eine neuartige, im geschlossenen Regelkreis arbeitende, galvanisch isolierte, breitbandige
Stromquelle wurde entwickelt, um einen hohen Innenwiderstand in einem weiten Frequenzbe-
reich zu bieten. Die Stromquelle wird iiber einen arbitrdren Generator gesteuert. Das System
erlaubt damit die Bestimmung der Impedanz im diagnostisch wichtigen Frequenzbereich der
B-Dispersion von 1 kHz bis 1 MHz mit einer beliebigen Anzahl von Frequenzen. Die Strom-
quelle begrenzt den eingespeisten Strom frequenzabhingig um der Norm IEC 601-1 2 zu ge-
niigen. Die Stromversorgung des Gerites erfolgt ebenfalls iiber isolierte Netzteile mit gerin-
gem Ableitstrom.

Die Software setzt sich aus den verschiedenen Komponenten der jeweiligen Verarbeitungse-
bene zusammen. Dies sind die Programme zur DSP-basierte Messdaten-Erfassungs und Ab-
laufkontrolle, die Dialog- und Formatierungsebene sowie die Module zur Datenvisualisie-
rung. Letztere konnen mit geringer Einarbeitungszeit erweitert werden, um sie problemorien-
tiert auszubauen. Damit ist eine flexible Auswertebasis geschaffen worden, die es dem An-
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wender erlaubt, frei mit den erhaltenen Messdaten in einer komfortablen Programmierumge-
bung zu agieren.

Die beiden wichtigsten Einsatzgebiete der Analyse biologischer Impedanzen, die Impedanz-
spektroskopie (IS) und die elektrische Impedanztomographie (EIT), wurden mit diesem Gerét
realisiert und untersucht. Die Leistungsdaten des Systems wurden fiir die Impedanzspektro-
skopie und die bildgebende elektrische Impedanztomographie ermittelt und mit anderen,
weitverbreiteten Systemen verglichen. Die Ergebnisse zeigen die Konkurrenzfahigkeit des
Systems im IS-Modus und eine deutliche Auflosungsverbesserung im EIT-Modus, die somit
die Messung dynamischer physiologischer Prozesse kleiner Amplitude erlaubt.

Das entwickelte System bietet den Vorteil, die implementierten Methoden problemorientiert
vereinfachen zu konnen, was die Voraussetzung fiir den Technologietransfer in kommerzielle,
optimierte Gerite darstellt. Damit leistet diese Arbeit einen Beitrag zur klinischen Einfiihrung
Impedanz-basierter Diagnosesysteme.
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Abstract

Keywords: semiparallel multifrequency system, bio-impedance, impedance spectroscopy,
electrical impedance tomography (EIT).

The subject of this thesis is the development of a high performance, modular research device,
which was designed, constructed and evaluated with the aim to enable the non-invasive in-
vestigation of the passive electrical properties of biological tissue. The device is based on a
modular hardware- and software design. This concept makes this system very flexible in re-
alisation to non-invasive bio-impedance applications for the analysis of organs’ state and
function and later-on-evaluation in a clinical environment. Furthermore, this concept offers
the possibility to combine the modules in a new way, so that the system is open for new fields
of bio-impedance applications which may appear in the future medical research.

The developed device allows the parallel sensing of 16 voltages from electrodes via a parallel
arrangement of 16 differential broadband amplifier channels. Using special switching matri-
ces the voltage measurement between any pair of electrodes and the injection of a current via
another pair of electrodes can arbitrarily be chosen.

We intend to expand the number of electrodes up to 48 by using a further plug-in switching
board which is already designed. Three combinations of 16 electrodes can be selected from
these 48 electrodes. We intend to apply this feature for multiplexed 3-plane functional electri-
cal impedance tomography (f-EIT), e.g. for the investigations of the lungs.

The acquired signals of the 16 channels used are sensed by 16 separate 14-bit ADCs. The
provided 20 ADCs are distributed over 5 data acquisition PC-cards. Each card is controlled by
a DSP. They are mounted in an industrial PC (IPC). The current source offers two additional
AC voltages proportional to the injected current and to the load voltage. These signals can be
sampled with two of the unused ADCs.

The calculation of the amplitude and phase of the signals acquired in parallel (demodulation)
is carried out by digital correlation using the DSPs.

The gain of each channel and the state of the switches are controlled by the digital I/O chan-
nels of the data acquisition cards.

Multi-frequency bio-impedance systems require stable voltage controlled generators that op-
erate over a wide frequency range and with a large variation in load impedance. Our current
source is based on a transformer-isolated negative feedback design to ensure medical safety
(IEC 601-1 2). To increase the internal resistance this concept is extended by a feedback loop.
In this loop the RMS-value of the current is used to compensate the frequency dependent de-
crease of the internal resistance. The current source is specified for the 1 kHz to 1 MHz fre-
quency range and is controlled by an arbitrary generator.

Thus, the system permits bio-impedance measurements in the clinically relevant frequency
range of the B-dispersion from 1 kHz up to 1 MHz.

To meet the medical safety requirements (IEC 601-1 2) the design includes two safety fea-
tures, the frequency dependent limitation of the injected current and the galvanic isolation
from the main power supply to minimise leakage currents.

The software exhibits a hierarchical structure, following the progressive processing of the
measured data. The lowest level starts with the DSP based data acquisition and pre-processing
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and directs its data to the next level, where the dialog with the user and a data arrangement is
carried out. The modules for data visualisation, which represent the highest level, receive
these newly arranged data from the intermediate level. The modules of the visualisation level
can easily be adapted to the individual application. Thus, a flexible base for data analysis is
provided, which offers the user a comfortable software tool for the individual visualisation
and further processing of the pre-processed data.

Two prospective fields of electrical impedance of biological tissue have been analysed and
quantitatively evaluated by the developed system: the impedance-spectroscopy (IS) and the
electrical impedance tomography (EIT). The system’s IS and EIT performances are quantified
and compared with other standard systems. The results underline its ability to compete with
other IS-systems. The notable improvement of resolution in the EIT-mode allows the investi-
gation of low amplitude dynamic physiological processes.

The device benefits from its capability to simplify the implemented methods on account of
problem orientation, pre-requisite for the transfer of this technology into a commercial sys-
tem.

v
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Kapitel 1: Einfiihrung

1 EinfUhrung

In der klinischen Medizin wird zunehmend Wert auf die Verwendung von nichtinvasiven
Diagnosesystemen gelegt. Diese Systeme belasten den Patienten kaum. Thre hidufige Anwen-
dung, z. B. im Rahmen von Verlaufskontrollen (Monitoring) ist eher vertretbar als bei invasi-
ven Verfahren. Auch die Verfahren zur Messung biologischer Impedanzen erlauben eine
schmerzlose, nichtinvasive, nichtionisierende Ermittlung physiologischer Groflen ohne zu-
satzliche physische und psychische Belastungen des Patienten. Sie eignen sich auch fiir die
klinikentlastende Verlagerung der &rztlichen Patientenbetreuung nach Hause (Home-Care)
und die telemetrische Langzeitiiberwachung (Telemedizin). Im Bereich der Intensivmedizin
ist speziell die Anwendung bei Sduglingen hervorzuheben. Bei transportunfihigen, instabilen
Patienten konnen Impedanzmessverfahren Verwendung finden, da die Gerite kleine Baufor-
men aufweisen und somit sehr mobil in der direkten Verwendung am Krankenbett sind.

1.1 Historie

Die elektrische Impedanz biologischer Systeme wird seit vielen Jahren untersucht und als
Gewebeeigenschaft analysiert. Biologisches Gewebe besteht aus einem Verband von Zellen
in wissriger Losung. Die als Doppelschicht ausgebildete Lipoproteinmembran jeder einzelnen
Zelle trennt zwei unterschiedlich leitfihige Fliissigkeitsraume (Kompartimente), den extra-
zelluldren und den intrazelluldren Raum, voneinander.

Bereits 1848 zeigte Du Bois-Reymond, dass der Widerstand von biologischem Gewebe mit
steigender Frequenz des anregenden Feldes fillt. Im Jahre1868 wurde von Bernstein die The-
se aufgestellt, das Innere lebender Zellen bestehe aus einem Elektrolyten und die Zelle selbst
sei von der Umgebung durch eine Membran getrennt, die nur geringfiigig fiir lonen permeabel
ist. Er schloss daraus, dass die Zellmembran der einzige Teil der Zelle sei, der fiir den Strom
einen deutlichen Widerstand darstellt. Kohlrausch konnte 1876 bei niedrigen Frequenzen den
deutlich hoheren elektrischen Widerstand von lebendem Gewebe gegeniiber totem Gewebe
nachweisen. In drei bemerkenswerten Experimenten wies Hober (1910, 1912, 1913), die
schlechte Leitfdahigkeit der Zellmembran an roten Blutzellen nach und zeigte, dass die Leitfi-
higkeit des Intrazellularraums im Bereich der biologischen Elektrolyte liegt. Hober bestitigte
Du Bois-Reymonds und auch Bersteins Hypothese bis 10 MHz. Im Jahr 1921 verglichen Crile
et al. als erste die elektrischen Leitfdhigkeiten von gesundem und pathologischem Gewebe.
Fricke (1925) war der erste, der die Doppelschichtstruktur der Zellmembran aufzeigte. Er
erhielt aus theoretischen und experimentellen Analysen der dielektrischen Eigenschaften von
Suspensionen roter Blutzellen den Wert von 0,81 uF/cm fiir deren Membran-Kapazitit. Mit
diesem Wert und der Annahme einer relativen Dielektrizititszahl € = 3 errechnete er eine
Membrandicke von 3,3 nm. 1926 zeigten Fricke und Morse, dass die Kapazitit von Brustkar-
zinomen aufgrund ihres hoheren Wassergehaltes groBer ist, als die von gesundem Brustgewe-
be.

Durch Anwendung der relevanten Maxwell-Gleichungen (Maxwell-Wagner Effekt) auf Zell-
suspensionen, die von Membranen umgeben waren, legten Fricke, Cole und Curtis in den
30-er Jahren die Grundlagen zum Verstindnis des durch die Membranen verursachten Disper-
sionsverhaltens von biologischem Gewebe (Cole 1972). Cole und Curtis (1938) erweiterten
das Wissen um die Impedanz biologischer Gewebe durch die Untersuchung der nichtlinearen
Eigenschaften der Membranen. Sie fanden heraus, dass die Leitfdhigkeit der Membran des
Squid Axons stark mit der Amplitude des anregenden Felds schwankt. Diese Erkenntnis war
der Beginn einer neuen Forschungsrichtung in der Biologie, der Biophysik der Membranen.

1
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Hodgkin und Huxley (1952) unterzogen die von Cole und Curtis entdeckte nichtlineare Ant-
wort der Zellmembran einer detaillierten Untersuchung und verwendeten dazu die von Cole
entwickelte Mikroelektrodentechnik (Spannungsklemme, voltage clamp). Sie entdeckten die
Existenz der Natrium- (Na) und Kalium- (K) Kanile. Das von ihnen angegebene Ersatz-
schaltbild und dem zugehorigen System von nichtlinearen Differentialgleichungen wurde
weltweit berithmt und 1963 mit dem Nobel-Preis geehrt.

Schwan et al. (1947 - 57) entdeckten mit ihren Untersuchungen der dielektrischen Sy-
stemantwort von Geweben und Zellsuspensionen im Frequenzbereich von 1 Hz bis 1 GHz
mehrere Dispersionsgebiete. Aufgrund des dhnlichen frequenzabhingigen Verhaltens ver-
schiedener biologischer Gewebe und Zellsuspensionen fiihrte Schwan die Notation o, B- und
v-Dispersion ein, entsprechend ihren aufeinanderfolgenden Frequenzbereichen und lieferte
Erkldrungen fiir die unterschiedlichen, sie verursachenden Mechanismen. Nach Einfiihrung
der Mikroelektroden-Technik wurden zunehmend Untersuchungen an einzelnen Zellen
durchgefiihrt. Die von Cole entwickelte Spannungsklemme (voltage clamp) stellte die
Grundlage fiir die weiteren Fortschritte in der Untersuchung der nichtlinearen Effekte der
Zellmembran dar. Die detaillierte Untersuchung der Ionen Kanile in der Membran profitierte
von der Patch-Clamp-Technik, die von Sakmann und Neher (1976) eingefiihrt wurde und fiir
die sie 1991 den Nobel-Preis erhielten.

Heute existiert eine Vielzahl von Tabellenwerken, in denen die passiven elektrischen Eigen-
schaften vieler Gewebe fiir einen weiten Frequenzbereich aufgezeichnet sind (Geddes und
Baker 1967, Gabriel et al. 1996, Faes T.J.C. et al. 1999).

1.2 Voraussetzungen und Prinzip

Mit der Messung der Bioimpedanz-Spektren hat man Zugriff auf die Leitfahigkeiten des intra-
und extrazelluldaren Raums und auf das Verhalten der Zellmembran. Jedoch darf durch den
Messvorgang, d.h. ganz speziell durch den eingeprigten Strom, keine Anderung in der
Struktur der Zellmembranen oder im Zustande der in ihnen enthaltenen Proteine auftreten. So
werden Reizwirkungen auf das Gewebe vermieden, die aktive Reaktionen in Gang setzen.
Nur fiir solche Strome verhilt sich biologisches Gewebe linear. Unter dieser Voraussetzung
konnen mit der Impedanzmessung die durch die Membrankapazitit und die Leitfihigkeit der
Elektrolyten hervorgerufenen Relaxationsprozesse erfasst werden.

Da in realem Gewebe eine Verteilung der Zellgroe und Formen existiert, kann das Verhalten
nicht mit einer diskreten Relaxationszeit beschrieben werden, sondern es muss eine Vertei-
lung von Relaxationszeiten herangezogen werden, wie sie z.B. von Cole und Cole (1941) in
eleganter Weise angegeben wurde. Unter Beriicksichtigung der Elektrodengeometrie und der
sich aus ihr ergebenden Feldverteilung im Gewebe konnen wichtige strukturelle Parameter
wie die Membrankapazitit und die intra- und extrazellulidre Leitfihigkeit bestimmt werden.
Aufgrund dieser Eigenschaft lassen sich die verschiedenen Gewebe durch elektrische Ersatz-
schaltbilder aus Widerstianden und Kondensatoren néhrungsweise modellieren und damit ihr
frequenz-, zustands- und funktionsabhéngiges Verhalten im Modell untersuchen und mit dem
Verhalten realer Gewebe und Organe vergleichen. Dabei hat sich gezeigt, dass die elektrische
Impedanz direkt vom Zustand der Organe und Gewebe abhéngt. Deshalb kann die Messung
der biologischen Impedanz fiir diagnostische Zwecke genutzt werden. Darauf basierend haben
sich in der medizinischen Diagnostik vielféltige Einsatzmoglichkeiten eroffnet (s.u.).

Prinzipiell wird bei allen Verfahren ein Wechselstrom bekannter Amplitude und Frequenz,
iiber ein Elektrodenpaar in das Gewebe eingespeist. Uber das selbe (oder ein zusitzliches)
Elektrodenpaare, wird der durch die Stromverteilung resultierende Potentialunterschied im
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Gewebe detektiert und aus ihm und dem bekannten Strom die Impedanz als komplexe Grofie
bestimmt.

Grundsitzlich gibt es auch die Moglichkeit die Systemantwort von biologischem Gewebe im
Zeitbereich zu untersuchen, dabei wird die Sprungantwort durch die Applikation von Recht-
eckpulsen ausgewertet (Pliquett 1988). Diese Verfahren finden bei der Untersuchung schnell
verdnderlicher Vorginge Anwendung (z.B. Hochspannungspulse (Pliquett 2001)). Im linearen
Bereich des Gewebes konnen Ergebnisse aus dem Zeit- oder Frequenzbereich mit Hilfe der
Fourier- oder Laplace-Transformation in den jeweils andern Bereich iiberfiihrt werden.

1.3 Wichtige Anwendungsfelder der Messung biologischer Impedanzen

Es gibt eine Vielzahl von Anwendungsfeldern fiir die elektrische Impedanz biologischer Ge-
webe im Bereich der Medizin der Biophysik und der Biotechnologie (Pethig und Kell 1987,
Riu et al. 1999).

Prinzipiell lassen sich die Anwendungen in folgende zwei Gruppen einteilen:

1. Untersuchungen von Gewebeveridnderungen auf zellularer Ebene, mittels einer Frequenz-
gangsanalyse der komplexen Impedanz.

2. Untersuchung physiologischer Prozesse bei einer Frequenz, vorzugsweise iiber den
Realteil oder den Betrag der Impedanz, wobei hier noch zwischen nicht-bildgebenden und
bildgebenden Verfahren unterschieden werden muss.

Die wichtigsten Vertreter der beiden Gruppen sollen nun kurz vorgestellt werden.

1.3.1 Impedanzspektroskopie (IS)

Die Impedanzspektroskopie zieht die passiven elektrischen Eigenschaften von biologischen
Geweben und Organen iiber deren frequenzabhingiges Verhalten zur Analyse heran. So kon-
nen Gewebeverdnderungen auf zellulidrer Ebene detektiert werden.

Unter Einwirkung eines dusseren elektrischen Feldes variierender Frequenz verhilt sich die
Systemantwort fiir jedes Gewebe charakteristisch. Ein Beispiel fiir das prinzipielle Vorgehen
bei der Untersuchung biologischer Gewebe ist in Abbildung 1.1 dargestellt. Die zu untersu-
chende Gewebeprobe soll sich in diesem Beispiel in einem Gefall (aus isolierendem Material)
der Querschnittsfliche A und der Linge d befinden, deren Endflidchen als metallische Elek-
troden den elektrischen Kontakt zum Gewebe herstellen. Uber eine Wechselstromquelle G
wird ein frequenzvariabler Strom I in das Gewebe eingeprigt, dessen Gréfe mit einem Mess-
gerit bestimmt wird. Uber die Elektroden wird der durch die Leitfihigkeit ¢ des Gewebes
resultierende Spannungsabfall U, nach Betrag und Phase iiber weitere Messgerite bestimmt.

Beschriankt man sich auf harmonische Anregungen, kann die komplexe Impedanz Z des Ge-
webes folgendermallen bestimmt werden:

Z(0) = U@ o700 (@0, (@) Gl 1.1
1)
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Abb. 1.1: Schematisierter Aufbau einer zylindrischen Messanordnung zur Bestim-
mung der frequenzabhédngigen Systemantwort von biologischem Gewebe (Elektro-
denlibergangsimpedanzen vernachlassigt). Stromdichte fiir hohe, j(f—), und niedri-
ge Frequenzen, j(fF—0). G = Wechselstromgenerator. | = frequenzabhéangiger Strom.
U = Spannung Uber der Probe. ¢ = Phasenwinkel zwischen Spannung und Strom.

Abbildung 1.2 zeigt den typischen Verlauf der Impedanz von biologischem Gewebe im Bode-
Diagramm.
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Abb.1.2: Typischer Verlauf des Betrags und der Phase der Impedanz von biologi-
schem Gewebe mit Kennzeichnung des Dispersionsgebietes.

Aufgrund des Verlaufes der Phase wird das Gewebe deutlich kapazitiv dominiert. Der Betrag
(oder der Realteil) der Impedanz bei niedrigen Frequenzen kann der Leitfihigkeit des extra-
zellularen Raums zugeordnet werden; der Betrag (oder der Realteil) bei hohen Frequenzen der
Parallelschaltung der Leitfdhigkeiten von extrazellulirem- und intrazellulirem Raum. Das
Dispersionsgebiet wird durch die Membrankapazitit hervorgerufen.

Veridndern sich aufgrund physiologischer, pathologischer oder dusserer Einwirkungen (z.B.
Temperatur) die Leitfdhigkeiten des intra- oder des extrazelluliren Raums bzw. die kapaziti-
ven Eigenschaften der trennenden Membranen, wirkt sich dies auf die frequenzabhingige
Systemantwort des Gewebes aus und kann iiber die Impedanzspektroskopie detektiert und
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diagnostisch verwertet werden. Diagnostisch besonders interessant ist der Frequenzbereich
von 1 kHz bis 1 MHz, da sich dort Verdanderungen in der Gewebestruktur detektieren lassen
(Maxwell-Wagner Effekt).

Die Ziele der Impedanzspektroskopie liegen einmal in der Charakterisierung von Gewebe-
Arten, und in der Erkennung pathologischer Gewebeverdnderungen z.B. gutartiger und ma-
ligner Gewebe. Ein weiteres Feld ist der Einsatz als Verlaufskontrolle (Monitoring), bei-
spielsweise fiir die Bestimmung fortschreitender Ischdmiereaktionen bei Transplantaten (Vi-
talititskontrolle) (Gersing 1998), oder der Uberwachung der Abstossungsreaktion bei Im-
plantaten (Rejektionsanalyse) (Pfitzmann et al. 1998). Dariiber hinaus gibt es Ansitze, die
Impedanzspektroskopie als Verlaufskontrolle bei Heilungsprozessen oberflachennaher Wun-
den (Spence und Pomeranz 1996) oder bei der Hyperthermie-basierten Tumortherapie einzu-
setzen (Gersing 1999). Eine wichtige Anwendung liegt heute in der Bestimmung des Wasser-
und Fettgehaltes von Geweben (Cornish et al. 1993, Zhu et al. 2001, Scharfetter et al. 2001).

Umfassende Beschreibungen der Einsatzfeldern im Bereich der Medizin und der Biotechno-
logie finden sich bei Pethig und Kell (1987) sowie bei Riu et al. (1999).

Die Impedanz-Spektroskopie (IS) liefert bei relativ geringem messtechnischem Aufwand,
reproduzierbare Ergebnisse und konnte aufgrund ihrer vielen Einsatzgebiete in der Biotech-
nologie, der Materialforschung und der Biophysik als nichtinvasives Verfahren auch in der
klinischen Praxis etabliert werden.

Ausser der Verwendung der frequenzabhingigen Gewebeimpedanz ist die Messung der Im-
pedanz bei einer festen Frequenz fiir medizinisch-diagnostische Zwecke interessant. In vielen
Organe laufen physiologische Prozesse ab, die sich auf die Impedanz dieses Organs auswir-
ken. So dndert sich wihrend der Atmung die Impedanz der Lunge proportional mit deren
Fiillungsstand. Ebenso verhilt es sich mit der zyklischen Aktivitit der Blutaufnahme und Ab-
gabe des Herzens und der Volumenédnderung in den groBBen Gefden. Die Erkenntnis, dass die
Impedanz von bestimmten Organen wihrend der in ihnen ablaufenden physiologischen Pro-
zesse charakteristische Anderungen durchlduft, fiihrte zu Anwendungen, die bei einer festen
Frequenz des eingespeisten Stroms den Verlauf der Impedanz aufzeichnen. Aufgrund der
Fortschritte in der Messtechnik ist es heute moglich, auch kleinste Impedanzinderungen von
der Korperoberfliche aus zu detektieren und so eine nichtinvasive Funktionskontrolle dieser
Organe durchzufiihren.

1.3.2 Impedanz-Kardiographie (ICG)

Ein bekanntes Verfahren zur Bestimmung des Herzzeitvolumen (HZV) ist die Impedanz-
Kardiographie. Bei dieser Methode werden die Verdnderungen der intrathorakalen Impedanz
in der systolischen und diastolischen Herzphase gemessen und daraus wird mit Ndhrungsver-
fahren das Herzzeitvolumen ermittelt. Dabei wird mit Hilfe zweier Paare von Elektroden ein
Strom konstanter Frequenz und Amplitude (50...100 kHz, 4 mA ) durch den Thorax geleitet
und unter Zuhilfenahme zweier anderer Paare die Potenzialdifferenz iiber den Thorax be-
stimmt (s. Abb.1.3). Aus diesen GroBen ldsst sich dann die Impedanz errechnen.

Bei der Impedanz-Kardiographie wird der absolute Betrag der herzsynchronen Variation der
Impedanz (AZ), die erste Ableitung (dZ/dt) des absoluten Betrags und der absolute Mittelwert
7, bestimmt.
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Abb.1.3: Messprinzip der Impedanz-Kardiographie.

Unter Einbeziehung gewisser vereinfachender Annahmen lisst sich das Schlagvolumen des
linken Ventrikels Vg wie folgt berechnen (Kubicek 1966, Visser K.R 1992):

oz
o (%)
V, = min Gl. 12

Z,

pp = spezifischer Widerstand von Blut, L = Abstand der Spannungselektroden, t. = Auswurf-
zeit des linken Ventrikels. Auf dhnliche Weise kann auch auf die Anderung des Befiillungs-
standes der Lunge geschlossen werden (Impedanz-Pneumographie).

Diese Verfahren schlieBen mittels experimentell gestiitzter Ndhrungsverfahren aus globalen
Anderungen der thorakalen Impedanz auf lokale physiologische Vorginge. Der daraus resul-
tierende Wunsch, die Anderungen im Korperinnern auch ortlich exakt zuzuordnen und so
regionale Informationen iiber die physiologisch bedingten Anderungen der Impedanz mit ei-
nem Hochstmal} an Genauigkeit zu erhalten, fiihrte schlieBlich zu dem bildgebenden Verfah-
ren der Impedanztomographie.

1.3.3 Elektrische Impedanztomographie (EIT)

Mit der Impedanztomographie wurde ein Verfahren geschaffen, das die Anderung der Impe-
danz von biologischen Geweben in Korperschichten fiir die Bildgebung heranzieht.

Das Grundprinzip der Datenaufnahme beruht auf der Einspeisung eines sinusformigen Wech-
selstromes (50 kHz, 5 mA) durch ein Paar auf dem Korper nebeneinander angebrachter Ober-
flichenelektroden (EKG-Elektroden). Aufgrund der Leitfihigkeitsverteilung im Korperinnern
kommt es zu einer Stromverteilung und einem daraus resultierenden Verlauf der Aquipoten-
ziallinien, die an der Korperoberfliche enden. Die Aufzeichnung der zu dieser Stromeinspei-
sung gehodrenden Randspannungen erfolgt iiber andere Oberflichenelektrodenpaare. Die
Elektroden sind dabei dquidistant ringformig auf dem Umfang des Korperteils angeordnet,
dessen Impedanzverteilung im Innern erfasst werden soll ( Abb.1.4 ).
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EIT-System

Abb. 1.4: Impedanztomographie: Beispiel einer Elektrodenanordnung flr die bildge-
bende Erfassung von Impedanzanderungen in einer horizontalen Ebene des Thorax
(Lungenfunktionsanalyse).

Unter zyklischer Verschiebung der Stromeinspeisung von einem Elektrodenpaar zum benach-
barten nichsten Elektrodenpaar und Erfassung der zu jeder Einspeisung gehorenden Oberfla-
chenpotenziale werden Daten gewonnen, die eine Information iiber das Korperinnere bein-
halten. Mittels eines sich an dem Riickprojektionsalgotithmus der Computer-Tomographie
(Radon-Transformation) orientierenden Rekonstruktionsalgorithmus (Barber and Brown
1984) werden die Randspannungen in ein Bild der relativen Impedanzinderung im Innern
umgesetzt. So konnen mit diesem Verfahren nichtinvasiv quasi fortlaufend Organ- und Ge-
webszustinde erfasst werden.

Da lokale Veridnderungen global erkennbaren weit vorauseilen und bislang nicht am Kran-
kenbett erfassbar sind, ergibt sich fiir die elektrische Tomographie ein hohes klinisches An-
wendungspotenzial u.a. in der intensivmedizinischen Uberwachung der Lungenfunktion bis
hin zur zielgerichteten Steuerung der Beatmungstherapie (Holder 1993, Hahn et al. 1998, Fre-
richs 2000, Frerichs et al. 2001, Frerichs et al. 2002).

1.4 Entwicklungsbedarf

Zwar haben sich die vorgestellten Methoden noch nicht in der Klinik etabliert, aber ihr An-
wendungspotenzial ist hoch, wie Einsétze in verschiedenen Forschungsprojekten zeigen (Hol-
der 1993, Riu et al. 1999).

Wie bereits fiir die EIT geschehen, miissen die einzelnen Anwendungen im klinischen Um-
feld ihre ZweckmaBigkeit, Genauigkeit, Reproduzierbarkeit und Immunitidt gegeniiber Sto-
rungen zeigen, d.h. die Umsetzung nutzbringender Methoden, der Analyse biologischer Im-
pedanzen in Gerite fiir den klinischen Einsatz, setzt die Evaluierung der jeweiligen Methode
in der Klinik voraus. Dariiber hinaus fiihrt die Kombination der Vorteile bekannter Methoden
der Analyse biologischer Impedanzen zu interessanten neuen Anwendungsfeldern, die deren
methodisches Einsatzspektrum erweitert und damit neue Bereiche fiir die medizinische For-
schung erschlieft.

Mit dem Ziel, bestehende Verfahren zu evaluieren, um Systeme fiir den klinischen Einsatz zu
entwickeln und neue Anwendungsfelder zu untersuchen, ist es wiinschenswert ein System zu
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entwickeln, dessen Konzept ein hohes Mal} an Flexibilitit im Bezug auf die bereitgestellten
Methoden und deren Kombinationsmoglichkeiten fiir neue Anwendungen bereitstellt.

Solch ein System bietet dariiber hinaus den Vorteil, die neue Methode problemorientiert zu
vereinfachen, was die Voraussetzung fiir den Technologietransfer in kommerzielle, optimierte
Gerite darstellt.

1.4.1 Systemanforderungen

Ein universelles Impedanzmesssystem - wie oben beschrieben - muss natiirlich dhnliche Lei-
stungsdaten in der jeweiligen Anwendung bieten wie bestehende kommerzielle oder fiir die
Forschung konzipierte Gerite, die aufgrund ihres Konzepts auf eine Spezialanwendung be-
schrinkt sind. Aus dieser Forderung lassen sich zum einen die notwendigen Leistungsdaten
fiir die einzelnen Anwendungen herleiten und zum anderen die Details der bendtigten Struktur
des zu entwickelnden Systems definieren.

Der Wunsch nach Kombinierbarkeit verschiedener Impedanz-Methoden fiihrt zwangsldufig
zu einem System mit paralleler Datenerfassungs- und Signalverarbeitung. Damit lassen sich
unterschiedliche Anwendungen, die nur wenige Elektroden einsetzen (IS, ICG) sequentiell
ausfiihren, und solche, die eine groBBe Anzahl von Elektroden verwenden (EIT), parallel be-
handeln.

In Anlehnung an die Impedanzspektroskopie muss das System iiber den diagnostisch wichti-
gen Frequenzbereich von 1 kHz bis 1 MHz Gewebe analysieren konnen. In diesem Frequenz-
bereich sollte es moglich sein, iiber eine ausreichend groe Anzahl von Frequenzen den Real-
und Imaginirteil der Impedanz zu bestimmen. Uber die Definition eines beliebigen Frequenz-
bereichs innerhalb der obigen Grenzen kann anwendungsabhiingig der Analysefrequenzbe-
reich auf den relevanten Teil eingeschrinkt werden. Denn gerade an ausgedehnten Objekten
wie dem menschlichen Korper wird die spektroskopische Impedanzmessung bei sehr hohen
Frequenzen zunehmend fehlerhaft aufgrund der grolen Streukapazitiiten gegeniiber Erde.

Die kleinsten zu erwartenden Spannungen liegen in der GréBenordnung von 1 mV. Aus die-
sem Grund wird eine Auflosung von mindestens 12 Bit gefordert. Diese Auflosung sollte
durch das Systemrauschen im gesamten Frequenzbereich nicht beeintrichtigt werden.

Die Demodulation, d.h. die Bestimmung der Amplituden und Phasen aus den gemessenen
Spannungen, sollte digital erfolgen. Damit kann das Systemrauschen gegeniiber dem Einsatz
analoger Demodulatoren verringert werden.

Aus der Analyse der Impedanzinderungen, aufgrund des Ablaufs physiologischer Vorginge,
lasst sich eine Grenze fiir die untere Detektionsschwelle des Systems ableiten. Die Impe-
danzidnderung aufgrund der Durchblutungsschwankung (Perfusion) ist allen anderen Prozes-
sen im Korper kontinuierlich iiberlagert und liegt im niedrigsten Fall bei 0,1 % (Barber und
Brown 1984). Dieser Wert wird daher als Richtwert fiir den bei den Systemkomponenten
auftretenden, maximal tolerierbaren Fehler herangezogen.

Aufgrund der gewebeabhingigen GroBe der Impedanz, muss die Amplitude der aufgezeich-
neten Potenziale an den Aussteuerbereich des ADC iiber eine variable Verstiarkung angepasst
werden konnen.

Fiir die Verlaufskontrolle physiologischer Prozesse mittels der bildgebenden elektrischen Im-
pedanztomographie ist eine geeignete Bildaufzeichnungsfrequenz bereitzustellen, mit der
auch die im menschlichen Korper auftretenden schnellen periodischen Impedanzinderungen
erfasst werden konnen; mit der Annahme einer minimalen Periodendauer von ca. 333 ms
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(3 Hz) fiir den Herzschlag ist eine Bildaufzeichnungsfrequenz von mehr als 10 Bildern/s zu
fordern.

Um offen fiir die Implementierung anderer Bildrekonstruktionsalgorithmen zu sein, die bei-
spielsweise eine andere Stromeinspeisung (gegeniiberliegende Elektroden etc.) und die damit
einhergehenden Feldverteilung im Objekt beriicksichtigen, miissen die Elektroden individuell
paarweise kombinierbar sein. Zusitzlich soll das Gerit die Spannungsmessung iiber jedes
beliebige Elektrodenpaar gestatten.

Die eingesetzte Stromquelle muss einen hohen Innenwiderstand iliber den gesamten Fre-
quenzbereich bereitstellen, der die Abweichungen des Speisestroms vom gewiinschten Wert,
aufgrund von Lastschwankungen kleiner als 0,1% hilt. Sie sollte idealer Weise erdfrei arbei-
ten und den Patienten von der Geriteseite galvanisch isolieren (medizinische Sicherheit). So
konnen systembedingt auftretende Gleichtaktspannungen minimiert und der Patienten vor
geféahrlichen Gleichspannungen oder einem Netzdurchgriff geschiitzt werden. Dariiber hinaus
fordert die medizinisch-technische Sicherheit eine frequenzabhingige Limitierung des bereit-
gestellten Speisestroms. Fiir viele Anwendungen ist es vorteilhaft, den eingespeisten Strom zu
kennen. Dessen Real- und Imaginérteil sollten daher zusitzlich erfasst werden.

Da das System in einer Umgebung arbeiten soll, in der eine Vielzahl anderer Gerite im Ein-
satz ist (Intensivstation), kann man von einer Signalbeeinflussung aufgrund von eingekop-
pelten Storfeldern ausgehen. Diese Storungen, die sich als Gleichtaktspannungen dem Signal
tiberlagern, miissen mit Hilfe einer hohen Gleichtaktunterdriickung iiber den ganzen Fre-
quenzbereich eine ausreichende Dampfung erfahren (> 60 dB, Boonet et al. 1997) .

Um Probandenmessungen direkt zu ermoglichen, ist eine galvanische Trennung des gesamten
Systems vom Netz zum Schutz des Probanden nach den Vorgaben der Normen fiir medizini-
sche Sicherheit vorzusehen und durch eine benannte Zulassungsstelle zu Priifen. Das bedeutet
fiir die verwendeten Netzteile: sie miissen fiir diesen Anwendungsfall konzipiert sein (kleine
Ableitstrome) und eine hohe Spannungsfestigkeit besitzen.

1.5 Stand der Forschung und bestehende Systeme

Der hohe technische Aufwand, der aus den vorangegangenen Anforderungen resultiert, ge-
koppelt mit dem Wunsch einer hohen Systemgenauigkeit fiir die jeweilige Anwendungen, hat
noch nicht zur Realisation eines solchen Systems an anderer Stelle gefiihrt. Damit bleiben die
Vergleichsmoglichkeiten auf technischer Ebene eingeschrinkt. Am néchsten kommen einem
solchen Messinstrument diejenigen Gerite, die gezielt fiir die Verkopplung von EIT und IS
konstruiert wurden. Diese als EITS (Electrical Impedance Tomographic Spectrograph) Sy-
steme bezeichneten Gerite besitzen meist ebenfalls eine parallele Detektionsstruktur und ar-
beiten in einem ausgedehnten Frequenzbereich.

Von Blad et al. wurde 1990 das als ,,Lund System‘ bekannte, mit 16 Elektroden parallel ar-
beitende EITS-System entwickelt. Bei diesem Gerit kann unter vier festen Messfrequenzen
gewihlt werden (12.5 kHz, 25 kHz, 50 kHz und 100 kHz). Die Stromquelle besitzt einen In-
nenwiderstand von 1 MQ bei 50 kHz der auf 250 k€ bei 100 kHz absinkt. Zur Bilderzeugung
ist der Algorithmus von Barber und Brown implementiert. Uber die Bildwiederholfrequenz
und sonstiges wird keine Aussage gemacht. Zur Analyse des Verlaufs der strukturellen Dis-
persion wird jedoch ein erweiterter Frequenzbereich und ein hoherer Innenwiderstanden der
Stromquelle benotigt.

Jossinet et al. (1994) konstruierten ein EITS System fiir den Frequenzbereich von 32 kHz bis
2 MHz, in dem Daten bei bis zu 7 Frequenzen sequentiell ermittelbar sind. Um das Uberspre-
chen zwischen Spannungs- und Stromelektroden zu eliminieren wurden zwei unabhéngige
Gruppen von 16 Speise- und 16 Detektionselektroden verwendet.
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Die Detektionselektroden enthalten die Impedanzwandler, die Speiseelektroden jeweils eine
Stromquelle (aktive Elektroden). Dieses Konzept ist aufgrund der Elektrodengrofe nicht bei
liegenden Patienten anwendbar. Die Verwendung mehrerer Stromquellen setzt deren Gleich-
lauf voraus. Der maximale einspeisbare Strom liegt bei 1 mA. Im angebotenen Frequenzbe-
reich ist ab 10 kHz ein grolerer Strom zuldssig, der ab 100 kHz auf 10 mA beschrinkt ist. Mit
der angebotenen Stromamplitude wird also ab 10 kHz der mogliche Dynamikbereich nicht
mehr ausgeschopft. Mit diesem Gerit kann innerhalb von 1.12 s ein Bild aufgezeichnet wer-
den, was im Hinblick auf physiologische Vorginge relativ langsam ist.

Casas et al. stellten 1995 ein EITS System vor, mit dem 20 Bilder/s aufgezeichnet werden
konnten. Es bietet einen Frequenzbereich von 10 kHz bis 250 kHz, in dem in Schritten von 1
kHz die Speisefrequenz gewihlt werden kann. Sie geben einen Signal-Rausch-Abstand von
mehr als 60 dB und eine Gleichtaktunterdriickung von mehr als 40 dB bei 300 kHz an. Auch
bei diesem System beschrinkt der nutzbare Frequenzbereich das Anwendungspotential, ob-
wohl die Aufzeichnungsgeschwindigkeit gut ist. Die geringe Gleichtaktunterdriickung macht
einen Einsatz im klinischen Umfeld fraglich.

Im Jahre 1996 wurde von Chauveau et al. ein multifrequentes EITS System vorgestellt, das
zwar nur aus einem Detektionskanal besteht, der umschaltbar Strom und Spannung misst,
dafiir aber 16 aktive Elektroden besitzt. Der nutzbare Frequenzbereich erstreckt sich von 1
kHz bis 1 MHz. Fiir die Aufzeichnung eines Bildes bei einer Speisefrequenz von 10 kHz wer-
den 1,5 min benétigt. Die Betragsauflosung wird bis zu einer Frequenz von 150 kHz mit 0,6
% angegeben, die Phasenauflosung bis zur selben Frequenz mit 0,2°. Fiir das Umschalten der
Elektroden verwendeten sie Video-Multiplexer und HF-Solid State Relais mit geringer Kapa-
zitdt (0,5 pF). Obwohl bei diesem System der Frequenzbereich nutzbringend erweitert wurde
und die Betrags und Phasenauflosung akzeptabel sind, ist die Datenaufzeichnung zu langsam,
um physiologische Vorginge wie die Atmung zu untersuchen.

Hartov et al. stellten 2000 ein EITS Gerit zur Bestimmung der absoluten Impedanz im Fre-
quenzbereich bis 1 MHz vor. Sie nutzten dabei die Technik der Unterabtastung unter Ver-
wendung eines 16 bit ADCs mit maximaler Abtastrate von 250 kHz, obgleich kommerziell
erhiltliche ADCs bereits diesen Frequenzbereich mit der gewiinschten Auflosung abdecken.
Die Kanile, die auf eine Anzahl von 1024 erweiterbar sind, konnen beliebig miteinander
kombiniert werden. Hartov et al. geben einen Signal-Rausch Abstand von 100 dB fiir 10 kHz
an (FFT mit 20.000 Abtastpunkten!). Die angegebene Stromquelle besitzt einen maximalen
Innenwiderstand von 5,4 kQ, und die erreichte Bildaufzeichnungsfrequenz liegt bei 0,22 Bil-
dern/s. Das Demodulationsverfahren ist analog implementiert, was eine erhohte Systemein-
schwingzeit mit sich bringt.

Ebenfalls im Jahr 2000 stellte Li sein 32 kanaliges Multifrequenzsystem zur Bestimmung der
absoluten Impedanz vor. Das System ist geteilt in 16 Spannungsmesselektroden und 16 Spei-
seelektroden. Sein Frequenzbereich reicht von 12,5 kHz bis 800 kHz. Die parallel vorverar-
beiteten Signale der 16 Speiseelektroden werden gemultiplext an einen 16 bit ADC {iiberge-
ben. Es wurde ein iterativer Algorithmus auf Grundlage der Newton-Methode implementiert.
Die maximale theoretische Bildrate wird mit 86 Bilder/s angegeben. Das Demodulationsver-
fahren ist analog implementiert. Die verwendete Stromquelle zeigt bei einem definierten Last-
sprung von 1 k€ im Frequenzbereich von 10 kHz bis 1 MHz einen Fehler, der kleiner als 0,1
% ist. Die fiir die Detektionskanile realisierte Gleichtaktunterdriickung liegt bei 800 kHz bei
70 dB. Fiir dieses System muss ein spezieller ringformiger mechanischer Aufbau zur Positio-
nierung des federnd gelagerten Elektrodenarrays am Korper verwendet werde. Diese Kon-
struktion erlaubt die Messdatenerfassung am stehenden oder sitzenden Probanden - ist aber
fiir Messungen im Liegen ungeeignet.
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Die beiden vorangegangenen Systeme von Hartov et al. (2000) und Li (2000) bestimmen die
absolute Impedanz des untersuchten biologischen Objektes und treten damit in direkte Kon-
kurrenz mit etablierten tomographischen Verfahren, die ebenfalls morphologische Aussagen
iiber das Korperinnere liefern, diese jedoch mit einer ungleich hoheren Aufldsung realisieren
(CT, MRT). Deshalb ist diese Art der Bildgebung mittels der Impedanztomographie (statische
Bilder) in der Forschung nicht weit verbreitet. Ihr Einzug in die klinische Medizin ist auch
wegen der oben genannten Griinde fraglich.

Im Jahr 2001 wurde das Mk3.5 System EIS/EIT System von Wilson et al. vorgestellt, das
Bilder in Form von Impedanzédnderungen erzeugt. Es misst mit versetzten 8 Speise- und 8
Detektionselektroden. Dieses Verfahren erhoht zwar die Messgeschwindigkeit, verringert
aber gleichzeitig die Auflosung im Bild aufgrund der reduzierten Anzahl der Spannungsmes-
selektroden. Dieses System verfolgt ein modulares Konzept mit acht DSP-basierten Datener-
fassungskarten. Der Strom wird in 3 Paketen mit jeweils 10 Frequenzen im Frequenzbereich
von 2 kHz bis 1 MHZ eingespeist. Um bei der Verwendung von Frequenzpaketen den Vorga-
ben der medizinischen Sicherheit zu geniigen, muss jede Stromkomponente auf einen Effekti-
vwert von 300 uA beschrinkt werden. Das fiihrt zu dem angegebenen, verringerten Signal-
Rausch-Abstand von 40 dB. Mit diesem System konnen mit ausreichender Geschwindigkeit
(25 Bilder/s) Daten aufgezeichnet werden. Fiir die verwendete, modifizierte Howland-
Stromquelle, wird ein Innenwiderstand angegeben, der bis 100 kHz Werte um 700 k€ erreicht
und der bei 1 MHz auf 70 k€ herabgesunken ist. Mit dieser Stromquelle werden die Werte
von mehr als 3 MQ bei 50 kHz nicht erreicht, um den Stromfehler unter 0,1 % zu halten.

Fiir die Anwendungen, die mit dem zu entwickelnden flexiblen Messinstrument in dieser Ar-
beit realisiert werden sollen, muss ein Vergleich mit etablierten Geriten stattfinden, die spezi-
ell fiir solche Anwendungen konstruiert wurden.

Das soll fiir die elektrische Impedanztomographie mit zwei kommerziellen, weit verbreiteten
Systemen geschehen und im Fall der Impedanzspektroskopie mit einem Impedanzanalysator
von Hewlett-Packard.

1.6 Neuer Ansatz und Ziel dieser Arbeit

Diese Arbeit leistet auf Basis eines leistungsfihigen, modularen Forschungssystems einen
Beitrag zur klinischen Einfithrung Impedanz-basierter Diagnosesysteme.

Bestehende Geridte zur Analyse biologischer Impedanzen stammen zumeist aus der Nach-
richtentechnik und sind nicht fiir den medizinischen Einsatz geeignet. Sie besitzen eine feste
Konfiguration, die ihren Einsatz auf Spezialanwendungen einschrinkt.

Ziel dieser Arbeit ist es, ein System zu entwickeln, aufzubauen und zu validieren, das die er-
folgversprechendsten Anwendungsfelder der Messung biologischer Impedanzen mit ihren
hohen technischen Anforderungen in einem Gerit abdeckt. Dariiber hinaus soll aufgrund sei-
nes modularen Hardware- und Softwarekonzepts die Moglichkeit offen gehalten werden, die
Module fiir neue Einsatzfelder zusammenzufiigen, um fiir zukiinftige Untersuchungsmetho-
den offen zu sein. In solch einem modularen Konzept kann der Einfluss jeder funktionellen
Einheit auf die Leistungsfahigkeit des Gesamtsystems gesondert untersucht und fiir eine spe-
zielle Anwendung optimiert werden. Mit den Erkenntnissen aus dieser Optimierung, kann
dann ein System aus dem komplexen Design herausskaliert werden, das nur die, fiir diese
Anwendung relevanten optimierten Teile der funktionellen Einheiten enthilt. Dieses kann
dann durch klinische Studien weitere Verbesserungen erfahren, die sich schlieBlich in einem
kommerziellen Geriit fiir die klinische Praxis konzentrieren lassen.

11



Kapitel 2: Lineare elektrische Eigenschaften biologischer Gewebe

2 Lineare elektrischen Eigenschaften biologischer
Gewebe

Unter Einwirkung eines dufleren elektrischen Feldes mit variierender Frequenz verhilt sich
die Systemantwort fiir jedes Gewebe charakteristisch. Veridndern sich aufgrund physiologi-
scher oder pathologischer Vorgiinge die Leitfdahigkeiten der Fliissigkeitsriume, die die Zell-
membranen trennen, oder die kapazitiven Eigenschaften der Membranen selbst, wirkt sich
dies auf die frequenzabhingige Systemantwort des Gewebes aus.

2.1 Frequenzabhangige Systemantwort biologischer Gewebe

Ein Beispiel fiir das prinzipielle Vorgehen bei der Untersuchung biologischer Gewebe wurde
bereits in Abbildung 1.1 gezeigt (IS-Verfahren). Beschrinkt man sich bei diesem Verfahren
auf harmonische Anregungen und vernachlédssigt man fiir diese Anordnung die Elektroden-
tibergangsimpedanz, kann die komplexe Impedanz Z des Gewebes folgendermallen bestimmt
werden:

Z(w) = M e/ (® Gl 2.1
()|

womit die Admittanz Y des Gewebes zu

Y(w)= 1 Gl. 2.2
Z(w)

folgt.

Werden die aus den MeBdaten erhaltenen Werte des Betrags und der Phase der Impedanz
iber einen weiten Frequenzbereich fiir verschieden Gewebe in einem Bode-Diagramm aufge-
tragen, erhilt man die in Abb. 2.1 dargestellten Verldufe. Die Abbildung zeigt deutlich, wie
der Betrag der Impedanz sich mit steigender Frequenz verringert. Ausgehend von einem nie-
derfrequenten Plateau durchliduft der Betrag einen Wendepunkt und strebt danach einem nied-
rigeren Plateau im hoheren Frequenzbereich zu. Der Phasenwinkel durchlduft ein Minimum,
verbleibt aber in seinem Verlauf negativ, was auf ein kapazitiv dominiertes Verhalten des
Gewebes schlielen lisst.

Die Beziehung zwischen anregendem Feld und der Systemantwort ist durch die Ma-
xwellschen Gleichungen gegeben. Folglich hingen die gemessenen Daten vom Verhalten der
passiven elektrischen Parameter, d.h. der elektrischen Leitfdhigkeit o, der dielektrischen Per-
mittivitdt € und der magnetischen Permeabilitit p sowie deren rdumlichen Verteilungen ab.
Tatsdchlich spielt die magnetische Permeabilitit in biologischen Geweben keine Rolle. Sie
kann fiir alle Gewebe dquivalent der magnetischen Feldkonstante p gesetzt werden ( Pethig
und Kell 1987).
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Abb. 2.1: Verlaufe des Betrages und der Phase der Impedanz verschiedener biologi-
scher Gewebe im Frequenzbereich von 1 kHz bis 10 MHz. Nach Daten von (Rigaud

et al. 1995).

Aus der Geometrie der Messanordnung (Abb. 1.1) lédsst sich ein Zusammenhang zwischen der
Admittanz Y, der Leitfdhigkeit 6 und der Permittivitit € des Gewebes folgendermallen her-

leiten:

Y(w)=G+ joC
G:éﬂ

d
ng-eeo

Y(w)=k-(o+ jwee,) mit k:%

Gl.2.3
Gl.24

Gl. 2.5

Gl. 2.6

Die Frequenzabhingigkeit von ¢ und ¢ fiir biologisches Gewebe ist vielfach untersucht wor-
den und soll hier in Abb. 2.2 exemplarisch fiir den Skelettmuskel und fiir Blut nach Daten von
Foster und Schwan ( 1996 ) gezeigt werden. Wie in Abb. 2.2 zu sehen ist, erreicht die relative
Permittivitidt von biologischem Gewebe Werte, die die kiinstlicher Materialien um GroBen-
ordnungen iibersteigen (Bsp.: Glas = 1, Wasser = 80, ferroelektrische Materialien > 300).
Besonders hervortretend sind sowohl die beiden Dispersionsgebiete der Skelettmuskulatur im
Bereich bis 10 kHz und von 100 kHz bis 100 MHz als auch das Dispersionsgebiet fiir Blut im
Bereich von 1 MHz bis 100 MHz. Deutlich wird auch die mit Abnahme der Permittivitit ein-

hergehende Erhohung der Leitfahigkeit.
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Abb. 2.2: Verlaufe der relativen Permittivitat € (p) und der Leitfahigkeit ¢ [S/m] (c)
verschiedener biologischer Gewebe in einem weiten Frequenzbereich, nach Daten
von ( Foster und Schwan 1996 ).

Dispersionsgebiete der Permittivitit sind im allgemeinen durch Relaxationsvorginge und dem
damit verbundenen Ausbleiben von Polarisationsmechanismen gekennzeichnet. Fiir biologi-
sches Gewebe kann das Dispersionsverhalten mit dem beschriankten Vermdgen der unter-
schiedlich leitfdhigen intrazelluldren, extrazelluldren und membraneigenen Strukturen, dem
Feldwechsel entsprechend zu folgen, erkliart werden. Richten sich diese Strukturen ( Ionen,
molekiilare Dipole, Proteine, Organellen) fest im Feld aus, tragen sie nicht mehr zur Polarisa-
tion des Gewebes bei. Damit verringert sich die Permittivitit und die resultierende Kapazitit,
was eine erhohte Leitfahigkeit des Gewebes mit zunehmender Frequenz herbeifiihrt.

Fiir biologische Gewebe werden nach ( Schwan 1957 ) drei typische Dispersionsgebiete un-
terschieden (Abb. 2.3).

A A
108 |- 1 108
€ o o [(mS cm™)]
10% |- 4 102
p
102 | - 10!
\
| | L,
102 106 10" f/Hz

Abb. 2.3: Verlauf der dielektrischen Konstante € und der Leitfahigkeit ¢ in Abhangig-
keit von der Frequenz fir Muskelgewebe. Die drei Dispersionsgebiete der Permitivi-
tat, o, B und v sind typisch fir alle Gewebe und Zellsuspensionen obgleich Dynamik-
bereich und Lage variieren. Nach Daten von ( Schwan 1957 ).

Diese drei Dispersionsgebiete ( o-, B- und y-Dispersion ) unterscheiden sich sowohl durch
den Frequenzbereich, in dem sie auftreten, als auch durch die sie verursachenden Relaxati-
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onsmechanismen, die mit steigender Frequenz der Feldinderung zum Ausbleiben von cha-
rakteristischen Polarisationsmechanismen fiihren.

Die o-Dispersion tritt nur bei sehr niedrigen Frequenzen bis zu einigen kHz auf und riihrt
hauptsichlich von der ionische Umgebung der Zellen. Bei sehr niedrigen Frequenzen haben
die Ladungstriger genug Zeit dem elektrischen Feld zu folgen und die Zellmembran auf- und
umzuladen ( ionische Diffusion ), was zu einer grolen Gewebekapazitit fiihrt. Die gemessene
Impedanz entspricht bei diesen Frequenzen der Impedanz des extrazelluliren Mediums, da
der Verschiebungsstrom aufgrund der hohen Membranreaktanz vernachlédssigbar ist. Die o-
Dispersion wird auch als Dipol-Dispersion bezeichnet. Zugrunde gelegt wird dieser Bezeich-
nung die Tatsache, dass die Zellen unter dem Einfluss des elektrischen Feldes grofle La-
dungsmengen auf beiden Seiten der Membran akkumulieren und somit grole Dipole bilden.
Neuere Erkenntnisse zeigen den Einflu3 der Gap junctions auf den Verlauf der a-Dispersion
(Gersing 1998). Gap junctions sind verschlieBbare interzelluldre Verbindungen, die die di-
rekte Kommunikation zwischen Zellen mittels Ionen oder Molekiilen herstellen. Die o-
Dispersion ist ein Oberflachenphdnomen, das keine Informationen iiber den Zellinhalt oder
der Zellstruktur liefert.

Die B-Dispersion ist als strukturelle Relaxation der passiven Zellmembrankapazitit bekannt
( Grenzfldchen-Polarisations-Relaxation beschrieben durch den Maxwell-Wagner Effekt ).
Sie tritt bei Frequenzen zwischen 1 kHz und 10 MHz auf. Wenn die Frequenz erhéht wird,
verringert sich die kapazitive Reaktanz der Zelle, was wiederum einen hoheren dielektrischen
Verschiebungsstrom durch die Membran flieen 143t und somit den Leitungsstrom im intra-
zelluldren Medium steigert und so die Leitfdahigkeit des Gewebes erhoht. Am hochfrequenten
Ende der B-Dispersion trigt auch die Ausrichtung polarer Proteine und Organellen, die sich
wie elektrische Dipole verhalten zur Verringerung der Permittivitit bei.

Die y-Dispersion tritt oberhalb von 100 MHz auf. In diesem Frequenzbereich kann die Mem-
bran als kurzgeschlossen betrachtet werden. Die Impedanzinderung kann dort den polaren
Eigenschaften der freien Gewebswassermolekiile zugeordnet werden, deren Relaxationsfre-
quenz bei ca. 25 GHz liegt. Die y-Dispersion wird also durch die Reorientierung der elektri-
schen Dipole des Gewebewassers hervorgerufen.

Messtechnisch wie diagnostisch interessant ist besonders die B-Dispersion. Denn alle fiir die
Diagnostik wichtigen Aussagen liber das Gewebe, die aus der Anwendung der Impedanz-
spektroskopie gewonnen werden, beschreiben strukturelle Beeinflussungen der Zellen auf-
grund physiologischer oder pathophysiologischer Ursidchlichkeiten ( Gesundes Gewebe, Tu-
moren, Heilungsprozesse, Vitalititskontrolle, etc. ). In diesem Frequenzbereich zeigt das Ge-
webe zudem die groBte Dynamik, d.h. selbst kleine Anderungen der Struktur der Zellen oder
deren Organellen werden mit einer gut detektierbaren Antwort erkennbar sein.

Zusammenfassend kann gesagt werden, dass mit steigender Frequenz sowohl die GroBe pola-
risierbarer Strukturen als auch die fiir vollstindig verlaufende Umladungsprozesse ( ionische
Diffusion ) verbleibende Zeit immer geringer wird. Das fiihrt zu einer starren Ausrichtung der
polaren Strukturen im Wechselfeld und einem Ausbleiben von ionischen Umladungsprozes-
sen und damit zu einer Verringerung der Permittivitdt und zu einer Erhohung der Leitfihig-
keit.

Aufgrund des dissipativen Verhaltens von biologischem Gewebe kann es wie ein verlustbe-
haftetes Dielektrikum behandelt werden. Um den Verlustanteilen Rechnung zu tragen, wer-
den die Permittivitit € und die Leitfdhigkeit ¢ als komplexe Gréen behandelt:
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6=0"+jo"=0+ jwe Gl. 2.7

f=g'—je"=(e - je') e, =e—j Gl. 2.8
)

6= jwé Gl. 2.9

und damit ( Schwan 1957 )

= l = _ O~ JOEE, Gl. 2.10

Y o+ (wee,)
Wie weiter unten noch gezeigt wird, charakterisieren die komplexe Permittivitit und die
komplexe Leitfdhigkeit die lineare, kausale Antwort von Gewebe auf einen Stimulus (das
elektrische Feld). Damit sind der Real- und der Imaginirteil der komplexen Leitfdhigkeit und
Permittivitit bei der Kreisfrequenz w, liber die Kramers-Kronig Beziehung miteinander ver-
kniipft. Sie beschreibt fiir eine lineare, kausale und endliche Systemantwort H(®), mit

H(w)=R(w)+ jX ()

den Zusammenhang zwischen R(®,) und X(w,) durch folgende Beziehungen ( Kronig 1926 )

R(wa)=Rm+—jw X(@) 20, X(®) 4 Gl 2.11
0’ -’

X(@,) =2 jR(“’) RO 4o, Gl. 2.12

. 0 -]

Damit gilt fiir den Real- und Imaginirteil der komplexen Permittivitit:

gw,)-¢., ——J.M Gl. 2.13

” 2 T -
£"(w,)=- ""ajg(wl £®,) 44, Gl 2.14

0 o _wa

Die Permittivitit und die Leitfihigkeit konnen in Abhingigkeit von der Frequenz also nicht
unabhéngig von einander variieren. Eine Verringerung der Permittivitdt zieht unweigerlich
einen Anstieg der Leitfahigkeit nach sich, was auch schon in Abb. 2.2 und Abb. 2.3 rein an-
schaulich deutlich wurde. Zur Beschreibung der durch die dielektrischen Eigenschaften von
Gewebe verursachten frequenzabhingigen Systemantwort 16t sich jeweils die komplexe
Permittivitit, die komplexe Leitfdhigkeit oder die komplexe Impedanz bzw. Admittanz auf-
grund der durch sie beschreibbaren, dhnlichen Aussagen veranschaulicht durch ein Bode-
Diagramm oder eine Ortskurve heranziehen.

2.2 Einfache analoge Ersatzschaltbilder zur Modellierung von Zellen
und Zellverbanden

Die Betrachtung des Bode-Diagrammes der Impedanz von biologischem Gewebe legt den
Schluss nahe, die Eigenschaften einer Zelle als kleinste Einheit durch passive elektrische
Bauelemente zu modellieren (Abb. 2.4), um so das Verhalten von Zellen und Zellverbdnden
im Frequenzbereich an diesem Modell zu studieren.
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Abb. 2.4: Analoges elektrisches Ersatzschaltbild einer Zelle. R, = Widerstand des
Extrazellularraums. R; = Widerstand des Intrazellularraums. C,, = Membrankapazitat.
R, = Membranwiderstand (Webster 1989).

Hierbei wird die Lipoproteinmembran durch die Parallelschaltung eines Widerstandes R, mit
einer Kapazitit Cp,, also durch eine verlustbehaftete Kapazitit, modelliert. Entsprechend die
Leitfdhigkeiten des Intrazellularraums und des Extrazellularraums durch die Widerstinde R;
und R.. Durch Verkniipfung einer Vielzahl solcher Elemente lassen sich 2D- und 3D-Modelle
von Gewebe erstellen. Fiir Gewebe, also fiir Zellverbidnde, werden die folgenden dquivalenten
Ersatzschaltbilder herangezogen (Abb. 2.5).

] P R,+R,

Abb. 2.5: Aquivalente, analoge elektrische Ersatzschaltbilder (ESB) fiir Gewebe.
Links: ESB nach Lapicque (1907). Rechts: ESB nach Fricke und Morse (1925).
R.. = Widerstand fir w—e, Ry = Widerstand fir ®—>0, C = Membrankapazitat.

Ro |

Die Frequenzabhingigkeit dieser beiden dquivalenten Modelle fiihrt zu dem in Abb. 2.6 dar-
gestellten Bode-Diagramm und der Ortskurve der Impedanz. Die Ortskurve solcher Modelle
stellt immer einen Halbkreis mit Mittelpunkt auf der reellen Achse dar. Da induktive Anteile
keine Rolle spielen, hat sich bei der Darstellung der Ortskurve eingebiirgert, den negativen
Imaginirteil iber dem Realteil aufzutragen.

600

500 - 300 -

400

300 200

Phase / °
Im(2)

200 L 40

Betrag / Ohm

100 4
100

-60

Betrag Z
— - Phase/* \ -

0

0 T T T T T 1
-80 0 100 200 300 400 500 600

Re(2)

1e-2 1e-1 1e+0 Te+1 1e+2 1e+3 le+4 1e+5

f/kHz
Abb. 2.6: Bode-Diagramm und Ortskurve der &quivalenten Ersatzschaltbilder. Die
Ortskurve stellt einen Halbkreis mit Mittelpunkt auf der reellen Achse dar. Beispielhaft
far ein Leberphantom (Ro=560 Q, R,=15 Q, C=10 nF).

Abb.2.7 zeigt die Parametrisierung der Ortskurve die sich durch GI. 2.15 beschreiben lisst.
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—|m(z)A Zw.)
T\
? . : >
R, Ro Re(2)

Abb. 2.7: Ortskurve der &quivalenten Ersatzschaltbilder. Halbkreis mit Mittelpunkt auf
der reellen Achse. R.., = Widerstand fiir ®—, Ry = Widerstand fir «—0, o, = cha-
rakteristische Kreisfrequenz der Impedanz.

Fiir das Netzwerk aus Abb. 2.5 ergibt sich die Impedanz zu

z:Rm+M Gl. 2.15
1+j-2
O)C
mit
mczﬂ; 1, =(R,+R,)C Gl.2.16
T

Fiir die charakteristische Kreisfrequenz ®, wird der Imaginirteil extremal.

Das Verhalten dieser Ersatzschaltbilder ist gekennzeichnet durch ein Zeitkonstante T.. Solche
Ersatzschaltbilder charakterisieren Relaxationsprozesse, die sich durch Differentialgleichun-
gen erster Ordnung beschreiben lassen. Die Antwort eines solchen Systems auf eine sprung-
formige E-Felddnderung der Hohe E; ist ein Relaxationsvorgang erster Ordnung, der durch
die Relaxationszeit T charakterisiert ist ( Schwan 1957 ):

t

D(t)=¢_-E +(e;—€.)E-|1-¢* Gl. 2.17
mit

D_=¢_-E  unmittelbare Antwort

D,=¢,-E  Endzustand (statischer Zustand)

et D(t)
E1 T "7 DO |
D.,
t =0 t' ty I=0 tr

Abb. 2.8: Ein Potenzialsprung der Héhe E; an einem dielektrischen System verur-
sacht eine Zeitabhangigkeit der Polarisation, wenn Relaxationprozesse in dem Sy-
stem vorherrschen (Schwan 1957).
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Die Ubertragungsfunktion G(s) solch eines dielektrischen Systems erster Ordnung im Fre-
quenzbereich folgt mit der Laplace Transformation ( L{} ).

Mit
D(s)=L{D(n}
und
G(s)=D(s)-— Gl. 2.18a
El
folgt
G(s)=é=¢g_+ 58 Gl. 2.18b
1+ jot
mit

E_=€(W—> )
g, =€(w—0)

Um dem ionischen Transport in einem konstanten Feld Rechnung zu tragen, muss das Modell

durch die statische Leitfdhigkeit o, erweitert werden, was zur bekannten Debey-Gleichung
( Debey 1929 ) fiihrt.

g=g + "8 O Gl. 2.19
1+ jot jo

Fiir die komplexe Leitfahigkeit folgt daraus ( Foster und Schwan 1995 )

A o.—-0O
6=0_+we_€g,+——— Gl. 2.20
1+ jort

Ortskurven der komplexen Permittivitdat nach GI. 2.19 ergeben entsprechend den Ortskurven
in Abb. 2.7 Halbkreise mit Mittelpunkt auf der reellen Achse.

2.3 Erweitertes Ersatzschaltbild nach Kenneth S. Cole

Der Vergleich mit realen Geweben zeigt jedoch (' s. Abb. 2.9 ), dass deren Impedanz Ortskur-
ven von denen einfacher Modelle abweichen. Die Ortskurven realer Gewebe stellen in der
komplexen Impedanzebene Kreisabschnitte dar, deren Mittelpunkte unter die reelle Achse
fallen. Das einfache Modell ist zwar fiir einige wenige homogene Gewebe anwendbar, die
meisten Gewebe lassen sich jedoch nur ungeniigend oder gar nicht durch das Modell nach
GL. 2.15 beschreiben. Ein Objekt, dessen zeitabhiingige Polarisation durch eine einzige Rela-
xationszeit gekennzeichnet ist, miisste theoretisch aus vollig identischen Struktureinheiten
aufgebaut sein, zwischen denen keinerlei Wechselwirkungen bestehen. In realen biologischen
Materialien werden aufgrund der gegenseitigen Beeinflussung der Struktureinheiten und ihrer
biologischen Variabilitit verschiedene Relaxationsprozesse ablaufen und die Gesamtheit der
elektrischen Antwort des Gewebes damit durch eine Vielzahl von Zeitkonstanten charakteri-
siert sein. Die Sprungantwort eines solchen Systems lésst sich dann nicht durch eine Expo-
nentialfunktion beschreiben, sondern durch eine Summe von Exponentialprozessen, die je-
weils durch eine eigene Zeitkonstante charakterisiert sind (Foster and Schwan 1995).
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400 4

300

—o— Muskel (longitudinal)
—— Muskel (transversal)
200 4

1m(2)

—a—Leber
—x—Lunge
—o—Milz

100 4

800

Re(z)

Abb. 2.9: Ortskurven der komplexen Impedanz verschiedener biologischer Gewebe,
im Frequenzbereich von 1 kHz bis 10 MHz. Nach Daten von (Rigaud et al. 1995).

Im einfachsten Fall setzt sich die dielektrische Systemantwort aus unabhéngigen Prozessen
erster Ordnung zusammen. In diesem Fall kann die dielektrische Antwort auf eine sprung-
hafte Anderung des E-Feldes wie folgt beschrieben werden:

t

D=D_+3D,-[1-¢" Gl 2.21

D, = (8si —800)- E,
oder

Ae,
f=g -2y S5 Gl. 2.22
jo T+ jor,

Ag, =€, —¢€_
Sind die Zeitkonstanten der jeweiligen Relaxationsprozesse wohl separiert, d.h.

T, << T, << T, <<...<<7T,

dann zeigt ein Graph der Permittivitét in Abhingigkeit von der Frequenz deutliche aufgeloste
Dispersionsgebiete, die durch Plateaus separiert sind ( s. Abb. 2.10 ).

A
€

T2

T3

>

f/Hz

Abb. 2.10: Graph der Permittivitdt in Abhangigkeit von der Frequenz flr drei wohl se-
parierte Zeitkonstanten t, fur die gilt 13 << 1, << 4.

Die dazugehorigen Ortskurven in der komplexen Permittivitits-Ebene stellen Halbkreise mit
Mittelpunkt auf der reellen Achse dar ( s. Abb. 2.10).
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A
o,
S” s
oL
12
T
. . o >
’
€, gt Ag, g, Ag +Ag, £

Abb. 2.11: Ortskurve (Cole-Cole-Plot) der komplexen Permittivitdt nach GI. 2.22 fir
drei wohl separierte Zeitkonstanten. Halbkreise mit Mittelpunkten auf der reelen
Achse. Die Berihrungspunkte der Halbkreise bzw. deren Schnittpunkte mit der
reellen Achse liegen bei €., €.+ A€y, €.+ A1+ A€,

Im Fall einer kontinuierlichen Verteilung der Zeitkonstanten geht GI. 2.22 in ein
Integral iiber:

E=e_+( —¢. )J.lp(—?)dr— iZs Gl.2.23
1+ jor )

Fiir p(7) gilt:

[p@dr =1 Gl. 2.24
0

Diese Gleichung fiir die komplexe Permittivitit kann alle dielektrischen Relaxationsdaten
reprasentieren, wenn eine geeignete Verteilungsfunktion p(7) gewihlt wird. Im allgemeinen
wird bei der Untersuchung von Gewebe eine solche Verteilungsfunktion, die die Frequenzab-
hingigkeit der dielektrischen Eigenschaften beschreibt, angenommen und mit dieser die Da-
ten beschrieben ( gefittet ). Das fiihrt zu einer Abhingigkeit in der Interpretation der Daten
von der Wahl und Parametrisierung der Verteilungsfunktion. Es gibt viele solcher Vertei-
lungsfunktionen ( Fittingfunktionen ), die sich in zwei Klassen einteilen lassen: diejenigen
mit einer gewissen theoretischer Rechtfertigung, die zu komplex sind, um hilfreich bei der
Interpretation von Gewebedaten zu sein, und simple empirische Funktionen, die hauptséch-
lich dazu dienen, die Daten mit einer handlichen Anzahl von Parametern zu beschreiben, ohne
die zugrundeliegenden Effekte zu kldren. Cole und Cole ( 1941 ) schlugen eine empirisch
gefundene Relaxationsfunktion vor, die durch eine Vielzahl von Experimenten gestiitzte wur-
de. Diese Funktion ist die bis heute Gebriduchlichste zur Beschreibung des dielektrischen
Verhaltens von biologischem Gewebe (Gl. 2.25):

n +
f=g +— T8 ;O Gl. 2.25

oo ( . w Jla a)go
I+ j—
wC

Die Cole-Cole Funktion fiihrt zu charakteristischen Kreisabschnitten in der komplexen Per-
mittivitits-Ebene, deren Mittelpunkte unter der reellen Achse zu liegen kommen. Diese Gra-
phen der komplexen Permittivitit werden als Cole-Cole Plots bezeichnet. Die zur Cole-Cole
Funktion korrespondierende Verteilungsfunktion p[ln(z')] ist
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plin()]= % : sin(om) Gl. 2.26

s Cos,h|:(1 — a)ln(; J:| —cos(arm)

Tp[ln(r)]d[lnm]:l

mit

Diese Funktion ist durch die mittlere Relaxationszeit

T,=—
o

c

und durch einen Dispersionsparameter o bestimmt (0 < a0 < 1).

1,0

p(@=0.1)
— - pla=04)

0,5 A

p(In(z))

0,0 T T T T T

In(t/t,)

Abb. 2.12: Verlauf der Verteilungsfunktion der Zeitkonstanten nach Cole und Cole
1941, fur verlustbehaftete, dispersive Dielektrika.

Fiir zwei unterschiedliche Werte von o ist die Verteilung in Abb. 2.12 dargestellt. Fiir oo =0
wiirde das betrachtete System aus untereinander identischen, relaxierenden Einheiten beste-
hen, zwischen denen keine Wechselwirkung vorherrscht. Die Verteilung entspriche dann
einer scharfen Linie der Hohe oo an der Stelle In(t/tp) = 0 (Modell nach GI. 2.15: Debey Glei-
chung). Eine Annidherung an den anderen Grenzfall oo — 1 wiirde auf eine extreme Inhomo-
genitit der einzelnen Strukturen bzw. auf eine starke Wechselwirkung zwischen ihnen hin-
weisen, was sich in einer sehr starken Verbreiterung der Verteilung niederschlagen wiirde.

Die dielektrischen Eigenschaften konnen, wie bereits im vorangegangenen angemerkt, auch
iiber vergleichbare Funktionen der komplexen Leitfdahigkeit oder der komplexen Impedanz
ausgedriickt werden (Cole 1940, Cole und Cole 1941).

N o,—0 .
6=0_+ 2 =+ JOEE., Gl. 2.27

1-
wc

22



Kapitel 2: Lineare elektrische Eigenschaften biologischer Gewebe

Z=R, +LR°°?_& Gl.2.28
()
I+ j-—
(0]

c

Diese Gleichungen sind formal gleich, aber nicht dquivalent! Phdnomenologisch beschreibt GI. 2.28
die Frequenzabhingigkeit der elektrischen Impedanz von heterogenen, verlustbehafteten Dielektri-
ka.

In einem beschrinkten Frequenzbereich ist das Cole-Cole Model giiltig fiir viele Gewebe.

Die Ortskurve von GI. 2.28 stellt in der komplexen Impedanz-Ebene einen Kreisabschnitt dar,
dessen Mittelpunkt unterhalb der reellen Achse liegt (Abb. 2.13).

—|m(z)A

FIIRN

N >
R LR
p=0-a)Z " Re(2)

Abb. 2.13: Ortskurve der komplexen Impedanz nach Gl. 2.28. R.. = Widerstand fir
m—, Ry = Widerstand fur ®—0.

Auswirkung der Variation des Dispersionsparameters o auf den Verlauf der Ortskurve sowie
des Betrags und der Phase der Impedanz zeigt Abb.2.14.

300 1
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1m @)
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200 +
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1e-3 1e-2 1e-1 1e+0 1e+1 1e+2 1e+3 1e+4 1e+5 1e-3 1e-2 1e-1 1e+0 1e+1 1e+2 1e+3 1e+4 1e+5
f/kHz f/kHz

Abb. 2.14: Einfluss der Variation des Dispersionsparameters o auf den Verlauf der
Ortskurve, des Betrags und der Phase der Impedanz.
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Der Vergleich mit realen Geweben zeigt ('s. Abb. 2.9 ), dass deren Ortskurven der Impedanz
ebenfalls Kreisabschnitte darstellen, deren Mittelpunkte unter die reelle Achse fallen und so-
mit durch GI. 2.28 beschreibbar sind. Aus GI. 2.28 folgt das Cole-Ersatzschaltbild in
Abb. 2.15. Es besteht aus den schon aus Abb. 2.6 bekannten Elementen Ry und R, fiir die
Leitfahigkeit des extra- und intrazelluldren Mediums, wobei R, wie folgt definiert ist:

_ Ro'Roo
b R,—R

=

R Gl. 2.29

R

Y

Zpa(W)

Ro (]

|

Abb. 2.15: Zur Cole-Cole Gleichung in Impedanzform korrespondierendes elekiri-
sches Ersatzschaltbild. Zcpp = Impedanz konstanter Phase. ( CPA= Constant Phase
Angle Impedance ) (Mc Adams and Jossinet 1995).

Die ideale Kapazitit C der Membrane aus Abb. 2.6 wird in diesem Ersatzschaltbild durch
eine Impedanz konstanter Phase ( CPA= Constant Phase Angle Impedance ) ersetzt, und das
frequenzabhingige Verhalten der Zellmembran beschreibt ( Cole 1972 ):

Zpy=K- (jw)iacm =R, (w)"‘ in(w) GIl. 2.30
K =|Zep|. 5 DimK)=]Q-57¢] Gl 2.31

_ Ro ’ lRp +ZCPAJ
Cole—ESB RO +Rp +ZCPA

mit und damit Gl. 2.32

Gl. 2.33

K = |R0 'Rp ~Z cote-rss '(Ro +Rp )|
B z R

Cole-ESB ~— %0 ‘ w=1

Das konstante Phasenelement Zcps wird auch als “Pseudokapazitit” bezeichnet, da sich das
Element fiir oicpa = 1 rein kapazitiv verhilt und fiir kleinere ocpa von diesem Verhalten im-
mer mehr abweicht.

—JOcpa

SRR

Mit joem = = COS(0l s %) — jsin(y, %)
folgt der Real- und Imaginirteil von Zcpa zu

R =K @ cos(0lp, %) Gl 2.34

X, ==K @ " sin(0lp, %) . GL. 2.35

L
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Damit ergibt sich der konstante Phasenwinkel zu:
o Xi T
¢CPA =tan I(EJ: aCPA E Gl. 2.36

Die Membrankapazitit ldsst sich
mit X, =(wC,)"
bestimmen:

% -1

C = — Gl. 2.37
K sin(op, E)

Dieses Ersatzschaltbild mit dem empirischen Element Zcpa ist weit verbreitet, um Systeme zu
beschreiben, fiir die eine fraktale Geometrie angenommen wird (Netzwerk mit selbsidhnlichen
Elementen, selbstdhnliche hierarchische mikroskopische Relaxationsprozesse) deren
Frequenzverhalten sich aber nicht durch einfache Kombination von RC-Elementen
beschreiben lassen. Das Frequenzverhalten von biologischem Gewebe ldsst sich fiir ein Dis-
persionsgebiet durch die Cole-Cole Gleichung beschreiben, deren Impedanz-Form in dieser
Arbeit genutzt werden soll. Mit dem Cole-Ersatzschaltbild ist eine Parametrisierung und da-
mit eine Beschreibung von Gewebe moglich. Die Cole-Parametern o, @, ¢, Ro, Re., K, Rj, X;,
Olcpa, O cpa und deren Variationen lassen Riickschliisse auf physiologische und pathologische
Vorginge im Gewebe zu, die sich diagnostisch verwerten lassen.

2.4 Eigenschaften der Elektroden

Um Potenzialdifferenzen von der Korperoberflache zu detektieren muf3 ein elektrischer Kon-
takt zwischen dem Messgerit und dem Korper hergestellt werden. In biologischem Gewebe
wird der Transport von elektrischen Ladungen iiber die in den Elektrolyten enthaltenen Ionen
bewerkstelligt. Im Messverstirker und in dessen metallischen Zuleitungen erfolgt der La-
dungstransport jedoch iiber Elektronen. Den Elektroden fillt somit die Aufgabe zu, den Uber-
gang von einer Ladungstrdgerart in die andere zu bewerkstelligen. Elektroden fiir diese Auf-
gabe bestehen aus einem Metallkern, der mit einem schwerldslichen Salz desselben Metalls
tiberzogen ist (Elektrode 2. Art). Unter Verwendung eines mit Chlor-ionen gesittigten Elek-
trolyten (Elektrodengel) wird diese dann mit der Haut in Kontakt gebracht. Die im Elektro-
dengel enthaltenen Ionen und dessen Wasser, diffundieren durch die oberste, schlecht leitende
Hautschicht (Stratum corneum, Hornschicht) und stellen so die leitende Verbindung zu den
subkutanen Schichten her. (Meyer-Waarden 1975)

Das Metall der Elektrode und der Elektrolyt, das leitfihige Gel, bilden die zwei elektroche-
misch unterschiedlichen Phasen dieses Festkorper-Elektrolyt-Systems. Die unterschiedlichen
chemischen Potenziale der beiden Phasen fiihren zum Ubergang der Ladungstriiger einer Pha-
se iiber die Phasengrenze hinweg in die jeweilig andere Phase (Metallionen gehen in Losung,
Elektolytionen verbinden sich mit dem Metall). Aufgrund der unterschiedlichen Energie, die
die jeweilige Ladungstriigerart zur Uberwindung der Phasengrenze aufbringen muB, entsteht
ein Ladungsungleichgewicht iiber der Phasengrenze, d.h. die Elektrode lddt sich kontinuier-
lich auf. Diese ansteigende Potenzialdifferenz hemmt den Ladungstransport immer mehr, bis
dieser ganz zum erliegen kommt (elektrochemisches Gleichgewicht, Meyer-Waarden 1975).
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Die sich in diesem thermodynamischen Gleichgewicht eingestellte Potenzialdifferenz zwi-
schen der Metalloberfliche und dem Innern des Elektrolyten wird als Galvanispannung bzw.
Elektrodenpotenzial bezeichnet (0,197 V fiir Ag/AgCl Elektrode in gesittigter KCIl-Losung,
Buchberger 1998).

Von Helmholtz (Helmholtz 1882) wurde der Aufbau der Phasengrenze von Festkorper-
Elektrolyt-Systemen durch eine geladene, starre Doppelschicht beschrieben (innere und dufle-
re Helmholtzfldache). Dieses einfache Modell behandelt die Phasengrenze wie einen Konden-
sator, dessen eine Platte durch eine Schicht orientierter Wasser-Dipole an der Elektro-
denoberfliche (inneren Helmholzfliche), und die andere Platte durch eine Schicht solvati-
sierter lonen (duBeren Helmholzfliache) auf der Elektrolytseite gebildet werden (Buchberger
1998).

An der, im Modell nach Helmholtz als starr angenommene Phasengrenze, laufen fortwéhrend
elektrochemische Reaktionen ab, mit denen ein kathodischer und ein anodischer Stromfluf3
zwischen beiden Phasen einher geht. Im thermodynamischen Gleichgewicht 148t sich an der
Elektrode kein Stromflu3 messen, da sich die Betrdge der kathodischen (Sk) und der anodi-
schen (SA) Stromdichte gegenseitig kompensieren. In diesem Gleichgewicht entsprechen die
Betrige von Sk und S der Austauschstromdichte Sy (Bolz und Urbaszek 2002):

So =ISkl =Sa Gl. 2.38

Die Austauschstromdichte ist eine materialabhingige Grofie (So(Ag/Ag2+) =4,510* Acm™,
So(Fe/Fez+) > 10" Acm™, Bolz und Urbaszek 2002). Materialien mit einer hohen Austausch-
stromdichte zeichnen sich durch eine besondere Stabilitét ihres Gleichgewichtszustandes aus.

2.4.1 Elektrodenpolarisation

Ein von aussen in die Elektrode eingeprigter Strom verschiebt das Elektrodenpotenzial ent-
sprechend seines Betrages und Richtung aus dem Gleichgewichtspotenzial heraus. Somit ver-
ursacht ein positiver (anodischer) Strom eine positive, ein negativer (kathodischer) Strom eine
negative Abweichung vom Gleichgewichtspotenzial. Die Abweichung des Elektrodenpoten-
zials vom Wert im thermodynamischen Gleichgewicht wird als Polarisation bezeichnet. Die-
ser, sich als Messfehler auswirkende Effekt, kann durch die Verwendung von Elektrodenma-
terialien mit einer im Verhiltnis zum Messstrom hohen Austauschstromdichte beseitigt wer-
den (Bolz und Urbaszek 2002).

2.4.2 ElektrodenlUbergangsimpedanz

Ein durch eine Elektrode flieBender Strom, lddt die Helmholtzkapazitit Cy auf. Nach ab-
schalten des Stroms entlddt sich diese wieder, was zu einem langsam abklingenden Polarisati-
onsartefakt fiihrt (Bolz und Urbaszek 2002).

Abb.2.16 zeigt ein Ersatzschaltbild fiir Elektroden, das die nichtlinearen Eigenschaften der
Elektrode beriicksichtigt. Darin stellt die parallel zur Helmholtzkapazitiat Cy angeordnete Im-
pedanz Rg die Faradayimpedanz dar, die dem Ladungstransport Rechnung trigt. Ug reprisen-
tiert das Gleichgewichtspotenzial und Ry beriicksichtigt die Zuleitungswiderstinde (z.B.
Elektrodengel). Diese als Elektrodeniibergangsimpedanz Zg; bezeichnete Impedanz einer
Elektrode zeigt aufgrund ihrer Abhéngigkeit von der eingeprigten Stromdichte ein nichtlinea-
res Verhalten. Zusitzlich fiihren die kapazitiven Eigenschaften der Elektroden zu Polarisati-
onseffekten.
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Um diese Einfliisse moglichst gering zu halten und so Messfehler zu vermeiden, darf der
Messvorgang das elektrochemische Gleichgewicht der Elektrode nicht beeinflussen. Das ist
durch Verwendung von Messstromdichten, die klein gegeniiber der Austauschstromdichte
sind, oder durch Einsatz eines reinen Wechselstroms erreichbar (Bolz und Urbaszek 2002).

Rz
CH e—o0

Pl
A

Abb. 2.16: Elektrisches Ersatzschaltbild zur Beschreibung der el. Eigenschaften einer
Elektrode. Zuleitungswiderstand Rz, Helmholtzkapazitdt Cy (Spannungsabhangig),
Faradayimpedanz Rg (Spannungsabhéngig), Gleichgewichtspotenzial Ug (Bolz und
Urbaszek 2002).

2.4.3 Die Haut als elektrische Grenzschicht

Die Haut besteht aus zwei wesentlichen Schichten, der Epidermis und der Lederhaut (Cori-
um). Diese unterteilen sich wiederum in weitere Schichten. Zur Beschreibung des elektri-
schen Verhaltens der Haut legt dieser Aufbau eine Modellierung durch einen Kondensator
Chaue nahe. Thre Impedanz ist somit von der Frequenz der Messstrome abhingig (Meyer-
Waarden 1975).

Die Schichtstruktur der Haut wird durch die Kanile der Schweifldriisen und Haarbélge durch-
brochen. Den damit einher gehenden leitenden Verbindungen zwischen der Hornschicht
(Stratum corneum) und der Subkutis, muf} durch einen ohmschen Widerstand Rp parallel zum
Kondensator Cy,, Rechnung getragen werden. Ebenso wie bei den Elektroden sind diese bei-
den Elemente spannungsabhingig. Der Serienwiderstand Ry berticksichtigt die gleichmiBige
Leitfdahigkeit des subkutanen Gewebes. (Meyer-Waarden 1997)

Abb. 2.17: Elektrisches Ersatzschaltbild zur Beschreibung der elektrischen Eigen-
schaften der Haut. Subkutane Hautschichten Ry, Hautkapazitat Cy,,: (Spannungsab-
hangig), Verbindung der Hautschichten Rp (Spannungsabhéngig), lonen-
Konzentrationsunterschiede Uy (Meyer-Waarden 1997).

Zur vollstandigen Beschreibung ist noch eine Spannungsquelle Uy zu beriicksichtigen. Diese
Spannungsquelle  erfalt die Potentialdifferenzen, die aufgrund der Ionen-
Konzentrationsunterschiede an den, als semipermeable Membran ausgebildeten Strukturen
der Epidermis und des Stratum corneum auftreten (Bolz 2000) (beschreibbar durch die
Nernst-Gleichung).
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2.4.4 Kontaktimpedanz

Als Kontaktimpedanz wird die Summe aus Elektroden- und Hautimpedanz sowie dem Wider-
stand des Kontaktmediums, also des Elektrodengels, bezeichnet. Da die Leitfihigkeit des
Kontaktmediums im allgemeinen sehr hoch ist (spez. Widerstand p bis 310 Qcm (Meyer-
Waarden 1997)), werden hauptsichlich die Elektrodenimpedanz und die Hautimpedanz Bei-
trige zur Kontaktimpedanz leisten.

Zx = Zg1 + Zhaut Gl. 2.39

In den Bioimpedanz-Anwendungen, die Potentiale von der Korperoberfliche abgreifen,
kommen Silber/Silberchlorid (Ag/AgCl)-Einmalelektroden zum Einsatz. Aufgrund ihrer ho-
hen Austauschstromdichte kommen sie dem Ideal der unpolarisierbaren Elektrode am néch-
sten. Das mit dieser Eigenschaft einhergehende konstante Elektrodenpotenzial pradestiniert
diesen Elektrodentyp in besonderer Weise fiir den Einsatz als Ableitelektrode in der Mess-
technik (Bolz und Urbaszek 2002).

2.4.5 Vier Elektroden Messtechnik

Bei der Bestimmung der Impedanz eines Gewebes nach Abb.2.18 (A), wird iiber ein Paar
Elektroden ein Strom in das Gewebe eingespeist und an diesen Elektroden die Spannung iiber
dem Gewebe gemessen. Die Kontaktimpedanz Zx beider Elektroden wird in solch einer An-
ordnung das Ergebnis der Impedanz entsprechend verfilschen (Gl. 2.40).

Z ZEZZK—EZ.I +Z

Gewebe
1

+Z4 gy =2 +Z Gl. 2.40

Gewebe Fehler

Durch die Verwendung von vier Elektroden und der daraus resultierenden Entkopplung der
Spannungsmessung von den stromfiihrenden Elektroden, kann dieser Fehler beseitigt werden.

Zg 1 Zg 2

Gewebe Gewebe

A
Abb. 2.18: A: Impedanzmessung mit der Zwei-Elektroden-Methode. B: Impedanz-
messung mit der Vier-Elektroden-Methode.

Dieses Verfahren ist als Vier-Elektroden-Methode bekannt. Durch den hohen Eingangswider-
stand des Voltmeters sind die Spannungsmesselektroden 3 und 4 praktisch stromlos. Dadurch
treten keine Polarisationseffekte auf, die den Messvorgang verfilschen. Ebenso wird der Ein-
fluss der unbekannten Ubergangsimpedanz Elektrode / Haut zunichte gemacht. Die Verwen-
dung der Zwei-Elektroden-Methode ist dann unproblematisch, solange die Elektroden in ei-
nem geeigneten Frequenzbereich (>10 kHz) und mit geringer Stromstirke betrieben werden.
In ausgedehnten Frequenzbereichen und bei Betrieb mit dem maximal erlaubten Strom ist es
daher geraten, die Vier-Elektroden-Methode anzuwenden.
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3 Bildrekonstruktion bei der Impedanztomographie

Im vorangegangenen Abschnitt liber die Impedanzspektroskopie, wurde erklirt, wie die cha-
rakteristische, frequenzabhingige Systemantwort von Gewebe fiir die Diagnostik genutzt
werden kann. Diese Untersuchungen werden hauptséichlich an Objekten mit geringen Abmes-
sungen vorgenommen und liefern Aussagen iiber das Gewebe und dessen Verhalten auf zel-
luldrer Ebene. Da sich verschiedene Gewebe, die sich bei anderen bildgebenden Verfahren
kaum kontrastreich darstellen, iiber die Leitfdhigkeit leicht differenzieren lassen, lag es nahe,
die Verteilung der Leitfdhigkeit im Korper fiir die Visualisierung mit dem Ziel heranzuziehen,
diagnostisch verwertbare Aussagen auf Organebene zu erhalten. Bei dem Verfahren der
Rontgen-Tomographie wird bekanntlich der variierende Absorptionskoeffizient u der korpe-
rinneren Strukturen zur Bildgebung genutzt. Einschrinkend fiir den Kontrast im Bild wirkt
sich bei diesem Verfahren die geringe Variation des Absorptionskoeffizienten wasserhaltiger
Gewebe aus. Der Absorptionskoeffizient der Skelettmuskulatur und der des Blutes unter-
scheiden sich beispielsweise nur um 0,2 %. Dies fiihrt zu einem geringen Bildkontrast. Der
Unterschied des spezifischen Widerstandes der Skelettmuskulatur und des Blutes betrégt hin-
gegen ca. 93 %.

Erwihnt wurde auch, dass sich wihrend vieler physiologischer Prozesse die Leitfdhigkeit und
damit die elektrische Impedanz deutlich @ndern (Lunge, Herz, groBe Gefidlle). Die EIT liefert
somit auf nichtinvasivem Wege zusitzliche diagnostisch verwertbare Informationen, die nicht
von anderen bildgebenden Verfahren bereitgestellt werden konnen (CT, MRT, SPECT, PET).
Dariiber hinaus bietet die EIT die Moglichkeit, die Funktion von Organen im Sinne eines
Monitoring zu analysieren.

3.1 Geschichtliches

Die ersten Impedanzbilder wurden von Henderson und Webster 1978 verdffentlicht. Sie er-
zeugten keine tomographischen Bilder, sondern Bilder der transthorakalen Impedanz in der
Frontalebene. Als erste wendeten Barber et al. die EIT fiir die medizinische Diagnostik 1983
an. Sie entwickelten ein System mit der Bezeichnung Sheffield Mark I fiir deren eigene wis-
senschaftliche Arbeit. Dariiber hinaus entwickelten sie einen Algorithmus fiir die Bilderzeu-
gung (Rekonstruktionsalgorithmus), der bis heute zu den gebrduchlichsten, schnellsten und
robustesten zidhlt (Backprojection). Verschieden andere EIT Systeme wurden daraufhin fiir
unterschiedliche Zielsetzungen entwickelt (Holder 1993). Jedoch gibt es bis heute kein kom-
merzielles System, das den Weg in die klinische Praxis gefunden hat.

Prinzipiell lassen sich zwei Entwicklungsrichtungen festhalten: die Systeme, die die absolute
Impedanz in der Korperschicht darstellen (statische Bilder), und diejenigen Systeme, die die
Anderung der Impedanz in ein Bild umsetzen (dynamische Bilder). Bei Systemen, die die
absolute Impedanz des Objektes messen, miissen die Form der Objektoberfldache und die ex-
akte Position der Elektroden mit in den Bilderzeugungsalgorithmus einflieBen. Leider fiihren
schon kleine Messfehler zu einem sehr schlechten Rekonstruktionsergebnis. Solche Systeme
benotigen eine wesentlich groflere absolute Genauigkeit (>16 Bit) (Riu et al.1995) und eine
sehr prizise Elektrodenpositionierung. Um statische Bilder erzeugen zu konnen, wird ein ite-
rativer Algorithmus bendtigt. Die Hauptschwierigkeit mit dieser Art von Algorithmen liegt in
den auftretenden Konvergenzproblemen, die direkt in Beziehung zu den angenommen Start-
werten stehen.
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Mit der Erzeugung statischer Bilder tritt die EIT in direkte Konkurrenz zu bekannten tomo-
graphischen Verfahren, die ebenfalls morphologische Aussagen iiber das Korperinnere lie-
fern, diese jedoch mit einer ungleich hoheren Auflosung realisieren. Aus diesem Grund sind
diese EIT-Systeme nicht weit verbreitet und kommen nur selten zum Einsatz. Ihr Einzug in
die klinische Medizin ist deshalb fraglich.

Algorithmen, die Bilder der Anderungen erzeugen, basieren auf dem Riickprojektionsalgo-
rithmus von Barber und Brown (1984) (Backprojection). Dieser errechnet die relative Impe-
danzédnderung im Korperinnern (relatives AZ) und bildet diese ab. Hierbei bezieht er sich auf
eine Referenzmessung. Es werden also mindestens zwei unabhingige Messungen fiir die Re-
konstruktion eines Bildes benotigt. Diese Datensétze konnen beispielsweise bei unterschiedli-
chen Funktionszustinden aufgezeichnet werden, um physiologische Funktionen zu iiberwa-
chen (z.B. Lungenfunktionsanalyse). Die so erhaltenen Bilder werden Funktionsbilder ge-
nannt. Zum andern konnen die Datensitze auch bei unterschiedlichen Frequenzen aufge-
zeichnet werden (Multifrequenz EIT), woraus man sich Organinformationen in Art der Impe-
danzspektroskopie erhofft. Der Vorteil der dynamischen Bildgebung ist deren Toleranz ge-
geniiber systematischen Fehlern aufgrund der Verwendung relativer Gréen. Auch werden fiir
die Anwendbarkeit des Riickprojektionsalgorithmus nur einfache Vorgaben fiir die Objekt-
form und die Elektrodenposition gemacht (Objekt kreistormig, Elektroden dquidistant in einer
Ebene positioniert). Durch physiologische Messungen hat sich gezeigt, dass eine Genauigkeit
von 0.1 % fiir ein Differenzbild-System ausreichend ist, was mit einer Systemauflosung von
12 Bit erreichbar ist (Brown und Seager 1987, Murphy und Rolfe 1988 ). Mit der Erzeugung
von Bildern iiber Zustandsénderungen physiologischer Vorgénge steht ein Diagnoseverfahren
mit vielen Anwendungsmoglichkeiten zur Verfiigung. Beispielsweise fiir die regionale Lun-
genfunktionsanalyse, die Verlaufskontrolle bei der Beatmungstherapie, der Darstellung der
regionalen Temperaturverteilung bei Hyperthermieanwendungen, der Ermittlung gravitati-
onsabhiéngiger Fliissigkeitsverschiebungen, der Lokalisation epileptischer Foci etc. (Holder
1993, Hahn et al. 1998, Frerichs 2000, Frerichs et al. 2001, Frerichs et al. 2002).

3.2 Funktionsgrundlage des Messverfahrens

Das Grundprinzip der Datensammlung bei der EIT wurde bereits in Kapitel 1.3.3 kurz ange-
deutet und soll hier vertieft werden.

In Abb. 3.1 ist das Datenerfassungsprinzip fiir eine Stromeinspeisung in ein kreisformiges
Objekt dargestellt. Fiir diese Speisung werden im Fall A die 13 Randspannungen sequentiell
und im Fall B parallel erfasst. Die Stromverteilung im leitfihigen Gewebe erzeugt Potenzial-
differenzen und damit einhergehende Aquipotenziallinien, die an der Korperoberfliche enden.
Die Potenzialdifferenzmessung greift aus dem komplexen elektrischen Feld, das sich bis zur
Korperoberfliche erstreckt, einige wenige Punkte heraus, zwischen denen die Spannung be-
stimmt wird.

Da die Spannungen nicht am Ort der Stromeinspeisung gemessen werden, bezeichnet man die
aus eingespeistem Strom I und gemessener Spannung U berechenbare Impedanz Z als Tran-
simpedanz. Sind alle Randspannungen fiir diese Speisung aufgezeichnet, erfolgt die zyklische
Verschiebung der Stromeinspeisung von einem Elektrodenpaar zum benachbarten. Dann wer-
den 13 neue Randspannungen aufgezeichnet. Eine Speisung und die dazugehorigen 13
Randspannungen werden in der Literatur als ,,cycle® bezeichnet. Den durch den vollstindige
Umlauf der Stromquelle erzeugte Datensatz der Randspannungen bezeichnet man als ,,Fra-

(X3

me .
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U1s

(o)

Us

A B

Abb. 3.1: Impedanztomographie: Prinzip der Datenaufzeichnung an einem kreisfér-
migen Objekt der Leitfahigkeit o4, in dessen Inneren sich Gebiete unterschiedlicher
Leitfahigkeit (o2.4) befinden. Ablauf der Aufzeichnung der 13 Randspannungen fir ei-
ne Speisung Uber ein benachbartes Elektrodenpaar. Fall A: sequentielle Randspan-
nungserfassung. Fall B: parallele Randspannungserfassung.

Die Informationmenge, die aus diesen Messungen erhalten wird, ist abhingig von den linear
unabhidngigen Messungen dieses Datensatzes. Fiir lineare Systeme gilt die Vertauschbarkeit
von Eingang und Ausgang (Reziprozitit) (Abb.3.2).

Uabl lUcd
<+——D d—»

Abb. 3.2: Definition der Reziprozitat beim linearen Vierpol.

Damit folgt fiir die Transimpedanz Z:

Z:%:%_ Gl. 3.1

ab cd

D. h. durch Vertauschung von Stromeinspeisungs- und Spannungsmessort erhédlt man keine
neue Information. Damit ergeben sich fiir ein System mit 16 Elektroden 104 linear unabhin-
gige Messungen, die zum Informationsgehalt des Bildes beitragen - Speisung und Messung
iiber benachbarte Elektroden vorausgesetzt. Eine Steigerung der Elektrodenzahl auf bei-
spielsweise 32 Elektroden erhoht nur die Auflésung im Randbereich. Dariiber hinaus wird
sich aufgrund der erhohten Anzahl von Elektroden deren Abstand verringern, was den zu
messende Spannungsabfall reduziert und so zu einer Absenkung des Signal-Rausch-
Verhiltnisses (SNR) fiihrt. Dadurch wird fiir das Messsystems unndotigerweise eine hohere
Auflésung benotigt.

Die prinzipielle Struktur eines Datenerfassungssystems fiir die EIT ist in Abb. 3.3 zu sehen.
Ein PC besorgt die Erzeugung einer sinusformigen Spannung iiber einen DAC oder DDS
Baustein (Glattungsfilter nicht dargestellt). Diese Spannung steuert eine Stromquelle, die ih-
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ren Strom iiber ein von Elektrodenpaar in das Objekt leitet, das zuvor iiber die Schaltermatrix
(Drive-Sense Matrix) festgelegt wurde. Eine Ansteuerelektronik die ebenfalls vom PC kon-
trolliert wird, sorgt fiir die entsprechende Zuordnung der Elektroden fiir den Einsatz als Spei-
se- oder Messelektroden und entsprechende Neuzuordnung nach der Aufzeichnung jedes Zy-
klusses.

Elektroden-
ansteuerung

y

— stromquelle [+«<DAC/DDS|(

Drive-/Sgnse PC
Matrix

. —» ADC [)
?

Abb. 3.3: Allgemeine Struktur eines EIT-Systems. PGA = (Programable Gain Ampli-
fier) Programmierbarer Verstérker, ADC = Analog-Digital-Konverter, DAC = Digital-
Analog-Konverter, DDS = Direkte—Digitale-Synthese.

A

A

Objekt

Die gemessenen Randspannungen werden iiber einen in der Verstirkung steuerbaren Verstér-
kertrakt (PGA) einem ADC zugefiihrt, der seine Daten im Speicher des PCs ablegt.

3.3 Bildrekonstruktion

Um die Bildrekonstruktion erldutern zu konnen, muss man sich die Potenzialverteilung im
Inneren des Korpers bei gegebener Stromeinspeisung und Leitfahigkeitsverteilung klar ma-
chen. Bei einem Objekt mit bekannter Leitfdhigkeitsverteilung kann der durch die Stromver-
teilung im Objektinneren vorgegebene Verlauf der Aquipotenziallinien angegeben werden.
Mit dieser Potenzialverteilung sind dann die Randspannungen bestimmbar. Dieses Ergebnis
wird als Losung des Vorwirtsproblems bezeichnet. Die Losung des Vorwirtsproblems fiir
den homogenen Zylinder wird fiir die Losung des Inversen Problems der EIT auf dem Wege
der Riickprojektion nach Barber und Brown benétigt.

3.3.1 Lbsung des Vorwartsproblems fir den homogenen Zylinder
Fiir einen Zylinder mit homogener elektrischer Leitfdhigkeit (s. Abb.3.4) kommt man mit
Hilfe der Maxwell‘schen Gleichungen auf folgendem Weg zu der entsprechenden Potenzial-

verteilung im Inneren.

Im Inneren gilt fiir eine verschwindende Feldkopplung (quasistationdrer Fall):

rot(E)=—-B =0 Gl. 3.2
E =—grad¢ Gl. 3.3
D=¢ E Gl. 3.4
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A Y |

Abb. 3.4: Homogener Kreiszylinder mit L&nge L und Durchmesser 2R. Eingespeister
Linienstrom I/L.

Wenn man fiir den Zylinder eine homogen Leitfihigkeit annimmt (keine Raumladungen)

div(D)=0 Gl 3.5
folgt
div(gradg)=Ap =0. Gl 3.6

D. h. im Inneren erfiillt das Potenzial die Laplace-Gleichung. Weiter gilt:
J=k-E=-x-grad, Gl. 3.7

d.h. die Strome verlaufen senkrecht zu den Potenziallinien. Die Randbedingung fiir das Po-
tenzial lautet:

Jn:—Ka—q). Gl. 3.8
on
a—¢ = Ableitung von ¢ in Normalenrichtung. An den Orten, an denen kein Strom einstromt,
n
gilt:
9% _, Gl.3.9
on

Mit diesen Randbedingungen kann, unter Zuhilfenahme der konformen Abbildung, die Lo-
sung der 2-dimensionalen Potenzialgleichung fiir Zylindersymmetrie mit homogener Leitfa-
higkeit bestimmt werden (Osypka 1993):

~ -\
(= p,) ) GL. 3.10

1
r)= -In
by (F)=—— (
wobei p,, p,die Punkte der Stromeinspeisung sind und I/L der eingeprégte Linienstrom ist. In

Abb. 3.5 sind die Aquipotenziallinien im Innern einer Kreisscheibe mit homogener Leitfihig-
keit bei Annahme einer Stromeinspeisung iiber einen Stromdipol dargestellt.

33



Kapitel 3: Bildrekonstruktion bei der elektrischen Impedanztomographie

Abb. 3.5: Aquipotenziallinien im Inneren einer Kreisscheibe mit homogener Leitfahig-
keit o1 > 0, bei Annahme einer Stromeinspeisung | Gber einen Stromdipol (Vereinfa-
chung nach Barber und Brown). Die Kreisscheibe befindet sich in einem isolierenden
Medium mit 6o = 0. ¢ = Potenzial, n = Normalkomponente.

Der Potenzialverlauf an der Oberfldche ergibt sich in Zylinderkoordinaten mit

y A I/L
¢ (X1 Y1 )
-IlL

(X2,Y2)

o=konst.

Abb. 3.6: Koordinatentransformation in Zylinderkoordinaten.

o, B = Winkel der Orte der Stromeinspeisung r; = (X1,y1), I2 = (X2,y2) auf dem Rand der
Kreisscheibe.

x, =Rcos(a), y, = Rsin() Gl 3.11
x, =Rcos(B), y, = Rsin(f3) Gl. 3.12

0 = Winkel des Ortes r = (x,y) auf dem Rand der Kreisscheibe
x=Rcos(@), y=Rsin(0)

zu (Li 2000)
N (1—cos(® —a))
#0) = 2 Lo, ln( (1= cos(@ ﬁ))) Gl. 3.13

Und damit die Randspannung zwischen zwei Punkten ¢(R,0,),¢(R.0,):

I (1 —cos(0, —oc))(l —cos(0, — ﬁ))
_ B _ 1 1.3.14
U=0¢(R.,0,)-9¢(R.0,) 2 Lo, n[ (1-cos(®, — B) )1 —cos(6, —OC))J oL31
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3.3.2 Lb6sung des Rickwartsproblems: Bildrekonstruktion mit der gefilterten
Ruckprojektion

Die Aufgabe des Rekonstruktionsalgorithmus ist, aus den gemessenen Randspannungen ein
Bild der Impedanzinderung im Korper zu berechnen. Dieses Problem ist schlecht gestellt und
kann nicht durch einfache Inversion gelost werden. Zur Losung des inversen Problems der
EIT, fiihrten Barber und Brown ein als Riickprojektion (Backprojection) bezeichnetes Verfah-
ren ein, dass sich an dem Bilderzeugungsverfahren der Rontgentomographie (Radontransfor-
mation) orientiert, die im folgenden anhand eines Translations-Rotations-Scanners (TRS)
erldutert werden soll.

Bei der Datenaufzeichnung mit einem TRS fiihrt die Strahlenquelle, wie auch der ihr gegen-
iiberliegende Detektor, eine Bewegung parallel zum Objekt aus, wobei das Objekt entlang
seines Durchmessers vollkommen durchleuchtet wird ( Abb. 3.7 ). Dadurch entsteht, abhén-
gig von der Detektorposition ein Profil des Absorptionskoeffizienten p (u(0;)), das den mitt-
leren Absorptionskoeffizient fiir diese Bestrahlungsrichtung angibt. Im nédchsten Schritt wer-
den sowohl die Quelle als auch der Detektor um den Winkel AO gedreht und ein weiteres
Profil (u(0,)) aufgezeichnet. Diese Translations-Rotations-Aufzeichnung wird fiir alle Winkel
wiederholt fiir die neue Information iiber das Objekt gesammelt (0 < 0 < 7).

P(i%--

u(0;)
-

Detektor

"~

Detektorposition

Abb. 3.7: Aufzeichnungsverfahren der Absorptionsprofile [1(6;) mit einem Transla-
tions-Rotations-Scanner.

Bei der Bildrekonstruktion wird in das Bild, in dem zu Anfang alle Pixel auf den Wert Null
gesetzt werden, das jeweilige unter dem Winkel 6; aufgezeichnete Profil unter diesem Winkel
in das Bild zuriickgeschrieben. Das bedeutet, dass der zu einer festen Quellen-Detektor Posi-
tion P(0;) gehorende Wert Li(0) eines Absorptionsprofils in alle Pixel entlang des Winkel 6;
geschrieben wird. Werte ;(0) der unter andern Winkeln aufgezeichneten Profile liefern je-
weils einen additiven Beitrag fiir jedes Pixel. In Abb. 3.8 ist dieser Prozess der Bilderzeugung
fiir drei Absorptionsprofile dargestellt.

Rontgenstrahlen bewegen sich nahezu auf einer Linie. Daher ist eine einfache Behandlung der
Abschwichung einer Projektion iiber ein Linienintegral moglich. Bei der EIT bestimmt die
Leitfahigkeitsverteilung die Stromverteilung im Korperinneren und damit den Verlauf der
Aquipotenziallinien die an der Koérperoberfliche enden. Durch die angelegten Elektroden
werden aus der Verteilung der Oberflachenpotenziale einige herausgegriffen und zur Rekon-
struktion verwendet.
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(0 =90°) 16 =45°) uo=0°)

1 (90°) Hy (450)
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Abb. 3.8: Rekonstruktionsverfahren: Ruickprojektion und Aufsummierung der Werte
der unterschiedlichen Absorptionsprofile und daraus resultierender Wert eines Pixels.

Die Bilderzeugung soll nun am Beispiel des homogen Kreiszylinders verdeutlicht werden.
Zunichst werden alle Randspannungen Uy am homogenen Zylinder aufgezeichnet, die beim
einmaligen Umlauf der Stromquelle um den Zylinder auftreten (GI. 3.10).

Uy =¢,()—0¢,F), Gl. 3.15

Dieser Datensatz wird im weiteren auch als Referenzdatesatz bezeichnet.

Dann werden im Innern des Zylinders kleine Leitfahigkeitsinhomogenitéten eingefiigt und auf
gleiche Weise die Randspannungen Uy aufgezeichnet (Abb. 3.9). Die zu einem Stromeinspei-
sungspaar (Projektion) gehdrenden Randspannungen Uy, werden nun aufgrund der eingefiig-
ten Leitfahigkeitsinhomogenititen von den Randspannungen Uy, im homogenen Fall abwei-
chen (Abb. 3.9). Der Riickprojektionsalgorithmus fiir die Impedanztomographie geht nun
davon aus, das die relative Randspannungsinderung U,, mit

UM — UH

P Gl. 3.16
UH

identisch der relativen Anderung der Leitfihigkeit in dem, durch zwei Aquipotenziallinien be-
grenzten Gebiet ist, die auf den zu den Randspannungen gehdrenden Elektroden enden.

Abb. 3.9: Aufzeichnung der Randspannungen am homogenen Kreiszylinder mit ein-
gebrachten Inhomogenitéten der Leitfahigkeit. Annahmen: Aquipotenziallinien bleiben
durch Stérung unbeeinflusst, und die Anderungen sind klein. Die markierten Span-
nungen (Us;, Us, U7) fur die beiden angegebenen Speisungen werden von den
Randspannungen des homogenen Zylinders abweichen.
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Diese Aquipotenziallinien besitzen den durch Gl. 3.10 berechneten Verlauf eines Kreisaus-
schnittes.

y =Yu=Uu _Pu—Pu Gl 3.17

' Uy Py

Die so erhaltenen relativen Leitfihigkeitsinderungen werden dann in einen Grauwert umge-
setzt und dhnlich wie bei der Rontgen-Computer-Tomographie in das Gebiet das zu einem
Stromeinspeisungspaar (Projektion) gehort additiv eingetragen (Abb. 3.10).

Projektion 0° Projektion 0°+ 45° Projektion 0°+ 45°+ 90°

Abb. 3.10: Rekonstruktionsverfahren: Ruckprojektion der Werte der relativen Impe-
danzénderungen in das zugehérige, durch zwei Aquipotenziallinien begrenzet Ge-
biete. Aufsummierung dieser Beitrédge aller Projektionen zum resultierenden Wert ei-
nes Pixels.

Damit die Riickprojektion theoretisch auf diesem Wege durchzufiihren ist, wird angenommen,
dass die Anderungen klein gegeniiber der Referenzmessung sind und der Verlauf der Aqui-
potenziallinien durch die Storungen nicht beeinflusst wird. Dann wird die Anderung linear
proportional abgebildet.

Formal 148t sich die Bilderzeugung aus allen Projektionen wie folgt beschreiben (Webster
1989, Dossel 2000):
Alle relativen Randspannungen U, einer Stromeinspeisung (Projektion S) lassen sich zu ei-

nem Vektor U +(S) zusammenfassen. Damit kann der additive Beitrag g(S) einer Projektion
S zu einer Bildzelle P wie folgt berechnet werden:

g(S)=w(PS)-U () Gl.3.18
mit w(PS) = [O,...,wj,...,()]. Gl. 3.19

Der Riickprojektionsvektor w ordnet der Bildzelle P in Abhingigkeit von der verarbeiteten
Projektion S den richtigen Wert U, zu. Uber w; kann der Beitrag noch zusitzlich gewichtet

werden, wodurch eine Verbesserung der Abbildungseigenschaften erzielt werden kann.

Den Anteil einer Projektion S am Wert aller Bildzellen eines Bildes erhilt man mit Gl. 3.20:

8(S)=W(S)-U,(S), Gl. 3.20
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g(8) ist der Vektor der Anteile g(S) die die Projektion S am Wert jeder Bildzellen hat.
W(S) ist die Matrix der Spaltenvektoren w(PS).

w 0 .. 0
0O w, .. O

W(S)= ? Gl. 3.21
0 O w

Summiert man die Beitrige g(S) aller 16 Projektionen auf, so entsteht das Bild G der relati-
ven Impedanzinderung:

é:iﬂa:iy@yaw) Gl 3.22

AbD. 3.11 fasst diesen Prozess noch einmal bildhaft zusammen.

Objekt

Abb. 3.11: Zusammenfassung des Bildrekonstruktionsverfahrens der elektrischen
Impedanztomograpie: A: Aufzeichnung eines Referenzdatensatzes am Objekt mit
homogener Leitfhigkeitsverteilung. B: Aufzeichnung eines Datensatzes mit einge-
fugter Leitféhigkeitsinhomogenitat. A und B, dargestellt fiir eine Speisung. C: Bilder-
zeugung durch Ruckschreiben der zu den jeweiligen Projektionen gehdrenden relati-
ven Leitfahigkeitsanderungen (rel. Randspannungsénderungen nach GlI. 3.17) in das
Bild und Aufsummieren dieser Werte an der jeweiligen Bildzellenposition (Pixel). D:
Rekonstruiertes Bild durch Aufsummieren aller Projektionen, deren relative Anderung
der Randspannung verschieden von Null sind (ohne Verwendung der Gewichtungs-
faktoren w; ).
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Wie bei der zu Anfang beschriebenen Rontgen-Computer-Tomographie kommt es auch bei
diesem Algorithmus zu einer starken Verschmierung im Ergebnisbild. Die Rontgen-
Computer-Tomographie behilft sich mit einer Hochpass-Filterung der Projektion vor der
Riickprojektion, was als gefilterte Riickprojektion bezeichnet wird (Morneburger 1995). Die-
ses Verfahren ist bei der Impedanztomographie jedoch nicht anwendbar. Unter gefilterter
Riickprojektion ( Webster 1998) versteht man bei der Impedanztomographie die Nachbear-
beitung des rekonstruierten Bildes mit einem geeigneten Hochpass-Operator. Dieses Verfah-
ren verbessert den visuellen Eindruck, eine Auflosungssteigerung wie bei der Rontgen-
Computer-Tomographie ist damit nicht moglich (Dossel 2000).

Daossel (2000) bewertet den Algorithmus wie folgt:

,Dieser Algorithmus ist streng genommen nur anwendbar, wenn das untersuchte Objekt
zylinderformig ist. In der Realitét ist weder die Randkurve kreisformig, noch ist die Leit-
fahigkeit in z-Richtung konstant. SchlieBlich ist der Algorithmus nicht in sich konsistent,
da nach dem Eintrag der ersten Projektion die Widerstandsverteilung nicht mehr homogen
ist und die Formel zum Eintragen der zweiten Projektion nicht mehr richtig ist. Unabhén-
gig von diesen formalen Mingeln ist das Verfahren schnell und liefert akzeptable Ergeb-
nisse fiir verschiedene klinische Fragestellungen.*

(Zitiert aus: Dossel O.: Bildgebende Verfahren in der Medizin, S.234, Springer Verlag,
2000)

Die raumliche Auflosung dieses Algorithmus liegt bei ca. 10 % des Durchmessers des unter-
suchten Objektes (Brown 2001).

Neben dem Backprojection Algorithmus nach Barber und Brown existieren noch weitere Al-
gorithmen zur Losung des inversen Problems der Impedanztomographie (s. hierzu Boone et
al. 1997 oder Webster 1989). In der Géttinger Arbeitsgruppe wurden weiterfithrende Rekon-
struktionsverfahren entwickelt, die vom klassischen Backprojection Algorithmus abweichen
und verbesserte Ergebnisse unter gestorten Bedingungen liefern.

Im obigen Beispiel wurde der Referenzdatensatz am homogenen Objekt aufgezeichnet. Bei
der Untersuchung physiologischer Vorgédnge im menschlichen Korper geht man ebenfalls von
der Vorraussetzung aus, dass die Anderungen der Leitfihigkeit wihrend der Aufzeichnung
eines Bildes (Frame) klein sind. Die Referenz wird fiir medizinische Fragestellungen dann
problemorientiert variiert. So kann beispielsweise bei der Untersuchung der Lungenfunktion
ein Datensatz bei Normalatmung aufgezeichnet werden, auf den dann, die wihrend klassi-
scher Atemmandver, aufgezeichneten Daten bezogen werden.
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4 Das Systemkonzept

Im folgenden soll ein Uberblick iiber den modularen Systemaufbau gegeben werden. Die ver-
schiedenen Anwendungsfelder legen die Anforderungen an das System-Design fest. Eine pa-
rallele Systemstruktur erlaubt nicht nur die gleichzeitige Verarbeitung mehrerer Signale einer
Anwendung, sondern dariiber hinaus auch die serielle oder parallele Verarbeitung unter-
schiedlicher, miteinander gekoppelter Verfahren.

Das System besteht aus 16 parallel angeordneten analogen Detektionskanilen (Abb. 4.1).
Diese Festlegung ist begriindet durch die bei der EIT verwendete Anzahl von Elektroden.
Uber jeden dieser Kaniile lisst sich die Potentialdifferenz zwischen zwei Elektroden bestim-
men, die iiber die Detektionsmatrix frei aus 16 Elektroden kombiniert werden konnen. Das
ermoglicht parallele als auch serielle Messungen zwischen beliebigen Kombinationen von
Elektrodenpaaren. Die Anzahl der Elektroden ist durch Verwendung der Zuordnungsmatrix
auf bis zu 48 erweiterbar. Von diesen 48 Elektroden werden jeweils 16 Elektroden kombi-
niert, die dann parallel erfalt werden. Diese Expansionsmoglichkeit soll in naher Zukunft
vollstindig umgesetzt werden (s. Abb.4.1 gestrichelte Linie), um fiir die bildgebenden Unter-
suchung (EIT-Modus) der Lungenfunktion in drei Thorakalebenen mit je 16 Elektroden Ver-
wendung zu finden.

Gewebe- Speisematrix | Strom- P !
hantom que”e < !
* Matrix Steuerung ||« gg;zgg:l |
[y Siuerna| 1B
Kalibrier- —
matrix ]
X
Phantom -
€
7 . 16
I S : % /’ » |PC
x
Biol. Gew. |* £
10l. Gew. [} _—
O
Matrix Steuerung I |
El1 El.16 9 | SACH
A =
Zuordnungs- 1
matrix q------------ ——| Ebenen-Umschalter I }
EL1 | El48 : Verstarkung
optische

Isolation 11

Biologisches
Gewebe

Abb.4.1: Schema des Hartwarekonzept des analogen Teils. IPC = Industrie PC.
DAC = Digital-Analog-Konverter. El. = Elektrode. Gestrichelte Linien: Zukunftige Um-
setzungen.

Jedes frei gewihlte Elektrodenpaar kann iiber die Speisematrix alternativ auch zur Einspei-
sung des Stromes genutzt werden. Das ermdglicht im Hinblick auf die Impedanztomographie
die freie Wahl verschiedener Speisekonzepte, wie beispielsweise die Einspeisung iiber be-
nachbarte (adjacent drive) oder gegeniiberliegende (polar drive) Elektroden. Die galvanisch
isolierte, breitbandige, schwebende Stromquelle wird von einem programmierbaren Generator
angesteuert und beaufschlagt ausgewdhlte Elektrodenpaare mit dem eingestellten Strom. Der
programmierbare Generator ist in der Lage, arbitrire Signale mit einer Auflosung von
14 Bit /40 MHz, unter Verwendung eines Digital-Analog-Konverters (DAC 1, AD9764,
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Analog Devices Inc., USA) zu generieren (s. Abb. 4.2). Zusitzlich wurde auf der Basisplatine
ein Gewebephantom integriert. Dieses, aus einem rein ohmschen Netzwerk bestehende
Phantom, soll zum Kalibrieren des Systems und zur Charakterisierung externer Storeinfliisse
eingesetzt werden. Uber die Umschaltung von Widerstinden im Phantom lassen sich be-
kannte Inhomogenitéten in das Phantom einfiigen. Dies erlaubt zustandsdifferente Messungen
mit dem Phantom. Unter Verwendung der Kalibriermatrix kann zwischen biologischem Ge-
webe und Phantom gewechselt werden.

Industrie PC

Strom-
Quelle  |---,

psp- | 32-Bit /O
Board 0

Y

psp- | 32-Bit 1O
Board 1

>
=

J> (e
>
>

Y

psp- | 32-Bit /O
Board 3

ADC

12-15

i____)/ ADC
DAC Il |< \12

| Matrix-Steuerung I+1 I‘

bsp- | 32-Bit 110

Board4| T >

| Ebenen-Umschalter |<—

Abb. 4.2: Schema des Hartwarekonzept des digitalen Teils. DSP = Digitaler Signal-
prozessor. ADC = Analog-Digital-Konverter. DAC = Digital-Analog-Konverter.
Gestrichelte Linien: Zukinftige Umsetzungen.

Die Potenzialdifferenzen der 16 Detektionskandle werden von 16 separaten 14 Bit /10 MHz
Analog-Digital-Konvertern (ADC) (AD9240, Analog Devices Inc., USA) parallel abgetastet
(Abb.4.2). Die vorhandenen ADC:s sind iiber 5 PCI Datenerfassungskarten verteilt, die jeweils
von einem digitalen Signalprozessor (DSP) (TMS320C44, Texas Instruments Inc., USA) ge-
steuert werden. Fiir die beiden von der Stromquelle angebotenen Spannungen (gestrichelte
Linien), die jeweils dem Speisestrom I und der Lastspannung Uy, proportional sind, stehen die
ADCs auf Board 4 zur Verfiigung. Die Demodulation, d.h. die Bestimmung der Amplituden-
und Phaseninformation der gemessenen Spannungen, erfolgt iiber digitale Korrelation auf
DSP-Ebene. Die Datenerfassungskarten sind hard- und softwaregebunden verkniipft, um die
Echtzeitfdhigkeit zu gewihrleisten. Alle 5 PCI Datenerfassungskarten sind in einem 19% Indu-
strie PC mit aktiver Backplane untergebracht, deren PCI-Briicken den parallelen, beidseitigen
Datentransfer mehrerer PCI-Karten ermoglicht. Die Verstiarkung in den Messkanélen und die
Schalterstellung der jeweiligen Matrizen wird von den digitalen /O Kanilen der Datenerfas-
sungskarten gesteuert. Bei den Matrizen erfolgt dies jeweils iiber die speziellen Ansteuerun-
gen (Steuerung I und II), bei der Verstidrkung iiber den sich auf der Basisplatine befindenden
12 Bit DACII (AD 7247, Analog Devices Inc., USA). Das System ist dariiber hinaus nach
den Vorgaben der medizinisch-technischen Sicherheit konstruiert worden (isolierte Versor-
gungsspannungen, minimierter Ableitstrom, frequenzabhingig begrenzter Speisestrom), um
nach Priifung durch eine Zertifizierungs- und Priifungsstelle (Notified Body) Patientenmes-
sungen direkt zu ermoglichen.
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5 Systemkomponenten des analogen Teils und ihre
Leistungsdaten

5.1 Die parallelen Messkanale

Die Aufgabe der Messkanile besteht in der Erfassung der Oberflichenpotentiale im diagno-
stisch wichtigen Frequenzbereich der B-Dispersion von 1 kHz bis 1 MHz, ihre verzerrungs-
und rauscharme Vorverarbeitung und der Ankopplung an die Messdatenerfassungsmodule.
Dariiber hinaus wird iiber die Messkanile eine Anpassung an die Quellenimpedanz des
Messobjekt durchgefiihrt. Diese Aufgaben stellen an die Leistungsfihigkeit der Kanéle hohe
Anforderungen. Im folgenden werden die einzelnen Mafinahmen, die die geforderte Band-
breite ermoglichen, beschrieben und die dem Kanal eigenen Daten quantitativ angegeben. In
Abb. 5.1. st die Struktur eines Verstirkerzuges verdeutlicht.

Verstarkungs- Grenz-
bereich frequenz IPC

) v
AA-TP ADC
DSP

DAC

S
JY-O
>

A4

oDC

DAC |«

Abb. 5.1.: Struktur-Diagramm eines Verstarkerzuges. (El.1, EI.2) Elektroden, (I) Im-
pedanzwandlern, (S) Schirmtreiber, (DA) Differenzverstarker, (VCA) Spannungsge-
steuerter Verstarker, (AA-TP) Anti-Aliasing Tiefpass, (ODC) Offset und Drift Korrek-
tur, (DAC) Digital-Analog-Konverter, (IPC) Industrie PC, (DSP) Digitaler Signalpro-
zessor, (ADC) Analog-Digital-Konverter.

5.1.1 Impedanzwandler und Schirmtreiber

Um eine belastungsfreie (stromlose) Messung des Quellensignals zu gewdhrleisten, wird fiir
die Messkanile ein hoher Eingangswiderstand gefordert. Diesen stellen die als Impedan-
zwandler (Spannungsfolger) beschalteten Eingangsverstiarker (Abb. 5.1: I1, 12) bereit. Dar-
iiber hinaus liefern sie ein niederohmiges Signal fiir die Schirmtreiber (Abb. 5.1: S1, S2). Die
als Impedanzwandler zum Einsatz kommenden Verstérker sollten die folgenden Anforderun-
gen erfiillen: Neben einer addquaten Bandbreite und der Stabilitit bei der Verstirkung O dB,
ist wegen ihrer Position in der Verstidrkerkette ein geringes Eigenrauschen und aufgrund der
direkten Riickkopplung eine hohe Gleichtaktunterdriickung giinstig. Ihre Eingangstransistoren
sollten FET-Typen mit geringer Eingangskapazitit sein, um eine hohe Eingangsimpedanz
iiber einen weiten Frequenzbereich bereitzustellen. Die hohe Eingangsimpedanz Z; garantiert
eine Minimierung des Ubertragungsfehlers aufgrund der durch die Kontaktimpedanz Zg (=
Elektrodenimpedanz (Zg.) + Hautimpedanz (Zy,.)) definierte Quellenimpedanz des Ein-
gangssignals. In Abb. 5.2 ist die Eingangsimpedanz des Systems Z;sys, eine typische Elektro-
denimpedanz Zg;, (Ag/AgCl-Elektrode) und die Kontaktimpedanz Zx iiber der Frequenz auf-
getragen.
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Ohm

f/Hz
Abb. 5.2: Betrag der Eingangsimpedanz des Systems [Zisysl(f), Elektrodenimpe-
danz |1Zg|(f), Kontaktimpedanz 1Zl(f) im doppeltlogarithmischen MafBstab. Zg_
(Ag/AgCI-Elektrode) = 100 Q+(5 kQII100 nF) (Li 2000). Zx = ZeL + ZHaut- ZHaut
nach Daten von (Yamamoto und Yamamoto 1976).

Der Aufgrund der oben angenommenen Kontaktimpedanz Zg auftretende Spannungsiibertra-
gungsfehler Fx = (1-Zisys/(Zisys+Zx)) ist in Abb. 5.3 aufgetragen.

0.5

0.4r

0.3
&

0.2}

0.1

f/Hz
Abb. 5.3: Frequenzabhangiger Ubertragungsfehler aufgrund der Kontaktimpedanz.

Die durch die koaxiale Bauform der Elektrodenkabel bedingte Kapazitit zwischen Signallei-
tung und Kabelschirm (Koaxialkabel RG174 ca. Cs = 100 pF/m) verfilscht mit zunehmender
Frequenz des Quellensignals die Messung. Die Schirmtreiber (Abb. 5.1 S1, S2) verringern Cg
indem sie den Schirm auf dem Potential der Signalleitung halten.

O >
L
CSGND
1 I 1

Abb. 5.4.: Schema der Verringerung der Leitungskapazitat. Cpc = Kapazitat zur
Offset-Auskopplung, Cs = Streukapazitét zwischen Leiter und Schirm. Csenp = Streu-
kapazitdt zwischen Schirm und Bezugsmasse. Ui, U, = Eingangs- bzw. Ausgangs-
spannung. S = Schirmtreiber, |1 = Impedanzwandler.

Us
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Dazu wird das vom Impedanzwandler, als niederohmige Quelle, gelieferte Messsignal iiber
den als Spannungsfolger ausgefiihrten Schirmtreiber hochohmig abgegriffen und iiber dessen
Ausgang wiederum niederohmig auf den Kabelschirm zuriickgespeist (Abb. 5.4). Dadurch
wird die Leitungskapazitit Cs um das Produkt der Differenzverstirkungen des Impedan-
zwandlers A; und des Schirmtreibers Ag virtuell verkleinert (Tietze und Schenk 1993).

C=(1-A4A4,) C Gl 5.1

Auf diese Weise wird der unerwiinschte kapazitive Signalpfad, der iiber die Reihenschaltung
von Cg und Csgnp zur Bezugsmasse fiihrt, unwirksam gemacht. Fiir die, als Schirmtreiber
zum Einsatz kommenden Verstirker wird neben der Stabilitidt bei der Verstirkung 0 dB die
Oszillationsfreiheit bei Belastung mit groBen Kapazititen gefordert. Fiir die gesamte Anord-
nung ist zu beachten, dass fiir diesen geschlossenen Regelkreis die Stabilitdtsbedingungen fiir
den Betrag und die Phase der Ubertragungsfunktion gelten ( 1Al<1, Phase< 180°).

5.1.2 Differenzverstarker und Gleichtaktunterdriickung

Auf diese Eingangsbeschaltung folgt der Differenzverstirker, der die beiden Eingangsspan-
nungen mit moglichst hoher Gleichtaktunterdriickung iiber den gesamten Frequenzbereich
voneinander subtrahiert. Aufgrund des Messprinzips zur Bestimmung biologischer Impedan-
zen treten Gleichtaktspannungen als speisefrequenzsynchrone Fehlerspannungen auf. Diese
konnen Werte erreichen, die je nach Bauform und Qualitdt der Stromquelle, die am biologi-
schen Objekt auftretenden Nutzsignale um ein vielfaches iibersteigen. Zusitzlich ist das Sy-
stem im klinischen Umfeld elektromagnetischen Feldern ausgesetzt, die sich als Gleichtak-
trauschen storend dem Nutzsignal iiberlagern konnen. Diese Einfliisse machen einen Verstér-
ker erforderlich, der sich durch eine hohe Gleichtaktunterdriickung bis zu hohen Frequenzen
auszeichnet. Fiir die EIT wird eine Genauigkeit von 0,1 % gefordert, was einer Gleichtaktun-
terdriickung von 60 dB entspricht (Boone et al. 1997).

Eine erdfreie Stromquelle minimiert die auftretenden Gleichtaktspannungen (Boone et al.
1997) und wurde in dieser Arbeit durch eine Ubertrager-gekoppelte Stromquelle realisiert.
Die mit diesem Stromquellenkonzept einher gehenden Gleichtaktspannungen (s. Abb. 5.5)
sind von der frequenzabhingigen GroBe des Ubergangswiderstandes Elektrode-Haut ( Zg;.-
Haut ) Und den an der Stromquelle auftretenden parasitiaren Kapazitidten Cp abhédngig.

oL

Pl

g vl

I ZEI.-Haut 2

Cps :l: Zeno
£ ‘&

Abb. 5.5.: Ursachen der Gleichtaktspannungen bei der Verwendung einer erdfreien
Stromquelle. Yo = Admittanz der Stromquelle. Cpi = Streukapazitdten. Zgj-vaui =
Ubergangsimpedanzen. Zgnp = Impedanz zwischen den beiden Bezugspotentialen.

Des weiteren variiert die Gleichtaktspannung aufgrund der Asymmetrie dieser Elemente
(Cp1#Cp2; ZE1-Haut 17 Zg1-Haut 2) Mit jeder Halbwelle des sinusformigen Speisestroms. Besteht
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dariiber hinaus eine nicht zu vernachldssigende Verbindung, iiber eine Impedanz Zgnp zwi-
schen dem Bezugspotenzial der Stromquelle (festgelegt iiber Cp) und dem Bezugspotenzial
des Verstirkers, wird die sich iiber Zgnp einstellende Spannung ebenfalls zur Erhohung der
Gleichtaktspannung beitragen. Riu et al. (1990) geben fiir diese Art der Speisung
Gleichtaktspannungen bis 2 V an. Es wird also deutlich wie wichtig eine hohe Gleichtaktun-
terdriickung ist. Das Gleichtaktunterdriickungsverhéltnis (Common Mode Rejection Ratio) ist
als logarithmisches Verhiltnis von Differenzverstirkung vp zu Gleichtaktverstarkung vg; de-
finiert:

Vai

CMRR = 20-log{v—D] Gl. 52

Die gemessene Gleichtaktunterdriickung eines Kanal zeigt Abb. 5.6.
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Abb. 5.6: Frequenzabhangige Gleichtaktunterdriickung, gemessen mit einem
HP 4194A Gain-/Phase-Analyzer.

5.1.3 Der spannungsgesteuerte Verstarker (VCA)

Die Kanile werden an das jeweilige biologische Gewebe mit seiner individuellen Leitfahig-
keit und der daraus resultierenden Variabilitit der Nutzsignalamplitude, iiber einen span-
nungsgesteuerten Verstiarker angepasst. Dieser Verstirker bietet zwei wihlbare Verstiarkungs-
bereiche: Bereich A, von -11 dB bis +31 dB, oder Bereich B, von +9 dB bis +51 dB. Die zur
Verstdrkungseinstellung notwendige Spannung wird von einem auf dem Board integrierten
12-bit DAC bereitgestellt, der vom PC aus gesteuert wird. Bei hohen Gewebeimpedanzen und
gegebenem Strom konnen die Amplituden den Aussteuerungsbereich des ADC iiberschreiten.
Eine Moglichkeit der Amplitudenreduktion ist die Absenkung des Stromes. Dadurch wird
jedoch der Signal-Rausch Abstand verschlechtert. Die Nutzung des Dampfungsbereiches des
VCA (Voltage Controled Amplifier) bei groen Lastimpedanzen garantiert nicht nur die An-
passung der Signalamplitude an die Bediirfnisse des ADCs, sondern zusitzlich auch die Bei-
behaltung des Signal-Rausch-Abstands und ist somit der Absenkung der Speisestromamplitu-
de vorzuziehen.

5.1.4 Filter zur Bandbegrenzung

Im Signal enthaltene hohere Frequenzkomponenten konnen beim Abtastprozess in den Mess-
frequenzbereich zuriickgefaltet werden (Aliasing). Daher muss ein Tiefpassfilter mit ausrei-
chender Grenzfrequenz die Bandbreite des Eingangssignals fiir den ADC beschrinken. Fiir
den auszuwihlenden Filtertyp ist eine hohe Sperrdimpfung und ein steiler Ubergang an der
Grenze zwischen Durchlass- und Sperrbereich mit geringer Welligkeit im Durchlassbereich

45



Kapitel 5: Systemkomponenten des analogen Teils und ihre Leistungsdaten

zu fordern (gegensitzliche Forderungen; Gibbsches Phinomen (Unbehauen 1993)). Fiir die
Grenzfrequenz ist der Wert von 80 % der Nyquistfrequenz anzustreben (Randall 1987), um
Frequenzen, die dicht iiber der Nyquistfrequenz liegen, ausreichend zu ddmpfen. Das verwen-
dete Filter besitzt eine elliptische Charakteristik 5.0rdnung (Cauer-Filter). Dieser Filtertyp
zeigt gegeniiber anderen Filtertypen die groBte Steilheit beim Ubergang vom Durchlassbe-
reich in den Sperrbereich. Er besitzt eine maximale Steilheit von 175 dB/Dekade und eine
Sperrdampfung grofler als 60 dB, die bei 2,5 MHz sogar Werte von 75 dB erreicht. Charakte-
ristisch fiir diesen Filtertyp ist der kleine Rippel ( 0,1 dB ) im Durchlassbereich wie im Sperr-
bereich. Die Grenzfrequenz kann wahlweise zwischen 500 kHz und 1 MHz umgestellt wer-
den.

5.1.5 Offset- und Driftkorrektur

Da der Offset und die Drift eines jeden Messkanals mit der gewéhlten Verstirkung schwan-
ken, wurde eine aktive Offset-Regelung in den Verstirkerzug integriert. Damit wird ein Dy-
namikverlust am ADC vermieden, der mit systembedingten Gleichspannungen oder DC-
Gleichtaktspannungen im Ausgangssignal einhergehen wiirde.

U,
U

AA-TP

v
c
o

Ref.

K+ I

A

Abb. 5.7.: Schema der Offset und Drift-Kompensation. DA = Differential Amplifier,
VCA = Voltage Controlled Amplifier, AA-TP = Anti-Aliasing Tiefpass, Ref. = Bezugs-
referenz des DA, K = Proportionalglied.

Vom Ausgang des Anti-Aliasing-Filters wird das Signal einem Integrator zugefiihrt. Auf-
grund der Tiefpasswirkung, die mit dem Integrationsprozess gekoppelt ist, generiert der Inte-
grator den Mittelwert der Ausgangsspannung, den dieser dann an den Referenzeingang der
Differenzstufe zuriickkoppelt. So wird dem Ausgangssignal der Differenzstufe ein Gleich-
spannungssignal additiv hinzugefiigt. Zusammen mit den verschiedenen Offsets der einzelnen
nachfolgenden Stufen ergibt sich so ein mittelwertfreies Ausgangssignal Uy des Verstidrkerzu-
ges. Uber einen Ausgangstreiber wird dieses Signal dann niederohmig dem ADC zur weiteren
Verarbeitung iibergeben.

5.1.6 6 Rauschspannungsdichte des Verstéarkers

Zur Bestimmung der ausgangsseitigen Rauschspannungsdichte des Messverstirkers, wurde
dessen Eingang mit einem Ohmschen Widerstand abgeschlossen (Abb 5.8), dessen Eigenrau-
schen (thermisches Rauschen) deutlich unter dem des Verstirkers liegt. Die dabei am Ver-
starkerausgang auftretende effektive Rauschspannungdichte Ny wurde mit einem HP 3585A
Spektrum-Analysator ermittelt (Eingangsimpedanz 1 MQII30pF, Noise LVL-Funktion, Hand-
buch S. 3-2-23).
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= N
R 27OQ|:| G =10VN o)
BW =1 MHz

i 1

Abb. 5.8.: Eingangsbeschaltung eines Verstarkerkanals zur Bestimmung der spek-
tralen Rauschspannungsdichte Ng. G = Verstarkung, BW = maximale Bandbreite des
Verstarkers.

Nj betrégt bei einer Verstirkung von G = 10 V/V 700 nV/Hz. Damit folgt die eingangsseiti-
ge effektive Rauschspannungsdichte N; zu

N; = 70 nV/VHz.

Unter der Annahme, das Verstirkerrauschen sei bandbegrenztes weilles Rauschen und der
Anti-Aliasing Tiefpass sei ideal mit der Grenzfrequenz fg, 148t sich fiir die gewéhlte Verstér-
kung G die ausgangsseitige effektive Rauschspannung Uyo des Verstédrkers wie folgt berech-
nen:

Uyo=N,f,;-G. Gl.5.1.6.1

Fiir eine Verstirkung von G = 1 V/V und der gewihlten Grenzfrequenz des Verstirkers von
fc = 1 MHz folgt die ausgangsseitige effektive Rauschspannung zu Uy = 70 uV.

5.1.7 Linearitat und Intermodulationsprodukte

Der nutzbare dynamische Bereich eines Verstirkers ist fiir sehr kleine Signale durch den
Rauschsockel und fiir groBe Signale durch die Sittigung aufgrund der Interferenz zwischen
den im Signal enthaltenen Anteilen anderer Frequenz begrenzt. Diese Verzerrungen werden
durch Nichtlinearititen in der Transfercharakteristik des Verstirkers verursacht. Ublicherwei-
se werden diese Verzerrungen iiber die Messung der htheren harmonischen Anteile im Signal
ermittelt. Dazu wird ein monofrequentes Signal in das System gespeist und die Amplitude der
Harmonischen bestimmt.

Die Messung der harmonischen Verzerrungen vernachlissigt jedoch die Signalamplituden
anderer Quellen. Ist der Verstédrker in ein System integriert, wird er keinem reinen Spektrum
ausgesetzt sein, wie es bei der Bestimmung der harmonischen Verzerrungen der Fall ist. In
den meisten Fillen wird er in einer spektral angereicherten Umgebung arbeiten, wodurch auf-
grund seiner Transfercharakteristik im Ausgangssignal zusitzliche spektrale Anteile entste-
hen, die als Intermodulationsverzerrungen (IMD = Inter-Modulation Distortion) bezeichnet
werden. Die Ausgangsleistung des Verstéirkers konzentriert sich damit nicht nur auf die Fun-
damentale (1. Harmonische) und ihrer Harmonischen hoherer Ordnung, sondern verteilt sich
zusitzlich iiber die Intermodulationsprodukte, deren Leistungsanteile im Ausgangssignal bei
steigender Eingangsleistung viel schneller wachsen als der Leistungsanteil der Fundamentalen
und somit gerade fiir groBBe Storpegel den Verstirker schnell an dessen Dynamikgrenze fiih-
ren. (Zu diesem und dem folgenden Teil s. Henn 1994).
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5.1.7.1 Entstehung der Intermodulationsprodukte

Zur Beschreibung der Kennlinie reale Systeme wird hdufig deren Verlauf in den betrachteten
Arbeitspunkten durch Polynome niedrigen Grades mit konstanten Koeffizienten approximiert
(Polynomansatz der uneigentlichen, nichtlinearen Approximation (Haase 2002)). Solche Sy-
steme werden als statisch quasilinear bezeichnet. Im folgenden soll kurz auf die mathemati-
sche Beschreibung der Entstehung der IMD eingegangen werden, die die (korrigierten) Rech-
nungen aus der Veroffentlichung von Henn 1994 wiedergibt.

Beschrinkt man sich auf kubische Verzerrungen, gilt ndhrungsweise der folgende Zusam-
menhang zwischen dem Eingangs- und Ausgangssignal des betrachteten Systems:

3
Uppr =) a, Uy =
our 25 w Gl 5.3

ay,+a,-U +a, -UlzN +a, ~U13N
Wird das System mit einem monofrequenten Signal
U, =A-sin(o, 1) Gl. 5.4

angeregt, entstehen aufgrund der harmonischen Verzerrung Produkte, die bei ganzzahligen
Vielfachen der Speisefrequenz m, im Spektrum erscheinen. Ein Eingangssignal, bestehend
aus zwei sinusformigen Signalen unterschiedlicher Frequenz (zwei Tonen)

Uy, = A -sin(w, -1)+ A, - sin(w, -) Gl 5.5

erzeugt harmonische- und intermodulations Verzerrungen. Kombiniert man Gl. 5.3 und
Gl. 5.4, folgt

3
Uour = Zan -(A1 -sin((J)1 1)+ A, -sin((;)2 1))
n=0

t =
ay +a,- (A -sin(o, 1)+ A, - sin(o, -1))+ Gl 5.6

a, -(A1 -sin((o1 1)+ A, -sin(o)2 -t))2 +
a, (A, - sin(o, -1)+ A, - sin(o, -t))3

Der Term ay entspricht dem Gleichspannungsoffset des Verstirkers. Der zweite Term stellt
das fundamentale Signal Un; dar und die folgenden Terme repridsentieren die Verzerrung des
Verstidrkers. Die IMD zweiter Ordnung kann aus Term 3 von Gl. 5.6 ermittelt werden:

a, -(U,N )2 =a, '(A12 -sinz(a)1 -t)+ A22 -sinz(a)2 -t)+

Gl. 5.7
2-A-A, -sin(a)1 -t)- sin(a)2 t))
Daraus folgt Gl. 5.8:
a
a, .(U]N )2 :72.(1412 + A2 )_
%~(A12 -COS(Z-(D1 -t)+ A22 -c0s(2- o, -t))+ Gl 5.8

a,-A - A, '(cos(((’)L _wz)'t)_cos((wl ‘H’)z)'t))
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Der erste und zweite Term repridsentieren den DC-Offset und die 2. Harmonische (2w;, 2a,).
Der dritte Term beschreibt die IMD zweiter Ordnung (®;-0,, ®;4+0,). Um eine Beschreibung
fiir die Effekte 3. Ordnung zu erhalten, wird auf den vierten Term der Gl. 5.6 zuriickgegriffen.
a,- (U,N )3 =a, (Al3 -sin’ (o)1 1)+ A -sin3(0)2 1)+
3-A’- A, -sin* (o, -t)- sin(o, - 1)+ Gl 5.9
3-A - A] -sin(w, -t)- sin® (o, t))

Gl. 5.9 vereinfacht sich zu:

a, '(UIN)3 :(3.4613 ) (A13 -sin((;)l 't)+A§ 'Sin((% 't)+ Gl 5.10
2-A%- A, -sin(w, -1)+2- A, - A? - sin’ (o, t)) Gl. 5.10a
ay- Ay ] (A3 -sin(3m, -1)+ A3 - sin(3o, - 1)+ Gl. 5.10b
y : 1 ; , .5.
. 2 .

3a, ‘31 A ]-(sin((Z(Dl —mz)-t)—%-sin(@m] +0)2)-t))+ Gl. 5.10c

3a,-A A (. [
a3 21 2_).(517,((20)2 —0)1)-1,‘)—5-sm((Z(x)2 +0)1)-t)] Gl. 5.10d

Der Term 5.10a représentiert den Amplituden Offset an der Stelle der fundamentalen Fre-
quenzen ®; und m,. Der Term 5.10b beschreibt die Harmonische 3. Ordnung (3w;, 3®;). Term
5.10c und 5.10d reprisentieren die IMD 3. Ordnung (2m;-0);, 20;+0,, 20,-®1, 20,+0)).

Intermodulationsprodukte treten bei Systemen mit gekriimmter Transfercharakteristik ( Grad
des Polynomansatzes > 2) auf. Die linearen Anteilen der Transfercharakteristik stellen die
Harmonischen des Eingangssignals dar.

Wird ein aus zwei Tonen zusammengesetztes Signal mit den Fundamentalfrequenzen ®; und
@ in solch ein System gespeist (®; < 0,), werden die Verzerrungsprodukte an den Stellen

a-o,+b-w, mita,b=0, 1,2,..

auftreten. Die Lage der Intermodulationsprodukte 2. Ordnung im Spektrum ergibt sich somit
zu:

W, -,
o, +(J)2

Die Lage der Intermodulationsprodukte 3. Ordnung im Spektrum ergibt sich somit zu:

20+, 2-m, + o,
2.0, -, 2.0, -0,

Aufgrund ihres Abstandes zu den Fundamentalen kénnen die meisten Intermodulationspro-
dukte herausgefiltert werden. Liegen die beiden Eingangssignal jedoch dicht beieinander,
entstehen Intermodulatinsprodukte 3. Ordnung (2m;-m,, 20;-;), die dicht bei den Funda-
mentalen zu liegen kommen und nicht mehr ohne Beeinflussung des Nutzsignales herausge-
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filtert werden konnen. Aus diesem Grund wird sich bei der Bestimmung der Verzerrungsan-
teil der Systemausgangsleistung auf die Produkte 3. Ordnung beschrénkt.

5.1.7.2 Kompression der Verstarkung

Mit steigender Eingangsleistung steigt die Ausgangsleistung linear an und folgt so dem Ver-
halten eines idealen linearen Vierpols. Da die Leistung der hoheren Intermodulationsprodukte
jedoch schneller steigt als die der Fundamentalen, wird ab einem gewissen Punkt der Verzer-
rungsanteil im Signal keine linearen Zusammenhang zwischen Eingangs- und Ausgangsgro-
Ben mehr zulassen (Loy 1999). Dieser Bereich wird als Kompressionsbereich bezeichnet.
Weicht bei weiterem Anstieg der Eingangsleistung die Ausgangsleistung um 1 dB vom idea-
len Vierpol ab, ist die GroBsignalgrenze des nutzbaren Bereiches erreicht. Dieser Punkt wird
als 1 dB Kompressionspunkt bezeichnet ( 1 dB Compression Point ). Mit weiter steigender
Eingangsleistung fahrt die Ausgangsleistung in einen Sittigungsbereich ('s. Abb. 5.9).

5.1.7.3 Zweiton-Test

Die Anteile des Signals die der IMD 3. Ordnung zugesprochen werden, hdngen von der Am-
plitude des Storsignals ab. Ein als Zweiton-Test bezeichnetes Testverfahren konstruiert eine
besondere Situation, die davon ausgeht, dass Nutz- und Storsignal zum einen dicht beieinan-
der liegen und zum andern das Storsignal mit der Amplitude des Nutzsignals den Verstirker
erreicht. Der bei diesen Test ermittelte 1 dB Kompressionspunkt markiert die unterste Grof3-
signalgrenze des linearen Bereiches. Fiir kleinere Storsignalamplituden erweitert sich der li-
neare Bereich und dieser Punkt wandert hin zu hoheren Eingangsleistungen. Wenn die Stor-
signalamplitude gegen Null geht, wird seine Maximum durch die Summe der héheren harmo-
nischen Anteile festgelegt.

Zur Bestimmung der IMD 3. Ordnung wurde unter Verwendung eines arbitrdren Generators
(PC-420, Datel Inc. Mansfield) ein aus zwei sinusformigen, amplitudengleichen Komponen-
ten bestehendes Signal generiert. Mit diesem Signal wurde dann ein Verstidrkerkanal beauf-
schlagt und schrittweise die Eingangsleistung Pin erhoht. Die damit einher gehende anstei-
gende Ausgangsleistung Pout der Fundamentalen und der IMD 3. Ordnung zeigt Abb. 5.9.

8,0E+01
/A
408+ 01 /'7“{/" —e—Pout
el - . Fundamentale
| M— —a—Pout IMP
0,0E+00 >,,_,.'———-<>""°"' IEE————y 3.0rd.
—o— Trendlinie

Pout1

-4,0E+01
—A— Trendlinie P30
IMP1
-8,0E+01 L;/A/A/'
-1,2E+02 4

-4,0E+01 -3,0E+01 -2,0E+01 -1,0E+01 0,0E+00 1,0E+01 2,0E+01

P,/ dBm

Pout / dBm

Abb. 5.9.: Ergebnisse des Zweiton-Tests: Zusammenhang zwischen Eingangslei-
stung Pin und Ausgangsleistung Pout der Fundamentalen sowie der Intermodula-
tionsprodukte 3. Ordnung eines Kanals. 1 dB Kompressionspunkt: Pin=-11,8dBm,
Pout= 13,4dBm. Intercept Punkt 3. Ordnung (ICP3): Pin = 9,1dBm, Pout = 34,4 dBm.
Ton1: f1 = 15 kHz, Ton2: f2 = 20 kHz, Verstarkung = 20 dB. Gemessen mit einem
HP 3585A Spektrum-Analysator.
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Aus den Messwerten in Abb. 4.1.8 lassen sich die approximierten Verldufe der Ausgangslei-
stung der Fundamentalen und der IMD 3. Ordnung bestimmen.

Poutr =0.9576 Pi, + 25.75 dBm Gl. 5.11
Poutivps  =2.99 Piy + 7.5 dBm Gl. 5.12

Der -1 dB Kompressionspunkt liegt bei einer Ausgangsleistung von —11,84 dBm. Das ent-
spricht einer maximalen Ausgangsspannungsamplitude von 1,546 V. Der Intercept Punkt 3.
Ordnung (ICP3) liegt bei Pj,=9,1dBm, Py, = 34,4 dBm. Dieser theoretische Punkt markiert
die Leistungsidquivalenz der Fundamentalen und der IMD 3. Ordnung. Dieser Punkt wird in
der Realitét aufgrund der Sittigung nie erreicht und liegt ungefihr 10 dB {iber dem Kompress-
ionspunkt (Loy 1999).

Wenn man davon ausgeht, dass wihrend einer Messung im klinischen Umfeld Stérungen spo-
radischer Natur auftreten (z.B. breitbandige Bursts), deren Amplituden nicht bekannt sind, ist
es sicher sinnvoll, die maximal zuldssige Amplitude, die den ADC erreicht, auf jene zu be-
schrianken, die mit dem 1 dB Kompressionspunkt korrespondiert. In einer Laborumgebung, in
der die auftretenden Storungen iiber die Aufzeichnung des Umgebungsspektrums analysiert
und etwaige Storquellen eliminiert werden konnen, ist es sicher geraten, die maximal zuldssi-
ge Amplitude den dort vorherrschenden, nahe beim Nutzsignal liegenden Storspitzen anzu-
passen.

5.1.8 Interkanal Verstarkungs- und Phasenvariation

Aufgrund der fertigungsbedingten Exemplarstreuungen kann nicht davon ausgegangen werden, dass
die verschiedenen Kanile identisches frequenzabhiéngiges Amplituden- und Phasenverhalten zeigen.
In einer Messung, bei der alle Kandle mit dem gleichen Eingangssignal beaufschlagt wurden, wurde
der Frequenzgang aller Kanile mit einem HP 4194A Gain-/Phase-Analyzer bestimmt. In den Ab-
bildungen 5.10 und 5.11 sind der Mittelwert und die Standardabweichung fiir die Verstiarkung und die
Phase im Frequenzbereich von 1 kHz bis 1 MHz dargestellt.

21 1.2

20 — /

: N/

>
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o
(o]

—0O—Mean
——S8D

Mittelwert / dB
o o
ES o
Standardabweichung (SD)/dB

—T
—E\
-4\

T
1 10 100 1000
flkHz

Abb 5.10.: Interkanalvariation der Verstarkung: Mittelwert und Standardabweichung
der kanalabhangigen Verstarkungsschwankung. HP 4194A Gain-/Phase-Analyzer.
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Abb. 5.11.: Interkanalvariation der Phase: Mittelwert und Standardabweichung der
kanalabhéngigen Phasenschwankung. HP 4194A Gain-/Phase-Analyzer.

Im besonderen bei Bioimpedanz-Anwendungen, die die absoluten Werte der Impedanz zur
Analyse heranziehen und mehrere Kanile verwenden, ist es notwendig, eine Korrektur dieser
Variationen iiber geeignete Phantome durchzufiihren. Anwendungen wie die EIT sind hinge-
gen tolerant gegeniiber solchen UnregelmifBigkeiten, da solche systematischen Fehler elimi-
niert bei der Bestimmung der relativen Anderung werden. Fiir das Beispiel der Impedanz-
Spektroskopie soll spiter noch eingehend diese Korrektur beschrieben werden.

5.1.9 Ubersprech-Dampfung zwischen den Kanélen

Alle Signalleitungen der Verstidrkerplatine besitzen eine geringe parasitire Verkopplung mit
benachbarten Signalleitungen oder zur Massefldche. Durch diese Verkopplung verursacht ein
Signal in einem Kanal einen unerwiinschten Signalanteil im Nachbarkanal. Die Dampfung
dieser Einkopplung soll als Ubersprech-Diampfung bezeichnet werden.

S (n-1)
El. (n-1)
G b '\I
J_ I (n-1) —
El (n) o [ HP4194A
Gain/Phase
] Analyzer

. s
| (n+1)
El (n+1)

f

S (n+1)

Abb. 5.12.: Eingangsbeschaltung zur Bestimmung der frequenzabhéngigen Uber-
sprech-Dampfung zwischen zwei benachbarten Kanélen.
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In Abbildung 5.12 ist die Messanordnung zur Bestimmung der Ubersprech-Dimpfung darge-
stellt. Ein Kanal wird von einem Generator ( G ) gespeist. Die Eingédnge des Nachbarkanals
werden mit Masse verbunden. Die beiden Ausginge sind direkt mit einem HP 4194A Gain-
/Phase-Analyzer verbunden, der das Verhiltnis der beiden Signale in Abhingigkeit von der
Frequenz in dB bestimmt.

Es wurde eine Dampfung von mehr als —80 dB bis zu 100 kHz festgestellt, die bis 1 MHz auf
—70 dB absinkt, wie Abbildung 5.13 zeigt.

-60
m
S .70 B
o //
o
:g -80 ® 4
o

-90 T

1 10 100 1000

f/kHz

Abb. 5.13.: Dampfung des Ubersprechens, gemessen mit einem HP 4194A Gain-
/Phase-Analyzer.

5.2 Die Stromquelle

Systeme, die die elektrische Impedanz biologischer Gewebe bei unterschiedlichen Frequenzen
analysieren, benotigen spannungsgesteuerte Stromquellen, die iiber einen weiten Frequenzbe-
reich und einen groflen Variationsbereich der Lastimpedanz stabil arbeiten.

5.2.1 Anforderungen an die Stromquelle

Die groBle biologische Variabilitit der Lastimpedanz, erfordert Stromquellen mit hohem In-
nenwiderstand, um den mit dieser Lastinderung auftretenden Stromfehler gering zu halten.
Wird diese Forderung umgesetzt, erspart man sich die Kontrolle des flieBenden Stroms iiber
eine zusitzliche Messeinheit. Dies ist besonders im Hinblick auf festfrequente Anwendungen
von Bedeutung, in denen die Phase zwischen Strom und Spannung eine geringere Rolle spielt,
wie dies beispielsweise bei der EIT oder der Impedanz-Kardiographie der Fall ist. Strom-
schwankungen, die wihrend der Impedanzspektroskopie biologischer Gewebe auftreten, wer-
den toleriert, da der Strom fortlaufend iiber einen Referenzwiderstand iiberwacht wird. Wie
noch gezeigt wird, ist fiir frequenzvariable Einsatzfelder der Signal-Rausch-Abstand beson-
ders wichtig. Daraus folgt fiir die Impedanzspektroskopie ebenso die Forderung nach einem
hohen Innenwiderstand wie bei festfrequenten Anwendungen, damit sich die Signalamplitude
durch eine Verringerung des Stromes nicht weiter dem Rauschsockel nihert oder gar von ihm
verdeckt wird.

Ein hoher Innenwiderstand eliminiert dariiber hinaus die Beeinflussung des Stroms durch die
Ubergangsimpedanz, die durch die Elektrode in Verbindung mit der Haut gebildet wird. An-
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zustreben ist ein Innenwiderstand, der bei einer Lastschwankung von 1 k€ den Fehler des
Ausgangsstroms kleiner als 0,1 % hilt. Fiir das entwickelte System wurde eine iibertragerge-
koppelte, erdfreie Stromquelle konstruiert, deren Grundprinzip in Abb. 5.14 dargestellt ist.

I, I3 2
oo n, g
ly _Z Uzl e ‘ o4 o ly 24 % J “
o——_"1——- o——_" 1
+

U1 Ua lJ1 Ua

A B

Abb. 5.14: Grundprinzip der erdfreien Stromquelle. A: Grundprinzip mit Ubertrager.
B: Grundprinzip mit verallgemeinerten Last Z,». | = Strom. U = Spannung. Lp = pri-
mérseitige Induktivitdt. Ls = sekundarseitige Induktivitdt. n1 und n2 sind jeweils die
primérseitige bzw. sekundéarseitige Anzahl der Windungen.

Stromquellen, die nach dem Prinzip der negativen Riickkopplung arbeiten (Abb. 5.14) besit-
zen den Vorteil hoher Stabilitidt und einfachen Autbaus, da entsprechende breitbandige Ope-
rationsverstidrker verfiigbar sind. Zusétzlich haben erdfreie Stromquellen gegeniiber solchen
fiir geerdete Verbraucher den Vorteil der deutlich reduzierten messfrequenzsynchronen
Gleichtaktspannungen. Diese hingen fiir die erdfreie Quelle nur von den parasitiren, kapazi-
tiven Verkopplungen der Stromquelle zur Bezugsmasse ab und konnen konstruktiv klein ge-
halten werden (Bourne 1996).

Die durch den Ubertrager realisierte galvanische Isolation des Patienten von den aktiven Tei-
len der Quelle verhindert Gleichstrome auf der Patientenseite. So wird einer Gewebeirritation
vorgebeugt, die als Ursache einer elektrolytischen Reaktion an Elektroden auftritt. Sie schiitzt
den Patienten also vor Gleichspannungen und weiteren Fehlern auf der Gerite-Seite (z.B.
Netzspannungsdurchgriff). Zum anderen wird die aktive Seite vor sekundirseitig applizierten
Hochspannungsimpulsen geschiitzt, wie sie bei der Defibrillation oder der HF-Chirurgie auf-
treten. Geeignetes Wicklungsmaterial stellt die Hochspannungsfestigkeit bis zu mehreren kV
sicher. Die galvanische Isolation schiitzt also in beide Richtungen.

Ausgehend von einem, nach Abb. 5.14 B beschalteten, idealen Operationsverstirker, ergibt
sich fiir den durch die Last flieBenden Strom I, folgende Beziehung:

I,==' Gl 5.13

Der Strom I, ist somit keine Funktion des Lastwiderstandes Z;, und damit auch unabhéngig
von der Lastspannung U,. Der frequenzabhidngige Innenwiderstand (=Ausgangswiderstand)
folgt fiir diese Anordnung mit der Lastspannung U,

U .
U2=[12—Z—1)-zl-(1+AD) Gl. 5.14

1

und der Differenzverstirkung des Operationsverstérkers (ein dominanter Pol)
A A
A =—"D Gl. 5.15

P .o
I+j—
0‘)0
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zu (Tietze und Schenk 1993)

U R
—aZ:AD-ZI: 1 ! — Gl 5.16

+J
AD 'Zl AD 'Zl(’)G

Sl

Ap reprisentiert dabei die Differenzverstirkung des Operationsverstirkers fiir @ = 0. Die
Kreisfrequenz mg bezeichnet die Grenzfrequenz des als Tiefpass erster Ordnung idealisierten
Verstirkers. Somit lédsst sich der Innenwiderstand Zg durch die Parallelschaltung eines Wider-
standes mit einer Kapazitit darstellen. In Abb. 5.15 ist der frequenzabhéngige Verlauf des
Betrags des Innenwiderstandes Zg fiir reale Daten (Differenzverstirkung und der Grenzfre-
quenz) eines Verstirkers dargestellt.

X 10? |Zsl

35 : :
2y : :
0.5

Ohm

10° 10* 10°
fHz

Abb. 5.15: Verlauf des Betrags des Innenwiderstands nach Gl. 5.16. Mit &g = 70kHz,
Ap = 400000. Z; = 100 Ohm.

Der Einsatz von breitbandigen Verstirkern, deren Leerlaufverstirkung hohe Werte erreicht
und dessen dominanter Pol die Grenzfrequenz moglichst weit oben im Analysefrequenzbe-
reich festlegt, wirkt sich besonders giinstig auf einen hohen Innenwiderstand in einem weiten
Frequenzbereich aus.

5.2.2 Einflisse des Ubertragers
Der Einsatz eines Ubertragers zur Isolation des Patienten und zur erdfreien Stromeinspeisung

beeinflusst das Ubertragungsverhalten der Stromquelle aufgrund seiner konstruktiv bedingten
parasitdren Elemente (s. Abb. 5.16).
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Abb. 5.16.: Elektrisches Ersatzschaltbild eines realen Ubertragers mit allen funktio-
nalen und parasitdren Elementen.
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ii : Ubertragungsfaktor n1/n2

k : Koppelgrad < 1

Rpcu Primérseitige Kupferverluste

Rscu : Sekundérseitige Kupferverluste

Rk : Kernverluste

Lps Primérseitige Streuinduktivitit

Les: Sekundirseitige Streuinduktivitét

Lp : Primérseitige Hauptinduktivitit

Ls : Sekundirseitige Hauptinduktivitit

Crw : Kapazitit der primédrseitigen Windung
Csw Kapazitit der sekundirseitigen Windung
Cww Kapazitit zwischen Primér- und Sekundarwicklung
7y : Lastimpedanz

Zq : Quellenimpedanz

Auf Grund dieser Elemente werden die Ubertragungsfunktionen fiir Spannung, Strom und
Leistung eine deutliche Frequenzabhingigkeit zeigen, was sich schlieflich auch auf den Ver-
lauf des Innenwiderstandes auswirkt. Um eine Aussage iiber den Einfluss des Ubertragers auf
diese Transfercharakteristika machen zu konnen, ist es notwendig, diese aus dem in Abb. 5.16
vorgestellten Ersatzschaltbild (ESB) herzuleiten. Dafiir wird das ESB nach Abb. 5.16 in ein
auf die Primirseite transformiertes, zusammenfassendes Ersatzschaltbild iiberfiihrt (s.
Abb. 5.17).
Zg

1
T

lp Z, Z, ls

Za Z Z
Z 3 5 U Z
Uq
- - | ) ny n,

Abb. 5.17: Zusammenfassendes, auf die Priméarseite transformiertes, elekirisches
Ersatzschaltbild des realen Ubertragers. Elemente siehe Text.

Die Elemente dieses Ersatzschaltbildes sind wie folgt definiert:

Z = (SCP—W)_I Z,=Rs_¢, +5Ls ) ki
Z,=R, ¢, +5Lp_ Zs =k%i* (sCy_y )™
Z,=sL, kK’ IR, Zo =(sCyy)"

Damit lassen sich folgende linearen Vierpole (VP) und ihre Ubertragungs-Matrizen festlegen:

VP,: [Aa] = Kettenmatrix des aus Z;, Z, und Z3 gebildeten Pi-Glied

VPy: [Ab] = Kettenmatrix des aus Z4 und Zs gebildeten T-Halbglied
VP.: [Ac] = Kettenmatrix des idealen Ubertragers

VP4 Kettenmatrix der Kettenschaltung der Vierpole VP,, VP, und VP,
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A,] =[A]I[E)A)IE][A]:
milt [E]:[l 0]

0 -1

VP.: [Ye] = Leitwertmatrix der Langsimpedanz Zs
VP Parallelschaltung von VP4 und VP,

v, |= I, 1+ [.]

Hieraus folgen die Spannungsiibertagungsfunktion Gy, die Stromiibertragungsfunktion Gj, die
Leistungsiibertragungsfunktion Gp und die Ausgangsimpedanz Z, des Ubertragers mit den
aus der Theorie der linearen Vierpole bekannten Beziehungen (z.B. Lindner et al. 1995):

G, = ~ Vi Gl 5.17
det(Y, )-Z, + Yy,

= Y Gl 5.18
det(Y, )-Z, + Yy,

G,=G,-G,. Gl.5.19

I?er Verlauf des Betrags von Gy, Gy und Gp ist in Abb. 5.18 fiir die Daten des verwendeten
Ubertragers aufgetragen.

IGu(f)l/dB IGi(f)l/dB

40

IGp{fil/dB

f/Hz

Abb. 5.18: Betrage der Ubertragungsfunktioneq der Spannung (IG,l) des Stroms
(IGyl) und der Leistung (IGpl) fir den realen Ubertrager im Frequenzbereich von
100 Hz bis 10 MHz. Werte: Lp = 23e-3 H, Ls = 380e-3 H, Lp.si= 17e-6 H, Ls.st= 290e-
6, RP-CU =0.25 Q, RS-Cu =4* RP-Cw Rk = 100e6 Q, CP.W = 14.74e-12 F, Cs.w = 0.5e-
12 F, Cww = 5e-12 F, wi/w2=1/4. Z,=1000, Zo>>1;

Die Leistungsiibertragungsfunktion zeigt deutlich die Bandpasscharakteristik des Ubertragers,
deren Eckdaten (Reisch 1997) die untere Grenzfrequenz.
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R
~ b Gl.5.20

0, =
8gu 2
KL,

die obere Grenzfrequenz

0, = Gl. 5.21

und die Resonanzfrequenz

o, = Gl.5.22
' \/(LP—St +a2 'LS—Sz)' (CS—W 'a_z + wa)

sind.
Aus diesen Eckdaten wird der Einfluss der parasitiren Elemente auf den Verlauf der Ubertra-
gungscharakteristika deutlich.

Die Ausgangsimpedanz Zg (Lindner et al. 1995) des Ubertragers

]+yf“ Zg

Z.y= Gl. 5.23
det(Y, )-Zg+ Y s

bildet eine resultierende Ausgangsimpedanz Zsa (s. Abb. 5.19) zusammen mit der Aus-
gangsimpedanz Zg der Steuerschaltung.

lo

==

S ala) =l

Ideale Stromquelle

<

Abb. 5.19: Resultierender Innenwiderstand der Stromquelle durch Einsatz des Uber-
tragers. Zs = Innenwiderstand der Quelle nach Abb. 5.14 A. Zay = resultierende Im-
pedanz des Ubertragers. Z, = Lastimpedanz.

Aus der Kettenschaltung der Kettenmatrizen von Zg und Z,y folgt die Kettenmatrix der re-
sultierenden Ausgangsimpedanz Zga:

[ASA] = [As]' [E] [AAU]§

gy F gy, Lg

Gl. 5.24

Z, = ~ )
Agprp "L T gy

Mit Zg — oo fiir den Generatorwiderstand der speisenden idealen Stromquelle folgt:

Z,, =2z Gl. 5.25

Asp;
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und damit

:('Zj'A'ZI-Z5'B)'ZS-Z5'B'ZI Gl. 5.26
N (C-Z +D) ki’ +E-Z +F

mit
A=(Z,2,+2,2,+2,2,+Z,Z,+Z,Z,);
B=(2,2,2,+72,2,2,+2,2,Z,):
C=22,2,+2,+Z,)+Z2,2,(Z,+Z)+ 2, Z(Z;+Z,+Z,+ Z,)+

+ Z6Z5 (Z2 + ZI )+ Z6Z4 (Z] + ZZ)

(z,222,+272,2.72, +2,2,2,2;,+Z,2,7,Z. +Z2,2,Z,Z,)

(' Z5Z4Z3 - Z52223 - Z4ZIZ5 - Z5Z4zz - ZIZ5Z3)

(' Z4ZJZ5Z3 - Z4ZIZ5ZZ - 21222523)~

D
E
F

Den frequenzabhidngigen Verlauf der resultierenden Ausgangsimpedanz der libertragergekop-
pelten Stromquelle zeigt Abb. 5.20.

\Zsal
10} S5 S N
£ :
_C 1
o :
T T S s
10° 10* 10° 10°
tHz

Abb. 5.20: Frequenzabhéangiger Verlauf des resultierenden Innenwiderstands [Zsal
der Stromquelle durch Einsatz des Ubertragers (doppellogarithmischer MaBstab).

Der Einsatz des Ubertragers verringert den Ausgangswiderstand der Stromquelle gegeniiber
der Quelle ohne Ubertrager deutlich. Den gemessenen Innenwiderstand einer nach diesem
Vorbild realisierten Stromquelle zeigt Abb. 5.21. Der Verlauf entspricht dem in Abb. 5.20
dargestellten Ergebnis der Modellrechnung.

Bei dieser Realisierung wurde besonders darauf geachtet, die parasitiren Elemente moglichst
klein zu halten, um deren Einfluss auf den Verlauf des Innenwiderstands zu minimieren, da-
mit auf jeden Fall die Lage der Resonanzfrequenz ausserhalb des interessierenden Frequenz-
bereiches garantiert ist (s. Gl. 5.23). Die weitere Verringerung der parasitiren Einfliisse stof3t
naturgemif3 an konstruktive Grenzen. Eine weitere Verbesserung lisst sich jedoch durch eine
Erweiterung der Quelle erzielen, die anschlieBend beschrieben wird.
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1,0E+07

1,0E+06 /

N
AN
r
/

1,0E+05 A /

/ \

1,0E+04 |
1 10 100 1000
flkHz

Abb. 5.21: Frequenzabhéangiger Verlauf des resultierenden Innenwiderstands [Zsal
der Stromquelle durch Einsatz des Ubertragers (doppellogarithmischer MafBstab).

5.2.3 Verbesserung des Ausgangswiderstandes

Um den Innenwiderstand nach niedrigen und nach hoheren Frequenzen hin zu erhéhen, miis-
sen MaBnahmen getroffen werden, die den Abfall der iibertragenen Leistung am niederfre-
quenten und hochfrequenten Ende des interessierenden Frequenzbereichs kompensieren
(s. Abb. 5.18). Mit dem Absinken der Ausgangsleistung verringert sich proportional auch der
sekunddrseitig flieBende Strom. Wird nun eine dem sekundéirseitigen Strom proportionale
Spannung auf die Primirseite zuriickgefiihrt, kann entsprechend die primérseitige Speiselei-
stung unter Zuhilfenahme dieser Groe erhoht werden, was dem frequenzabhingigen Absin-

ken des Innenwiderstandes entgegengewirkt (s. Abb. 5.22).

galvanische ls
Isolation >
m -
> U
\4
U1
«— TP [({RMS |[¢{ | > U
+
> U(ls)
URef.

Abb. 5.22: Prinzipschaltbild der entwickelten geregelten Stromquelle. AG = Arbitrarer
Generator. B = Buffer. M = Multiplizierer. RMS = RMS-Wandler (root mean square).
TP = Tiefpass. ¥ = Summierer. Ks = Verstdrkung des Summierers. |—-U
Strom/Spannngs-Wandler. U(U.) = der Lastspannung proportionale Spannung. U(l)
Stromproportionale Spannung. Uger. = Referenzspannung.
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Das realisierte Prinzip beruht auf einem geschlossenen Regelkreis. Der sekundirseitig flie-
Bende Strom wird iiber einen Strom/Spannungs-Wandler in eine ihm proportionale Spannung
U(I) (Istwert) umgesetzt. Da die sekundirseitigen Groflen Uy und Is im Bezug auf die primér-
seitigen GroBen Ip und U; frequenzabhingig phasenverschoben sind, muss eine von der Phase
unabhingige Grofle riickgekoppelt werden. Dazu wird die Spannung U(Ils) einem RMS-
Wandler zugefiihrt, der deren quadratischen Mittelwert bildet. Diese Gleichspannung wird
dann nach Tiefpassfilterung an einen Summierer weitergegeben, der die Differenz zwischen
der gleichgerichteten Spannung U; und einer Referenzgleichspannung Uger. ermittelt und ver-
stirkt (Ks). Die resultierende Spannung U, wird von dort an einen Multiplizierer iibergeben,
der diese mit der vom Generator gelieferten Spannung multipliziert. Die Spannung Us; ist dann
die die Stromquelle (internen Regelkreis) steuernde Spannung. Die Puffer (Buffer B) liefern
an den notwendigen Stellen den geforderten Strom.

Sinkt der sekundirseitige Strom ab, so wird die Regelfdifferenzspannung U, entsprechend
ansteigen, wodurch sich die Spannung U; erhoht und somit die primérseitige Speiseleistung
angeboben wird, bis U, ihren Ausgangswert U, o wieder erreicht hat:

1
U, =W-UAG Ky -(Ugy —U,) Gl. 5.27

(Der Faktor 1/10V wird vom verwendeten Multiplizierer vorgegeben.)

U, =U(I) =A[K,y I2(t) =K,y /%}(13 )V dr Gl. 5.28

Ky ist dabei der zur Strom/Spannungs-Wandlung gehorende Proportionalititsfaktor. Fiir
sinusformige Signale

1,(t)= I -sin(wr) Gl. 5.29
folgt:
17 . K, -
U= |—|U@)dt=—-1 Gl. 5.30
= oyt
1,(s)= U3Z(S) Gl 5.31

Der sekundirseitige Strom Is folgt daraus mit der Stromiibertragungsfunktion G; nach
Gl. 5.18 fiir einen stabilen Arbeitspunkt:

I,(s)=G,(s)-1,(s) Gl. 5.32
und damit
G
I.(s)|= |G Gl.5.33
¢, +|G, (s)|
mit

_URef.\/E. c. = 10V -Z, ) \/E

1 s> Lo = .
KIU KIU'KS UAG

Zur Verdeutlichung der Regeleigenschaften wurden die Modellkomponenten so gewéhlt, dass
die Auslidufer einer Resonanziiberhohung und die untere Grenzfrequenz in den Analysefre-
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quenzbereich fallen (Cww erhoht, Lp verringert), s. Abb. 5.23 links. So kann die Kompensati-
on bei einem Anstieg bzw. Absinken des sekundirseitigen Stroms gezeigt werden.

llsq,,,I-Nom; lisq|-Nerm (llsqgl-Norm) / (llsq, |-Norm)
1.05 Lo
1.04
1 L

1.03}
1.02 0.99
101 0.98

! 0.97
0.99}

0.96
10° 10* 10° 10° 10° 10° 10° 10°
f/Hz fHz

Abb. 5.23: Vergleich der Betrédge der normierten Ausgangsstréme der geregelten und
der ungeregelten Stromquelle. Links: Sekundarseitiger Strom der ungeregelten und
der geregelten Stromquelle. lIsqugl-Norm (unterbrochene Linie) = Sekundéarstrom der
ungeregelten Stromquelle normiert auf den Strom im Plateaugebiet von 5 mA. lIsqgl-
Norm (durchgezogene Linie) = Sekundarstrom der geregelten Stromquelle normiert
auf den Strom im Plateaugebiet. Rechts: Verhéltnis der beiden normierten Stréme.

Der Ausgangsstrom im ungeregelten (IIsquel) bzw. im geregelten Fall (IIsqel) wurde jeweils
auf den maximalen Wert im Plateaugebiet von 5 mA (Effektivwert) normiert. In Abb. 5.23
links ist der Betragsverlauf des jeweiligen normierten, sekundérseitigen Stroms dargestellt.
Die Verbesserung des Verlaufs am niederfrequenten und hochfrequenten Ende ist deutlich. In
Abb. 5.23 rechts ist das Verhiltnis des normierten sekundirseitigen Stroms der geregelten
Quelle zum normierten Strom der ungeregelten aufgetragen. Deutlich ist die Erhohung der
Speiseleistung im niederfrequenten Bereich und ihre Verringerung am hochfrequenten Ende
auszumachen.

1,0E+07

A U
1,0E+06 ,/ / ~.

/ g \ A
£ / / \\\\\
g 1,0E+05 4 // \\ —A— |Zi| geregelt

/ 3

[

) —&— |Zi| ungeregelt

1,0E+04

1,0E+03 T
1 10 100 1000
f/kHz

Abb. 5.24: Vergleich des Innenwiderstandes |Zil der geregelten Stromquelle mit dem
der ungeregelten.
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Die Regeleigenschaften, d.h. die Verbesserung der frequenzabhidngigen Konstanz des sekun-
dirseitigen Stroms iiber den betrachteten Frequenzbereich kann iiber die Konstanten c¢; und c;
in Gl. 5.33 innerhalb ihrer Grenzen beeinflusst werden. Der mit dieser Regelung ermittelte
Innenwiderstand ist in Abb. 5.24 im Vergleich zum Innenwiderstand der ungeregelten Quelle
dargestellt. Die Kompensation der frequenzabhingigen Eigenschaften des Ubertragers durch
die geregelte Variation der Primirleistung in Abhingigkeit vom Sekundirstrom erhoht den
Innenwiderstand im niederfrequenten und hochfrequenten Bereich gegeniiber der ungeregel-
ten Quelle merklich.

5.2.4 Lastschwankungsabhé&ngiger Stromfehler

Untersuchungen physiologischer Prozesse erfordern Stromquellen, deren Ausgangsstrom-
schwankungen aufgrund von Variationen des Lastwiderstands gering bleiben. Zur Quantifi-
zierung dieses Fehlers wurde die entwickelte Stromquelle mit einem Widerstand von 450
belastet, der dann sprunghaft auf 1450 Q erhoht wurde. Bei den wichtigen physiologischen
Prozessen wie der Atmung und / oder der Herzaktion, liegen die Lastdnderungen im Bereich
> 5 % (Atmung > 5 %, Herzaktivitit 0,5 %-3 %) (Hahn et al. 2001). Fiir die Untersuchung der
Lungenfunktion kann fiir die transthorakale Impedanz bei 50 kHz ein Wert von 250 Q ange-
nommen werden. Eine Lastinderung von 1 kQ wiirde einer prozentualen Anderung von 400
% bei dieser Frequenz entsprechen. Die Grofle von 1 k€ fiir den Lastsprung ldsst genug
Spielraum fiir die biologische Variabilitidt des Objekts oder die gewihlte Speisefrequenz. In
Abb. 5.25 ist der durch Lastsprung bedingte Stromfehler fiir die geregelte Stromquelle aufge-

tragen.

1,0E+00

el N\ /
N,

1,0E-02

1 10 100 1000
f/kHz

Abb. 5.25: Prozentualer Stromfehler aufgrund einer Lastédnderung von 1 kQ ausge-
hend von einer Last von 450 Q.

Die geforderte Genauigkeit von 0,1% wird im Frequenzbereich von 4 kHz bis 400 kHz ga-
rantiert. Dort konnen mit dieser Stromquelle physiologische Prozesse hinreichend genau un-
tersucht werden. Fiir geringere Lastinderungen dehnt sich der Frequenzbereich entsprechend
aus. Fiir hohere Frequenzen ist die Untersuchung physiologischer Prozesse an groB3en, ausge-
dehnten Objekten wie dem menschlichen Korper nicht mehr sinnvoll, da sich die Kapazititen
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und Induktivititen der Zuleitung ebenso wie die Streukapazititen des Korpers (ca. 300pF)
gegeniiber der Bezugsmasse bemerkbar machen (Bolton et al. 1998, Scharfetter et al. 1998).
Fiir hohere Frequenzen (> 10 MHz) verlaufen die Strombahnen aufgrund der Stromverdrin-
gung (Skin-Effekt) nahe der Korperoberfliche (Gersing 2001). Dadurch werden die tief im
Korperinneren lokalisierten interessanten Organe nicht mehr erfasst.

5.2.5 Richtlinien zur medizinisch-technischen Sicherheit

Zum Schutz des Patienten wird der maximale Strom, der in den Patienten gespeist werden
darf, frequenzabhingig festgelegt. In Abb. 5.26 ist der durch die Norm (DIN VDE 0750 Teil
1 und 2. identisch mit IEC 601-1 2) vorgegebene maximale Effektivwert des Stroms in Ab-
hingigkeit von der Frequenz aufgetragen.

Besonders im niederfrequenten Bereich treten schon bei geringen Stromstédrken Reizeffekte
an Nervenfasern, Herz- und Skelettmuskulatur sowie glatter Muskulatur auf. Der frequenzab-
hingig vorgegebene Effektivwert des maximalen Patientenhilfsstroms liegt bei 1 kHz um den
Faktor 10 unterhalb der menschlichen Empfindungsschwelle (Leitgeb 1990) und um den
Faktor 13000 unter der Schwellenstromstérke fiir die Auslosung eines Herzkammerflimmerns
(Meyer-Waarden 1997, S.72).

I/mAA

0 4 _____
I
I
I
I
01 — |
| I
| |
! I
I
0,01 | :
! f/ kHz
0 1 100
f=0 : Imax = 0,01 mA
f <= 1kHz X Imax = 0,1 mA
f> 1kHz : Imax =0,1mA *f /kHz <=10mA

Abb. 5.26: Zuldssige Patientenhilfsstrdme nach DIN VDE 0750 Teil 1 und 2

5.2.6 Eingangsfilter

Um das nach Abb. 5.26 vorgegebene Profil bei fester Amplitude des Generators nachzubil-
den, wurde eine Filterkette zwischen Generator und Stromquelle eingefiigt (s. Abb. 5.27).
Diese Filterkette besteht aus der Reihenschaltung eines aktiven Tiefpass (Cauer-Filter 5. Ord-
nung, ®,»=1 MHz) mit einem passiven R/L-Hochpass (wg;= 7,212 kHz) und einem darauf
folgenden passiven C/R-Hochpass (o= 108,86 kHz). Die beiden Hochpisse bilden im Zu-
sammenspiel mit der Ubertragungsfunktion der Stromquelle den gewiinschten frequenzab-
hingigen Speisestrom aus der gefilterten Generatorspannung.
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Abb. 5.27: Filterkette zur frequenzabhéngigen Begrenzung des Patientenhilfstroms.

Der aktive Tiefpass dient der Begrenzung der obersten Eingangssignalfrequenz. In Abb. 5.28
ist der frequenzabhingige Verlauf des gemessenen Speisestroms I im Vergleich mit dem er-
laubten Speisestrom Iyeq und die gestattete 20 % Grenze Ineq +20% (miindliche Mitteilung der
Zertifizierungs- und Priifstelle MEDCERT, Hamburg, Notified Body) im doppeltlogarithmi-
schen Massstab eingezeichnet.

Der Verlauf des gemessenen Speisestroms nach Abb. 5.28 macht deutlich, dass ein nach der
Norm vorgeschriebener frequenzabhidngiger Verlauf des verwendeten Patientenhilfstroms
gewihrleistet ist.
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Abb. 5.28: Vergleich des von der Stromquelle gelieferten frequenzabhéngigen Strom
I mit dem durch die Norm vorgegebenen Strom Imed und der oberen Toleranzgrenze
von Imed +20% (Effektivwerte).

Der Einsatz dieser Filterkette verringert dort auch deutlich den Signal-Rausch Abstand auf-

grund des sehr kleinen Stromamplitude bei niedrigen Frequenzen. Diese Reduktion wird sich
bei der Impedanzspektroskopie in der Untersuchung der Auflosung noch bemerkbar machen.

5.2.7 Signal-Rausch Abstand

Das Rauschen des aktiven Teils der Stromquelle fiihrt sekundérseitig zu einem Rauschstrom
In, der an der Last eine Rauschspannung Uy hervorruft, die dem Nutzsignal iiberlagert ist. Zur
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Bestimmung des Rauschstroms Iy wurde die Rauschspannungsdichte iiber einer Referenzlast
(Prazisionswiderstand 100 €, 0,1%) mit der in Abb. 5.29 dargestellten Messanordnung be-
stimmt.

[+

N

»
»

sQ R, | HP3585A

Abb. 5.29: Messanordnung zur Bestimmung des Rauschstroms Iy der Stromquelle
(SQ) mit dem HP 3585A Spektrum-Analysator (Eingangsimpedanz 1 MQII30pF, Noi-
se LVL-Funktion, Handbuch S. 3-2-23). R_= 100 Q, G = Generator.

Die dabei mit dem HP 3585A Spektrum-Analysator (Eingangsimpedanz 1 MQ Il 30pF, Noise
LVL-Funktion, Handbuch S. 3-2-23) ermittelte aussteuerungsunabhingige effektive Rausch-
spannungsdichte Upyp belduft sich auf 4uV/VHz. Daraus folgt die effektive Rauschstrom-
dichte zu

Inp = Unnp/100 Q = 40 nV/VHz.

Unter Beriicksichtigung der Bandbreite der Stromquelle von 1 MHz ergibt sich so ein effekti-
ver Rauschstrom von

Ix = Inp VIMHzZ = 40 pA.

Mit dieser GroBe und dem frequenzabhingigen Effektivwert des Speisestroms I aus Abb. 5.28
laBt sich fiir die Stromquelle der frequenzabhidngige Signal-Rausch Abstand angeben (s.
Abb. 5.30).

41 /_ﬂ——_o.
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Abb. 5.30.: Signal-Rausch Abstand in dB der geregelten Stromquelle inklusive des
strombegrenzenden Eingangsfilters.
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5.3 Die Schaltmatrizen

Das hohe Maf} an Flexibilitit, das durch die Einsatzbandbreite gefordert wird, macht es notwendig,
eine Vielzahl von miteinander verkoppelten Schaltern in das Design zu integrieren. Dieses Ziel, die
beliebige Verkniipfung von Elektrodenpaaren zur Potenzialmessung als auch die paarweise Rekru-
tierung ausgewdhlter Elektroden, um sie zur Stromeinspeisung nutzen zu konnen, fiihrt auf die im
folgenden dargestellten Verschaltungsmatrizen ( Detektionsmatrix, Speisematrix, Kalibriermatrix und
Zuordnungsmatrix ).

5.3.1 Die Detektionsmatrix

Die Detektionsmatrix erlaubt die Zuordnung jeweils zweier Elektroden zu einem Differenz-
verstirker. Die Matrix besteht aus 32 Schaltern. Jeweils ein Schalter folgt auf einen Impedan-
zwandler und jeder Differenzverstéirker ist {iber einen Schalter iiberbriickbar (s. Abb. 5.31).
Die Zuordnung kann aufgrund der zirkuldren Verschaltung beliebig vorgenommen werden.

Wird iiber zwei Elektroden ein Strom eingespeist, so wird iiber die zu diesen Elektroden ge-
horenden Impedanzwandler aufgrund der voll wirksamen Kontaktimpedanz ein sehr grofer
Potentialunterschied an den Differenzverstirker iibergeben. Um den Differenzverstirker vor
Ubersteuerung zu schiitzen und die damit einhergehende Wartezeit bis zur Erreichung des
thermischen Gleichgewichtes zu vermeiden, miissen die Schalter nach den Impedanzwandlern
in diesem Fall offen bleiben.

ANVAN IR VENVENVEN

oY sp2 @ sbia g\ SD15 32 SD16
® 7 @

SB1

El1 El2 El3 El1s El16

Abb. 5.31: Verschaltung der Detektionsmatrix. SD; = Schalter zum KurzschlieBen des
Differenzverstarkers i. SB; = Schalter zum Aufschalten des entsprechenden Ein-
gangspuffers i. El; = Elektrode i.

5.3.2 Die Speisematrix

Die verschiedenen Konzepte zur Stromeinspeisung (Speisung iiber gegeniiberliegende Elek-
troden, benachbarte Elektroden, ...) erfordern die freie Verkniipfung von zwei Elektroden, um
iiber diese in Kombination mit dem Gewebe den erdfreien Stromkreis zu schlieen. Die Spei-
sematrix verkniipft immer ein Paar von Elektroden iiber jeweils zwei, jeder dieser Elektroden
zugeordneten Schalter und besteht somit aus 32 Schaltern (Abb. 5.32).

67



Kapitel 5: Systemkomponenten des analogen Teils und ihre Leistungsdaten

Sl Sl2 Sl Sln+1 Shis  Sle |
‘}‘} ‘ ‘} .| stom
| | 114 | Ll quelle
Slg1 Slg2 Slgn |Slgn+1 Slg15 | Slg16
\ 4 A
El1 El2 Eln  Eln+1 Elts  Ele

Abb. 5.33: Verschaltung der Speisematrix. Sli, Slg; = Schalter zum SchlieBen des
Stromkreises. El; = Elektrode i.

5.3.3 Die Zuordnungsmatrix und die Kalibriermatrix

Die Zuordnungsmatrix und die Kalibriermatrix sind den beiden zuerst beschriebenen Matrizen im
Signalwege vorgeschaltet. Uber die Kalibriermatrix konnen alle Kanile zwischen dem internen resis-
tiven Gewebephantom und dem externen Messobjekt umgeschaltet werden (E1). Die Zuordnungs-
matrix verkniipft jeweils eine der 16 Elektroden einer Ebene und den mit ihrer Zuleitung korrespondi-
erenden Schirm mit einem Impedanzwandler-Schirmtreiber-Paar eines Kanals.

Gewebe-
phantom

|
| |
| |
t |
ur , !
ELAE2 ! }
| |
VAN, 1 USE2K1 _‘l\@
|

EL.1E.3 _

|
|
|
|
USS2K1 |\|I USS1K1
|

EL16 E.1
o—h

EL16 E.2
o0

J_J 1 USE2K16
EL.16 E.3 M

o=
:L USS2K16 \I USS1K16

Abb. 5.33: Verschaltung der Zuordnungsmatrix und der Kalibriermatrix. EL.i E.m =
Elektrode i in Ebene m.i=1-16, m = 1 — 3. USEmKi = Elektrodenumschalter Ebe-
ne m im Kanal i. USSmKi = Schirmungsumschalter Ebene m im Kanal i. Bi = Impe-
danzwandler (Buffer) i. Di = Schirmtreiber (Driver) i. E1-E3 Ansteuerleitungen fur die
Ebene 1 bis 3. KUSKi = Kalibrierumschalter Kanal i. Durchgezogene Linie = Signal-
leitung. Gestrichelte Linie = Steuerleitung.

USE1K16 KUSK16 w
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Diese Kombinationsmoglichkeit erlaubt z.B. die Lungenfunktionsanalyse in drei Thorakalebenen mit
der EIT.

Gewebe T T T T | ) Strom- <]
Phantom 1> 1} J} 1} 1} Quelle |
L\ |
1
A
2 IPC
.
.
15
;\
%
Zuordnungs- 1Ebene 1
Matrix
(16 aus 48)

- Ebene 2

—» Ebene 3

Abb. 5.34: Zusammenfassung der Matrizen. Gestrichelte Linien: Zukinftige Umset-
zungen.

In Abbildung 5.34 sind die Detektions-, Speise- und Kalibriermatrix im einzelnen zusammengefasst
Die Zuordnungsmatrix wird aufgrund ihrer Komplexitit nur iiber ihre Funktion definiert.
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6  Untersuchungen zur Auswahl des geeigneten Schaltertyps

Das hohe Mal} an Flexibilitit, das durch die Einsatzbandbreite gefordert wird, macht es notwen-
dig, eine Vielzahl von miteinander verkoppelten Schaltern an geeigneten Knotenpunkten in das
Design zu integrieren. Um die beliebige Verkniipfung von Elektrodenpaaren zur Potentialmes-
sung, als auch die paarweise Rekrutierung ausgewihlter Elektroden zur Stromeinspeisung nutzen
zu konnen, fiihrt auf die bereits dargestellten Verschaltungsmatrizen mit ihren insgesamt 144
Schaltern (Detektionsmatrix, Speisematrix, Kalibriermatrix und Zuordnungsmatrix). Die hohe
Anzahl der benétigten Schalter legt den Schluss nahe, dass deren Ubertragungscharakteristika
fiir die angestrebten Messaufgaben nicht unbeachtet bleiben diirfen und fiir die in Frage kom-
menden Schaltertypen analysiert werden miissen.

Der Ort, an dem ein Schalter zum Einsatz kommt, gibt definierte Quellen und Lastverhiltnisse
vor. Auch die elektrischen Eigenschaften der zur Verfiigung stehenden Schalter, beeinflussen die
Ubertragungscharakteristik der Kanile im Zeit- und Frequenzbereich. Zur Auswahl stehen
prinzipiell Halbleiterschalter und Relais. Halbleiterschaltern wird hédufig der Vorzug vor
elektromechanischen Relais gegeben, da sie gewisse Vorteile konstruktiver und wirtschaftlicher
Art gegeniiber Relais besitzen. So sind Halbleiterschalter reaktionsschnell und durch
Verwendung kleinster Bauformen - gepaart mit Surface-Mount-Technologie (SMT) -
platzsparend; dariiber hinaus besitzen sie keine beweglichen Teile, so dass die System-
Lebenszeit hoch ist.

Reed-Relais hingegen kompensieren die Nachteile elektromechanischer Relais gegeniiber
analogen Schaltern weitgehend. Reed-Relais sind im Vergleich zu elektromechanischen Relais
viel kleiner und leichter. Sie besitzen viel kiirzere Ein- und Ausschaltzeiten, haben eine geringere
Leistungsaufnahme, lassen sich direkt von TTL- oder CMOS- Signalen ansteuern und zeigen
eine wesentlich gesteigerte Lebenserwartung aufgrund der Reduktion auf ein bewegliches Teil.
Gegeniiber analogen Schaltern besitzen Reed-Relais eine echte mechanische Isolation zwischen
Eingang und Ausgang. Die Leckstrome und die parasitiren Elemente (Kapazititen zwischen
Signal- und Steuerpfad) sind um GroéBenordnungen geringer und nicht abhédngig von der
Amplitude der Signal- oder Versorgungsspannung. Die funktionellen Eigenschaften werden von
den Herstellern nur eingeschrinkt verglichen (Clare Inc. 2001) und reduzieren sich meist auf das
Schalterprellen und die Ein- und Ausschaltzeiten. Vergleichende Analysen der Dynamik und des
Verhaltens im Frequenzbereich miissen fiir jede Applikation individuell vorgenommen werden.
Fiir messtechnische Anwendungen in einem weiten Frequenzbereich ist es unumginglich, dass
die parasitdren, frequenzabhédngigen Eigenschaften des jeweiligen Schaltertyps und die mit ihnen
einher gehenden Fehler in die Entscheidung einbezogen werden.

6.1 Funktionsbeeinflussende Elemente der Schaltertypen

Da die elektrischen Eigenschaften beider Schalterarten aus ihren Datenbléttern und eigenen Mes-
sungen hinreichend bekannt sind, konnen mit Hilfe eines elektrischen Ersatzschaltbildes (ESB)
die Ubertragungseigenschaften in Abhingigkeit vom Schaltertyp und der Position in der Schal-
tung analysiert werden.

Ein Halbleiterschalter besteht aus zwei parallelgeschalteten N-Kanal und P-Kanal Feldeffekt
Transistoren (MOSFET), s. Abb. 6.1.
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V-
N-Channel
S %
BE
s|T1]p

Logic 1= ON G P-Channel
-

Abb. 6.1: Interne Struktur eines typischen Halbleiterschalters (NO=Normally open)
mit parallelen N- und P-Kanal MOSFETSs. S = Source, D = Drain, G = Gate. (MAXIM
1999)

Das ESB solch eines Halbleiterschalters ist in Abb. 6.2 dargestellt.

\Y

+

*+

p-Kanal Diode

CD n-Kanal Diode
1 .
-1

Ik

V.

Abb. 6.2: Elektrisches Ersatzschaltbild eines Halbleiterschalters mit Generator G,
Quellenimpedanz Zq und Last Z,. |k = Leckstrdome der Gate-Diode (+ly# -lk), Cs =
Source-Kapazitét, Cp = Drain-Kapazitat, Cps = Drain-Source Kapazitat (Schalter of-
fen), Ron = Leitungswiderstand im eingeschalteten Zustand. V., V. jeweils positive
bzw. negative Versorgungsspannung (Whitmore 1981).

Aufgrund des internen Aufbaus ist im Ersatzschaltbild die Source-Kapazitit Cs des N-Kanal
FET als Eingangskapazitit und die Drain-Kapazitit Cp des P-Kanal FET als Ausgangskapazitit
zu beriicksichtigen. Im sperrenden Zustand iiberbriickt die Durchgriffskapazitiat Cps den gedff-
neten Schalter. Im leitenden Zustand liegt im Signalpfad ein signalspannungsabhingiger Wider-
stand Ry, (!). Dieses Verhalten erzeugt zusétzliche nichtlineare Verzerrungen, die den Dynamik-
bereich des Systems beschrianken. Durch die P-Kanal Diode und die N-Kanal Diode flieBt je-
weils ein Leckstrom, die sich konstruktiv bedingt nicht gegenseitig auftheben. Dadurch flie3t ein
resultierender DC-Leckstrom im nA Bereich, der an Z;, zu einem zusitzlichen Gleichspannung-
fehler fiihrt. In einem Baustein, der mehrere Halbleiterschalter beinhaltet, kommen zusitzlich
Kapazititen hinzu, die Drain und Source benachbarter Schalter verkoppeln.

Das ESB eines elektromechanischen Relais fiir Signalanwendungen zeigt Abb. 6.3. Hier ist ge-
nauso wie beim Halbleiterschalter eine Durchgriffskapazitit Cogre, fiir den offenen Zustand zu
beriicksichtigen. Ebenso muss fiir den geschlossenen Zustand ein Widerstand R,, eingefiigt wer-
den, der sich aus dem Widerstand der Zuleitung und dem Kontaktwiderstand zusammensetzt.
Der Kontaktwiderstand nimmt mit zunehmender Betriebsdauer zu. Fiir Kleinsignalanwendun-
gen, in denen geringe Strome flieBen, ist diese Anderung marginal, wenn die Kontakte sich in
einer Schutzgasatmosphire befinden. Eingangs- und Ausgangsseitig wird auch fiir das Relais
eine parasitire Kapazitit angenommen. Fiir unsere Anwendung sollen zum Vergleich Reed-
Relais herangezogen werden. Sie bestehen aus einer Erregerspule, in deren axialem Zentrum ein
in einem Glasrohr eingeschmolzenes Kontaktpaar aus ferromagnetischem Material eingeschoben
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ist. Das Kontaktpaar ist mit Rhodium beschichtet, um die betriebsbedingten Kontaktwiderstand-
sdnderungen vernachlissigbar klein zu halten.

offen

C
|
|

Abb. 6.3: Elektrisches Ersatzschaltbild eines Relais mit Generator G, Quellenimpe-
danz Zq und Last Z,. Ci» = Eingangs-Kapazitét, Cout = Ausgangs-Kapazitét, Coffen =
Kontakt-Kapazitat (Schalter offen), Ron = Leitungswiderstand im eingeschalteten Zu-
stand.

Rhodium weist eine hohe Anlauf- und Korrosionsbestiandigkeit auf und besitzt eine hohe Hérte
und Abriebfestigkeit mit guten Gleiteigenschaften.

Aus den vorangegangenen Ersatzschaltbildern mit ihren jeweiligen funktionellen und parasitiren
Elementen ldsst sich ein verallgemeinertes ESB angeben, wie es in Abb. 1.4 zu sehen ist. Dieses
ESB ersetzt die passiven Elemente der beiden vorangegangenen ESB durch einen linearen Vier-
pol mit Pi-Struktur. Die jeweiligen Elemente variieren jeweils schalter-, positions- und zustands-
abhiingig. Zur Analyse des frequenzabhingigen Fehlers konnen die DC-Leckstrome des Halb-
leiterschalters vernachlissigt werden.

Z Z,

Q

Abb. 6.4: Verallgemeinertes elektrisches Ersatzschaltbild eines belasteten Schalters
mit Generator G, Quellenimpedanz Zq und Last Z.. Die jeweiligen Elemente Z4, Z>
und Z3 variieren jeweils schalter-, positions- und zustandsabhangig.

Die Ubertragungsfunktion in Abhiingigkeit von den Elementen des jeweiligen Schalters, der
Quellenimpedanz und der Lastimpedanz ist durch Gl. 1.1 gegeben.

2 (2 2%
Z, +Z,

—== Gl. 6.1

Z,-Z Zl'(ZﬁZZL'Z;]
: +
(Zl+Zz+L3} Z,+ L3

Z, +Z, Z+7,+ Z, 2
Z,+Z,

6.2 Differenzierung der Fehlerarten

Prinzipiell muss bei der Betrachtung zwischen drei Fehlerarten unterschieden werden: erstens die
Gleichstromfehler, die von den ohmschen Komponenten des Schalters herriihren, sowie die
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durch die Leckstrome verursachten Einfliisse, zweitens die frequenzabhéngigen Einfliisse durch
parasitire Kapazititen und drittens die wihrend dynamischer Vorgingen (Zustandsinderungen)
auftretenden Fehler. Die Leckstrome, die nur bei Halbleiterschaltern auftreten, erzeugen je nach
Schalterzustand an dessen Elementen eine Gleichspannung nach Gl. 1.2 bzw. GI. 1.3:

R, -\R_+R
ULkg on = ILkg on #RQ) Gl 62
B B L + on + 0]
Uig_or =1ug_op " Re Gl 6.3

Ihr Einfluss hat bei den relativ niedrigen Lastimpedanzen fiir die weitere Analyse keine Bedeu-
tung und wird deshalb nicht weiter beachtet. Die dynamischen Einfliisse (Schalterprellen, La-
dungsinduktion, kapazitives Ubersprechen) werden separat behandelt.

In der folgenden Analyse wird der frequenzabhingige Fehler im Bereich von 1 kHz bis 1 MHz
betrachtet. Die Werte der Elemente des Halbleiterschalters und des Relais, die fiir die folgenden
Rechnung aus den Datenblittern und Messungen herangezogen wurden finden sich in Tabelle
6.1.

Halbleiterschalter : Reed-Relais (Worst-Case):
Cp =30 pF G =2 pF

Cs =30 pF Cour =2 pF

CDS = 8PF Co en =2pF

Ron =350 R,, =10

I[kd(ol’l) =04 I’lA,'

I[kd(oﬁ) =0.25 I’ZA,'

AQ = 10pC

Tab. 6.1: Werte der Elemente des Halbleiterschalters (DG418, Maxim) und des Re-

lais (ATE41A1200, CP Clare), die fir die folgende Rechnung aus den Datenbléattern

und Messungen herangezogen wurden.
6.3 Positionsabhangige Frequenzgangsanalyse
In der Positionsanalyse soll nun wie folgt vorgegangen werden. Die Schalterposition wird mit
ihren relevanten Quellen- und Lastverhéltnissen in einem schematisierten Schaltbild dargestellt.
Daraus werden die Komponenten des verallgemeinerten ESB bestimmt, die Ubertragungsfunkti-
on ermittelt und der frequenzabhingige Ubertragungsfehler fiir beide Schaltertypen berechnet.
6.3.1. Schalterbezogene Fehler im Detektionskanal

6.3.1.1 Position 1: Kalibriermatrix

Spannungsfehler durch den der Elektrode nachfolgenden, zum Impedanzwandler fiihrenden
Schalter der Kalibriermatrix.

Zy Z,

Y > N st P

Abb. 6.5: Schematisiertes Schaltbild und verallgemeinertes elektrisches Ersatz-
schaltbild fur Position 1.
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U, = gegen Masse gemessenes Potenzial an der Korperoberfliche
Ziy = Eingangsimpedanz der Systemeingangsbeschaltung
Ziop = Eingangsimpedanz des Impedanzwandlers (3 TQ Il 5.5 pF)
Zg = Kontaktimpedanz, hier dominiert durch die Elektrodenimpedanz

(Ag/AgCl-Elektrode) Zg = 100 Q+(5 kQIIT00 nF) (Li 2000).
Zy, = Z; | Zi.op

%: 2,2, +8) mit§=—ZZL'223 Gl. 6.4

: +
1 (ZI+ZZ+§)' ZQ+M L 3
Z,+Z,+¢&

Als Fehler wird die absolute relative Abweichung der Ubertragungsfunktion von ideal 1 in Pro-
zent angenommen.

U
Fpyy =—+=1/-100% Gl 6.5
1
Pos1: Fehler Analogschalter Fa Pos1: Fehler Relais Fr
5 ; T 0.08
0.06 boreiid it
2 0.04 S
0.02 L
10° 10° 10° 10°
f/Hz f/Hz

Abb. 6.6: Position 1: Frequenzabhangiger, prozentualer Spannungsfehler verursacht
durch den Analog-Schalter (Fa) und durch das Relais (Fr).

Pos1: Fehlerverhaltniss: Fa/Fr
80 R : T ! T

10° 10* 10° 10°
f/Hz

Abb. 6.7: Position 1: Verhéltnis zwischen dem Fehlers des Analog-Schalters (Fa)
zum Fehler des Relais (Fr).
6.3.1.2 Position 2: Detektionsmatrix (nach dem Impedanzwandler)

Spannungsfehler durch den dem Impedanzwandler nachfolgenden, zum Differenzverstérker fiih-
renden Schalter der Detektionsmatrix.
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Zoin| | Zais
U, U,
Zoin U1 i

Abb. 6.8: Schematisiertes Schaltbild und verallgemeinertes elektrisches Ersatz-
schaltbild fur Position 2.

zdiff+ ZDin

U, = Ausgangsspannung des Impedanzwandlers
Zpin = Eingangsimpedanz des Differenzverstirkers
Zagisr = Differentieller Eingangswiderstand des Differenzverstirkers
Zg = Ausgangsimpedanz des Impedanzwandlers
7L = Zpin I (Zpint+ Zaisr)
%: Z,-(Zz+§z) T 52% Gl. 6.3
(Z, + +
(2, +2,+E) ZQ+1725 Lo
Z+Z,+&
U2
F,, , =—-1-100% Gl. 6.4
1
00 Pos2: Fehler Analogschalter Fa . x 10  Pos2: Fehler Relais Fr
. 25
2 L
£ 01 215
1 .
0.05
05
0 0
10° 10° 10° 10° 10 10" 107 10°
f/Hz f/Hz

Abb. 6.9: Position 2: Frequenzabhéngiger, prozentualer Spannungsfehler verursacht
durch den Analog-Schalter (Fa) und durch das Relais (Fr).

Pos2: Fehlerverhalthiss: Fa/Fr
250

200 b

150

100

503 e ——t
10 10 10 10
f/Hz

Abb. 6.10: Position 2: Verhaltnis zwischen dem Fehlers des Analog-Schalters (Fa)
zum Fehler des Relais (Fr).

6.3.1.3 Position 3: Detektionsmatrix (parallel zum Differenzverstéarker)

Spannungsfehler durch den parallel zum Differenzverstirker angeordneten Schalter der Detekti-
onsmatrix.
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Abb. 6.11: Schematisiertes Schaltbild und verallgemeinertes elektrisches Ersatz-
schaltbild fur Position 3.

U, = Ausgangsspannung des Impedanzwandlers

Zpin = Eingangsimpedanz des Differenzverstirkers

Zaist = Differentieller Eingangswiderstand des Differenzverstirkers

Zg = Ausgangsimpedanz des Impedanzwandlers

Zy = ( Eingangs-Vierpol des Differenzverstirkers ) Il ( Schalter-Vierpol )
( Addition der jeweiligen Leitwertmatrizen)
u, Ze
U (ZetZ,)

Ze= l(ZDin I Z3)+ (ZDiﬁ 1z, )J” [ZDm I Zl]

U
_|1¥2
F,, . =—2-1-100%
1
Pos3: Fehler Analogschalter Fa Pos3: Fehler Relais Fr
0.12 = — T — 0.043 T - -
0.1
0.042
2 0.08 £
i 0.041
0'043 .:.4 : :...‘5 :.:::e 0'043 . ....4 5 . 5
10 10 10 10 10 10 10 10
f/Hz f/Hz

Abb. 6.12: Position 3: Frequenzabhangiger, prozentualer Spannungsfehler verur-
sacht durch den Analog-Schalter (Fa) und durch das Relais (Fr).

Pos3: Fehlerverhaltniss: Fa/Fr
2.5

f/Hz

Abb. 6.13: Position 3: Verhaltnis zwischen dem Fehler des Analog-Schalters (Fa)
zum Fehler des Relais (Fr).

Gl. 6.5

Gl. 6.6
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6.3.1.4 Position 4: Zuordnungsmatrix

Spannungsfehler durch die der Elektrode nachfolgenden, zum Impedanzwandler fiihrenden
Schalter der Zuordnungsmatrix.
Zy Zq Zoa Za

S P T I R T

Abb. 6.14: Schematisiertes Schaltbild und verallgemeinertes elektrisches Ersatz-
schaltbild fur Position 4.

U, = gegen Masse gemessene Potential an der Korperoberfliche
Zin = Eingangsimpedanz der Systemeingangsbeschaltung
Ziop = Eingangsimpedanz des Impedanzwandlers (3TQ Il 5.5pF)
Linsys = Eingangsimpedanz des Systems = Z;, Il Z;.op
Zg = Kontaktimpedanz, hier dominiert durch die Elektrodenimpedanz (Ag/AgCl)
Zgr, = 100 Q+(5 kQII100 nF) (Li 2000).
Yo 4 ZeiZa Gl 6.7
U, Zg-Ze-Zb
Z,=2,  NZy; Z,=2,+Z,; Z.=Z,W(Z Z,); Z,=Z.+Z,; Z,=ZZ;
F, ;= Yy —1-100%

1

Pos4: Fehler Analogschalter Fa

Pos4: Fehler Relais Fr
0.08 e —

0.07
0.068 i
2 0,050 et

0.04 1} -hiia

0.03

03:. 4:: ::‘5.::::6 0023 o
10 10 10 10 10 10 10 10

f/Hz f/Hz

Abb. 6.15: Position 4: Frequenzabhangiger, prozentualer Spannungsfehler verur-
sacht durch den Analog-Schalter (Fa) und durch das Relais (Fr).

Pos4: Fehlerverhaltniss: Fa/Fr

30l

ool i

ol

0 P P i
10 10 10 10
f/Hz
Abb. 6.16: Position 4: Verhaltnis zwischen dem Fehlers des Analog-Schalters (Fa)
zum Fehler des Relais (Fr).
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6.3.1.5 Gesamtfehler im Detektionskanal

Damit resultiert der schalterabhingige Gesamtfehler im Spannungsmesspfad zu

v( F
Fz=100-[1-T] 1—% Gl. 6.8

n=1

mit N = 4 (Positionen) und Fp(, , ) = Fehler in Abhingigkeit von der Position und dem Schal-
tertyp.

Gesamtfehler: Analogschalter Gesamtfehler: Relais
- — : _ . 0.18 e : —

0.16
0.14 F\

£ 012 S W

0.08} -

0.06

f/Hz f/Hz

Fehlerverhéltniss: FGa/ FGr

f/Hz

Abb. 6.17: Gesamtfehler im Spannungsmesspfad abh&ngig vom Schaltertyp. Unten
Gesamtfehlerverhaltnis.

Der Fehler am niederfrequenten Ende des Analysebereichs kann dem ohmschen Spannungstei-
lern, gebildet aus den ohmschen Komponenten der Quellenimpedanzen, der Schalter und der

Lastimpedanzen, zugeordnet werden. Am hochfrequenten Ende iiberwiegt der Einfluss der kapa-
zitiven Elemente.

6.3.2 Schalterbezogene Fehler der Speisematrix ( Position 5)
Last- und Stromfehler durch die verkniipften Schalter der Speisematrix.

Annahmen: ideale Stromquelle => Innenwiderstand Z; —> oo
ideal floatend => Streukapazitidten nach Masse Conp — 0
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\ 4

ZZe+ ZZf

N
X
@
RN
N
X
| S|

A

Abb. 6.18: Schematisiertes Schaltbild und verallgemeinertes elektrisches Ersatz-
schaltbild fur Position 5.

1. Wie veridndert sich die von der Stromquelle bestromte Last in Abhédngigkeit von der Fre-
quenz, bezogen auf eine Referenzlast Z.¢?

Zyy =2, =2-Zy +Zpys Zpy =560QI(15Q+10nF ); Z,, =100Q+ (5kQ 11100nF)

Zef :7'(ZZE+ZZf) Z _ Zza‘ch
al —
7 = +(Za3+Z”5)'(ZGZ+Za4) Zza+ZZC+ZL
’ “ LytZys+Z,,+Z,;s 7 = Z, -7,
a2
Z,. =2, Il Z, Z,,+7Z,.+Z,
— ZL 'ZZa
a3
ZZa +ZZC +ZL
Z es _ngf
F=100-—2—= Gl 6.9
Zref

40

Pos5 5Q: Fehler Analogschalter Fa Pos5 S5Q: Fehler Relais Fr

1.5

%o
-

0.5 bt bbbl

f/Hz f/Hz

Abb. 6.19: Position 5: Frequenzabhéngiger, prozentualer Lastfehler verursacht durch
den Analog-Schalter (Fa) und durch das Relais (Fr).

Pos5 SQ: Fehlerverhaltniss: Fa/Fr
19 S e HE H B B

185+
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175
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Abb. 6.20: Position 5: Verhiltnis zwischen dem Fehlers des Analog-Schalters (Fa)
zum Fehler des Relais (Fr).
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2. Wie veridndert sich der durch die Referenzlast flieBende Strom mit dem Schaltertyp?

Der durch die Last flieBende Strom I, abhéngig von der Schalterart, wurde mit einer PSpice
Simulation ermittelt. In Abb. 6.19 ist die Simulationsschaltung angegeben.

| 4
Zpy Zsc Zso 14xZso
ZEI1 ZPhamom ZEI2
—o>{ F——
Iz
\ Zgo Zse 14xZg,
Zpy

Abb. 6.21: Position 5: Simulationsschaltung zur Bestimmung des Stromfehlers fur
beide Schaltertypen. Zp+, Zp» : Streukapazitdten gegen Masse = 10 pF. Zsc : Aqui-
valente Impedanz des geschlossenen Schalters. Zso : Aquivalente Impedanz des
offenen Schalters. Zg = Elektrodenimpedanz = 100 Q+(5 kQII100 nF) (Li 2000).
Zphantom = Impedanz des Gewebephantoms = 560 Q Il (15 Q+10 nF). In den aquiva-
lenten Impedanzen der Schalter werden alle Elemente des Ersatzschaltbildes nach
Abb. 6.4 berucksichtigt.

A

100
F-1a =100 (Izi.anaiog -N/I; F-Ir =100 (I7.resais -1)/1

0.1

0.01

1 3 10 30 100 300  f/kHz 1000

Abb. 6.22: Position 5: Prozentualer relativer Stromfehler des Analog-Schalters (F-la)
und des Relais (F-Ir) bezogen auf den von der Stromquelle in das Netzwerk einge-
speisten Strom.

A

16

12

% ..................

300 f/kHz 1000

Abb. 6.23: Position 5: Prozentualer relativer Fehler zwischen dem Laststrom bei
Verwendung von Analog-Schaltern bezogen auf den Laststrom bei Verwendung von
Relais.
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6.4 Dynamische Beeinflussung

Wihrend des Zustandswechsels machen sich bei beiden Schaltertypen verschiedene uner-
wiinschte Mechanismen bemerkbar. So wird bei beiden Schaltertypen iiber Streukapazititen vom
Steuerkreis in den Kanal wéhrend des Umschaltens ein Signal kapazitiv eingekoppelt. Diese
Einkopplung fiihrt zu Spannungsspitzen, deren Amplitude und lastimpedanzabhéngige Abkling-
zeit die Verfiigbarkeit des Kanals verkiirzen.

Ausgehend von einer Signalquelle, die ein Steuersignal us(t) der Form
%-t-w(t), 0<t<T,
R Gl. 6.10

Us
T_'(I_TR)'W(t_TR)’ t>TR
R

MS(I)=

y(t) = Einheitssprungfunktion
Tr = Anstiegszeit

tiber eine Kapazitit Cg auf eine Last, bestehend aus der Parallelschaltung von Ry und Ci,
einkoppelt, ergibt sich mit Hilfe der Laplace-Transformation folgender Zeitverlauf der Spannung
UL _«(t) iiber der Last:

[ —t
USRLCL.[leMJ 0<t<T
=b=1p

LU, ()} =U, ()= , . GL 6.11
[e 1] t>

USRLCL . eRL'(Cs +Cp) . R, (Cs+Cy) _ T

R

Fiir Relais kann obiges Zeitverhalten von Uy, (t) angenommen werden. Beim Halbleiterschalter
hingegen addiert sich zu diesem Effekt noch die Auswirkungen der Ladungsinjektion. Der Vor-
gang der Ladungsinjektion beschreibt den Ladungstransfer der Ladung AQ vom digitalen Treiber
hinein in den analogen Kanal zum Zeitpunkt der Zustandsédnderung. Diese unerwiinschte Ladung
wird durch die Asymmetrie zwischen den Gate-Drain-Kapazititen des PMOS- und des NMOS-
FET in den Kanal injiziert und steigt sowohl mit der Versorgungsspannung als auch mit der
Flankensteilheit des Steuersignals. Diese wihrend der Anstiegszeit Tr des Steuersignals entste-
hende Ladung erzeugt einen Spannungssprung an der Lastimpedanz (Rp Il Cy).

Mit einem wihrend Tr injizierten Ladungseintrag Q(t) der Form

%-t-\p(t), 0<t<T,
o(t)= QR Gl. 6.12
_i'(l_TR)'W(t_TR)’ t>T,
TR
folgt der durch die Lastimpedanz flieBende Strom zu
d gl|l(t), 0<t<T,
I(1)==-0(1)= Ty Gl. 6.13
1
0, t>T,
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und damit, unter Zuhilfenahme der Laplace-Transformation, der Zeitverlauf der Lastspannung
Upqi(0):

T, —t
] R :
LU, (9} =ULQi(r)=%- el 1 | ™ Gl 6.14

R

Mit den unten angegebenen Werten ist der Zeitverlauf der Spannungen aufgrund der
Zustandsdnderung des Halbleiterschalters und des Relais vergleichend in Abb. 6.21 dargestellt.

Verwendete Werte: Dominierende Zeitkonstanten:
CL = 1 pF Halbleiterschalter: T, = Ry (Cp+Cs) =2us
Ry = 1 MQ Relais: T, = RL(C+Cs) =2us
Tr = 50 ns
U, = 5V Spitzenwerte:
Cs Relais = 1 PF
Ciper = 4 pF Halbleiterschalter: Uy, = 13.93V
Qi = 10 pC Relais: U, = 246V
U, Analogschalter U, Relais

Abb. 6.24: Vergleich der Schaltspitzen der Lastspannung U,. Links: Schaltspitze
beim Halbleiterschalter. Rechts: Schaltspitze beim Relais.

Spannungsamplituden, wie sie beim Halbleiterschalter auftreten, iibersteuern ohne zusitzliche
Schutzbeschaltung den nachfolgenden Verstirker. Diese Ubersteuerung fiihrt zu thermischen
Ausgleichsvorgingen und kann den Verstirker in einen undefinierten Zustand fiihren und dort
belassen (Oszillation). Die daraus moglicherweise resultierende oszillierende Lastaufnahme
wirkt sich auch auf die iiber die Versorgungsleitungen mit diesem Verstirker verbundenen
aktiven Bauteile aus und macht das Gesamtsystem einsatzunfdhig. Zusitzliche
Schutzbeschaltungen beeinflussen dariiberhinaus den Frequenzgang und speziell an diesen
Positionen die Gleichtaktunterdriickung. Damit verbietet sich an Positionen mit hoher
Lastimpedanz der Einsatz von Halbleiterschaltern.

6.5 Langzeitanalyse der Reed-Relais
Zur Analyse der abnutzungsbedingten Veridnderung des Kontaktwiderstandes iiber die vom Her-

steller spezifizierte Lebensdauer hinaus wurden 10 der ausgewihlten Reed-Relais in einer Test-
schaltung iiber lingere Zeit durchgehend geschaltet.
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In einem Zeitraum von 2 Jahren und 2 Monaten vollfiihrten die Reed-Relais im Dauertest unge-
fahr 85 Milliarden Schaltvorgiinge. Sie wurden dabeil mit einer Schaltfrequenz von 1 kHz und
einer Schaltleistung von 6 mW (6 V, 1 mA) geschaltet. Im Datenblatt des verwendeten Relais
wird fiir eine Schaltfrequenz von 500 Hz und einer Schaltleistung von 10 mW (1 V, 10 mA) eine
Lebenserwartung (Funktionstiichtigkeit) von 500 Millionen Schaltzyklen prognostiziert.

Der Kontaktwiderstand R,, und die Kontaktkapazitit C,. der Testgruppe wurden mit einer Refe-
renz-Gruppe von unbenutzten Reed-Relais aus dem selben Fertigungslos verglichen. Die Aus-
wertung ist in Abb. 6.25, Abb. 6.26 und in Tab. 6.2 dargestellt.

0,8 0,8

0,6 0,6 -

£ £
= =
© 04 2 04

c c

o o
1 ©

02 0,2

R1 R2 R3 R4 R5 R6 R7 R8 R9 R10 Ro1 Ro2 Ro3 Ro4 Ro5 Ro6 Ro7 Ro8 Ro9 Ro10

Abb. 6.25: Links: Kontaktwiderstand Ron der 10 Test-Relais nach 85.8 Mrd. Schalt-
vorgangen. Rechts: Kontaktwiderstand R, der Referenzgruppe.

1 1

0,95 0,95
‘s 0.9+ w09
S S
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0,8 0,8

0,75 - 0,75

R1T R2 R3 R4 R5 R6 R7 R8 R9 RI10 Rol Ro2 Ro3 Ro4 Ro5 Ro6 Ro7 Ro8 Ro9 Ro10

Abb. 6.26: Links: Kontaktkapazitat Cac der 10 Test-Relais nach 85.8 Mrd. Schaltvor-
gangen. Rechts: Kontaktkapazitét C,c der Referenzgruppe.

Die Zusammenfassung der Testergebnisse findet sich in Tabelle 6.2.

M Test u Ref. A,U SD Test SD Ref.
Ron [ 03035Q 0.1115Q 0.192Q (172%)  0.155 Q (51.1%)  0.004 Q (4.08%)
C,. | 0915pF 0912pF  3fF(03%)  0.041 pF (4.59%) 0.028 pF (3.09%)

Tab. 6.2: Mittelwerte p der Testgruppe und der Referenzgruppe, sowie deren unter-
schied in Prozent in Klammern. Standardabweichung SD der Test- und der Re-
ferenzgruppe.

6.5.1 Erkenntnisse aus dem Langzeittest

1. Kein Kontaktzungenbruch, alle Relais verblieben voll funktionsfihig!
Ansprech- und Prellzeiten zeigen bis 31.104 Mrd. Schaltvorgingen keine Anderung und lie-
gen bei ca. 100 ps (Ansprechzeit ca. 65 us + Prellzeit ca. 35 us). Danach sind die Anderun-
gen geringfiigig.

3. Kontaktwiderstand verbleibt um GroBenordnungen kleiner als vergleichbare Ubergangswi-
derstinde von Halbleiterschaltern.
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4. Die mittlere Anderung des Kontaktwiderstandes verbleibt ebenfalls deutlich kleiner als die
Signalspannungsabhiingige R,,-Anderung des Halbleiterschalters im Bereich realistischer
Amplituden des Nutzsignals.

5. Die Durchgriffskapazitit bleibt praktisch unbeeinflusst und garantiert damit optimale Sperr-
dimpfungwerte.

6.6 Entscheidung

Aufgrund der Ergebnisse der Frequenzgangsanalyse fiir die Detektion und die Stromeinspeisung,
sowie der Ergebnisse der dynamischen Analyse und dem Dauertest der Relais wurde die Ent-
scheidung iiber die im System zu verwendende Schalterart zugunsten der Reed-Relais getroffen.

Zur Verbesserung der dynamischen Eigenschaften der Relais werden zusitzliche Mafnahmen
ergriffen, die im folgenden erldutert werden. Im besonderen sollen die Schaltspitzen deutlich
verringert und ein beschleunigtes, prellfreies Abschalten realisiert werden. Diese beiden MaB3-
nahmen erhohen die Verfiigbarkeit der Kandle.

6.7 Verbesserung der dynamischen Eigenschaften der Relais

Die Hohe der Schaltspitzen durch die kapazitive Einkopplung in den Signalpfad beim Relais
hiingt bei vorgegebenen Lastverhiltnissen von der Anderungsgeschwindigkeit der Steuerspan-
nung U; ab:

EUS -4 Gl 6.15

ot T,

Durch weitere Mallnahmen ist zu garantieren, dass selbst bei maximaler Verstarkung Gy,x weder
die im Kanal befindlichen Verstirker noch der ADC in Sittigung geraten. Damit diese Forde-
rung erfiillt wird, darf die Amplitude der Schaltspitze den Wert von

U

ADC—-Max __ 2V ~ 7 mV

G, 300

nicht iiberschreiten. Zur Reduktion der Schaltspitzen ist notwendigerweise die Anstiegs- bzw.
Abfallzeit des Steuerpulses zu erhShen.

Fiir eine Anwendung, die eine hohe Schaltfrequenz der Relais mit sich bringt, muss abgeschitzt
werden, welche Anstiegszeitverlingerung anwendungsvertriglich bleibt. Die Anwendung, die
die meisten Relais zyklisch verwendet, ist die elektrische Impedanztomographie. Ausgehend von
einer maximalen Relaisschaltfrequenz von 1 kHz und ideal schaltenden Relais, wiirde in dieser
Anwendung eine Bildfolgenfrequenz (Framerate) von

N_ f—g ~ 62 Bilder/s Gl. 6.16
S

(Es schalten pro neuer Speisung alle 32 Relais. 16 Speisungen fiir ein Bild)

entsprechen. Physiologische Vorginge die mit der EIT untersucht werden konnen, wie bei-
spielsweise die Untersuchung der Lungenfunktion oder der Herzaktivitit, laufen mit Frequenzen
kleiner als 3 Hz ab. Ausgehend von einer Bildfolgenfrequenz von 30 Bildern/s ergibt sich eine
Schaltfrequenz fg fiir die Relais von 480 Hz, was einer Periodendauer T von 2.08 ms entspricht.
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Da fiir die Ansprech- und Prellzeit ungefihr 100 ps (= 5 % von T) anberaumt werden miissen,
sind mit der Periodendauer (T) Anstiegszeiten (Tr) der Steuerspannung vertriglich, die nach
weniger als 4 % (Tr = 83 ps) dieser Zeit die Relais eingeschaltet haben. Da die Relais bereits bei
6 V sicher schalten, folgt damit eine minimale Anstiegsgeschwindigkeit von

9y =%V a3k (fiir [0..Te])

or ° 83 us

Gewihlt wurde eine Anstiegsgeschwindigkeit von 125 kV/s, was einer Anstiegszeit Tg von
48 pus (= 2,3 % von T) entspricht. Mit dieser Anstiegszeit liegt die entstehende Schaltspitze um
50 % unter der Spannung, die bei maximaler Verstarkung eine der im Kanal befindlichen Ver-
stiarker, einschlieBlich des ADCs, bei maximaler Verstirkung in die Sittigung fahren wiirde.
Diese Anstiegs- bzw. Abfallgeschwindigkeit verringert somit die Schaltspitzen auf 0.12 % des
Ausgangswertes.

UL Relais TFH 3 UL Relais TR2

Abb. 6.27: Reduktion der Schaltspitze des Reed-Relais durch anwendungsvertragli-
che Verringerung der Anstiegsgeschwindigkeit. Links: Schaltspitze mit Anstiegszeit
Tr1 =50 ns. Rechts: Schaltspitze mit Anstiegszeit Tro = 48 ps.

Um dariiber hinaus die Abfallgeschwindigkeit des Relais zu erhohen, wurde dafiir gesorgt, dass
die im magnetischen Kreis gespeicherte Energie

W=lL12 Gl. 6.17

2

nach dem Einschalten iiber die Verringerung des Stromes soweit abgesenkt wird, dass ein siche-
res Halten des Relais noch garantiert ist. Diese MaBBnahme eliminiert auch das Schalterprellen
beim Offnen des Kontaktes und erspart den Einsatz einer Freilaufdiode, die die Abfallzeit ver-
langern wiirde.

Diese beiden MaBnahmen, der Ubersteuerungsschutz durch Schaltspitzenverringerung und das
prellfreie, beschleunigte Abschalten, wurden iiber eine Ansteuerschaltung realisiert, die das Re-
lais mit einem besonderen Spannungsprofil ansteuert ( Abb. 1.28).

Der eine Zweig der Schaltung integriert das durch Optokoppler vom Computer isolierte Steuer-
signal. Der andere Zweig erzeugt mittels eines analogen Monovibrators einen negativen Impuls.
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Uin Integrator Uou
TTL-Pegel — 4
L\ [9
A

A
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T T l€— ]
T
T
Monovibrator

Abb. 6.28: Schema der Realisation des Ansteuersprofil fir die Reed-Relais zur Ver-
ringerung der Schaltspitzen Verkirzung der Abfallzeit.

Beide Signale werden aufsummiert und ergeben so das benétigte Profil, dessen Zeitverlauf in
Abbildung 6.29 dargestellt ist.

12

unv

______________________________

-----------------------------------------------------------------------------------------------------------------------

2.5 3.0 3.5 4.0 tms 3.0

Abb. 6.29: PSpice Simulation des Ansteuersprofils der Reed-Relais zur Verringe-
rung der Schaltspitzen und Beschleunigung der Abfallzeit. Dargestellt ist ebenfalls
der Zeitverlauf des Eingangssignals.

5V

5mV [

0.2ms

Abb. 6.30: Messung der Schaltspitzen am Eingang des Differenzverstérkers beim
Schalten nur eines Relais. Oben: Eingangssignal: 5V/Div. Unten: Ausgangssignal: 5
mV/Div. Zeitbasis: 0,2 ms/Div.
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In Abbildung 6.30 sind der Verlauf des Ansteuerprofils und das am Eingang des Differenzver-
stiarkers abgegriffene Potential dargestellt. Das Maximum der Schaltspitzen ergab sich aus der
Messungen am Eingang des Differenzverstarkers zu Ug pax =5 mV.

Wurden beide Eingangsschalter betitigt, zeigt die Ausgangsspannung des Differenzverstirkers
den in Abbildung 6.31 aufgezeichneten Verlauf.

0.2ms

Abb. 6.31: Messung der Schaltspitzen am Ausgang des Differenzverstérkers wenn
beide Eingangsschalter angesteuert werden. Oben: Eingangssignal: 5V/Div. Unten:
Ausgangssignal: 5 mV/Div. Zeitbasis: 0,2 ms/Div.

Die Schaltspitze erreicht ein absolutes Maximum von 2,5 mV. Bei maximaler Verstiarkung von
49,54 dB (300 V/V) liefert der Kanal eine Ausgangsspannung von 750 mV. Das entspricht ca.
einem Drittel des Aussteuerbereichs des ADCs. Reale Verstiarkungen, wie sie in der EIT An-
wendung finden liegen, ungefihr bei 20 — 30 V/V. In der Impedanzspektroskopie werden we-
sentlich geringere Verstarkungen benotigt. Die Abklingzeit von ca. 40 us liegt unter der An-
sprechzeit des Relais.

6.8 Fehlereinfluss abhangig von der Messaufgabe

Die schalterbedingten systematischen Fehler wirken sich natiirlich besonders bei Anwendungen
aus, die den absoluten Wert der Impedanz zur Analyse heranziehen (Impedanzspektroskopie,
Impedanzkardiographie). Bei Anwendungen wie der EIT, die relative Anderungen der gemesse-
nen Spannungen verarbeitet, haben diese systematischen Fehler keinen Einfluss auf den relativen
Wert, da davon ausgegangen werden kann, dass der Fehler in der Referenzmessung mit dem
Fehler der eigentlichen Messung annédhernd iibereinstimmt.
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7 Schutz des Patienten

Der Sicherheit medizinischer Gerdte wird groBe Bedeutung beigemessen. Durch nationale
und internationale Sicherheitsnormen (DIN VDE 0750, VDE 0751, IEC 601, MPG) sollen
Gefahren fiir Patienten und Bediener auf ein minimales Ausmal} reduziert werden. Dabei
kommen den auftretenden Stromen, denen ein Patient bewullt (Patientenhilfsstrome) oder im
Fehlerfall (Ableitstrome) ausgesetzt ist, besondere Bedeutung zu. Letztere konnen durch das
Datenerfassungssystem selbst, durch aufgetretene Fehlerzustinde oder Leckstrome der Netz-
versorgung verursacht werden und diirfen ein durch die Norm festgelegtes Mal} nicht iiber-
steigen. Aus diesem Grund muss das Design zwei Sicherheitsmafnahmen beinhalten: die fre-
quenzabhingige Kontrolle des applizierten Speisestroms und die Isolation der Netzspannung.

Die gestattete frequenzabhidngige GroBle der Patientenhilfstrome (Effektivwerte) ist im fol-
genden angefiihrt.

f=0 : Luax = 0,01 mA
f <1kHz : Lnax = 0,10 mA
f> 1kHz : Imax = (0,10 mA * £/ kHz) < 10 mA.

Die Beschrinkung bei niedrigen Frequenzen soll vor Elektrolyse-Effekten, verursacht durch
Gleichstrome, schiitzen. Der Anstieg des gestatteten Stroms mit der Frequenz bis zu der obe-
ren Schwelle ist in der reduzierten Sensitivitéit biologischer Systeme gegeniiber Stromen ho-
herer Frequenz begriindet. Die Kontrolle des Patientenhilfstroms ist im Kapitel iiber die
Stromquelle nachgewiesen.

Die Netzspannung ist aufgrund ihrer Frequenz und der bereitgestellten Leistung im Vergleich
zu dem applizierten Patientenhilfsstrom gefdhrlich. Durch Isolation der Netzspannung mit
dafiir ausgelegten Netzteilen wird der Patient vor gefihrlichen Ableitstrémen geschiitzt.

Der analoge Detektionsteil des entwickelten Systems und der verwendete Industrie-PC wer-
den iiber isolierte Netzteil versorgt. Der Schutzleiter ist mit dem Gehéduse und den eingefiigten
Geriten verbunden. Diese Isolation und der Einsatz des Schutzleiters legen die Schutzklasse 1
und den Typ BF (Body Floating) fest. Damit ist der maximale zulédssige Ableitstrom auf 0,5
mA begrenzt. Die eingesetzten, isolierten Netzteile (3) besitzen einen Ableitstrom von weni-
ger als 7 pA. Dariiber hinaus werden die analogen Messkanéle und der Industrie-PC jeweils
iiber einen eigenen Schutzleiter mit Erde verbunden (s. Abb. 7.1).

Die Spannungsversorgung spielt dariiber hinaus eine wichtige Rolle bei der Reduzierung des
Rauschens und zum Erreichen einer hohen Messgenauigkeit. Damit Storungen durch vaga-
bundierende Strome vermieden werden, miissen die analogen und digitalen Schaltungen ge-
trennt versorgt werden. Die Unterscheidung zwischen analoger und digitaler Masse ist von
zentraler Bedeutung. Die Verbindung der beiden Bezugsmassen darf nur iiber einen Punkt
erfolgen (Star-Ground), im giinstigsten Fall an einem Ort, wo die beiden Welten auch funk-
tionell aufeinandertreffen (DAC, ADC).
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Abb. 7.1: Isolation der Spannungsversorgung nach IEC 601 und Masseflihrung.
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8 Prinzip der digitalen Messdatenerfassung

Von den 16 Detektionskanilen werden entsprechend viele Spannungen parallel angeboten.
Dazu kommen noch die beiden von der Stromquelle bereitgestellten Spannungen, die Spei-
sestrom und Lastspannung reprisentieren. Zur parallelen Erfassung dieser Signale stehen 5
DSP-basierte Messdatenerfassungskarten bereit, die im weiteren als Targets bezeichnet wer-

den sollen. Jedes dieser Targets kann 4 der angebotenen Spannungen iiber ihre ADCs parallel
abtasten (s. Abb. 8.1).

|_> Ug (14 bit/ 10MHz)
[ADC > <—Kanal 12
FIFO[aDC >
HOST Target 2 @@:gzz: 1:31
<—Kana| 15
BMT ADEE b <—Kanal 4
Industrie PC: / Target 1 <3IIFIFO EE:E::::Z
PCI-Card CPU / @AD DR
. ana
Pentium I Shared FIFO [aDC +> <—Kanal 9
300 MHZ Target O <::I @ <«<—Kanal 10
256 MB Memory
[ADC 3> <—Kanal 11
Backol *\ \ [aDC 3> <—Kanal 0
ackplane FIFO [ADC > <—Kanal 1
mit PCI-Briicken Target 3 |<\H[0c>> <—Kanal 2
’ [ADC 3> <—Kanal 3
FIFO
Target4 |-«

Abb. 8.1: Prinzip der parallelen Datenaufzeichnung Uber die DSP-basierten Daten-
erfassungskarten (Targets). U(l) = Speisestrom proportionale Spannung. U(U.) =
Lastspannung proportionale Spannung. Ug = Generatorspannung fur die Stromquel-
le. BMT = Busmaster-Transfer. FIFO = First in First out Speicherregister. Gestrichelte
Linien: Zukunftige Umsetzungen.

Die abgetasteten Werte werden auf den Targets vorverarbeitet, d.h. in Real- und Imaginirteil
zerlegt und damit Amplitude und Phase bestimmt (Demodulation s.u.). Per Busmaster-
Transfer (BMT) werden diese Werte in den gemeinsam von den Targets und Host-PC ge-
nutzten Speicherbereich (Shared Memory) iibergeben. Von dort aus stehen sie zur weiteren
Verarbeitung zur Verfiigung. Neben der Signaldigitalisierung und Vorverarbeitung {iber-
nimmt jedes Target eine Steuerungsaufgabe im Ablauf des anwendungsspezifischen Prozes-
ses der Systemkonfigurierung, die einer Messung vorausgehen muss. Diese Konfiguration
erfolgt nach den Vorgaben des Benutzers, abhingig von der gewihlten Methode zur Analyse
des Messobjekts (s. Abb. 8.2).

Die Festlegung der fiir eine Stromeinspeisung benotigten Detektionskanile wird iiber den 32
Bit breiten Digitalport von Target 3 getroffen und an die Detektionsmatrix iibergeben. Damit
sind die entsprechenden Elektroden als Messelektroden definiert. Die zu dieser Schalterstel-
lung der Detektionsmatrix gehdrende Wahl der Stromeinspeiseelektroden kann iiber die Spei-
sematrix bestimmt werden, die iiber den Digitalport von Target 1 gesteuert wird.

Die Steuerung der Zuordnungsmatrix, die Einstellung der Verstirkung tiber den entsprechen-
den DAC (DAC 1) und die Aufschaltung des Patienten besorgt Target 2 iiber seinen Digital-
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port. Zum einen fungiert Target 2 als Master-Target (M-Target), da ihm zum einen die Auf-
gabe zufillt, liber seinen Digitalport die Datenaufzeichnung durch externes Starten aller
ADC:s zu initiieren (ADC-Gating). Zum andern liefert Target 2 den Takt (Clock), mit dem die
ADC:s aller anderen Targets extern getaktet werden. Dariiber hinaus fillt diesem M-Target die
Aufgabe zu, iiber den zweiten DAC (DAC II) die Stromquelle zu steuern.

Takt
M-Target 2
32 bit
f Target 3 Detektionsmatrix
ADC-Gating
32 bit _ '
Target 1 Speisematrix
M-Target 2
) Zuordnungsmatrix
Lo > Target 0 y
~ 1 bit
[ | Patient Verbindung
P 15 bit
Strom- A
Quelle Target 4 \
DAC Il

Abb. 8.2: Prinzip der verteilten Steueraufgaben zur anwendungsspezifischen Konfi-
gurierung des Systems vor Beginn einer Messung.

Die Targets sind liber Kommunikations Ports (Com.-Ports) miteinander verbunden, um einen
kontrollierten Ablauf der Systemkonfiguration zu garantieren. Nach dem Setzen der ge-
wiinschten Schalterposition der Detektionsmatrix durch Target 3 (T3) informiert dieses das
nichste Target (T1) iiber den Com.-Port von der Zustandsinderung der Detektionsmatrix und
verbleibt in einer Warteposition (s. Abb. 8.3).

— Com. Port Verbindung
T0 ——> ADC Start / Stop

Steuerfunktion * \
1
1
1
1

Speisematrix
konfiguriert.
T1 wartet.

noch offen.
TO wartet.

/
\
> (Zuordnungsmatrix ADC
MT2 konfiguriert.) g PSR >
HW-Gating
Verstarkung
eingestellt. 4 \
/ \
Patient verbunden. / \
T2 wartet. / \
o 4 \ Detektionsmatrix
DAC | konfiguriert / AY konfiguriert.
und gestartet. / \ T3 wartet.
4 \
/ \
/ \
/ \

Abb. 8.3: Prinzip des Konfiguration des Systems vor Beginn einer Messung. In
Klammern: Zukiinftige Aufgabe.

Target 1 (T1) seinerseits konfiguriert, ausgelost durch das Signal von T3, die Speisematrix
und verharrt seinerseits in einer Wartestellung. Zuvor signalisiert T1 jedoch Target 0 (T0) die
Anderung der Speisematrixkonfiguration. Die Steuerfunktion von Target O ist noch offen, d.h.
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noch frei verfiigbar. Target O signalisiert MTarget 2 seine Wartestellung. Daraufhin iibergibt
MT?2 das Steuerwort fiir die gewihlte Verstarkung an den DAC II, verbindet schlieBlich die
analoge Messeinheit mit dem Patienten und stellt iiber den DAC I die gewiinschte Stromam-
plitude und Frequenz des Speisstroms ein und startet die Einspeisung. In Zukunft soll MTar-
get2 auch die Konfiguration der Zuordnungsmatrix festlegen. Ist dieses geschehen, 16st MT2
die Wartestellung aller verwendeten Targets iiber das externe Einschalten deren ADCs (ADC
Hardware (HW)-Gating). Die parallele Messdatenerfassung ldauft solange die eingestellte An-
zahl von Abtastwerten (1024) aufgezeichnet ist. Danach werden die ADCs wieder abgeschal-
tet, worauf ein Verarbeitung der Daten erfolgen und ein neuer Konfigurationszyklus beginnen
kann.

Die von dem jeweiligen Target aufgezeichneten und vorverarbeiteten Messdaten werden unter
Verwendung einer Queue-Struktur als Paket in seinem globalen DSP-RAM abgelegt. Die
Pakete aller Targets werden dann parallel per Busmaster-Transfer in den Shared Memory Be-
reich des Host PCs iibertragen. Nach Beendigung dieses Transfers wird dieses dem in einer
Wartestellung verharrenden Host-Programm, durch Setzen eines Interrupt signalisiert. Das
Host-Programm greift dann auf die im Shared-Memory abgelegten Messdaten zu, um sie
weiter zu verarbeiten.
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9 Demodulation

Zur Bestimmung der Amplitude und Phase der Signalspannungen ist ein geeignetes phasen-
sensitives Demodulationsverfahren zu wihlen. Fiir unsere Anwendung wird das Verfahren
der Korrelation herangezogen (Martini 1987). Dieses Verfahren arbeitet bei geeigneter Wahl
der Referenzsignale, mit denen das Nutzsignal verglichen wird, frequenzselektiv. Dadurch
unterdriickt es den Gleichanteil des Nutzsignals und seine Harmonischen.

Ziel der Demodulation ist es aus einem Wechselspannungssignal ein Gleichspannungssignal
bzw. eine bindre Zahl (digitale Demodulation) zu erzeugen. Ein wichtiger Aspekt bei der
Auswahl des geeigneten Demodulationsverfahrens ist, die Rauschbeeinflussung der Signale
durch das Verfahren klein zu halten.

Ein durch Gauss’sches (weiles) Rauschen, mit der Rauschleistungsdichte Ny/2, gestortes Ein-

gangssignal s(t), mit dessen Leistungsdichte IS(w)l, ist in Abb. 9.1 dargestellt. Po(®) ist die
gesamte Ausgangsleistung des Demodulationsprozesses.

N,/2

'
sPR—H O—> He) > Pyo)

Abb. 9.1: Ein durch Gauss’sches (weif3es) Rauschen gestértes Signal S am Eingang
eines linearen, zeitinvarianten Systems mit der Ubertragungsfunktion H und der Aus-
gangsleistungsdichte Po. Dargestellt sind jeweils die Leistungsdichten.

Die gesamte Ausgangsleistung des Demodulationsprozesses ist:
> N, 2

Py () = Py (0) + Py () = [S(0) - H(w)|” + 7|H(m)| : Gl. 9.1
Dabei steht

Py (®) = |S(w) - H(o)|’ Gl 9.2
fiir die ausgangsseitige Leistungsdichte, die mit S(®) korrespondiert und

N
Py (®)= 7°|H(0))|2 GL 9.3

fiir den durch das Rauschen verursachten Anteil der ausgangsseitigen Leistungsdichte.

Mit der Parseval’schen Gleichung (Follinger 1993) kann die gesamte ausgangsseitige Rau-
schleistung p, und Signalleistung ps im Zeitbereich wie folgt angegeben werden:
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N, T 2
Py =4—;_J;JH () do Gl. 9.4
ps = [|$(@- H(w)" do GL 9.5
2 2

Zur Optimierung der Messgenauigkeit muss das Verhéltniss von py/p, maximal werden.

Dies ist der Fall fiir (Unbehauen 1993)

S(w) = H(m)" . (* = konjugiert komplex) Gl. 9.6
Damit folgt (Parseval’sche Gleichung fiir reelle Funktionen):
2[5t ar
Ps o = Gl.9.7
Py N

Das bedeutet, fiir reelle Signale s(t) kann durch die Wahl von h(t) = s(t) das Signal-Rausch-
Verhiltnis unabhiingig von den Eigenschaften des Demodulationsprozesses gemacht werden.

Dies ist beim Demodulationsverfahren der Korrelation der Fall.

Das Nutzsignal s(t) besitzt einen sinusformigen Verlauf bekannter Frequenz. Die dazu geho-
rige Abtastfolge s(kT) muss mit geeigneten Referenzsignalen verglichen werden, um den
Imaginértiel (S;(kT)) und den Realteil (S»(kT)) von s(kT) bestimmen zu konnen (Smith et al.
1992).

Die Referenzsignale sollen folgende Form besitzen:

h,(kT) = cos(w,kT) GL.9.8
h, (kT) = sin(w,kT). GL. 9.9

h,(kT)

2 [— S,(kT)

s(t) Abtastung S(kT).
T

2 [ S,(kT)

h,(kT)

Abb. 9.2: Prinzip der zeitdiskreten Korrelation. T = Abtastintervall.
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Das Prinzip der Korrelation ldsst sich aus der Fourier-Reihe fiir periodische Signale herleiten:

|4
s(t) = %0 +Y (a, cos(veyt)+ b, sin(ve,t)). GL 9.10

v=l

Darin stehen

2 N-1
a,=—Y s, cos(vat,),v=0,1,.,V GlL.9.11
]\] n=0
fiir den Imaginirteil jeder Frequenzkomponente von s(t) und

N-1
b, =%2sn sin(vwyt,),v=0,1,.,V Gl.9.12

n=0

fiir den Realteil jeder Frequenzkomponente von s(t).
%) = Gleichanteil; @y = Grundfrequenz; v = Ordnungszahl der Harmonischen

N gibt die Anzahl der &dquidistanten Abtastwerte wieder, die jeweils zum Zeitpunkt t,
aufgezeichnet wurden (N>2V+1). Die Abtastwerte von s(t) werden mit s, = s(kT) bezeichnet.

Aufgrund der Kenntniss der Frequenz des sinusformigen Speisesignals (v = 1) reduziert sich
die Fourierreihe auf:

s(t) = a, cos(w,t)+ b, sin(w,1). Gl.9.13

Die gewihlten Referenzsignale werden entsprechend der gewihlte Frequenz des Speisesignals
im Programm generiert.

Zur Unterdriickung auftretender Rauschanteile muss s(t) bandbegrenzt werden.

9.1 Signalgenerierung und Abtastung
Wenn die im symbolischen Speicher des DAC abgelegte Periode einer Sinusfunktion eine

Léange von n Punkten besitzt (mit n € /N) und die Abtastfrequenz fa, d.h. der Takt fiir den
Betrieb von ADC und DAC, fest vorgegeben wird, generiert der DAC jeweils in der Zeit

tg=—o Gl.9.14
fa

einen Wert in Form eines Gleichspannungsniveaus. Damit folgt die Periodendauer des gene-
rierten Signals zu

T, =t n=—u, Gl.9.15
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woraus die Frequenz des generierten Signals zu

T_ v _fa Gl.9.16
I, t,-n n

N

fo=

bestimmt wird.

Um den Leckeffekt (Kammeyer und Kroschel 1992) zu vermeiden, muss gleichzeitig die
Speisefrequenz fp ein ganzzahliges Vielfaches der spektralen Auflosung

Af:J;_A Gl. 9.17

sein. Hierbei stellt S die Anzahl der vom ADC gesammelten Datenpunkte dar (mit S € /N).

Damit muss folgender Ausdruck erfiillt sein:

k'fA
S

fp=k-Af = (mitk € /N). Gl.9.18

Aus Gl. 9.16 und GI. 9.18 folgt:

Ja_ Ja _SaS_S GL.9.19
fo k- Af kof, Kk o

S/n entspricht dabei der Anzahl der aufgezeichneten Perioden.
Da S sich aus 2™ bilden lisst, muss, damit n ganzzahlig wird, fiir k gelten:

k=2" Gl1.9.20
Zusitzlich muss natiirlich das Abtasttheorem
fi>c f, mitc=2 Gl.9.21
erfiillt sein.

Damit sind die Bedingungen fiir die Wahl der Speisefrequenz, der Abtastfrequenz und der
Anzahl der aufgezeichneten Perioden festgelegt.
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10 Physischer Systemaufbau

In Abbildung 10.1 ist die analoge Messelektronik mit ihren wichtigsten Verbindungen zum
Industrie PC dargestellt.

Optische Ansteye, Detektions- gnai
: . u . Speise-
/ A | Isolation e ”yS-"E'fsem-,‘a.m.Jr ratrix rr?atrix

Zuordnungs-

-
"“"-—-—..._

- Zuden ADCs

Optische
|soclation

Zu den
Elektroden

Stromguelle

Abb. 10.1: Organisation der analogen Messelektronik.

Diese Schaltung wurde in einen 19‘‘-Einschub eingepasst, der auch die medizinisch sicheren
Netzteile enthilt (s. Abb.10.2).

Abb. 10.2: 19“-Einschub mit der analogen Messelektronik und den medizinisch si-
cheren Netzteilen.
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Zusammen mit dem Industrie PC wurde dieser Einschub in ein 19°‘-Geh&duse nach der in Ab-
bildung 10.3 skizzierten Organisation integriert.

\\\\\\\\\\\j
<
= 7

2 HE Lafter g

TAVAN|
4 HE D‘ Analog-Elektronik Netzteile |r
| 604
2 HE
3 HE D Industrie PC
1 HE - '
< > B: 553

780

Abb. 10.3: Innere Organisation und &uBere AbmaBe. HE = Hoheneinheiten. Signale
A/D = Angedeutete Verbindung zur Ubertragung der analogen und digitalen Signale.

Den einsatzfiahigen Bioimpedanz-Analysator zeigt Abbildung 10.4.

Abb. 10.4: Einsatzfahiges Bioimpedanz System mit Aufsatz fir die Impedanzspek-
troskopie.
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Den beispielhaften Aufbau des Systems zur Durchfiihrung von Messungen im EIT-Modus
zeigt Abb. 10.5.

Abb. 10.5.: Beispielhafter Aufbau des Bioimpedanz Analysators zur Verwendung im EIT-
Modus.
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11 Softwarekonzept

Das verwendete Softwarekonzept folgt einer aufsteigenden Schichtstruktur (s. Abb. 11.1).

Module zur anwendungsspezifischen visuellen Datenauswertung
auf Host-Ebene, anwenderfreundlich modifizierbar.

t

Mensch-Maschine Interface (Dialog):
Vorgaben, Datensammlung und Formatierung auf Host-Ebene

| B,

Anwendungsspezifische Datenaufzeichnung
und Vorverarbeitung auf Target-Ebene

m) Messdatenstrom ' {}

':> Steuerdaten§trom DSP/ADC/DAC...
(Handshaking) Analoge Elektronik

Abb. 11.1: Schichtenmodell des Softwarekonzepts.

Die unterste Schicht soll die hardwarenahe Steuerung auf Target-Ebene iibernehmen, d.h.
abhingig von der gewdhlten Anwendung die Hardware konfigurieren und entsprechend die
Daten aufzeichnen. Die mittlere Schicht, das Mensch-Maschinen Interface auf Host-Ebene,
besorgt den Dialog mit dem Benutzer, nimmt dessen anwendungsspezifische Vorgaben ent-
gegen, sammelt die von der unteren Schicht gelieferten Daten und bringt sie in ein vorbe-
stimmtes Format. Die oberste Schicht dient dann der anwendungsspezifischen Bereitstellung
von Modulen zur visuellen Datenauswertung auf Host-Ebene. Diese Ebene soll dariiber hin-
aus dem technisch nicht versierten Benutzer die Moglichkeit bieten, auf einfachem, anwen-
derfreundlichem Wege die formatierten Daten in eigenen Auswerteprogrammen zu nutzen.

Entsprechend der in jeder Schicht zu losenden Aufgaben wurden die entsprechenden Soft-
warewerkzeuge gewdhlt (s. Abb. 11.2). Jede der DSP basierten Datenerfassungskarten wird
durch ein ihren Aufgaben angepasstes C-Programm gesteuert, das die notwendigen Vorgaben
aus der nichst hoheren Schicht erhilt. Auch die Verkopplung der Karten untereinander und
der daraus resultierende koordinierte Konfigurationsprozess der analogen Elektronik wird in
dieser Schicht besorgt. Die Vorverarbeitung der gesammelten Daten und die Kommunikation
mit dem Host geschieht ebenfalls hier.

Die dariiber liegende Schicht arbeitet auf Host-Ebene und wurde unter Visual C++ program-
miert. Hier konnen zwischen unterschiedlichen Anwendungen gewihlt und diese dialogge-
steuert konfiguriert werden. Dieses Programm besorgt dann die Datensammlung von den Tar-
gets und bringt sie auf ein definiertes Format, in dem sie gespeichert werden konnen.
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Anwendungsspezifische MATLAB Module als Basis
der individuellen Datenauswertung

t

Mensch-Maschine Interface (Dialog):
Windows - Host - Programm unter Visual C++, zur Steuerung
der anwendungsspezifischen Datenerfassung

| IRV,

Funf Target Programme unter C, zur individuellen
Steuerung der jeweiligen DSP-Datenerfassungskarte

mpp Messdatenstrom ' {}

|:> Steuerdaten_strom DSP/ADC/DAC...
(Handshaking) Analoge Elektronik

Abb. 11.2: Schichtenmodell mit den entsprechend genutzten Programmiersprachen.

Die oberste Schicht besteht aus einzelnen MATLAB-Modulen fiir die jeweilige Anwendung,
die die formatierten Messdaten anwendungsspezifisch aufarbeiten und entsprechende Ergeb-
nisse visualisieren. Diese Module konnen mit geringer Einarbeitungszeit erweitert werden,
um sie problemorientiert auszubauen. Damit ist eine flexible Auswertebasis geschaffen wor-
den, die es dem Anwender erlaubt, frei mit den erhaltenen Messdaten in einer komfortablen,
zligig zu erlernenden Programmiersprache zu agieren.

Fiir die Bildrekonstruktion und Visualisierung der im EIT-Modus aufgezeichneten Daten steht
das Softwarepaket IPET (Integrated Package for Electrical Tomography, Autor: Dr.-Ing. T.
Dudykevych) zur Verfiigung.
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12. Validierung des Systems in ausgewahlten Anwendungen

12.1 Systemvalidierung im Impedanzspektroskopie-Modus
12.1.1 Systemkonfiguration (Messkonzept)

Das Messprinzip der Impedanzspektroskopie ist in Abb. 12.1 dargestellt. Ein DAC steuert die
Stromquelle, die ihren Strom iiber die beiden Elektroden mit der Kontaktimpedanz Zg; ; und Zg; »
in das zu untersuchende Gewebe ( TUT = Tissue Under Test ) speist. Uber zwei zusitzliche
Elektroden wird die iiber dem Gewebe abfallende Spannung abgegriffen und einem Messkanal
zugefiihrt, der diese Potenzialdifferenz verstirkt und bandbegrenzt. Die aus diesem Prozess re-
sultierende Spannung Uy wird dann einem ADC im Industrie-PC iibergeben. Eine dem Strom
proportionale Spannung wird iiber einen nach Betrag und Phase im Analysefrequenzbereich be-
kannten Widerstand Z; = Ri abgegriffen und parallel {iber einen zweiten Kanal auf dieselbe Wei-
se verarbeitet.

ZEL
I A
TUT ~ | »
’ \
/ \
,' ZG1\‘ ZEL3
1 ]
1
! AA-LP
DAC C —> Us
1
v — >
\
\ Zcd Zeia
7
A ‘\ ,
|
R; ZeL2
AA-LP
—> UI

Abb. 12.1: Messprinzip der Impedanzspekiroskopie. TUT = Tissue Under Test. DAC
= Digital/Analog-Konverter. PGA= Programmierbarer Verstarker. AA-LP = Anti-
Aliasing-Lowpass. R; = Widerstand zur Strommessung. Zgi = Gewebeimpedanz, Zg;
= Elektrodenimpedanz. Uy = verstarkte und bandbegrenzte Spannung Uber der un-
bekannten Gewebeimpedanz Zx, U; = verstarkte und bandbegrenzte Spannung Uber
dem bekannten Widerstand R;.

In Abb. 12.2 ist exemplarisch die Schalterstellung der Detektionsmatrix fiir eine spektroskopi-
sche Impedanzmessung dargestellt. Die Messung erfolgt iiber einen an das System ankoppelba-
ren geschirmten Test-Aufsatz, der sowohl die Vermessung von Gewebephantomen als auch die
Ankopplung von Elektrodenkabeln iiber BNC-Buchsen an den 37-poligen SUB-D Stecker des
Systems erlaubt und damit die Auswahl der beiden verwendeten Kanile aus den vorhandenen 16
trifft. Dieser Test-Aufsatz erlaubt auch die Umschaltung zwischen zwei Detektionsmodi (1:
Mess-Modus, 2: Kalibrier-Modus), die noch weiter erldutert werden.
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Die nicht verwendeten Impedanzwandler der iibrigen Kanile werden am Test-Aufsatz mit der
analogen Masse verbunden, um Einstreuungen in diese Kanile gering zu halten und so ein Uber-
sprechen zu minimieren. Die den Impedanzwandlern folgenden Schalter der Detektionsmatrix
sind alle geschlossen, damit alle Puffer einen definierten Lastwiderstand haben. Die den Eingiin-
gen der Differenzverstirker parallel liegenden Schalter bleiben offen.

—— 11—

!

-
x

N

x
1
c

x

H—e¢

my

=

1: Mess - Modus
2: Kalibrier - Modus

—_—

v Y[]Y[]Y[]Yn

5

Abb. 12.2: Schalterstellung der Detektionsmatrix flir den Impedanzspektroskopie
Modus. Hier exemplarisch fur eine reduzierte Anzahl von Kanélen dargestellt. Eben-
so die Schalterstellungen fir die beiden Datenerfassungsmodi.

12.1.2 Korrektur der Frequenzgangsvariation

Aufgrund von Fertigungstoleranzen kann nicht davon ausgegangen werden, dass das Frequenz-
verhalten Kanile untereinander iibereinstimmt. Dieser Sachverhalt wurde bereits durch die bei
der Untersuchung der Kanile quantifizierten Verstiarkungs- und Phasendifferenzen zwischen den
Kanilen gezeigt (s. Abb. 5.11).

Diese Unterschiede miissen im Impedanzspektroskopie-Modus korrigiert werden. Aus diesem
Grund werden fiir die Bestimmung der unbekannten Gewebe-Impedanz Z, zwei Messungen be-
notigt. Erstens die Messung jeweils eines Kanals liber der Gewebeimpedanz und iiber der be-
kannten Impedanz Z;=R;, zweitens eine Messung unter gleichen Bedingungen (Stromstirke,
Frequenz, Verstirkung), wihrend der beide Kanile dieselbe Potenzialdifferenz, d.h. dieselbe
Impedanz vermessen. Aus dieser (s. Abb. 12.3), im weiteren als Kalibrier-Messung bezeichneten
Messung, werden zwei komplexe Spannungen erhalten, deren Verhiltnis eine Aussage iiber den
Gleichlauf der Ubertragungsfunktionen H;(®) und H,(®) der beiden Kanile im betrachteten Fre-
quenzbereich erlaubt.
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Zi
Z, =R, [T] ux(co)l H,(®) [ U, (0)=urH,
L
2 7 Lu@ ] | Hfe) [ U=,
1 2\

Abb. 12.3: Schalterstellung des externen Test-Aufsatzes im Kalibriermodus. Hi(«)
und Hz(w) sind die Ubertragungsfunktionen der beiden verwendeten Kanéle.

Dieses Verhiltnis wird folgendermafen zur Fehlerkorrektur verwendet:

Aus dem Modus 1 (Messung) erhilt man das komplexes Spannungspaar:
{Ux =U (@) ™*U, = U[(O))-e'i‘P‘(w)};

aus dem Modus 2 (Kalibrierung) erhilt man das folgende komplexe Paar:
U.=U(0)e™ U, =U (o) "}

Das frequenzabhingige Verhiltnis

wird nun zur Bestimmung einer korregierten Impedanz Zy. herangezogen.

Die Impedanz Z, aus Modus 1 errechnet sich zu

B Ux (60) . ej(Px(w)
x UI(CO) . ej(P,-(w)
U _u,-H,

Z =—7, Z,
U, u,-H,

i

-Z,(w)- e’
l

und damit folgt die um den Frequenzgangsunterschied bereinigte Impedanz Z,. zu

xL.=ZX'UiC e A Z, :”_x.ﬁzi
U u,-H, u, -H, u, u

Xc 1 Xc

Xc

= Ux (w) . Zl' (w) i Uic (w) . ej(‘Px (@)=, (©)~(¢; (0)-0;, (CO))""PZ1 (ﬂ)))
U, (0) U, (o)

104



Kapitel 12: Validierung des Systems in ausgewihlten Anwendungen

12.1.3 Auswirkung der Frequenzgangskorrektur auf den absoluten Fehler

Um die Auswirkung diese Kalibrierschrittes auf die errechneten komplexen Impedanzwerte zu
quantifizieren, miissen die Betrags- und Phasenabweichungen des Systems fiir die unkalibrierten
und die kalibrierten Daten bestimmt werden. Zur Erfassung des Betrags- und Phasenfehlers wur-
de ein Prizisionswiderstand, R, = 100 €, mit dem entwickelten Gerit vermessen. Betrag und
Phase dieses Widerstandes wurden zuvor mittels eines kommerziellen Impedanzanalysators ( HP
4192A ) in dem betrachteten Frequenzbereich ermittelt.

In Abb. 12.4 ist die absolute Abweichung der Messwerte des Betrages des entwickelten Gerites
von den Referenzdaten in Prozent jeweils fiir die unkalibrierten und die kalibrierten Daten darge-
stellt.

6,0 ]
5,0 /
x 40 7
°: 30 el / —a—[FBuc(Zx=100, g=1)|/ %
E o —o—|FBc(Zx=100, g=1)|/ %
= 2,0
1,0 L] |
| —O— I
00 T\\/#‘W | -T— -T
1 10 100 1000
flkHz
Abb. 12.4: Absolute Abweichung des Betrages der Impedanz in Prozent fir die unka-
librierten (IFBucl) und die kalibrierten Messdaten (IFBcl).
2,5 /
2 - | [ | |
[}
= 1,5 —a—|[FPuc(Zx=100, g=1)| /°
E-__ 1 / —o—|FPc(Zx=100, g=1)| /°
\ /A
0,5 i
\ g

1 10 100 1000
flkHz

Abb. 12.5: Absolute Abweichung der Phase der Impedanz in Prozent fir die unkali-
brierten (IFPucl) und die kalibrierten Messdaten (IFPcl).

Der Anstieg am niederfrequenten als auch im hochfrequenten Ende des Analysebereiches hingt
mit der Bandpasscharakteristik der Messkanile zusammen und wirkt sich auf die Phasendrehung
deutlicher als auf den Betrag aus.

Beide Graphen unterstreichen die Verringerung der absoluten Abweichung durch die Zuhilfe-
nahme der Daten aus der Kalibriermessung.
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12.1.4 Quantifizierung und Vergleich der Betrags- und Phasenauflésung

Die Auflosung des entwickelten Gerites wird durch den Signal-Rausch-Abstand je Frequenz
festgelegt und wird hier als die Standardabweichung (SD) des Betrages in Prozent des Mittel-
wertes und der Phase in ° angegeben (Abb. 12.6). Das Signal-Rausch-Verhiltnis (SNR) steigt
aufgrund der Vorgaben der medizinischen Sicherheit fiir die frequenzabhingige GroB3e des Spei-
sestroms an, womit sich die Auflosung verbessert. Da die Stromquelle im Bereich > 60 kHz ih-
ren maximalen Strom erreicht, verbleibt auch das SNR auf seinem Niveau und sinkt aufgrund
des Frequenzgangs der Stromquelle nahe 1 MHz wieder leicht ab.

10,00 1
R o
= 1,00 N 01 3
o) ’ ’ (]
© AN » —o—SD_B(Zx=100, g=1) / %
":‘, A\ \ i —se SD_P(Zx=100, g=1)/°
N o
@ 9,10 A 0,01 4
(] \’ia\\ P
77 N )
§§>~ﬁ/\ —)(——ﬂ(/
0,01 0,001
1 10 100 1000
fl kHz

Abb. 12.6: Betrags- und Phasenauflésung im doppeltlogarithmischen MaBstab.
Standardabweichung (SD) der Betragsmessung in % und der Phasenmessung in °.
SD_B(Zx = 100, g = 1) = Standardabweichung des Betrages in Prozent fir Zx =
100 Q bei einer Verstarkung von 1 V/V. SD_P(Zx = 100, g = 1) = Standardabwei-
chung der Phase in Winkelgrad fir Zx = 100 Q bei einer Verstérkung von 1 V/V.

Zum Vergleich wurden die Betrags- und Phasenauflosung des HP4192A-Impedanzanalysators
herangezogen, die fiir den vermessenen Widerstand und den betrachteten Frequenzbereich aus
dessen Handbuch ermittelbar sind. In Abb. 12.7 sind die jeweiligen Auflosungen der vergliche-
nen Systeme dargestellt.

10,00 1
\ = =
2 a N o
3 1,00 \\\ T i 0,1 3 —o-SD_B@Zx=100,g=1)/%
© \ T T 3 —=—SD_B_HP(Zx=100) / %
@ \:N i —o—SD_P(Zx=100,g=1)/°
2 0,10 \D‘EE 0,01 9) ——SD_P_HP(Zx=100)/°
? N
/JJ
hndlna =
0,01 0,001

1 10 100 1000

f/kHz

Abb. 12.7: Vergleich der Betrags- und Phasenauflésung im doppellogarithmischen
MaBstab zwischen dem entwickelten Gerat und einem HP4192A Impedanz Analy-
sator. Standardabweichung (SD) der Betragsmessung in % und der Phasenmessung
in °. SD_B_HP(Zx = 100, g = 1) = Standardabweichung des Betrages des HP4192A
in Prozent fir Zx = 100 Q bei einer Verstarkung von 1 V/V. SD_P_HP(Zx = 100, g =
1) = Standardabweichung der Phase des HP4192A in Winkelgrad fiir Zx = 100 Q bei
einer Verstarkung von 1 V/V.

Die Betragsauflosung des entwickelten Systems ist durchgehend besser als die des kommerziel-
len Analysators, die Phasenauflosung iibersteigt die des HP4192A ab 8 kHz. In Tabelle 12.1 sind
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die ermittelten Werte der Betrags- und Phasenabweichung sowie die Betrags- und Phasenauflo-
sung des entwickelten Geriétes und des HP4192A fiir drei Frequenzbereiche zusammengefasst.

f |ZI-F Ph-F SD-1ZI SD-Ph SD-1Z| HP SD-Ph HP
[kHz] [P] [°] [Po] [°] [Po] [°]
3-10 <05 <0.8 <17 <05 3.1 0.06
10-100 <0.5 <0.1 <0.05 < 0.009 3.1 0.06
100-1000 <0.6 <1.7 <0.02 < 0.005 <3.1 0.06

Tabelle. 12.1: Zusammenfassung der Leistungsdaten der Impedanzspekiroskopie nach Ver-
messung eines 100 Q Prazisionswiderstandes (0.1%) im Frequenzbereich von 1 kHz bis
1 MHz. |1ZI-F = Betragsfehler, Ph-F = Phasenfehler, Betrags- und Phasenaufldsung SD-IZI,
SD-Ph. Vergleichswerte des HP4192A: SD-1Z| HP, SD-Ph HP. (SD = Standardabweichung)

Diese Werte erlauben hochauflosende spektroskopische Impedanzmessungen bis zu hohen Fre-
quenzen und konnen mit dem Auflosungsvermogen kommerzieller Impedanzanalysatoren kon-
kurrieren.

12.1.5 Algorithmus zur Bestimmung der Cole-Parameter

Der aus der Messung fiir n Frequenzen erhaltene Datensatz besteht aus n Punkten in der komple-
xen Impedanzebene.

R = Realteil der Impedanz =Re(Z)
3 = Imaginirteil der Impedanz =Im(Z)

Zy = [(R1,31):( Ra, 32)5...(Ri, Fi)seo5( Ra, Sl

Gesucht wird nun der Kreis K aus der Menge aller durch die Datenpunkte bestimmbaren unab-
hingigen Kreise, dessen quadratischer Abstandsfehler 6 von diesem Datensatz minimal ist.

Fiir diesen Kreis gilt

S = i K, R}z )}-3zZ )] — Min; Gl. 12.1

N = Anzahl aller moglichen Kreise

Mit diesem Kreis konnen die Cole-Parameter bestimmt und die Messdaten iiber die Cole-
Gleichung in Impedanz-Form beschrieben werden.

Der Kreis K; (M;, R;), mit den Mittelpunktskoordinaten M;(R;, 3;) und dem Radius R;, ldsst sich
durch drei Punkt eindeutig bestimmen.

Durch die Punkte
Pi(R;,30); Piv1(Rir1,3i41) und Piio(Ris2,3i42) Gl. 12.2

lassen sich zwei Sekanten S; und S, definieren.

S 31 —m, -9§+bl Gl 12.3
S,: 32 :m2-9?+b2 Gl. 124
mit
Si_SH— B
m]:m[_—m[:l; blzsi_ml'g{i; ﬁl:tanl(ml)
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SH—] _SHZ .

my=—"_~#2.  p =3 -m-R,; B,=tan"(m,).
2 9{1'_*_1—9,{“_2 2 +1 2 +1 2 2

Die Linge L der Strecke zwischen den Punktepaaren [P;, Pi+;] und [Piy;, Pis2] ldsst sich folgen-
dermafen ermitteln

1 \/(Sz -3 )2 +(9{i -R. )2 Gl 12.5
2 = \/(SHI -3 )2 + (9{141 -R., )2 . Gl 12.6

L
L
Der Mittelpunkt der Sekante besitzt dann folgende Koordinaten:

O R R L SR

sy =fiy gvl= {sny :[Min(iﬁm,iﬁm)+cos(ﬁ2)-%)324 =3, (®" )}. Gl 12.8

Die Gleichungen der Mittelsenkrechten auf die jeweilige Sekante folgen damit zu:

SMy: S, =mg,, - R+by,, Gl. 12.9

SMa: S, =myg,, - R+by,, Gl. 12.10
mit

Moy =175 bgyy =3 —mg,, - Ry’ Gl 12.11

mSM2:m2_1; bSMzzsy_mSMz'my- Gl 12.12

Die Koordinaten des Schnittpunkts der beiden Mittelsenkrechten SM; und SM; sind identisch
mit den Koordinaten des Mittelpunkts M; des Kreises K; (Mj, R;), auf dem die gewdhlten drei
Punkte liegen.

M ={SR1<1"SK1}= {ERKI' :(M}Sm =SSM1(SKKi)}' Gl. 12.13

Mgy — Mgy

Der Radius von K; entspricht der Linge des Vektors P; nach Mk;

e =J(9‘m—9‘i)2+(3m—3,-)2~ Gl. 12.14

Damit folgt fiir die Kreisgleichung:

K, =S, R —(R-%,). Gl 12.15

Der Kreis mit dem kleinsten quadratischen Abweichungsquadrat
N
§ =Y [KRZ)}-3Z )} —>Min Gl. 12.16

1

sei

KS—MIN = SS—MIN * \/Rg—MIN - (SK - SRE—MH\/i )2 Gl. 12.17
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mit den Mittelpunktskoordinaten M . ={Rs_,,n>3s s und Radius Ry .. .

A) B)
-Im -Im
MS, oo 0o
o
o
S, o
o
S, R _

N»I Re \/H Re
C)
-Im

M2

Abb. 12.8: Zusammenfassung des Vorgehen bei der Bestimmung der Kreise durch
die Messdaten zur Bestimmung des Kreises mit dem minimalen quadratischen Ab-
weichungsfehler. A und B: Bestimmung des Mittelpunktes M1 fiir den Kreis K1. C:
Bestimmung des néchsten Kreises mit Mittelpunkt M2.

Die Schnittpunkte dieses Kreises legen die Parameter Ry und R.. der Cole-Gleichung fest.

RO = Max(mé—MINi * \/mg—MIN - ( ¢23—M1N + S¢2$—MIN - R;—MIN )) Gl. 12.18
R, = Min(ms—zwm T \/SR(ZS—M[N - ( (ZS—MlN + S(zs—Muv - R;—MIN )) Gl 12.19

Damit lédsst sich der Dispersionsparameter o bestimmen:

-1 Ro — 9{6—MIN

Gl. 12.20
|35—M1N|

aze-zzg-tan
T T

Durch Spline-Interpolation der Imaginirteile des Messdatensatzes kann das Minimum des
Imaginirteiles ermittelt werden. Die zu diesem Minimum gehdrende Frequenz entspricht der

charakteristischen Frequenz f.:

f. = Min{3(f)}.

Bei der Messung in einem eingeschrinkten Frequenzbereich entspricht der so berechnete Wert
fiir f. nicht zwangsldufig der Lage des Minimums des Imaginirteils der vermessenen Impedanz.
Die Variation von f; in der Cole-Gleichung entspricht einer Verschiebung des Imaginirteils
entlang der Frequenzachse. Zur Bestimmung der tatsidchlichen charakteristischen Frequenz wird
in einem Gebiet um f. das Minimum des Abstandsquadrates zwischen den Messwerten und des
Imaginirteils der Cole-Funktion ermittelt, woraus sich dann der tatsidchliche Wert von f; in

nidhrungsweise ergibt.
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12.1.5 Vermessung eines Gewebephantoms

Exemplarisch wurde ein Gewebephantom (Leber), bestehend aus den passiven Bauelementen Ry
=560 Q (1%), R, = 15 Q (1%) und C = 10 nF (10%) (R Il (Rp+Xc)), mit dem entwickelten Sy-
stem vermessen. Aus den erhaltenen Messdaten wurden mittels des vorgestellten Algorithmus
die Cole-Parameter sowie die dazugehorige Cole-Funktion bestimmt (Abb. 12.9).

300 Cole - Parameter der Probe:

250
Ro= 556.9507 Ohm
Roo= 14.8449 Ohm

fc= 20000 Hz
alpha(a) = 0.007034

K= 117108800.7761 5 AV
Cifc) = 9.5823e.-009 F

200

E 150+
100}
50

-50

Im(Z xc}, Im(Av}, Im(Z cole)

500
50

400
-100

300
T E 150

200
-200

100
.250

10° 10* 10 10
f/Hz

Abb. 12.9: Ortskurve sowie Real- und Imaginarteil fiir ein Leberphantom (Ry=560,
Rp=15, C=10nF). Kreise: Messdaten des Parallelsystems ( Zxc, Re(Zxc), Im(Zxc) ).
Kreuze: Referenzdaten ( Re(Rv), Im(Rv) ). Durchgezogene Linien: jeweils Ortskurve
Z Cole, Real- und Imaginarteil der gefundenen Cole-Funktion (Re(Zcole), Im(Zcole)).

Wie erwartet liegt der Dispersionsparameter o nahe 0 und die Ortskurve hat die Form eines
Halbkreis.

12.1.6 Exemplarische Messungen an biologischem Gewebe

Die Abbildungen 12.10 und 12.11 zeigen jeweils exemplarische Messungen an unterschiedli-
chem biologischem Gewebe. Die in Abbildung 12.10 dargestellten Messdaten wurden bei der
Messung an einem Apfel aufgezeichnet und ergaben die abgebildeten Cole-Parameter. Bei dieser
Messung wurden Nadelelektroden mit kurzen Zuleitungen verwendet. Ein Apfel als Beispiel fiir
ein relativ homogenes Gewebe 148t auf einen Verlauf der Ortskurve schlieen, der einem Halb-
kreis nahe kommt. Als zweite Messung wurde das Impedanz-Spektrum an einem horizontal aus-
gestreckten Unterarm aufgezeichnet (Abb. 12.11). Der geschichtete Aufbau der Haut und der
darunter liegenden Gewebe, also die im Vergleich zum Apfel groBlere Inhomogenitit, fiihrt auf
einen deutlich abgesenkten Kreisausschnitt als Ortskurve.
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Abb. 12.10: Messung an biologischem Gewebe: Messung an einem Apfel mit Nade-
lelektroden ohne Elektrodenkabel direkt am Geréat. Ortskurve sowie Betrag und Pha-
se. Kreise: Messdaten des Parallelsystems. Durchgezogene Linien: jeweils Ortskur-
ve, Betrag und Phase der gefundenen Cole-Funktion.
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Abb. 12.11: Messung an biologischem Gewebe: Messung an einem waagerecht ge-
haltenen Unterarm mit Elektrodenkabeln. Ortskurve sowie Betrag und Phase. Kreise:
Messdaten des Parallelsystems. Durchgezogene Linien: jeweils Ortskurve, Betrag
und Phase der gefundenen Cole-Funktion.
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Bei der Spektroskopie an ausgedehnten Objekten wird die Messung mit steigender Frequenz
(> 500 kHz) zunehmend fehlerhaft, was hauptsédchlich von den Streukapazititen des Korpers
gegen Masse herriihrt (ca. 300 pF am Menschen) (Scharfetter et al. 1998). In ausgedehnten
Objekten konnen aufgrund unterschiedlicher Stromwege bei niedrigen Frequenzen um einige
kHz positive Phasenwinkel auftreten (Schifer et al. 1995, Gersing et al. 1995). Fiir die
fehlerfreie Nutzung der Impedanzspektroskopie am menschlichen Korper ist der
Frequenzbereich fiir die jeweilige Anwendung somit iiber die Software entsprechend
anzupassen.

12.2 Systemvalidierung im Impedanztomographie-Modus
(fur Anwendung im Bereich der Lungenfunktionsanalyse)

Im folgenden sollen die Leistungsdaten des entwickelten Systems im EIT-Modus auf Bildebene
ermittelt werden. Dazu wurde ein von Hahn et al. 1999 verdffentlichtes Evaluierungsverfahren
mit dazugehorigem Widerstandsphantom und dem Softwarepaket IPET (Integrated Package for
Electrical Tomography, Autor: Dr.-Ing. T. Dudykevych) als Standardverfahren von extern iiber-
nommen. Die in den Abbildungen 12.14, 12.15, 12.19, 12.20 und 12.21 dargestellten
Tomogramme und Zeitverldufe sowie die in Tab. 12.2 angegebenen Werte wurden mit dem
Softwarepaket IPET erstellt. Die von IPET vorgegebene Farbskalierung wurde in eine geeignete
Graustufenskalierung umgewandelt.

In der Vergangenheit gab es einige Versuche die Leistungsdaten von EIT-Systemen auf der
Ebene der implementierten Elektronik zu quantifizieren (Griffiths 1988; Griffiths 1995; Holder
und Khan 1994; Holder et al. 1996). Fiir den Endnutzer ist es jedoch viel hilfreicher ein
quantitatives Wissen iiber die Zuverldssigkeit des Systems auf Bild-Ebene zu erhalten, da dies
die finale Informationsebene darstellt.

Abb. 12.12: Verschaltungsplan des zustandsdifferenten Widerstandsphantoms. Die
Wahl der unterschiedlichen Zustinde ( Stellung 0 = symmetrisch, Stellung 1 = Ande-
rung aussen, Stellung 2 = Anderung innen ) wird an der Position von Elektrode 5 ausge-
fiihrt, indem parallel Widerstinde zugeschaltet werden.

Stellung 0 (symmetrisch) : R1bisR16 =100Q ; R17 bis R32=90Q ;
R33 bis R48 =60Q ; R49 bisR64 =5Q ;
R65=22kQ

Stellung 1 (*) : Der Wert von R37 wird von 60 Q auf
70Q gedndert (+16.7 %).

Stellung 2 (**) : Die Werte von R52 und R53 werden von

5Q auf 6Q gedndert (+20 %).
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Die Leistungsdaten von EIT-Systemen konnen durch die Verwendung von Phantomen bestimmt
werden (Griffiths 1988; Holder und Khan 1994; Griffiths 1995; Holder et al. 1996). Aus diesem
Grund wurde ein rotationssymmetrisches Widerstandsphantom herangezogen, dessen Eingangs-
und Transferimpedanzen denen des menschlichen Thorax bei unterschiedlichen Fiillungszustén-
den der Lunge entsprechen. Dieses einfache Widerstandsphantom wurde in der Gottinger EIT-
Arbeitsgruppe entwickelt (Hahn et al. 1999) und erlaubt die Messung in zwei unterschiedlichen
Zustinden, die jeweils der inspirierten und expirierten Lunge gleichkommen (s. Abb. 12.12).

12.2.1 Ablauf der Messung

Fiir die Berechnung eines zustandsdifferenten Bildes werden eine Referenzmessung und eine
Messung, die eine Impedanzinderung aufweist, bendtigt. Die Referenzmessung wurde am ho-
mogenen Phantom vorgenommen (Stellung O am Phantom). Danach wurden jeweils 60 Frames
mit der dusseren und der inneren Inhomogenitit aufgezeichnet (Stellung 1 und Stellung 2, 85 %
bzw. 70 % des Tomogramm-Durchmessers). Um externe Storungen zu minimieren, wurde das
Phantom ohne Elektrodenkabel an das System angeschlossen.

12.2.2 Datenauswertung

Aus den so erhaltenen Datensitzen lieBen sich mit Hilfe des modifizierten Rekonstruktionsalgo-
rithmus nach Barber und Brown 60 Einzelbilder der relativen Impedanzinderung berechnen.
Diese Zeitserie wurden dann verwendet, um den Mittelwert und die Standardabweichung der
relativen Impedanzéinderung fiir jeden Bildpunkt zu bestimmen (Abb. 12.13).

— —

Zeitserie: él,...,Gi,...,GM

i-tes Bild der Zeitserie mit M Bildern

n-ter Bildzellenwert des i-ten Bildes
- U,-Uy _ AZ

r
Gi = (pi19piza---a p?wwp?) p; — AZR
N=K’ U Ze
Mittelwertbild (u-Bild) Standardabweichungsbild (SD-Bild)
G topn = LSy . . it o = 1 (oo
Gp. = (p:up,zn-"ap::a--"ps)T mit pu = M;pl Gs]) = (p;D,péD,...,pSD,...,psD) mit Psp —ﬁg(l); _p”)
P P P i
RS KK 1.,E EE
g"‘(x’y)_ puz p: 2 Gy = pSDZ pgDZ
P e pEK L pkK
(x=1,y=1) G, G+G Profil (x=1.y=1) Gy
' e G+ Co)(1K2) =TT
(1, K2 | (K/2,K12) 66K €, Goika (1 ,wz)—l!l !— (KI2,K12)
= T — (x,K/2) T
(KK) (1,K2) (K/2,K/2) (K,K)

Abb. 12.13: Ablauf der Auswertungsprozedur: Zeitserie der M rekonstruierten Bilddaten-
sétze bestehend aus den Zahlenreihen Gi nach Gl. 3.22. Das daraus berechnete Mit-
telwertsbild (u-Bild) G, und Standardabweichungsbild (SD-Bild) Gsp. Bestimmung des

Profils (G,tGsp) entlang der Mittelachse. Hier flir eine randnahe, auf der Mittelachse
eingebrachte, bekannte additive Inhomogenitat.
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Daraus wurden das Mittelwerts- und das Standardabweichungsbild (Variationsbild) erstellt. Das
Mittelwertsbild stellt die relative Anderung der lokalen Impedanz dar. Das Standardabwei-
chungsbild charakterisiert die Verteilung des systemeigenen Rauschens bzw. externer Storungen
im Bild. Fiir die weitere Auswertung wurde die zentrale Bildachse herangezogen. Diese Reduk-
tion der Analysedaten lédsst sich durch die Symmetrie des Phantoms als auch der EIT Messung
rechtfertigen (Hahn et al. 1999). (Im weiteren wird die rel. Impedanzidnderung mit rel.AZ be-

zeichnet.)
Mean image->&80 fr phinhom 16 g 47 get Functional image

. woa n woooa?
-0.024 0.0000
Profile

T T

1frel. AZ)
SDirel. AZ)

jtSD (relAZ) 3

-0.050 ' ' '
1 32
X-position
Abb. 12.14: Messung 1: Mittelwertbild ( p(rel.AZ) ), Standardabweichungsbild
( SD(rel.AZ) ) ( Functional Image ) und Profil einer Messung am Widerstandsphantom
fur eine 16.7 %-ige Anderung im Randbereich ( Stellung 1, 85 % des Tomogramm-
Durchmessers). 60 Frames, 6 Frames/s.

Mean image-=&0 fr ph inhom 20 g 47 get Functional image

0.159
—

N

=

e
=
0018

0.200 T T T

0.0040

SD(rel AZ)

0.0000

149D (rel.AZ)

-0.050 ' ' '
1 a2
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Abb. 12.15:  Messung 2: Mittelwertbild ( p(rel.AZ) ), Standardabweichungsbild
( SD(rel.AZ) ) ( Functional Image ) und Profil einer Messung am Widerstandsphantom
fir eine 20 %-ige Anderung im randfernen Bereich ( Stellung 2, 70 % des Tomo-
gramm-Durchmessers). 60 Frames, 6 Frames/s.
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So konnen Profile der Mittelwerts- und Standardabweichungsdaten in dieser von rechts nach
links verlaufenden Mittelachse von jeder Messung generiert (s. Abb. 12.14 u. Abb. 12.15) und
verschiedene Parameter, die die Leistungsfihigkeit des getesteten EIT-Systems charakterisieren,
berechnet werden. Diese Parameter sind die Peak-Hohe, die Peak-Position, das Signal-Rausch-
Verhiltnis (SNR), die maximale Standardabweichung und die Position der maximalen Standar-
dabweichung der relativen Impedanzinderung (Tab. 12.2).

Simulation 1 Messung 1 Simulation 2 Messung 2
Peak Hohe (% rel. AZ) | 11.7 11.416 16.2 16.2179
Peak Position 27 27 22 23
SD (Peakposition) (%) |0 0.13 0 0.24
SNR (Peakposition) oo 87.034 oo 65.72
Max. SD 0 0.4 0 0.43
Position Max. SD - 17 - 14

Tab. 12.2: Vergleich der Parameter aus Messung 1 (16,7 % Anderung aussen) und
Messung 2 (20 % Anderung innen ) mit den theoretischen Werten (Hahn et al. 1999).
Ermittelt mit Softwarepaket IPET.

Um diese Werte einordnen zu kénnen, wurden die Systemeigenschaften von zwei vorwiegend
genutzten EIT-Systemen, dem Sheffield-Mark-I-System und dem DAS-01-P-Systems, auf glei-
chem Wege ermittelt (Hahn et al. 2001). Das Mark I System stellt das klassische Design eines
EIT-Systems dar (Brown et al. 1987), das von vielen Forschungsgruppen untersucht und in deren
Anwendungen bis heute zum Einsatz gekommen ist. Eine Weiterentwicklung des Mark I Sy-
stems mit der Zielrichtung hin zu klinischen Anwendungen stellt das DAS-01P Gerit dar. Sein
Hardwarestruktur ist dhnlich der des Mark I, jedoch signifikant kleiner (Brown et al. 1990). Im
weiteren wird das entwickelte System als Goe-PMF (Gottinger-Parallel-Multifrequenz System)
bezeichnet.

1,0

Il iunere Position

[7/] Innere Position
0’8 T
0,6 T
0‘4 T

024 e R I ......................
0,0 %

DAS-01 P Mark | Goe-PMF

Abweichung von den theoretischen Werten / %

Abb 12.16: Abweichung zwischen dem gemessenen Spitzenwert und dem theoreti-
schen Wert verschiedener EIT-Systeme in %. Mittelwert von 60 Frames. Goe-PMF: 6
Frames/s. Vergleichsgerate: 12 Frames/s, keine Mittelung.

Das Ergebnis der Mittelwertbilder Abb. 12.16 (Daten von 60 Frames) zeigen eine relative gute
Ubereinstimmung zwischen den theoretischen Daten (s. Tab. 12.2) der erwarteten Impedanzin-
derung und den realen Messungen in den zwei unterschiedlichen Zustinden des Phantoms (Feh-
ler < 0.8% der relativen Impedanzinderung in allen Systemen). Der mittlere Fehler von maximal
0.8% relativer Impedanzédnderung entspricht einem Fehler von 5 % im Befiillungsstand der Lun-
ge und erlaubt akzeptable Bilder der Lunge im Zustand des Atemhaltens nach tiefer Inspiration.
In praktischen medizinischen Anwendungen sind Messungen in zwei unterschiedlichen festen
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Zustinden (Atemhalten nach tiefer Inspiration und Expiration), die mit einer starken Anderung
der lokalen Impedanzinderung einhergehen, bei Intensivpatienten nicht anwendbar. Dort wiren
solche Mandver wegen der Uberfiillung und der daraus resultierenden Schidigung von gefihr-
detem Lungengewebe sogar gefihrlich. Das Monitoring von dynamischen Prozessen geringerer
Schwankungsbreite (Normalatmung oder reduzierte Ventilation von Lungenarealen) gestattet
keine Mittelung der Impedanzénderung zur Rauschunterdriickung und benétigt ein EIT-System
mit verbessertem Signal-Rausch-Verhiltnis (SNR). Die Ergebnisse zeigen deutliche Unterschie-
de im SNR und dem Rauschmaximum die direkt den Hardwareeigenschaften der untersuchten
Systeme zugeordnet werden konnen (Abb. 12.17, 12.18).
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Abb 12.17: Signal-Rausch-Verhdltnis verschiedener EIT-Systeme. Goe-PMF: 6 Fra-
mes/s. Vergleichsgerate: 12 Frames/s, keine Mittelung.
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Abb 12.18: Maximum des Rauschens (in SD der relativen Impedanzénderung) an der
Spitzenwertposition verschiedener EIT-Systeme. Goe-PMF: 6 Frames/s. Vergleichs-
geréte: 12 Frames/s, keine Mittelung.. Zum Vergleich sind die Spannbreite der SD
herzbezogener (0.5% - 3.0%) und der SD lungenbezogener Impedanzanderungen (>
5.0 %), die durch deren physiologische Funktion verursacht werden, gekennzeichnet.

Die guten Ergebnisse des in seinen Anwendungsmoglichkeiten breit angelegten Parallelsystems
zeigen, dass sogar in einem Multifrequenzsystem mit einer groBen physischen Ausdehnung die
Rauscheigenschaften deutlich verbessert werden konnen. Der hohe Rauschpegel der anderen
getesteten Systeme liegt in einem Bereich, in dem es schwer ist, aussagekriftige Ergebnisse aus
der Messung dynamischer physiologischer Prozesse kleiner Amplitude zu erhalten (Abb. 12.7).
Lokale Ventilation wihrend normaler Spontanatmung, mechanische Beatmung der Lungen oder
herzbezogene Impedanzinderungen konnen so einem Monitoring nur unter Zuhilfenahme spezi-
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eller Techniken zugiinglich gemacht werden (Frerichs et al. 1998; Hahn et al. 1995, 1998; Kunst
et al. 1998). Da lokale Verdnderungen global erkennbaren weit vorauseilen und bislang nicht am
Krankenbett erfassbar sind, ergibt sich fiir die elektrische Tomographie ein hohes klinisches
Anwendungspotential u.a. in der intensivmedizinischen Uberwachung der Lungenfunktion bis
hin zur zielgerichteten Steuerung der Beatmungstherapie.

Das Goe-PMF bietet zur Zeit eine feste Bildaufzeichnungsgeschwindigkeit von 6 Bildern/s. Das
entspricht der Aufzeichnung von ca. 22 Bilddatensitzen wihrend eines Normalatemzyklus. Eine
Geschwindigkeitssteigerung durch Verringerung der Einschwingzeiten des Systems und eine
weitere Optimierung der Software ist im Hinblick auf die Messung in drei Thorakal-ebenen vor-
gesehen.

12.2.3 Exemplarische Messungen

In Abbildung 12.19 ist das Ergebnis einer EIT-Messung von 60 Einzelbildern dargestellt, die mit
6 Frames/s aufgezeichnet und mit dem Softwarepaket IPET ausgewertet wurden. Das Bild links
oben stellt fiir jede Bildzelle (32x32) die Standardabweichung der rel. Impedanzénderung (Va-
riationsbreite) aus den 60 Einzelbildern der Zeitreihe dar. Rechts daneben ist der zeitliche Ver-
lauf des Mittelwertes der rel. Impedanzinderung aller Bildpunkte jeweils eines Bildes der Zeit-
reihe aufgetragen. Dieser Graph gibt den globalen Verlauf der rel. Impedanzinderung wieder,
was dem durchgefiihrten Atemmandver entspricht.
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Abb. 12.19: Links oben: Bild der Standardabweichung der rel. Impedanzénderung aus 60 Ein-
zelbildern (6 Frames/s). Rechts oben: globaler Verlauf der rel. Impedanzanderung (zeitlicher
Verlauf des Mittelwert aller Bildpunkte jeweils eines Bildes der Zeitreihe). Unten: Zeitlicher
Verlauf der rel. Impedanzénderung an einer Bildzellenposition.

Darunter ist der zeitliche Verlauf der rel. Impedanzénderung an einer Bildzellenposition aufge-

tragen, die durch den schwarzen, kreuzformigen Zeiger markiert ist. In Abb. 12.20 und 12.21
sind die am Autor aufgezeichneten funktionellen Tomogramme (100 Frames, 6 Frames/s) je-
weils fiir eine vertiefte Normalatmung (Abb. 12.20) und ein Atemmandver (Abb. 12.21) abge-
bildet. Dieses Mandover lief wie folgt ab: nach normaler Atmung wurde tief eingeatmet, dann der
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Atem angehalten, wonach eine tiefe Ausatmung folgte, der sich wieder ein kurzes Atemhalten
und eine Normalatmung anschloss.
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Abb. 12.20: Funktionelles Tomogramm einer vertieften Normalatmung
(100 Frames, 6 Frames/s).
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Abb. 12.21: Funktionelles Tomogramm eines Atemmandvers. Ablauf: Normalatmung, tiefes
Einatmen, Atemhalten, tiefes Ausatmen, Atemhalten, Normalatmung. (100 Frames, 6 Fra-
mes/s).
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13 Diskussion und Ausblick

Ziel dieser Arbeit war es, ein System zu entwickeln, aufzubauen und zu validieren, das die
erfolgversprechendsten Anwendungsfelder der Messung biologischer Impedanzen mit ihren
hohen technischen Anforderungen in einem Gerit vereint, damit diese Verfahren in der Klinik
evaluiert werden konnen. Dariiber hinaus soll das System die Kombination der Vorteile be-
kannter Methoden der Analyse biologischer Impedanzen zu interessanten neuen Anwen-
dungsfeldern ermdglichen, die deren methodisches Einsatzspektrum erweitert und damit neue
Bereiche fiir die medizinische Forschung erschlie3t. Diese Ziele werden mit dem vorgestell-
ten System erreicht.

Das entwickelte System erlaubt die parallele Erfassung von 16 Elektrodenspannungen iiber
ebenso viele parallel angeordnete differentielle, breitbandige Verstirkerkanile. Uber besonde-
re Schaltermatrizen konnen zwischen beliebigen Elektrodenpaaren Spannungen gemessen
oder ein Strom, der von einer isolierten Stromquelle bereitgestellt wird, in das Gewebe einge-
speist werden. Die detektierten Spannungen konnen dann parallel iiber eine entsprechende
Zahl von DSP-basierten Datenerfassungskarten (Targets) aufgezeichnet werden und dort eine
Vorverarbeitung erfahren. Diese Datenerfassungskarten sind in einem Industrie-PC (Host)
untergebracht.

Die parallelen Messverstidrker besitzen einen hohen Eingangswiderstand, die entsprechende
Bandbreite zur Analyse der B-Dispersion von Gewebe im Frequenzbereich von 1 kHz bis
1 MHz und erlauben iiber eine variable Verstirkung die Anpassung der Nutzsignalamplitude
an den Aussteuerungsbereich des ADCs. Die Eingangsseite der Verstidrker besorgt die aktive
Verringerung der Kapazitit der Elektrodenkabel, was eine hohere Messgenauigkeit insbeson-
dere bei hoheren Frequenzen mit sich bringt. Mit einer Gleichtaktunterdriickung von mehr als
72 dB bis 100 kHz, die auf 68 dB bis 1 MHz absinkt, ist die gewiinschte Gleichtaktunterdriik-
kung von 60 dB im gesamten Frequenzbereich deutlich erfiillt. Ein Tiefpassfilter am Ausgang
des Verstiarkerzuges besorgt die Bandbegrenzung fiir zwei wihlbare Grenzfrequenzen
(500 kHz, 1 MHz). Offset und Drift werden iiber einen Regelkreis kompensiert, um Dyna-
mikverluste auszuschlieBen. Die effektive eingangsseitige Rauschspannungsdichte des Ver-
stirkers betriigt 70 nV/NHz. Fiir Storsignale, die nahe dem Nutzsignal im Frequenzbereich
liegen und die gleiche Amplitude besitzen, ist Linearitéit bis zu einer Ausgangsspannung von
1.5 V gegeben. Fiir kleinere Storsignale erweitert sich der verzerrungsfreie Bereich entspre-
chend. Aufgrund der fertigungsbedingten Exemplarstreuungen zeigen die verschiedenen Ka-
néle kein identisches frequenzabhingiges Amplituden- und Phasenverhalten. Im besonderen
bei Bioimpedanz-Anwendungen, die die absoluten Werte der Impedanz zur Analyse heran-
ziehen und mehrere Kanile verwenden, ist es notwendig, eine Korrektur dieser Variationen
iiber geeignete Mafinahmen durchzufiihren. Im Fall der Impedanzspektroskopie wurden ent-
sprechende KorrekturmaBnahmen durchgefiihrt.

Durch kapazitive Verkopplung verursacht ein Signal in einem Kanal einen unerwiinschten
Signalanteil im Nachbarkanal. Die Dimpfung dieser Einkopplung (Ubersprech-Dimpfung)
erreicht bis 100 kHz Werte, die unter —80 dB liegen und die dann bis 1 MHz auf ca. —70 dB
ansteigen. Fiir Ausgangsamplituden, die die Aussteuerungsgrenze des ADCs (2 V) erreichen,
storen sich benachbarte Kanile erst bei sehr hohen Frequenzen, da die Dimpfung dort nur
geringfiigig den Dynamikbereich des ADCs beeinflusst.
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Systeme, die die elektrische Impedanz biologischer Gewebe bei unterschiedlichen Frequenzen
analysieren, bendtigen spannungsgesteuerte Stromquellen, die liber einen weiten Frequenzbe-
reich und einen grofen Variationsbereich der Lastimpedanz stabil arbeiten. Die grof3e biologi-
sche Variabilitdt der Lastimpedanz erfordert Stromquellen mit hohem Innenwiderstand, um
den mit dieser Lasténderung auftretenden Stromfehler gering zu halten. Fiir das entwickelte
System wurde eine Ubertragergekoppelte erdfreie Stromquelle entwickelt und aufgebaut.
Aufgrund des Einsatzes des Ubertragers verringert sich der Innenwiderstand der Quelle fre-
quenzabhingig. Die dazu filhrenden Zusammenhinge wurden analytisch untersucht. Dazu
wurde aus einem erweiterten Ersatzschaltbild fiir den realen Ubertrager dessen Leistungs-
iibertragungsfunktion ermittelt, anhand derer der EinfluB der parasitiren Elemente auf das
Ubertragungsverhalten deutlich gemacht wurde. Die frequenzabhiingige Ausgangsimpedanz
der Stromquelle wurde berechnet und in Abhingigkeit von den Elementen des Ubertragers
angegeben.

Zur Verbesserung des Innenwiderstandes wurde die Stromquelle zu einem geschlossenen Re-
gelkreis erweitert. Damit konnte eine Kompensation der frequenzabhingigen Eigenschaften
des Ubertragers durch die geregelte Variation der primirseitigen Leistung in Abhingigkeit
vom sekundérseitigen Strom herbeigefiihrt werden. Dieses fiihrte zu einer deutlichen Erho-
hung des Innenwiderstandes im niederfrequenten und hochfrequenten Bereich, was auch
durch entsprechende Messungen des Innenwiderstandes untermauert wurde. Die geforderte
Genauigkeit fiir die Stromquelle von 0.1% wird im Frequenzbereich von 4 kHz bis 400 kHz
fiir eine Lastinderung von 1 kQ garantiert. Fiir physiologische Lastinderungen (<< 1 k)
dehnt sich der Frequenzbereich entsprechend nach oben und unten aus. Dort kdnnen mit die-
ser Stromquelle physiologische Vorginge hinreichend genau untersucht werden. Zum Schutz
des Patienten (IEC 601-1 2) wird der maximale Strom tiber eine Filterkette frequenzabhéngig
begrenzt. Die effektive Rauschstromdichte der Stromquelle betrigt 4uV/VHz, woraus eine
effektiver Rauschstrom von Iy = 40 p A fiir eine Bandbreite von 1 MHz folgt.

Das hohe MaB3 an Flexibilitdt, das durch die Einsatzbandbreite gefordert wird, macht es not-
wendig, eine Vielzahl von miteinander verkoppelten Schaltern an geeigneten Knotenpunkten
in das Design zu integrieren. Die Verschaltungsmatrizen mit ihren insgesamt 144 Schaltern
(Detektionsmatrix, Speisematrix, Kalibriermatrix und Zuordnungsmatrix) ermoglichen diese
Flexibilitit. Die hohe Anzahl der bendtigten Schalter legt den Schluss nahe, dass deren Uber-
tragungscharakteristika fiir die angestrebten Messaufgaben nicht unbeachtet bleiben diirfen
und fiir die in Frage kommenden Schaltertypen analysiert werden miissen. Eine systematische
Analyse dieser Schaltertypen (FET-Schalter, Reed-Relais) beziiglich ihrer frequenzabhingi-
gen Ubertragungstreue und die durch den Schaltertyp verursachten, dynamischen Beeinflus-
sungen zeigte, dass nur mit Reed-Relais die gewiinschte breitbandige Genauigkeit zu realisie-
ren ist. Auch die dynamischen Eigenschaften (Schaltspitzen) sprechen fiir die Reed-Relais.
Zur weiteren Reduktion der Schaltspitzen wird mit einer speziellen Ansteuerschaltung ein
geeignetes Steuersignal fiir die Relais generiert, das ein schnelles Einschalten mit verminder-
ter Schaltspitze ermoglicht. Dariiber hinaus wird mit diesem Ansteuersignal auch ein schnel-
les Abschalten gewihrleistet.

Die dynamischen Eigenschaften der Reed-Relais konnten so giinstig beeinflusst werden, da-
mit auch die Untersuchung schneller physiologischer Prozesse mit der EIT ermoglicht wird.

Zum Schutz des Patienten werden der Industrie-PC und die gesamte analoge Messeinheit liber
isolierte Netzteile mit geringem Ableitstrom versorgt. Weiterhin wird, wie schon erwihnt, der

eingespeiste Strom frequenzabhiingig begrenzt.

Zur Bestimmung von Amplitude und Phase der Signalspannungen ist ein geeignetes phasen-
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sensitives Demodulationsverfahren zu wihlen. Fiir unsere Anwendung wird das Verfahren
der Korrelation herangezogen. Dieses Verfahren arbeitet bei geeigneter Wahl der Referenzsi-
gnale, mit denen das Nutzsignal verglichen wird, frequenzselektiv. Dadurch unterdriickt es
den Gleichanteil des Nutzsignals und seine Harmonischen. Dieses Verfahren macht das Si-
gnal-Rausch-Verhiltnis unabhingig von den Eigenschaften des Demodulationsprozesses.

Das verwendete Softwarekonzept folgt einer aufsteigenden Schichtstruktur. Die unterste
Schicht soll die hardwarenahe Steuerung auf Target-Ebene libernehmen, d.h. abhédngig von
der gewihlten Anwendung die Hardware konfigurieren und entsprechend die Daten aufzeich-
nen und vorverarbeiten. Die mittlere Schicht, das Mensch-Maschinen Interface auf Host-
Ebene, besorgt den Dialog mit dem Benutzer, nimmt dessen anwendungsspezifische Vorga-
ben entgegen, sammelt die von der unteren Schicht gelieferten Daten und bringt sie in ein
vorbestimmtes Format. Die oberste Schicht dient dann der anwendungsspezifischen Bereit-
stellung von Modulen zur visuellen Datenauswertung auf Host-Ebene. Diese Ebene soll dem
technisch nicht versierten Benutzer die Moglichkeit bieten, auf einfachem, anwenderfreundli-
chem Wege die formatierten Daten in eigenen Auswerteprogrammen zu nutzen. Damit ist
eine flexible Auswertebasis geschaffen worden, die es dem Anwender erlaubt, frei mit den
erhaltenen Messdaten in einer komfortablen, ziigig zu erlernenden Programmiersprache zu
agieren.

Die beiden wichtigsten Einsatzgebiete der Analyse biologischer Impedanzen, die Impedanz-
spektroskopie (IS) und die elektrische Impedanztomographie (EIT), wurden mit diesem Gerét
realisiert und untersucht.

Wie bereits oben erwihnt, muss bei Methoden die die absolute Impedanz biologischer Gewe-
be zur Analyse heranziehen, der Frequenzgang der Verstirker aufeinander abgeglichen wer-
den. Fir den Impedanzspektroskopie-Modus wird diese Frequenzgangkorrektur iiber eine
Kalibriermessung durchgefiihrt. Durch diesen Abgleich konnen eine deutliche Verbesserung
des absoluten Fehlers des Betrags und der Phase erzielt werden. Die mit dem entwickelten
Gerdt erreichte Betrags- und Phasenauflosung wurde mit der eines HP4192A-
Impedanzanalysators an derselben Testimpedanz verglichen. Der Vergleich zeigte fiir das
entwickelte System eine durchgehend bessere Betragsauflosung als die des kommerziellen
Analysators, die Phasenauflosung iibersteigt die des HP4192A bereits ab 8 kHz.

Um aus den erhaltenen Messdaten die Cole-Parameter der Probe zu erhalten, wurde ein ge-
eigneter Algorithmus entwickelt und implementiert. Exemplarische Messungen an einem
Gewebe-Phantom, an homogenem (Apfel) und inhomogenem Gewebe (Unterarm) zeigen den
erwarteten Verlauf der Ortskurve und der Werte der Cole-Parameter.

Fiir den EIT-Modus wurden die Leistungsdaten des entwickelten Systems auf Bildebene er-
mittelt, da dies die finale Informationsebene darstellt. Dazu wurde ein rotationssymmetrisches
Widerstandsphantom herangezogen, dessen Transferimpedanzen denen des menschlichen
Thorax bei unterschiedlichen Fiillungszustinden der Lunge entsprechen. Mit einem entspre-
chenden Auswerteverfahren und der dazugehtdrenden Software (Hahn et al. 1999, Software-
paket IPET) wurden die mit dem System gesammelten Daten analysiert. Um die erhaltenen
Werte einordnen zu konnen, wurden die Systemeigenschaften von zwei vorwiegend genutzten
EIT-Systemen, dem Sheffield-Mark-I-System und dem DAS-01-P-Systems, auf gleichem
Wege ermittelt. Die guten Ergebnisse des in seinen Anwendungsmoglichkeiten breit ange-
legten Parallelsystems zeigen, dass sogar in einem Multifrequenzsystem mit seiner grofen
physischen Ausdehnung, die Rauscheigenschaften deutlich verbessert werden konnen. Der
hohe Rauschpegel der anderen getesteten Systeme liegt in einem Bereich, in dem es schwer
ist, aussagekriftige Ergebnisse aus der Messung dynamischer physiologischer Prozesse klei-
ner Amplitude zu erhalten.
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Das entwickelte System erlaubt in der jetzigen Konfiguration die Aufzeichnung physiologi-
scher Vorginge mit einer festen Bildaufzeichnungsgeschwindigkeit von 6 Bildern/s. Durch
weitere Optimierung der Hardware und der Software soll die Bildaufzeichnungsgeschwindig-
keit weiter gesteigert werden.

Mit dem vorgestellten, universellen mehrkanaligen Impedanz-Analysesystem wird ein viel-
seitiges, multifrequentes Messinstrument fiir den Einsatz in einem weiten Anwendungsbe-
reich der Untersuchung der Impedanz biologischer Gewebe bereitgestellt. Der Realisierung
weiterer Methoden (ICG, segmentale Fliissigkeitsverschiebungen, EIT mit anderen Speise-
konfiguration und Algorithmen, EITS,...) stehen nun kein Hindernisse mehr im Weg. Das
Gerdit sollte jetzt auf die klinische Evaluierung der bereits implementierten Methoden vorbe-
reitet werden.

Wiinschenswert ist auch die Erweiterung des Mensch-Maschine-Dialogs (Ergonomie) fiir den
sichereren und komfortableren Zugriff auf die Module. Damit wird die Akzeptanz weiter er-
hoht.

Die Verwendung des von der Stromquelle angebotenen stromproportionalen und lastspan-
nungsproportionalen Signals in jeder Anwendung, einschlieBlich EIT und IS, ist im Hinblick
auf die Anwendungsfreundlichkeit zu realisieren. Mit diesen Groflen kdnnen zum einen der
Strom kontinuierlich iiberwacht werden und zusitzlich eine Uberpriifung der Elektroden er-
folgen, die solche mit unzureichenden Kontakt zur Haut iiber eine erhohte Kontaktimpedanz
anzeigt.

Im Hinblick auf die Impedanzspektroskopie ist eine Ausdehnung des Frequenzbereichs hin zu
niedrigeren Frequenzen (< 10 Hz) angezeigt, um auch Analysen des o-Dispersionsgebietes
durchfiihren zu konnen.
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