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1 AUFGABENSTELLUNG 1

1 Aufgabenstellung

Die Aufgabenstellung dieser Arbeit ist es,mithilfe zweier Drucksensoren am Arm den Blutdruckverlauf zu
ermitteln.

Zur Realisierung wird der Druckverlauf {iber Blutdruckmanschetten, die sich am Oberarm und am Hand-
gelenk befinden, aufgenommen. Die Druckverdnderungen stellen Signale dar, welche mittels Fourier-Analyse
in ihre verschiedenen Frequenzbestandteile zerlegt werden kénnen. Mit der Laufzeit eines Pulses verdndert
sich die Form des Druckverlaufs und somit auch sein Frequenzspektrum. Die Drucksensoren sind mit einem
Computer verbunden, auf dem LabVIEW installiert ist. LabVIEW zeichnet die Druckverldufe auf und ver-
arbeitet sie anschliefend. Auf der graphischen Oberfliche von LabVIEW sollen die Druckverldufe und das

jeweilige Frequenzspektrum visualisiert werden.

1.1 Motivation

In den westlichen Industrienationen gibt es kaum eine Krankheit dessen Folgeerscheinungen mehr Tode ver-
ursacht als die Arteriosklerose. Dabei handelt es sich um eine Erkrankung des Arteriensystems und durch
Bindegewebewucherungen oder intra- und extrazellulire Einlagerungen entstehen. Aus einer Arteriosklerose
konnen weitere Krankheiten entstehen, wie zum Beispiel ein Myokardinfarkt, die periphere arterielle Ver-
schlusskrankheit oder der Schlaganfall. Diese Erkrankungen friihzeitig festzustellen wire ein grofer Gewinn
fiir die Lebensqualitdt und -erwartung betroffener Personen. Man koénnte durch dieses einfache und schnelle
System bereits in einem fritherem Stadium die pathologischen Verdnderungen aufzeichnen und mit einer The-
rapie beginnen. Eine visionére Anwendung fiir ein solches System wiire z.B.die Uberwachung des Gefisystems

von Astronauten, da sich dieses wihrend des Aufenthalts in der Schwerelosigkeit erheblich verschlechtert[13].

1.2 Ziel dieser Arbeit

Ziel dieser Arbeit ist es ein noninvasives System zur Aufzeichnungdes Blutdruckverlaufs im Arm zu ent-
wickeln. Dieses System sollte mdglichst einfach und robust aufgebaut sein, um schédliche Einflussfaktoren
zu minimieren und kostengiinstig zu bleiben. Beides sind Faktoren welche das Produkt fiir Anwender in-
teressant macht und fiir eine hohe Marktakzeptanz relevant sind. Es soll der genaue Blutdruckverlauf eines
Herzschlags am Oberarm aufgezeichnet und anschliefend mit dem Blutdruckverlauf am Handgelenk vergli-
chen werden. Zuvor wird das Signal wird in seine Frequenzbestandteile zerlegt. Die abgebildeten Frequenzen

sollen geschulten Medizinern erméglichen pathologische Verdnderungen zu diagnostizieren.
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2 medizinische und technische Grundlagen

2.1 Kireislauf und Physiologie
2.1.1 Der Kreislauf

Der menschliche Korper besitzt ein Kreislaufsystem zur Versorgung der Zellen mit Nihrstoffen, welche nicht
allein durch Diffusion méglich ist. Dieses Kreislaufsystem wird vom Herzen angetrieben, weswegen es cardio-
vasculdres System heifst. Das transportierte Medium ist das Blut, dass aus verschiedensten Bestandteilen
zusammengesetzt ist. Diese sind Erothrozyten, Thrombozyten, Leukozyten, Blutplasma, verschiedene Pro-
teine, Hormone und Botenstoffe. Durch den Transport kann der Austausch von Nahrstoffen und Abfallpro-
dukten in den Zellen aufrechterhalten werden. Das kardiovaskuldre System unterteilt sich in ein Hoch- und
Niederdrucksystem oder den Lungen- und Korperkreislauf.

Hochdrucksystem: Das Hochdrucksystem besteht von der Aorta bis in die Arteriolen. Man nennt es Hoch-
drucksystem, weil der mittlere Druck, bestehend aus Systole (Austreibungsphase) und Diastole (Erschlaf-
fungsphase), im Verhéltnis hoher ist als im Niederdrucksystem. In der Aorta und den aortanahen Arterien
liegt der Druck im Schnitt bei 100 mmHg und verringert sich im Laufe der Ausbreitung bis auf ca. 40 mmHg
in den Arteriolen.

Niederdrucksystem: Das Niederdrucksystem besteht von den Venolen bis zum Herzen. Es hat hauptséich-
lich eine Riickfiihr- und Reservoirfunktion und beinhaltet zwei Drittel der Blutmenge. Von den Arteriolen
bis zu den Venolen sinkt der Druck bis auf 15 mmHg. In den Venen reduziert sich der Druck weiter auf nur
noch 2-4 mmHg.

Lungenkreislauf: Der Lungenkreislauf geht vom Herzen bis zur Lunge und zuriick. Er dient dem not-
wendigen Gasaustausch, bei dem COsvom Blut in die Lunge abgegeben wird und Osins Blut aufgenommen
wird.

Korperkreislauf: Der Koérperkreislauf geht vom Herzen zum Ko6rper und zuriick. Durch ihn findet die
Versorgung der Zellen statt, es werden die Nahrstoff in die Zellen abgegeben und die Abfallprodukte abtrans-

portiert. Dariiber hinaus erfolgt der Transport von Botenstoffen[3].
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Haut und andere Organe

Abbildung 1: Herzkreislaufsystem|[3]

2.1.2 Stromungsmechanik im Gefialisystem

Um das Zustandekommen der Druckverhéltnisse im Gefifssystem zu betrachten, ist es notig das Geféfisystem
als Ersatzschaltbild darzustellen. In einer ersten Ndherung kann das Geféf als starrer Behélter angenommen
werden. Die Hohe des Behilters erzeugt den Druck, die Offnung bildet den Stréomungswiderstand und das
ausflieffende Medium ist der Volumenstrom. Analog dazu kann das Ohm’sche Gesetz verwendet werden, sieche

Abb. 2.
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Abbildung 2: Elektro-hydraulische Analogie [16]

Der Druck zwischen zwei PunktenAp ist die Spannung U, der Stromungswiderstand R ist ebenso bezeich-
net und der Volumenstrom @ ist der elektrische Strom I. Mit dem Gesetz fiir den Volumenstrom (1), das

nach ihren Entdeckern benannte Gesetz von Hagen-Poiseuille, 1isst sich der Stromungswiderstand berechnen.

o 7Ap7Ap'7r~r4
=V = s )

In dieser Formel ist n die Viskositdt des Blutes, r der Innenradius des Rohres und [ die Linge ist. Hier
sieht man leicht, dass der Radius, durch die 4. Potenz, im Gefafisystem den mafgeblichen Einfluss ausiibt. Die
F&higkeit der Geféfe ihren Radius zu dndern, wirkt sich in zwei Regelungsmechanismen aus. Zum einen ist das
Gefafisystem in der Lage einen konstanten Blutfluss aufrechtzuerhalten oder zum anderen einen konstanten
Druck zu erzeugen. So wird iiber diese Mechanismen sichergestellt, dass in allen Bereichen des Korpers ein
ausreichender Blutdruck herrscht, um die Organe und Muskeln zu versorgen. Der héchste Widerstand und
folglich Druckabfall wird in den Arteriolen und kleinen Arterien aufgebracht. Aus diesem Grund heifen sie
“Widerstandsgefajfse”.

In einem zylindrischen Geféfs, wie es beispielhaft fiir ein Blutgefdfs angenommen werden kann, kdnnen
sowohl laminare Strémungen, als auch turbulente Stromungen auftreten. Die laminare Strémung hat ein pa-
rabolisches Stromungsprofil, das bedeutet die Fliissigkeitsmolekiile bewegen sich parallel zur Flussrichtung.
In den konzentrischen Schichten herrscht die gleiche Flussgeschwindigkeit und die Schichten direkt an der
Geféfiwand bewegen sich langsamer, als in der Mitte des Gefifses. Bei einer turbulenten Strémung bewegen
sich die Fliissigkeitsteilchen nicht parallel, sondern es kommt zu wirbeligen Vermischungen der Schichten.
Dadurch verringert sich die Flussgeschwindigkeit deutlich. Die Strémung in den meisten Geféflen ist nicht
stationér, denn es kommt durch das Schlagen des Herzens zu Oszillationen. Zusétzlich sind Blutgefife ver-
zweigt und Blut ist eine heterogene (Nicht-Newton-)Fliissigkeit, wodurch die Stromungsbedingungen stindig
gedndert werden. Diese Einschrinkungen erschweren die Anwendung des Gesetzes von Hagen-Poiseuille, fiir

eine quantitative Abschitzung der Kreislaufphysiologie kann das Gesetz jedoch verwendet werden. Die Stro-
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mung in den Blutgeféfsen wechselt je nach Bedingungen von der laminaren in die turbulente Form. Wann diese
Ubergiinge beider Stromungsverhalten entstehen wird iiber die dimensionslose Reynolds-Zahl (2) ermittelt.

Entscheidend sind der Innendurchmesser 2r;, die Geschwindigkeit v, die Dichte p und die Viskositét.

hS)

Re=2r;-v-— (2)

3

Wird der kritische Wert von 2000 - 2200 der Reynolds-Zahl iiberschritten, wandelt sich die laminare in die
turbulente Strémung.

Der hochste Wert der erzeugten Druckpulse wird systolischer Blutdruck genannt und der niedrigste pul-
satorische Druckwert am Ende des Druckzykluses diastolischer Blutdruck. Als physiologische Werte gelten
bei einem Erwachsenen (20. - 40. Lebensjahr) fiir den systolischen Blutdruck ca. 120 mmHg und fiir den
diastolischen Blutdruck ca. 80 mmHg. In der Aorta ldsst sich nach der Systole eine Inzisur erkennen (siehe
Abb.3 Aorta asc.), diese markiert den Schluss der Aortenklappe. In den Arm- und Beinarterien ist diese
Inzisur durch die Tiefpasswirkung, der Didmpfung hoherfrequenten Wellenanteile, der Gefifse nicht mehr zu
erkennen, wie in Abb.3 verdeutlicht wird. Bis in die Beinarterien verdndert sich der Druckpuls, dass die

sogenannte Dikrotie (Doppelgipfeligkeit) messbar ist [4].

NN

W2

Aortaasc. Aortaabdom. A.femoralis A.tibialis ant.

—

(=]

(=]
]

Druck [mmHg]

o
=
!

Stramungsgeschwindigkeit [cm/s]

Abbildung 3: Druck- und Strompulsformen entlang des arteriellen Hauptrohrs bei einem jungen Erwachsenen.
[14]
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2.2 Windkesseleffekt

Jedoch sind die Geféfie des Menschen keine starren Rohre sondern elastisch, um die auftretenden Driicke
aufzunehmen und weiterzuleiten. Der Windkesseleffekt beschreibt hierbei die Aufnahme des Drucks wihrend
einer Systole und die verzogerte Weiterleitung des Blutes. Dieser Effekt tritt vorwiegend in den herznahen
Arterien und hauptséchlich in der Aorta auf. Bei einer Systole werden die Gefifwinde der Aorta gedehnt
und Wandspannung durch die Ausdehnung erhht. Sie nimmt somit potentielle Energie auf und speichert sie
zwischen. In der diastolischen Phase wird die aufgenommene potentielle Energie wieder in kinetische Energie
umgewandelt, was eine Glattung des pulsierenden Blutstroms erzeugt. Dadurch werden geféhrliche Blut-
druckspitzen und -tiler abgefedert und es erfolgt ein Blutfluss wihrend der Diastole. Der Windkesseleffekt
ist jedoch nicht so stark ausgeprigt, dass er einen kompletten Herzzyklus glitten und zu einem Gleich-
strom umformen kann. Es lassen sich noch Druckverdnderungen erkennen, die eindeutig Systole und Diastole
zugeordnet werden konnen.

Durch Arteriosklerose nimmt die Elastizitdt der herznahen Geféfie ab und erzeugt einen héheren Wider-
stand, der durch gesteigerte Pumparbeit kompensiert werden muss. Das Herz muss daher mehr leisten, was

in einer Hypertrophie des linken Ventrikels miindet[13].

02m im

|
(2 :

SR ‘
B » r

Abbildung 4: Windkesselfunktion [14]
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3 Physikalische Grundlagen

3.1 invasive Messmethoden

Bei der invasiven Blutdruckmessung wird ein Katheter in das arterielle oder venose Geféfisystem eingefiihrt,
um den Blutdruckverhdltnisse im Hoch- oder Niederdrucksystem festzustellen. Die invasive Messmethode
hat den Vorteil, dass Druckwerte in Echtzeit ermittelt werden kénnen. Dadurch besteht die Moglichkeit
zur Alarmierung, bei Uber- oder Unterschreiten vorgegebener Grenzwerte. Allerdings ist die invasive Blut-
druckmessung, trotz ihrer hoheren Genauigkeit nicht immer gerechtfertigt, da eine Verletzung des Gewebes
notwendig ist und somit stellt sie ein zusétzliches Infektionsrisiko dar. Die invasive Blutdruckmessung wird
hauptséchlich in der Anésthesie eingesetzt.

Die Messkette fiir die invasive Blutdruckmessung besteht aus einem Katheter oder einer Kaniile, ei-
nem fliissigkeitsgefiillten Schlauchsystem, einem Druckwandler und einem Monitor. Den elektromechanische
Druckaufnehmer gibt es in Ausfiihrungen zum einmaligen oder mehrfachen Gebrauch. Der wiederverwendbare
Druckaufnehmer besteht aus einem fliissigkeitsgefiillten Druckdom, der {iber eine Kunststoffmembran, direkt
mit der Messfliche verbunden ist. Der Druckdom muss jedoch bei jedem Patienten ausgetauscht werden. Ein
druckempfindlicher Sensor sendet bei Einmaldruckwandlern und wiederverwendbaren Ausfithrungen ein pro-
portionales elektrisches Signal zum angelegten Druck. Die Messung ist eine Differenzdruckmessung zwischen
dem Blutdruck und dem atmosphérischen Druck. Aus diesem Grund muss vor jeder Messung abgeglichen

werden, um valide Ergebnisse zu bekommen[10].

3.2 Noninvasive Messmethoden
3.2.1 Oszillometrische Messung

Nahezu alle elektrischen Blutdruckmessungen werden heutzutage mittels der oszillometrischen Messung
durchgefiihrt. Im Jahre 1909 verbesserte der franzosische Arzt MICHEL-VICTOR PACHON das Oszillome-
ter, sodass ihm die Entdeckung der oszillometrischen Messmethode zugeschrieben wird. Er stellte fest, dass
beim Ablassen des Manschettendrucks die Gefifwénde der Arterien anfangen zu schwingen, wenn sie den
systolischen Blutdruck erreicht haben. Verschwinden diese Schwingungen liegt der diastolische Blutdruck an.
Das konnte anhand eines mechanischen Instrumentes abgelesen werden. Heute werden die Oszillationen mit
Druckaufnehmern elektronisch gemessen.

Es wird eine Manschette angelegt und auf 25-30 mmHg iiber den Bereich der erwarteten Systole aufge-
pumpt. Danach wird der Druck automatisch in 2-3 mmHg/s abgelassen. Sinkt der Druck in der Manschette
unter den systolischen Blutdruck steigen die Schwingungsamplituden an. Sie erreichen beim mittleren arte-

riellen Druck (MAD) (3) ihr Maximum und werden anschliefiend wieder geringer.
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2 1
MAD = g : BDdiast + g : B-Dsyst (3)
120 D
140
130
120
110 100
Pressure in the bladder Hgo 80
70
c _‘_‘_L—I_L
% mmHg

systolic

diastolic

Oscillations transmitted i
to the cuff ! mmHg
160 150 140 130 120 110 100 90 80 70

Abbildung 5: Oszillometrische Blutdruckmessung mit stufenweiser Druckminderung [5]

Nach dem systolischen Blutdruck sind lediglich schwache Oszillationen zu messen. Die Werte fiir die Systo-
le und Diastole werden durch auf den Verlauf gelegte Hiillkurven ermittelt und sind somit berechnete Werte.
In modernen Geréten ist die Artefakterkennung die wichtigste Voraussetzung fiir eine genaue Messung. Das
wird unter anderem erreicht in dem der Druck in Stufen abgelassen wird. Auf die néchste Stufe wird erst
nach der Identifikation von mindestens zwei aufeinander folgende Pulse gleiche Amplitude abgelassen. So kann
verhindert werden, dass mechanische Storungen durch den Schlauch oder die Manschette das Messergebnis
verfilschen. Einen wichtigen Einfluss hat der hydrostatische Druck, da die Blutdruckmessung sich auf die
Herzhohe bezieht. Daher ist penibel darauf zu achten, dass die Oberarm-Manschette auf Herzhdhe liegt und
bei der Messung am Handgelenk, dieses ausreichend angehoben wird. Ansonsten entstehen Messfehler die
ca. 7,5 mmHg pro 10 cm betragen. Verschiedene Studien haben gezeigt, dass die oszillometrische Blutdruck-
messung am Handgelenk oft nicht ausreichend genau ist (> £5mmHg) und es wird davon abgeraten solche
Geréte im klinischen Bereich anzuwenden. Automatische Blutdruckmessgeréte die auf einen Finger gesteckt
werden liefern noch schlechtere Ergebnisse. Es lassen sich jedoch auch Studien finden, die zu dem Ergebnis
kommen, dass bestimmte Geréte fiir das Handgelenk valide Blutdruckwerte ausgeben. Hierzu hat die Deut-
sche Hochdruckliga e.V. eine Liste mit gepriiften Messgerdten herausgegeben die ihren Anforderungen von

< £10mmH g geniigen [2, 11, 6, 12, 1].
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3.2.2 auskultatorischeMessung

Es gibt nur sehr wenige Blutdruckmessgerite die eine auskultatorische Messung durchfiihren, diese nichtin-
vasive Blutdruckmessung erfolgt fast ausschlieflich per Hand. Im Jahr 1896 entwickelte der italienische Arzt
Riva-Rocci das Sphygmomanometer, dass den systolischen Blutdruck erfassen konnte. Dabei wurde eine Man-
schette am Oberarm iiber den Blutdruck aufgepumpt und am Handgelenk kontrolliert ab welchem Zeitpunkt
der Puls nicht mehr zu spiiren war. Wenn der Druck in der Manschette langsam abgelassen wurde und der
Puls wieder palpiert werden konnte, ist der systolische Blutdruck erreicht gewesen. Mit der Entdeckung des
russischen Arztes Korotkoff konnte ab 1905 der diastolische Blutdruck ermittelt werden. Dieser hielt ein
Stethoskop wihrend des Aufpumpens und Ablassens an die Brachialarterie und konnte die charakteristischen

Turbulenzgerdusche auskulieren. Nach ihm sind noch heute die Korotkoff-Gerdusche benannt.

3.2.3 CNAP Messung

Die kontinuierliche nichtinvasive arterielle Blutdruckmessung (CNAP) ist das einzige kontinuierliche nichtin-
vasive Verfahren zur Blutdruckiiberwachung. Der Blutdruck ist nicht immer konstant und kann sich unter
Umsténden schlagartig &ndern. Die diskontinuierlich arbeitenden Blutdruckgeréte konnen diese Schwankun-
gen nicht abbilden und nicht immer ist eine invasive Blutdruckmessung indiziert. Daher hat die &sterreichische
Firma CNSystems das CNAP Patienteniiberwachungssystem entwickelt. Das Patienteniiberwachungssystem
basiert auf dem Penaz- Verfahren, das auch als “vascular unloading technique” bekannt ist. Bei diesem Ver-
fahren wird die Arterienwand am Finger entspannt gehalten. Das muss geschehen, da Vasokontraktionen und
Vasodilatationen die Spannung der Arterienwand verédndern und damit der gemessene Blutdruck vom tatséch-
lichen abweichen wiirde. In der Fingermanschette sitzt ein Infrarotsensor der die Volumenpulse aufzeichenen
kann. Durch eine Riickkopplung zwischen der aufgepumpten Fingermanschette und dem Infrarotsensor, kann
das optische Messsignal konstant gehalten werden. Der anzulegende Druck in der Fingermanschette, welcher
das Signal konstant hilt, entspricht so genau den Druckverhéltnissen im Finger. In dem System von CNSys-
tems befinden sich zwei benachbarte Fingermanschetten, die jeweils abwechselnd fiir maximal 30 Minuten
den Finger okkludieren. Um die Vendsenstauungen nicht zu lang aufrecht zu erhalten werden die Finger
gewechselt. Es muss allerdings mit anderen nicht-invasiven Blutdruckmessungsmethoden (NIBP) Messungen
zur Kalibration des CNAP-Verfahrens durchgefiihrt werden. Ein Vorteil der Kalibrationsmessungen ist die

entestehende Unabhéngigkeit des Sensors im Bezug auf die Herzhohe |7, 10].
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4 Entwurf zur Umsetzung

Der Entwurf beinhaltet drei trennbare Abschnitte, einen pneumatischen Abschnitt, einen elektrotechnischen
Abschnitt und den Computer Hardware & Software Bereich.

Fiir den pneumatischen Abschnitt werden folgende Teile bendtigt:
e zwei Manschetten, eine fiir den Oberarm und eine fiir das Handgelenk
e Druckluftschlduche zur Verbindung der pneumatischen Komponenten
e Schlauchverbinder

Fiir den elektrotechnischen Abschnitt:

e Drucksensor

Druckquelle/Rotations-Membranpumpe

Magnet-Ablassventil

Hochpass- & Tiefpassfilter

ggf. A/D Konverter

Messkarte

Fiir den Computer:
e Computer mit Windows 8.1 oder 10
e LabVIEW

In Abbildung 6 ist eine vereinfachte Ubersicht iiber die Vernetzung der Bereiche Pneumatik und Elektronik
mit dem Computer. Die verschiedenen Verbindungen sind farblich getrennt dargstellt, sodass die Schlduche

blau sind, die Kabel rot und die Softwareanbindung griin.
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Tiefpass- &
Drucksensor [~ = i GEF. 4/D Konverter
Hochpass-Filter & Af

Oberarm

Manschette Motor/Cruckquelle J Messkarte

PC mit USB
Schnittstelle

s Tiefpass- &
Drucksensor Hochpass-Filter LabVIEW

Motor/Druckguelle
J Pneumatik: blau
i Elektronik: rot

Computer: griin

Handgelenk
Manschette

Abbildung 6: Entwurf des Systems zur Aufzeichnung des Blutdruckverlaufs mit zwei Manschetten

Die Abbildung 7 zeigt den geplanten elektrischen Aufbau des Messsystems. Die elektrische Schaltung wird
iiber ein Labornetzgerét mit 3 V Gleichspannung versorgt. Zwei Rotations-Membranpumpen sind direkt an
die Spannungsversorgung angeschlossen und parallel zu ihnen sind Schutzdioden platziert. Die Dioden dienen
als Freilaufdioden zum Schutz der Schaltung vor Uberspannung bei Schaltvorgéingen. Wenn der Elektromo-
tor, als induktive Gleichspannungslast, abgeschaltet wird entsteht durch Selbstinduktion der Spule ein Strom,
der zu hohen Spannungssptitzen fithren kann. Solche Spannungsspitzen mit > 200 V koénnen die Schaltung
beschidigen oder sogar zerstoren. Die Schutzdiode sorgt dadurch, dass sie in Sperrrichtung zum Betriebss-
trom angebracht ist, dafiir dass der Strom zuriick in den Elektromotor flieft. In dem Elektromotor wird die
Spannungsspitze durch den ohm’schen Widerstand der Spule in Warme transformiert [8].

Mit den Transistoren sollen die Elektromotoren nach Bedarf an- bzw. abgeschaltet werden kénnen. Als
Transistoren sollen selbstsperrende n-Kanal MOSFETs (Metall-Oxid-Halbleiter-Feldeffekttransistoren) ver-
wendet werden, da sie spannungsgesteuert sind und keinen Strom zum Schalten benétigen, wie bipolare
Transistoren. Der digitale Ausgang der Messkarte wird nur wenige mA Strom zur Verfiigung stellen kénnen,
was nicht geniigt um einen bipolar Transistor durchschalten zu kénnen. Bei der Ansteuerung des Transistors
soll dieser jedoch durchschalten, um die Pumpe mit ausreichend Strom zu versorgen. Damit nach dem Anle-
gen der Gatespannung und dessen Abschaltung das erzeugte elektrische Feld wieder abgebaut werden kann,
muss ein Widerstand zwischen Gate und Ground platziert werden. Ansonsten wiirde ohne den Widerstand

der MOSFET weiterhin leitend bleiben. Jedoch sorgt dies fiir eine relativ langsame Schaltgeschwindigkeit
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im Vergleich zu anderen Transistoren. In diesem System kann dies allerdings vernachléssigt werden, da der
Elektromotor nicht im kHz-Bereich genutzt werden soll.

Die Drucksensoren werden lediglich an die Spannung und Ground des Labornetzgerétes angeschlossen. Der
positive Ausgang des Sensor soll danach an einen invertierenden Verstirker angeschlossen werden. Der inver-
tierende Verstirker wird ebenfalls {iber das Labornetzgerét gespeifit und verstéirkt das an den invertierenden
Eingang angeschlossene Signal des Drucksensors. Der Verstirkungsfaktor aus Formel (4) soll (-)100 betragen,
daraus ergibt sich beispielsweise fiir den vorgeschalteten Widerstand (R;) 1k{2 und den riickgekoppelten
Widerstand(Rz) 100kS2, wie man aus der Formel (5) entnehmen kann.

iz

VU=—100=—(R ) (4)

1

Ry =100 * Ry (5)
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Abbildung 7: Entwurf des elektronischen Aufbaus
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4.1 Auswahl der Komponenten

Die folgenden Unterkapitel beschreiben alle nétigen technischen Anforderungen und teilespezifischen Angaben
iiber die zu verbauenden Bauteile, um das System aus Kapitel 5.1 erstellen zu kénnen.

Die Entscheidung iiber die Komponentenwahl wurde jeweils anhand der in den Laboren vorhandenen
Teile und Gerite, der Kompatiblitdt untereinander und der Verfiigharkeit iiber die bekannten Distributoren,
wie Conrad oder Reichelt, getroffen.

Eine Zusammenfassung iiber die verwendeten Komponenten samt Schaltplan kann in Kapitel 5.1 einge-

sehen werden.

4.1.1 Messkarte

Um eine geeignete Messkarte zu wihlen miissen die Anforderungen im Vorhinein klar definiert sein. Die
Messkarte sollte iiber einen USB-Anschluss abzugreifen sein, damit das System nicht an einen Computer
gebunden ist. Es miissen ausreichend viele Schnittstellen vorhanden sein, in den ersten Uberlegungen sollten
die zwei Rotations-Membranpumpen und die Ablassventile der Manschetten {iber Transistoren geschaltet
werden konnen. Dafiir sind vier Digitalausgiinge nétig. Fiir die Drucksensoren sind zwei Analogeingéinge
mit einer Abtastrate von mehr als 1 kS/s und einer Genauigkeit unter 1 mV Voraussetzung. Zusatzlich soll
die Messkarte mit den verbreiteten WINDOWS Betriebssystemen kompatibel sein und die Software fiir die

Datenerfassung auf einem WIiNDOWS 10 Computer geschrieben werden.

Abtastrate:
=1k Sample/zac. Software:
Genauighsit: Einfache Software Anbindung,
~1my Messkarte Kompatibel mit Windows 7, & &
Spannungsbereich: 10
ov-5Y
Schnittstellen
U5B-Anzchluss,
2x Anzlogeingdnge,
4y Digitalausgange

Abbildung 8: Anforderungen an die Messkarte

Deshalb ist die Auswahl auf die NI USB-6210 von NATIONAL INSTRUMENTS gefallen, da dieses Multifunktions-
Datenerfassungsgerét iiber alle Anforderungen verfiigt. Die NI USB-6210 besitzt 16 Analogeingéinge mit 16
bit Auflésung und einer Abtastrate von maximal 250 kS/s. Der Spannungsbereich der Analogeinginge be-

tréagt mindestens 200 mV und maximal 10V , wobei die Genauigkeit im kleinsten Spannungsbereich bei
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0,088 mV und im groften Spannungsbereich bei 2,69 mV liegt. Das heifit, dass die eingespeisten Signale
geniigend verstirkt werden miissen, um moglichst valide Messdaten zu erhalten. Die Speisung der Messkarte
erfolgt iiber die USB-Schnittstelle, woriiber ebenfalls die Messdaten gesendet werden. Dariiberhinaus stellt
NATIONAL INSTRUMENTS ihr grafisches Programmiersystem LabVIEW bereit, welches mit allen aktuellen

WiNDoOWws-Versionen kompatibel ist und ebenfalls unter LINUX und MACOS arbeitet.

4.1.2 Rotations-Membranpumpe

Die Rotations-Membranpumpe muss mindestens einen Druck von 200 mmH g erzeugen kénnen. Das ist notig
um die Oberarm- und Handgelenkmanschette so stark aufpumpen zu konnen, dass die Arteria brachia-
lis bei physiologischen systolischen Blutdruckwerten vollstindig okkludiert ist. Dafiir wurde die Rotations-
Membranpumpe SP V 8DC12B RO-D von SCHWARZER PRECISION gewihlt. Die Pumpe kann bis zu 500 mbar
erzeugen, was umgerechnet ca. 375 mmH g entspricht, damit liegt die SP V 3DC12B RO-D 87,5 % iiber den
Anforderungen. Und sie liefert bei 100 mbar Druck noch einen Volumenstrom von 0, 54 1/min. Als Betriebss-

pannung werden 3V Gleichspannung benétigt und die maximalé Stromaufnahme betragt 350 mA.

4.1.3 Drucksensor

Als Drucksensor wurde der MPX58GP von der Firma FREESCALE SEMICONDUCTOR ausgewéhlt. Dieser 1asst
sich wie die die Rotations-Membranpumpe bei 3V betreiben und hat einen Druckbereich von 0 — 50 kPa,
was einem Druck von ca. 375 mmH g entspricht. Der MPX53GP ist nicht temperaturkompensiert und misst
gegeniiber dem Vakuum im Inneren des Sensors. Die Ausgangsspannung liegt mit einem typischen Offset von
20mV zwischen 20mV und 80 mV, das bedeutet die Empfindlichkeit beziffert sich auf 1,2mV/kPa. Und

die Antwortzeit tg auf eine Druckinderung ist mit 1ms angegeben.

4.1.4 Manschetten

Es werden zwei Manschetten mit unterschiedlichen Gréfien bendtigt, die erste Manschette wird am Oberarm
angebracht und die zweite am Handgelenk. Um genaue Ergebnisse zu erhalten muss die richtige Manschetten
Grofe gewahlt werden, da eine zu grofse oder zu kleine Manschette eine der haufigsten Fehlerquellen bei
der Blutdruckbestimmung ist. Die AMERICAN HEART ASSOCIATION geben an, dass 83% der Fehlerhaften
Messungen auf die falsche Wahl der Manschettengrofse zuriickzufithren ist. Die ideale Grofe einer Manschet-
tenblase sollte ca. 40% der Lange der Extremitit betragen, also eine Breite von 40% haben, und 80% des
Umfangs betragen, was zu einem Linge-zu-Breite Verhiltnis von 2:1 fiihrt. Um die passende Grofte fiir einen
durchschnittlichen Erwachsenen Wéhlen wurde ein Umfang von 34cm angenommen. Die ausgewihlte Man-

schette fiir den Oberarm ist die erwachsenen Manschette mit einem Schlauch und einem angegeben zuléssigen
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Armumfang von 29-41cm von HEINE OPTOTECHNIK. Fiir das Handgelenk werden iiblicherweise Manschetten
verwendet die in das Blutdruckmessgerit integriert sind, um dieses Problem wurde eine Manschette verwen-
det, die fiir den Einsatz am Oberarm von Kindern konzipiert ist. Die angenommene Grofe des Umfangs
am Handgelenk ist 18cm, daher wurde die Kindermanschette von HEINE OPTOTECHNIK auserwéhlt. Sie hat

einen bestimmten Armunfang von 13-20cm [15].

4.2 Entwurf der Software
4.2.1 LabVIEW

Die Entwicklungsumgebung LabVIEW (Laboratory Virtual Instrument Engineering Workbench) von NaT10-
NAL INSTRUMENTS verwendet die grafische Programmiersprache G und basiert auf dem Datenflusskonzept. In
dieser Arbeit wurde LabVIEW 2016 Version 16.0 zum Programmieren der Software benutzt. Unter grafischer
Programmierung versteht man, dass der Quellcode, der die Programmlogik enthilt, durch ein Blockdiagramm
dargestellt wird. Das Blockdiagramm &hnelt dabei einem Flussdiagramm. In der Bedienoberfliche, dem Front-
panel, werden Eingabeelemente iiber Verbindungsleitungen mit Ausgabeelementen verkniipft. Zwischen den
Elementen konnen die Daten allerdings iiber Funktionen be- oder verarbeitet werden.

Um eine bessere Ubersicht in dem Frontpanel zu gewihrleisten, da idealerweise ein Blockdiagramm le-
diglich eine “Computerbildschirmbreite” aufweist, sollten Programmierabschnitte zu virtuellen Instrumenten
(VI) zusammengefasst werden. In LabVIEW sind bereits einige VIs vorprogrammiert, wie beispielsweise
komplexe mathematische Operationen oder Analyseverfahren fiir Signale. Es ist sogar moglich in VIs weitere
VIs (Sub-VIs) zu implementieren. Diese Verschachtlung von VIs kann dabei beliebig komplex werden. Be-
sonders sich wiederholende Funktionen oder Programmierabschnitte sollten in VIs zusammengefiigt werden,
um die Programmierung zu erleichtern. Ein VI ist immer aus zwei Komponenten, dem Frontpanel und dem
Blockdiagramm, aufgebaut. Durch das Platzieren von Bedien- und Anzeigeelementen im Blockdiagramm
werden gleichzeitig die entsprechenden Elemente auf dem Frontpanel erstellt und umgekehrt. Die Elemente
und VIs konnen nach Bedarf im Blockdiagramm angeordnet werden ohne das Frontpanel zu beeinflussen.

In LabVIEW existiert die Moglichkeit Kontrollstrukturen, wie z.B. For- und While-Schleifen, Case- und
Ereignisstrukturen, zu verwenden. Es kdnnen dariiber hinaus die iiblichen Datentypen, wie z.B. nummerische
Konstanten, Boolean oder Strings erzeugt und zu Arrays' und Clustern? zusammengefasst werden.

Die objektorientierte Programmierung (OOP) ist in LabVIEW zusétzlich moglich und kann dhnlich wie in
anderen Programmiersprachen verwendet werden. Die OOP basiert auf dem Prinzip der Datenkapselung, bei

dem Methoden (Funktionen) und Attribute (Eigenschaften) in Klassen zusammengefiigt werden. Dadurch

I Arrays beinhalten nur Daten des gleichen Typs.
2Cluster kénnen verschiedene Datentypen enthalten.
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lassen sich wiederholende Programmabschnitte schneller in den Quellcode einfiigen und das Warten und

Bearbeiten bestehenden Codes wird vereinfacht[17].

4.2.2 Softwareablauf

Der grundsitzliche Softwareablauf des main-Programms ist;:

8.

. Die analogen Einginge und digitalen Ausginge miissen jeweils einem definierten Task® zugewiesen

werden.

. Die OA (Oberarm)-Manschette wird bis zu einem Wert aufgepumpt, der iiber dem systolischen Blut-

druck liegt.

. Der Druck in der OA-Manschette wird abgelassen und der Blutdruckverlauf wird aufgezeichnet.

Der MAD wird ausgerechnet, damit die OA- und HG (Handgelenk)-Manschette iiber den MAD aufge-

pumpt werden. Da in der Region des MAD die stirksten Oszillationen detektiert werden kénnen.

. Die OA- und HG-Manschetten werden iiber den MAD aufgepumpt.

Der Druck in beiden Manschetten wird abgelassen und der Blutdruckverlauf wird aufgezeichnet
Es wird ein Blutpuls ausgewéhlt, ausgeschnitten und aufbereitet.

Der Signalverlauf wird auf der Bedienoberfliche (GUI)* visualisiert.

3Tn einem Task werden virtuelle Kanile, sowie Takt-, Trigger und andere Einstellungen einem Messprojekt zugewiesen. Ein
Task beinhaltet also alle Parameter einer Messung oder Signalerzeugung.
4@Graphical user interface
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Abbildung 9: Flussdiagramm zum grundsétzlichen Softwareablauf
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5 Aufbau der experimentellen Messvorrichtung

In diesem Kapitel werden die Anforderungen und ausgewihlten Komponenten aus Kapitel 4 zusammengefiigt.
Da kein Magnet-Ablassventil {iber die gingigen Distributoren bezogen werden konnte, wurde auf dieses
verzichtet und stattdessen ein handbetriebener Dreiwegehahn verwendet. Der ausgewidhlte Dreiwegehahn

Discofiz von B.BRAUN wird normalerweise zur Infusionstherapie eingesetzt.

5.1 elektronischer Aufbau

Der elektronische Aufbau ist in Kapitel 4 beschrieben. Wobei es zu Anpassungen vom Entwurf zum experi-
mentellen Aufbau gekommen ist. Der invertierende Verstirker wurde entfernt, da er nicht den gewiinschten
Effekt hatte, ein weniger verrauschtes Signal zu erzeugen, durch die Vergroferung des Spitze-Tal-Wertes.
Auferdem verkomplizierte der negative Spannungswert die Programmierung.

Die physikalischen Anschliisse der Messkarte NI-USB6210 aus Abb.10 sind vereinfacht dargstellt, die

detaillierte Belegung kann in 1 nachvollzogen werden.

phy. Kanal

MI-USB6210 |Verbindung
S|Masse

6|0A MOSFET

7|HG MOSFET

15|04 Sensor +

16|04 Sensor -

17|HG Sensor +

18|HG Sensor -

Tabelle 1: Belegung der physikalischen Kanile der Messkarte
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Abbildung 10: Elektronischer Aufbau des Systems

5.2 Aufbau der Software

Im Anhang befindet sich ein detaillierter Ablaufplan der vollstindigen Software. Die Hierarchie der program-
mierten VI’s und Sub-VTI’s, ohne die von LabVIEW zur Verfiigung gestellten, ist in Abbildung 11 beschrieben.
In dem main-VI steht der Quellcode des Programms und die VI’s VI_EPUMP bis VI _ZSIG werden direkt

aus dem main-VI aufgerufen. Aus den VI’'s VI ESIG und VI ZSIG heraus werden zusitzlich weitere Sub-
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VI’s aufgerufen. Jeder Versatz bedeutet also, dass eine niedrigere Hierarchiestufe beginnt. Der Ablauf der zur

Orientierung eingefiigten Abbildung 11 ist von oben nach unten und von links nach rechts.

main

’—1

VI_EPUMP

VI_EAUF

VI_ESIG —L
‘ VIiPA [ VIBF |— VIPULS |+ VILS¥S [~ VIDIA

vi_ZpumMmp

VI_ZAUF

VI_Z51G —L
VIPA |— VIBF | —| VIVERG

-|~ VI_SFFT [~ VI EFFT [ VI_LIAN

Abbildung 11: Ablaufplan der VI’s und Sub-VI’s

5.2.1 Main

Das main-VI enthilt den gesamten Quellcode des LabVIEW Programms. Als erstes werden die Tasks fiir
das Lesen und Schreiben iiber die Messkarte initialisiert. Dev1/ai0 und Dev1/ail sind die vorgegebenen Be-
zeichnungen fiir die physikalischen Kanile und die analogen Einginge, iiber die das Spannungssignal der
Drucksensoren aufgezeichnet wird (siehe Abbildung 12). Die Standardeinstellung fiir die ersten vier Kanéle
der Messkarte NI USB-6210 ist die differentielle Messung, daher belegt Dev1/ai0 die physikalischen Kanile
15 (positiver Eingang) und 16 (negativer Eingang) und Devl/ail die physikalischen Kanéle 17 (positiver
Eingang) und 18 (negativer Eingang). Sie miissen als ein Task zusammengefasst werden, da nicht zwei Tasks
parallel Messwerte aufnehmen konnen. Als Sample-Takt wurden kontinuierlich 1000 S/s gew&hlt, da es bei
hoheren Sampleraten iiber 30 Sekunden zu Pufferiiberldufen kam und damit zu Fehlermeldungen. Aufserdem
kann so ohne Rechenaufwand von den erfassten Samples auf die vergangene Zeit geschlossen werden. Der
Eingangspuffer wurde mit einer Grofe von 10k S/s festgelegt. Die digitalen Ausgénge haben die Bezeich-
nungen Devl/portl/line0 und Devl/portl/linel. Nach der Initialisierung miissen die Tasks iiber den Befehl

Task starten gestartet werden, sodass die Ein- und Ausgénge der Messkarte Signale aufzeichnen oder Zu-
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stinde ausgeben kénnen. Die Tasks der analogen Einginge und der erste digitale Ausgang werden zu einem
Cluster verbunden, da es iibersichtlicher ist moglichst wenige Verbindungsleitungen zu gebrauchen. Die fol-
genden VI’s sind in den nichsten Unterkapiteln genau beschrieben. Die Abfolge lautet in einer Kurzform,
die Manschette wird in VI EPUMP aufgepumpt, in VI FAUF das Signal aufgezeichnet und in VI ESIG
das Signal aufbereitet fiir die visuelle Ausgabe. Nach dem VI VI ESIG werden auf den Frontpanel der
Ausgabewert des Pulses in min~! und die Werte der Systole, Diastole und des MAD in mmHyg angezeigt.
Anschlieftend starten die VI's VI_ZPUMP zum zweiten Aufpumpen, VI ZAUF fir die zweite Aufnahme
und VI ZSIG fir die zweite Aufbereitung der Signale. Hinter dem VI ZAUF werden alle Tasks geloscht
und die digitalen Ausginge bekommen nochmals den Befehl auf false gesetzt zu werden,um zu verhindern,
dass bei einem Fehler die Rotations-Membranpumpen weiterhin aktiv sind. Abschlieffend werden durch das
VI VI _ZSIG die Ampiltudenspektren der FFT und die Signalverlaufsgraphen von Oberarm und Handgelenk

auf dem Frontpanel visualisiert.
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Abbildung 12: LabVIEW Haupt-VI main
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5.2.2 VI _EPUMP

Das VI VI_EPUMP ist verantwortlich fiir das Aufpumpen der Oberarm-Manschette auf einen Wert von 180
mmHyg. Die Eingangswerte in diesen Cluster sind die Tasks der analogen Eingénge und der digitale Ausgang
Devl/port/line0 mit ihren Fehlerclustern. Sie fithren in eine while-Schleife, die bis zum Erreichen des Wertes

0,0488 mV, ausgefiihrt wird. Diese Spannung ergibt sich aus der Formel (6).

180mmHg mV
Ugpump = 7, 5 * 1, 2kPa +0,02mV (Of fset) = 0,0488mV (6)

In der Schleife wird bei jedem Schleifendurchlauf gepriift, ob der Druckwert in der Oberarm-Manschette den
vorgeschriebenen Wert erreicht hat. Aus dem VI DAQmax - Lesen wird ein Array ausgegeben mit den Mess-
daten beider Drucksensoren. Es wird jedoch lediglich der neuste Werte des Oberarms benétigt und mit dem
vorgegeben Spannungswert verglichen, ob dieser grofer oder gleich diesem Wert ist. Das VI DAQmz - Schrei-
ben erhélt den bool’schen Wert true, damit der MOSFET durchschaltet und die Rotations-Membranpumpe
arbeitet. Nach erreichen der Spannung wird die Schleife verlassen, der schreibende Digitalausgang erhélt den

Wert false und die Tasks werden wieder zum Ausgangscluster zusammengefiigt (siche Abbildung 13).

E-Cluster A-Cluster
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Abbildung 13: VI EPUMP

5.2.3 VI_EAUF

Das VI VI EAUF zeichnet die Messdaten der Oberarm-Manschette auf und reicht sie weiter an das néchste
VI. Die Messung erfolgt in einer while-Schleife iiber einen Zeitraum von 10.000 ms oder bis die Stopptaste
betétigt wird. Im Programmierungsprozess hat sich gezeigt, dass der Messzeitraum von 10 s ausreichend ist,
um von einem Druck in der Manschette iiber dem des systolischen Blutdruck (BD) unter den diastolischen
BD zu gelangen. Aus den eingegangen Messdaten wird mit Hilfe eines Schieberegisters ein Cluster (A-SV)
erzeugt. Das Cluster enthilt den Startzeitpunkt tg = Oms der Messung, den Abstand zwischen den Messungen
dt = 0,001s und die Messdaten als eindimensionales Array (folgend 1D-Array). Nach der Messung wird der

Task der analogen Einginge gestoppt und mit dem anderen Task zum Ausgangscluster verbunden (siehe
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Abbildung 14).
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Abbildung 14: VI_EAUF

5.2.4 VI_ESIG

Der Eingangscluster ist der A-SV-Cluster (vgl. Unterkapitel 5.2.3). Als erstes wird dieser Cluster in seine Da-
tentypen aufgeteilt und die Messdaten tiber einen Butterworth-Filter 1. Ordnung (Tiefpass) mit einer unteren
Grenzfrequenz von 20 Hz aufbereitet. In Kapitel 6 ist eine genaue Erklarung dieses Filters. Anschliefend wird
in dem VI VI_PA eine Polynomanpassung 4. Ordnung durchgefiihrt, die im nichsten Unterkapitel beschrie-
ben ist. Danach werden die ersten 0,2 s geloscht, da durch das Abschalten der Pumpe Vibrationen erzeugt
werden, die das Messsignal in diesem Bereich unbrauchbar machen. Als nichstes erfolgt die Aufbereitung
der Messdaten mittels des in Kapitel 5.2.5 beschriebenen VI’s VI_BF. In dem VI VI_PULS (Kapitel 5.2.6)
wird der Puls pro Minute bestimmt. Die VI’'s VI _SYS und VI DIA ermitteln danach den systolischen und
diastolischen Blutdruck, aus denen der MAD gebildet wird. Als Riickgabewerte in das main VI agieren der
Puls, die Systole, die Diastole und der MAD. Der Entwurf sah vor den MAD als Referenz zum Aufpumpen
der Manschetten zu verwenden, allerdings erwies sich dies als nicht praktikabel. Aufgrund dessen wurde auf
die Systole zuriickgegriffen. Sie wird in mV an das VI VI _ZPUMP weitergegeben. Die Signalverlaufsgraphen
dienen der Uberpriifung der Messdaten und werden nicht an das nichste VI weitergegeben (siche Abbildung

15).
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Abbildung 15: VI _ESIG

5.2.5 VI_PA

In diesem VI wird mit der Methode der kleinsten Quadrate ein Polynom erzeugt, dass moglichst genau den
Signalverlauf abbildet und von dem Signalverlauf subtrahiert wird. Das Polynom 4. Ordnung hat durch diese
Methode nahezu den Verlauf der Undichtigkeit des Systems. Wird das Polynom nun von den Messdaten
abgezogen entsteht ein relativ linearer Signalverlauf. Das ist notig, da kein Ablassventil gefunden wurde und
somit die Undichtigkeit herausgerechnet werden kann. Das LabVIEW VI der Polynomanpassung bendtigt zur
Berechnung des Polynoms die Y-Werte, die durch die Messdaten dargestellt werden, und die X-Werte. Die
X-Werte sind der jeweilige Index des Arrays. Da aus dem Index des Arrays nicht einfach ein weiteres Array
erzeugt werden kann und die Polynomanpassung ein Eingangsarray voraussetzt, muss das Array “kiinstlich”
erzeugt werden. Fiir die X-Werte wird eine For-Schleife benutzt, die so oft ausgefiihrt wird wie das Messdaten-
Array Indexeintrége besitzt. Jeder Schleifendurchlauf wird durch 1000 geteilt und durch ein Schieberegister
in das resultierende Array geschrieben (vgl. Abbildung 16). Das Ausgangsarray beinhaltet die linearisierten
Messdaten, ohne die in Kapitel 5.2.7 und 5.2.13 keine Spitzenwerterkennung fiir Signalverldufe durchgefiihrt

werden konnte.
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Abbildung 16: VI_PA
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5.2.6 VI_BF

Trotz des Butterworth-Filters 1.0rdnung ist das Messsignal verrauscht, daher werden die Messdaten mit
einem Binominalfilter 5. Ordnung gefaltet (siehe Abbildung 17). Die Anzahl der Durchléufe der For-Schleife
entscheidet sich durch die Linge des Eingangsarrays. Der Binominalfilter hat eine Lange von 5 Messpunk-
ten und kann daher nicht die ersten 4 Messdaten beriicksichtigen. Deswegen werden bei Schleifendurchliu-
fen kleiner-gleich 4 die Messdaten nicht veréndert und die Verbindungsleitung ohne Verdnderung durch die
Case-Struktur gefilhrt. Ab dem 5. Messpunkt bildet die Schleife den gewichteten gleitenden Mittelwert des

Messsignals, aus Formel (7).

mpin(t—1) = %(t) + i(t —1)+ %(t —2)+ i(t -3)+ %(t —4) (7)

[Bineminalfilter 5. Ordnung, bzw. gewichteter gleitender Mittelwert]
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[BINGE-1)=Geft)/ 16) + ((4%x(e- 1))/ 16)+ ((6™(t-2))/ 16)+ ((4*(t- 3/ 16)+ ((x(t-40)/16)

Abbildung 17: VI_BF

5.2.7 VI_PULS

Dieses VI berechnet anhand der detektierten Peaks den Puls und gibt den Puls in min~! und als dt in ms
zuriick. Das VI, welches die Spitzenwerte erkennen kann, hat als Eingang den Datentyp Signalverlauf und muss
deswegen von einem Array zum Signalverlauf gedndert werden. Zum Aufspiiren der Spitzenwerte wurde ein
Schwellwert von 0 mV und eine Peak-Breite von 400 ms ausgewahlt. Bei grofien Artefakten funktioniert diese
Erkennung jedoch nicht. Danach wird aus den Positionen der Peaks iiber ihre Anzahl der Mittelwert gebildet.
Aufgrund der spontanen Herzfrequenzvariabilitit kann der Abstand zwischen zwei aufeinander folgenden
1

Herzschldgen nicht genutzt werden, da der Fehler zu grof sein kann. Anschlieffend wird der Wert in min~

umgerechnet und ausgegeben (vgl. Abbildung 18).
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Abbildung 18: VI_PULS

5.2.8 VI_SYS

Mittels des ,VI _SYS“ wird der systolische Blutdruck bestimmt. Wahrend des Programmierprozesses ist der
erste Peak hiufig der hochste bzw. aussagekréftigste gewesen, daher wird dieser erste Peak zur systolischen
Blutdruckbestimmung herangezogen. In Kapitel 3.2.1 wird der erwartete Verlauf der Oszillationen gezeigt.
Durch die For-Schleife wird die Position des hchsten Messwertes ermittelt, allerdings lediglich iiber 1200 ms,
was einem mindestens detektierbaren Puls von 50min~lentspricht. Ist der indizierte Wert des Arrays kleiner
als der gespeicherte bleibt der gespeicherte Wert erhalten. Nachdem die Position ermittelt wurde, werden
die vorher abgezogen 200 ms auf die Position addiert. Dies ist erforderlich, da aus dem urspriinglichen
Signalverlauf der Messwert verwendet werden muss, um die Spannung zu erhalten. Als letztes wird der

Spannungswert, in mmHg umgerechnet, ausgegeben (siche auch Abbildung 19).
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Mullstelle verschieben
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Abbildung 19: VI _SYS

5.2.9 VI_DIA

In diesem VI wird der diastolische Blutdruck ermittelt und in mmHg ausgegeben. Die Spitzenwerterkennung
lauft identisch ab, wie im vorherigen Unterkapitel (Unterkapitel 52.9). Allerdings werden die Schleifendurch-
ldufe durch die Liange des Eingangsarrays begrenzt und in die For-Schleife wird die Position des letzten

erkannten Spitzenwerts iibergeben.
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Damit der neue niedrigste Wert {ibergeben wird, miissen folgende drei Bedingungen erfiillt sein:
1. Der Messwert aus dem indizierten Array muss kleiner sein, als der gespeicherte Messwert.
2. Der Index des Messwerts muss grofier sein, als der letzte erkannte Peak.

3. Der Index des Messwerts muss kleiner sein, als der letzte erkannte Peak plus die ermittelte Pulsbreite

aus dem VI PULS.

Danach wird die Position und der Spannungswert, wie im vorherigen Unterkapitel festgestellt (vgl. Abbildung

20).
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5.2.10 VI _ZPUMP

Das VI VI_ZPUMP verhélt sich &hnlich wie das VI VI__EPUMP aus Kapitel 5.2.2. Jedoch mit den Unter-
schieden, dass die While-Schleife die Stoppbedingung hat, dass die Oberarm-Manschette auf den systolischen
Blutdruck plus 0,003 mV und die Handgelenk-Manschette auf den systolischen Blutdruck aufgepumpt sein
miissen. Diese Werte haben sich aus Versuchen wihrend des Programmierungsprozesses ergeben und gehen
aus der Undichtigkeit des Systems hervor. Nach Beendigung der Schleife werden die schreibenden digitalen
Ausginge der OA- und HG-Manschette auf den bool’schen Wert ,false* gesetzt. Abschlieffend werden die

Tasks in ein Ausgangscluster gebiindelt, wie aus Abbildung 21 hervorgeht.

E-Cluster
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i i) d ey
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DA _HG 1Leitung TWert
rns@m.
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Abbildung 21: VI_ZPUMP

5.2.11 VI_ZAUF

Dieses VI hat einen dhnlichen Ablauf, wie das VI_EAUF. Eine flache Sequenzstruktur wurde {iber den
Aufzeichnungsprozess gelegt und die Stoppbedingung der While-Schleife sind als 5000 Schleifendurchldufe
definiert. Das entspricht einer fiinf Sekunden langen Messung. Danach werden die Messdaten beider Man-

schetten an ein Ausgangscluster {ibergeben und jeder Task einzeln aus dem VI gefiihrt (siehe Abbildung

22).
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Abbildung 22: VI _ZAUF

5.2.12 VI_ZSIG

Das VI VI ZSIG hat fiir OA- und HG-Manschette die identischen Verarbeitungsschritte und Sub-VI’s,
wie bereits in VI_ESIG, aus Unterkapitel 5.2.4, dargelegt. Es bereitet die die Signalverldufe der beiden
Messpunkte auf. und schneidet sie zu. Zusétzlich durchlaufen die verarbeiteten Messdaten das VI VI VERG
(Kapitel 5.2.13) und werden abschliefend an das Haupt-VI main weitergeleitet. Die Signalverlaufsgraphen 5

und 6 existieren zur internen Kontrolle der Messsignale (vlg. Abbildung 23).
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Abbildung 23: VI_ZSIG
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5.2.13 VI_VERG

Mit dem VI VERG wird die angestrebte Fast Fourier-Transformation durchgefiihrt und neben dem zuge-
schnittenen Messsignal an das VI VI ZSIG zuriickgegeben. Als erstes erfolgt eine Spitzenwerterkennung mit
einem Schwellwert von 0,05 mV und einer Breite von 200 ms. Die erkannten Spitzenwerte werden mit dem
Messsignal aus VI ZSIG als Arrays in die beiden Sub-VI’s VI SFFT und VI _EFFT gefiihrt. Danach erfolgt
mit den Riickgabewerten aus den Unterprogrammen ein Zuschneiden in die genaue Lénge eines Pulses. Der
resultierende Signalverlauf wird ein letztes mal aufbereitet, bevor die FFT erfolgt. Dariiber hinaus wird eine
Hilbert-Transformation durchgefiihrt, welche jedoch nur in dem VI selbst visualisiert wird (siehe Abbildung
24).
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Abbildung 24: VI VERG
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5.2.14 VI_SFFT

Das VI VI_SFFT ermittelt den Beginn eines Blutpulses und gibt abschliefiend den Index des aufgezeichnet
Messsignals an das VI VI VERG zuriick. Dafiir wird eine For-Schleife bis zum Erreichen des ersten Peaks
ausgefiihrt. Dabei 1duft das Array mit den Messdaten indiziert und nicht indiziert in die Schleife. Das Schie-
beregister, welches das Minimum speichert, muss vor dem Start grofer sein als der erwartete Startpunkt, da
ansonsten der kleinste Wert nicht gefunden wird. Jedoch obliegt das Minimum der Bedingung, dass 50 ms
spater ein Wert grofer als mindestens + 0,1 mV anliegen muss. Damit gewihrleistet werden kann , dass eine
Steigung von mindestens 2 m—gv erreicht wird, welche sich aus Formel (8) ergibt. Ansonsten wird der Messwert
nicht gespeichert. Parallel wird mit einem zweiten Schieberegister der Index des Arrays iibertragen. Nach
der Ermittlung des Indexes miissen 200 ms hinzuaddiert werden, da diese in dem VI VI ZSIG abgezogen

wurden (vgl. Abbildung 25).
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Abbildung 25: VI_SFFT

5.2.15 VI_EFFT

Das VI VI-EFET arbeitet dhnlich wie das VI VI _SFFT, mit dem Unterschied, dass die For-Schleife bis zum
zweiten Spitzenwert 1duft und eine zusétzliche Bedingung erfiillt werden muss. Damit nicht der gleiche wie
in VI_SFFT ermittelte Startpunkt als Ergebnis zuriickgegeben wird, muss der Index des Messwerts grofier
sein, als der erste eingelesene Peak. Dariiber hinaus gibt es keine Verdnderungen. Der Riickgabewert ist der

Endpunkt eines Blutpulses und geht an das VI VI_VERG (siehe Abbildung 26).
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Abbildung 26: VI_EFFT

5.2.16 VI_LIAN

In diesem VI werden die ausgewadhlten Messdaten linearisiert, damit das Ausgangssignal, welches die FFT
durchlduft, moéglichst anschaulich visualisiert wird und den Abbildungen in der Literatur entspricht. Dafiir
wird das Array indiziert in eine For-Schleife eingelesen. Zum Errechnen der linearen Anpassung wird die
Spannung des ersten Arrayeintrags (x1;y1) und der letzte Eintrag (wo;y2) abziiglich des ersten Eintrags
durch die Anzahl der Eintrage (n) im Array benottigt (Formel (9)). Danach errechnet die Schleife fiir jeden
Messwert (y(i)) im Array die Linearisierung und subtrahiert sie vom Messwert, wie in Formel (10) abgebildet.
Damit die richtigen Variablen verwendet werden, muss darauf geachtet werden, dass das VI Array-GréjfSe nicht
bei 0 zu zahlen anfingt, der erste Eintrag des Arrays jedoch den Index 0 hat. Und der Iterationsanschluss
ebenfalls bei dem ersten Schleifendurchlauf den Wert 0 ausgibt. Zum Schluss fiigt die Schleife die Messwerte

wieder zu einem Ausgangsarray zusammen (siche Abbildung 27).

_ Y=
m= 2 (9)

LIAN = y(i) — (m*x +b) (10)
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Abbildung 27: VI_LIAN
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6 Signalverarbeitung

In diesem Aufbau werden die Signale ausschlieflich digital Verarbeitet, da sich zwischen Messkarte und
Drucksensor keinerlei Elektronik befindet. Bei der Auswahl geeigneter Verfahren bzw. Algorithmen miissen
die Besonderheiten des zu verarbeitenden Signals beachtet werden. Zum einen sind die ausgeschnittenen
Signale nicht periodisch, was eine diskrete Fouriertransformation unmoglich macht, zum anderen werden
die Signale ohne elektrische Filter verrauscht sein und Artefakte enthalten. Diese Artefakte konnen sowohl
in technische (z.B. Schlauchbewegung, elektromagnetische Einstrahlung) als auch physiologische Artefakte
(z.B. Muskelzucken) unterteilt werden (sieche Abbildung 28). Solche Artefakte zu erkennen und nicht zu
beriicksichtigen stellt eine der groften Schwierigkeiten dar. Da die Samplerate bei 1 kHz liegt, kénnen laut
des Nyquist-Shannon-Abtasttheorems lediglich Frequenzen bis 500 Hz erfasst werden. Menschliches Gewebe

hat eine relativ starke Tiefpasswirkung, daher werden solche Frequenzen nicht erwartet.

i Gewichteter
Tiefpass d /
1. Ordnung b Polynomanpassung b gleitender
| Mittelwert
F
Zuschneiden ~ ——& Lineare Anpassun Tiefpass
‘ S "I 2.0rdnung

Il ,

Fast-Fourier- Hilbert-
Transformation Transformation

Abbildung 28: Verlauf der Signalverarbeitung

Die Messdaten ohne jegliche Verarbeitung haben den oberen Signalverlauf aus Abbildung 29. Es ist der
fallende Signalverlauf zu erkennen, der bedingt ist durch die Undichtigkeit des Systems. Trotz des erkenn-
baren Rauschens sind eindeutig heraus stechende Amplituden zu erkennen, die gegen Ende abflachen. Das
untere Signal wurde mit einen digitalen Butterworth-Filter 1.0rdnung mit der Grenzfrequenz von 20 Hz
verdndert. Dadurch wird die Frequenz 20 Hz um 3 dB abgeschwécht und die hGheren Frequenzen werden mit

20 dB/Dekade geddmpft. Das Rauschen wird so zu einem Teil entfernt.
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Zeitin 5

Abbildung 29: Signalverlauf ohne Verarbeitung

Anschlielend erfolgt das Verwerfen der ersten 200 ms und mit der Methode der kleinsten Quadrate wird ein
Polynom 4. Ordnung erzeugt. Diese Methode ist ein mathematisches Standardverfahren zur Ausgleichsrech-
nung mit der eine Kurve erzeugt wird, die moglichst kleine Residuen® besitzt. Die Formal mit der vertikalen

Abweichung (v;) und dem Messpunkt P; = (x;; ;) lautet:

n n

S(a;bicidie) =y v =Y [y — f(a)]? (11)

i=1 i=1
Damit 1&asst sich eine Kurve erzeugen, die der Undichtigkeit des System sehr nahe kommt. Wird mit
dieser Methode die in Abbildung 30 obere Kurve erzeugt und von dem in Abbildung 29 gezeigten Messung

abgezogen, entsteht der fast lineare Signalverlauf aus Abbildung 31.

5 Abweichungen zu den Messwerten
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Abbildung 30: Kurve der Methode der kleinen Quadrate

Aus diesem Signal kénnen die ersten Informationen gewonnen werden. Es ist ersichtlich, dass es sich
um ein pulsierendes Signal handelt, welches zu Beginn eine relativ kleine Amplitude hat. Danach steigen
die Amplituden bis zu einem Maximalwert, hier ca. 2700 ms, und werden danach wieder schwicher. Bis
nach ungefihr 7500 ms nur noch kleine Amplituden erkennbar sind. Die erste deutliche Amplitude stellt in
ihrem Maximum den systolischen Blutdruck dar. Die letzte herausragende Amplitude zu erkennen ist eine
weitere Herausforderung an den programmierten Algorithmus. Denn die folgende negative Amplitude ist
der bedeutendere diastolische Blutdruck. Aus diesen beiden Werten kann anschlieffend der MAD errechnet
werden. Wie das Programm diese Messwerte ermittelt ist in den Kapiteln 5.2.8 und 5.2.9 erklért. Dariiber
hinaus lésst sich aus dem Abstand der Spitzenwerte der Puls errechnen. Anhand der Form eines einzelnen

Pulses liefe sich dadurch bereits ein Urteil iiber den physiologischen Zustand fillen.
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Abbildung 31: Signalverlauf abziiglich der Kurve der Methode der kleinsten Quadrate.

Das Ziel des Aufbereitungsprozesses ist jedoch, das noch vorhandene Rauschen zu entfernen und als
einzelnen Puls zu visualisieren. Der néchste Schritt, um die Messdaten weiter aufzubereiten ist mit dem
Binominalfilter 5. Ordnung (ohne gewichteten gleitenden Mittelwert, siche Unterkapitel 5.2.6, Formel (7)).
Dabei wird mit der Formel aus VI _BF das Signal gefaltet, sodass jeder Messpunkt sich auf seine vier vorhe-
rigen bezieht und das nur mit einer Gewichtung von % Den grofiten Einfluss auf einen Messpunkt hat der

vorletzte Wert mit %. Damit ist es moglich das Signal zu gldtten und von hohen Frequenzanteilen zu befreien.
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Er ist damit ein weiterer Tiefpassfilter allerdings mit endlicher Impulsantwort (FIR). An dieser Stelle ist
der Filter platziert, um fiir die Spitzenwerterkennung ein ausreichend aufbereitetes Signal zur Verfiigung zu

stellen.
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Abbildung 32: Signalverlaufe OA und HG gegeniiber gestellt.

Danach wird mit Hilfe der Spitzenwerterkennung das erste erkannte Signal ausgewihlt und Beginn sowie
Ende des Blutpulses ermittelt. Die Auswahlbedingungen der Start- und Endpunkte sind in den Kapiteln 5.2.13

bis 5.2.15 beschrieben. Nach einer erkannten Amplitude werden die Messpunkte linearisiert, sodass der Start-
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und Endpunkt einen Wert von 0 V haben. Der Algorithmus, um das Signal entsprechend anzupassen ist in
Kapitel 5.2.16 notiert. Dies geschieht um einen definierten Start- und Endpunkt zu erzeugen, damit die Signale
eine gewohnte und leichter vergleichbare Form erhalten. In Abbildung 33 ist oben das resultierende ungefilterte
Signal dargestellt. Die beiden unteren Signalverldufe sind durch einen letzten Butterworth-Tiefpassfilter 2.
Ordnung aufbereitet, der eine Samplerate von 10 S/s und eine Grenzfrequenz von nur 0,2 Hz aufweist. Dadurch

lasst sich eindeutig die Verdnderung des Blutpulses wiahrend seiner Laufzeit beobachten und entspricht den

in Abb.3 gezeigten Verldufen.
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Abbildung 33: ausgeschnittener Blutpuls OA und HG

Neben dem zeitlichen Signalverlauf wird mittels einer FFT (oder schnelle Fourier-Transformation) das
Signal in seine Frequenzbestandteile zerlegt. Die FFT ist eine Fourier-Transformation, welche gegeniiber der
diskreten Fourier-Transformation (DFT) den Vorteil besitzt, dass sie den Rechenaufwand stark reduziert
und somit schneller das Spektrogramm anzeigen kann. Das geschieht indem die erforderlichen komplexen

Mulitplikationen, die wahrend einer Fourier-Transformation nétig sind, reduziert.

X[m] =Y aln]«e 7 F™m =0,1,..,N 1 (12)

n=0
Die Werte der DFT (X[m]) aus Formel (12) errechnen sich aus der Summe der Abtastwerte (x[n]) von

x(t) mit der Anzahl der Abtastwerte (N), der diskreten Frequenzvariable (m) und der diskreten Zeitvariable
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(n).
Zugrunde liegt die Idee, eine N-Punkt DFT in zwei %—Punkt DFTs aufzusplitten, eine fiir die geraden
und eine fiir die ungeraden Abtastwerte, wie in Formel (13) abgebildet . Damit reduziert sich die Anzahl der

komplexen Multiplikationen von NZauf nur noch 2 (§)2 + N .

-1 §-1
X[m] _ Z [27@} xe —2j2 Nanr Z 2n + 1} (2n+1)j2ﬁ“m (13)
n=0 n=0

Danach werden die zwei DFTs sukzessiv in DFTs mit halber Linge aufgeteilt, bis lediglich 2-Punkt-DFTs
zu bestimmen sind. Die Signale aus Abbildung 33 wurden mit der FFT in ihre Frequenzbestandteile zerlegt
und erzeugen das Amplitudenspektrum aus Abbildung 34.
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Abbildung 34: Amplitudenspektren der Fourier-Transformation des Blutpulses vom OA und HG

Zusétzlich wird aus dem Zeitsignal noch das Amplitudenspektrum der Hilbert-Transformation erzeugt.
Die Hilbert-Transformation nutzt das Symmetrie-Prinzip, um die Beziehung zwischen den komplexen Kom-
ponenten der Fourier-Transformation sichtbar zumachen. Das Hilbert-transformierte reelle und kausale Signal
wird zu einem analytischen Signal. Die Definition ist in Formel (14) abgebildet:

H{f}(y

}T EC] (14)

?J
Bei einem analytischen Signal (u(t)) fiigt man einem reellen Signal einen imaginiren Anteil hinzu (siehe

Formel (15):

u(t) = a(t) + 7 *y(t) (15)

Das Fourier-transformierte Signal hat {iblicherweise positive und negative Komponenten in seinem Am-
plitudenspektrum. Nun werden mit einer Signumfunktion die negativen Frequenzen eliminiert und mit den
positiven verrechnet. Das erzeugte Amplitudenspektrum der Hilbert-Transformation besteht also ausschliefi-

lich aus positiven Frequenzen. In Abbildung 35 ist das Amplitudenspektrum der Hilbert-Transformation
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abgebildet[9].
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Abbildung 35: Amplitudenspektren der Hilbert-Transformation des Blutpulses vom OA und HG
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7 Verifikation

Nach Abschluss des experimentellen Aufbaus und der Softwareprogrammierung erfolgte die Verifikation der
ausgegeben Werte. Ziel ist es die vorhandene Abweichung des Drucks zu einem gepriiften Messgerét zu
ermitteln und die Abweichung mit dem bestehenden Programm herauszurechnen. Eine valide Verifikation
der erhaltenen Messwerte war nicht moglich, da im Labor fiir Medizintechnik kein verldssliches Messmittel,
flir den erforderlichen Bereich von 6,7 kPa bis 26,7 kPa, zur Verfiigung stand. Es existierte lediglich das
Manometer AT8205 von ROTRONIC, welches nicht geeicht war und groffe Abweichungen zu den erwarteten
Messwerten aufwies. Das Manometer wurde mit dem Anschluss des Dreiwegehahns verbunden. In der Tabelle
Tablle 2 sind die erfassten Messwerte verzeichnet, die hindisch eingetragenen Werte sind gelb hinterlegt und

die errechneten weifs.

Manometer ATE205 [System
kPa mmHg my kPa mmHg  |Delta mmHg
0 0 20,8 0,67 5 5
4.9 37 28 6,67 50 13
11,2 84 37,5 14,58 109,38 25,38
14,8 111 43 19,17 143,75 32,75
17,8 133,5 47,75 23,13 173,44 39,94
18 135 47.25 22,71 170,31 35,31
184 138 48,4 23,67 177,5 39,5

Tabelle 2: Vergleich der Messwerte von dem Manometer AT8205 mit dem System

Die Abweichung zwischen den erfassten Messwerten ist in dem fiir den Blutdruck relevanten Bereich mit
25 mmHyg sehr hoch. Daher lassen sich keine verwertbaren Schliisse aus den Messwerten des Manometers
ziehen.

Aus diesem Grund konnten lediglich der systolische und diastolische Blutdruck und der Puls mit einem
Blutdruckmessgerit verglichen werden. Zur Verfiigung stand das Oberarm Blutdruckmessgerit Basis von
APONORM, welches das Priifsiegel der deutschen Hochdruckliga tragt. Allerdings ldsst sich bei diesem Ver-
gleich hochstens eine ungefihre Aussage iiber die Genauigkeit der Driicke erlangen, da das Messgerdt am
Ende der Messung nur errechnete Werte ausgibt und keinen aktuellen Druck anzeigen kann. Es lassen sich
jedoch ungefihre Angaben iiber die Genauigkeit des Algorithmus machen, der die Parameter der Systole,
Diastole und den Puls erfasst. In Tabelle 3 sind 10 Vergleichsmessungen durchgefiihrt worden, die sich iiber
zwei Tage und unterschiedliche Uhrzeiten erstreckt haben. Das Blutdruckmessgerdt wurde dabei am rechten

Oberarm angebracht und das System am linken Arm.
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Aponorm Basis System

sys. BD in mmHg |dia. BD in mmHg|Puls in 5/min|sys. BD in mmHg |dia. BD in mmHg|Puls in $/min
115 80 67| 133 70 70|
129 77 64 146 70 67|
130 87 71 145 87 70|
133 81 71 140 76 72
140 71 63 146 60 66|
121 86 63 138 72 62|
133 77 62| 146 82 59
120 71 67| 134 66 63
130 78 71 141 82 73
122 82 70| 136 74 69

Abweichung

sys. BD in mmHg |dia. BD in mmHg|Puls in 5/min|
13,2 -5,1 0]

Tabelle 3: Vergleich zwischen Aponorm Basis mit dem System

45

Aus der Tabelle ldsst sich entnehmen, dass der Algorithmus in Verbindung, mit der potenziellen Druckab-

weichung, den systolischen Blutdruck im Durchschnitt 13, 2mmHg zu hoch ermittelt. Dabei betrigt die ge-

ringste Abweichung 6 mmH g und die héchste Abweichung 17 mmH g. Wohingegen der diastolische Blutdruck

durchschnittlich —5,1mmHg zu gering gemessen wurde. Die Abweichung hier reicht von —14mmHg bis

4mmHg. Der Puls hat im Durchschnitt eine Abweichung von 0 S*min~!, wobei die Spanne von —4 S*min~

1

bis3 S * min~!verlduft. Wiirden die Anforderungen der deutschen Hochdruckliga angenommen werden, be-

kéme dieses System kein Priifsiegel,da sie eine Genauigkeit von < £10mmHg pro Messung verlangen. Um

dieses System zu verifizieren miisste es mit einer invasiven Blutdruckmessung oder dem CNAP-Verfahren ab-

geglichen werden. Da diese Messverfahren aktuell die einzigen Moglichkeiten darstellen den Blutdruckverlauf

aufzuzeichnen.
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8 Fazit und Ausblick

Ziel dieser Arbeit war es ein System zu entwickeln, das den Blutdruckverlauf eines Blutpulses an zwei Mess-
punkten am Arm aufzeichnen kann und anschliefend die Frequenzanteile des Signals visualisiert. Damit
erfasst werden kann, wie sich der Blutpuls wéhrend seiner Laufzeit verdndert und ggf. pathologische Ver-
anderungen diagnostiziert werden kénnen. Hierfiir wurde der elektronische Aufbau und die entsprechende
Software entwickelt.

Zur Umsetzung der Anforderungen wurde ein LabVIEW-Programm geschrieben, welches mit einer Mess-
karte von National Instruments kommuniziert, und eine Lochrasterplatine aufgebaut.

In dem LabVIEW-Programm werden folgende Messwerte und Signale zur Auswertung angezeigt:
e systolischer und diastolischer Blutdruck im Oberarm

e Puls

e zeitlicher Signalverlauf eines Blutpulses im Oberarm und Handgelenk

e das Fourier-transformierte Signal aus Oberarm und Handgelenk

das Hilbert-transformierte Signal aus Oberarm und Handgelenk

Die Genauigkeit des Systems ist jedoch fragwiirdig, da keine ausreichende Verifikation mit den vorhandenen
Messmitteln durchgefiihrt werden konnte. Hinzukommt, dass die Verwendung der Undichtigkeit fehleranfillig
ist. Durch Artefakte wihrend der Aufzeichnung kann das gebildete Polynom, welches die Undichtigkeit abbil-
det, eine Abweichung aufweisen, die die Messung unbrauchbar macht. Das Programmieren, von Algorithmen
die solche Artefakte erkennen und eliminieren kénnten, hitte die verfiighare Zeit iiberschritten. Auflerdem
hétten Magnet-Ablassventile dieses Problem beseitigt, die nicht zur Verfiigung standen.

Die erfassten Signalverldufe entsprechen den in der Fachliteratur abgebildeten Blutpulsen und es lassen
sich die erwarteten Verdnderungen wihrend der Laufzeit erkennen. Der Blutpuls vergrofert mit zunehmender
Laufzeit seine Steigung, sodass die Amplitude grofer wird und die Breite sich verringert. Eine Dikrotie®, sowie
sie in den tiefen Beinarterien vorkommt, ldsst sich jedoch am Handgelenk nicht beobachten. Aus der Fourier-
Transformation der Verldufe lassen sich fiir den Laien kaum Verdnderungen erkennen und pathologische
Krankheitsbilder, lassen sich unter Umsténden nicht erfassen. Dies miisste allerdings tiberpriift werden.

Die Hilbert-Transformation hingegen zeigt reproduzierbare Unterschiede zwischen den Messpunkten. Die
Frequenzanteile verschieben sich in den niederfrequenteren Bereich und die Bandbreite nimmt ab. Diese

Beobachtung kénnte bei der Diagnostik von Arteriosklerose helfen.

SDoppelgipfeligkeit
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Es bestehen diverse Moglichkeiten zur Programmoptimierung und Funktionserweiterung. So konnten erste
Messwerte wihrend des Aufpumpens bereits aufgezeichnet werden, um die Messung zu verkiirzen. Die Er-
kennung von Artefakten kénnte implementiert werden oder die Erkennung der Amplituden optimiert werden.
Zusétzlich kénnte auch die Pulswellengeschwindigkeit ermittelt werden, die bei der Diagnostik von Arterio-
sklerose ebenfalls eine Rolle spielt.

Zusammenfassend ldsst sich der Schluss ziehen, dass die Anforderung ein System zur Aufzeichnung des
Blutdruckverlaufs zu entwickeln erfolgreich umgesetzt wurde. Das Programm ermittelt zuverlassig die Ver-
ldufe eines Blutpulses und das Messsystem konnte nach weiteren Verifikationen und ggf. Anpassungen des

Aufbaus zur Diagnostik eingesetzt werden.
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