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(57) Verfahren zur Messung der elektrischen Impedanz

bzw. deren zeitiche Anderung an einem mensch-
lichen Koérper, insbesondere fur eine Impedanz-
Kardiographie (IKG)-Messung zur Bestimmung
haemodynamischer Parameter, wobei Gber Strom-
Elektroden (60, 70; 30, 31, 32), die auf der
Koérperoberflache durch eine Stromelektroden-
Messléange voneinander beabstandet sind, ein
Messstrom eingeprdgt und durch Spannungs-
messung an Spannungs-Elektroden (61, 71, 72, 73;
33) die elektrische Impedanz bzw. deren zeitliche
Anderung bestimmt wird, wobei die Impedanz bzw.
deren zeitliche Ableitung bei zumindest zwei
unterschiedlichen  Spannungselektroden-Messlan-
gen (L, L2, L3) (Fig.11) oder zumindest zwei
unterschiedlichen Stromelektroden-Messléngen (L,
L4, L5) (Fig. 12) entlang des vom Messstrom
durchflossenen, im wesentlichen selben Korperseg-
mentes bestimmt wird.
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Die Erfindung betrifft ein Verfahren zur Messung der elektrischen Impedanz bzw. deren zeitliche
Anderung an einem menschlichen Kérper, insbesondere fur eine Impedanz-Kardiographie
(IKG)-Messung zur Bestimmung haemodynamischer Parameter, wobei (iber Strom-Elektroden,
die auf der Kérperoberfliche durch eine Stromelektroden-Messlange voneinander beabstandet
sind, ein Messstrom eingeprégt und durch Spannungsmessung an Spannungs-Elektroden die
elektrische Impedanz bzw. deren zeitliche Anderung bestimmt wird.

In der Medizin besteht haufig die Notwendigkeit der Messung der mechanischen Aktion des
Herzens. So wird mittels verschiedener Verfahren, wie z.B. Echokardiographie, mit oder chne
Farbdoppler die Schlagkraft, die Inotropie, die Kontraktilitdt und die Auswurffraktion (Ejection
Fraction) gemessen. Weiters wird haufig die Menge des Blutes, das innerhalb eines Herzschla-
ges vom Herz ausgeworfen wird, das Schlagvolumen und andere haemodynamische Parame-
ter, ermittelt. Daraus lasst sich dann bei Kenntnis der Herzfrequenz das Herzzeitvolumen
(HZV = Herzminutenvolumen = Cardiac Output = CO) errechnen. Aus den erwdhnten GréRen
lasst sich die Funktion des Herzens ableiten und es lasst sich die Diagnose von Herzkrankhei-
ten stellen bzw. kénnen neue physiologische Erkenntnisse gewonnen werden. Jedoch kann die
Uberwachung von schwer herzkranken Patienten auf Intensivstationen oder wéhrend der Nar-
kose mittels der Echokardiographie nicht wirklich erfolgen, weil stdndig ein Untersuchender
anwesend sein miisste. Wegen der Wichtigkeit dieses Problems gibt es auch zahlreiche weitere
Methoden zur Messung des HZV in der Medizin. So wird z.B. ein Katheter in die Arteria puimo-
nalis und/oder in die Aorta eingefiihrt und dort wird mittels einer Indikatorsubstanz, die z.B.
Warme, Kalte, Kochsalz oder Lithium sein kann, innerhalb einer Messstrecke der Abfall der
Konzentration erwahnter Indikatorsubstanz gemessen und anschlieRend mittels des Fick'schen
Prinzips das HZV gemessen. Der Nachteil dieser Methode ist die Einfuhrung eines Katheters in
ein menschliches Gefall mit allen daraus resultierenden Komplikationen, wie Blutung und Infek-
tion. Es handelt sich damit um ein invasives Verfahren, das hohe Kosten wegen der Einmalka-
theter und hohe Gefahren fiur den Patienten mit sich bringt [, ']. AuBerdem hat auch das Prinzip
der Thermodilution bzw. der Farbstoffverdiinnung eine grof3e Fehlerbreite, so dass meist der
Mittelwert von mehreren Messungen verwendet wird, um einen plausiblen Wert zu erhalten.
Unter kérperlicher Belastung, bzw. bei anderen Zustédnden, bei denen sich die Kérpertempera-
tur dndert, liefert auch die Thermodilution falsche Werte.

Im jungster Zeit wurde versucht, auch das Fick'sche Prinzip fir die Messung des Herzzeitvolu-
mens durch Messung von Gasen in der Atemluft anzuwenden. Dies ist deswegen méglich, weil
ein sehr rascher Gasaustausch zwischen Blut und Atemluft erfoigt, so dass man die Konzentra-
tionen in diesen beiden Medien faktisch gleichsetzen kann. Wenn nun der Atemluft ein Gas
beigemischt wird, erh6ht sich dessen Konzentration auch im Blut, beendet man die Beisetzung
des Gases, dann kommt es zu einem Abfall des Gases im Blut und auch in der Atemluft, wobei
aus dem Abfall der Konzentration in der Zeiteinheit wiederum nach dem Fick'schen Prinzip das
HZV gemessen werden kann. Eine Methode die sich dabei speziell bewéahrt hat, ist das CO,
Rebreathing. Dabei wird eine Schieife (Loop) in die Atemwege des Patienten eingebracht und
der Patient atmet eine bestimmte Zeit seine eigene ausgeatmete Luft wieder, so dass es zu
einem Anstieg der CO,-Konzentration im Blut kommt. Der Nachteil dieser Methoden ist, dass
der Patient mit einem Mundstiick versehen werden muss und eine méglichst konstante Atmung
erfolgen muss, damit eine gleichmaBige Konzentration der Atemgase in der Atemiuft und im
Blut gewahrleistet wird. Darum wird dieses Verfahren hauptséchlich in der Narkose mit konstan-
tem Atemzugvolumen und konstanter Atemfrequenz angewendet. Bei spontan atmenden Pati-
enten bleibt der Nachteil der Atmung durch ein Réhrensystem mit Mundstiick erhalten, das den
Totraum der Atmung betréchtlich erhéht und auch den Atemwiderstand und damit die Anstren-
gung der Atmung vergroRert. AuBerdem nimmt die Genauigkeit der Methode bei Spontanat-
mung stark ab. Ein weiteres Verfahren besteht aus einer dhnlichen Methode, wobei statt des
CO, ein inertes Gas, das inhaliert wird und das ebenfalls mit dem Blut rasch equilibriert, fur die
Messung des HZV verwendet wird.

Ein weiteres Verfahren ist die Messung des Schlagvolumen und anderer haemodynamischer
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Parameter aus der Pulsform, die an einer peripheren Arterie abgenommen wird. Eine Anderung
der Pulsform ist auch durch eine Anderung des Schlagvolumen und anderer haemodynami-
scher Parameters bedingt, woraus sich indirekt die Anderung des Schlagvolumen und anderer
haemodynamischer Parameters {iber eine Transferfunktion ableiten 1aRt. Diese Methode muss
am Anfang einmal mit einem der oben beschriebenen Verfahren geeicht werden, sie ist auBer-
dem nicht hinreichend genau. Eine weitere Methode ist das Messen einer Indikatorsubstanz wie
z.B. Indigogrin transkutan an den Kapillaren des Ohres oder Finger, was die Genauigkeit des
Fick'schen Prinzips sehr verringert.

Eine weitere Methode ist die Impedanzkardiographie IKG. Bei dieser wird ein konstantes Wech-
selstromfeld an den Thorax angelegt, und die Anderung der Wechselspannung, die durch die-
ses Wechselstromfeld entsteht, weist auf eine Anderung des Flissigkeitsgehaltes im Thorax
hin. Genauer gesagt wird der Wechselstromwiderstand (Impedanz) mit dieser Methode gemes-
sen, der ein MaR fir die Anderung des thorakalen Flussigkeitsgehaltes darstellt. Diese Ande-
rung des Fliissigkeitsgehaltes im Thorax wiederum dient als MaR fir die pro Schlag ausgewor-
fene Menge an Blut. Aus dem Schlagvolumen und anderer haemodynamischer Parameter (SV)
und der Herzfrequenz (HR) lasst sich dann das Herzzeitvolumen (HZV = SV*HR) errechnen.

Ublicherweise wird dazu ein Elektrodenpaar, das den Strom zum Korper fuhrt, oberhalb oder an
der oberen und unterhalb oder an der unteren Thoraxbegrenzung angebracht. Innerhalb dieses
Elektrodenpaares wird ein zweites Elektrodenpaar zur Messung der resultierenden Wechsel-
spannung angebracht. Dieses innere Elektrodenpaar muss den richtigen Abstand zueinander
einhalten und zwar muss sich die obere Spannungselektrode zumindest in der Héhe der Glottis
befinden und die untere Elektrode in der Héhe des Xiphoids. Der Abstand zwischen beiden
Elektroden ist also abhéngig von der Lange des Thorax und wird als Elektroden-Messléange L in
der weiteren Folge beschrieben. Man berechnet die Impedanz Z(t) = u(t)/l,, wobei u(t) die sich
andernde Wechselspannung und |, der in den Korper eingepragte Wechselstrom mit konstanter
Effektivstromstarke ist.

Bisher wurden fir diesen Zweck entweder Zirkulérelektroden oder auch Punktelektroden, ahn-
lich wie EKG-Elektroden verwendet. In der Patentanmeldung Medizinische Elektrode ["] wurde
eine neue Elektrodenanordnung beschrieben, bei der auf der selben Folie Giber eine kurze
Strecke, jeweils parallel zwei Bandelektroden angebracht sind, deren Abstand durch die ge-
meinsame Trégerfolie genau vorgegeben und reproduzierbar ist. Eine dieser parallel verlaufen-
den Bandelektroden, die auf dieser gemeinsamen Tragerfolie aufgebracht ist, dient fiir die
Aufbringung des Messstromes, die andere parallel verlaufende Bandelektrode ist fiir die Ablei-
tung der Messspannung vorgesehen. Das obere Elektrodenpaar kann z.B. am Nacken, die
unteren Elektrodenpaare jeweils links und rechts an der unteren Thoraxapertur angebracht
werden. Diese Elektrodenanordnung zeigt eine wesentlich bessere Reproduzierbarkeit der
Ergebnisse als die friiher verwendeten Ringelektroden bzw. auch besser als die in der Patent-
anmeldung US 4.450,527 SRAMEK ["](Fig. 1a + Fig. 1b) beschriebenen Spotelektroden.

Nachteile der beschriebenen Impedanzverfahren waren bisher, dass die Ergebnisse entweder
nach der KUBICEK-Gleichung [, “] bzw. nach der SRAMEK-Gleichung [*, ", "] errechnet wur-
den, die beide mit sehr vereinfachenden Annahmen tber den menschlichen Kérper hergeleitet
wurden. Diese Annahmen sind nur bedingt richtig, deshalb ergibt sich auch ein betréachtlicher
Fehler in der Berechnung des Schlagvolumen und anderer haemodynamischer Parameters und

 des Herzzeitvolumens.

Gleichung 1 zeigt die KUBICEK-Gleichung zur Berechnung des Schlagvolumen und anderer
haemodynamischer Parameters aus der Anderung des Impedanzsignals:

2
Y, =p*—;7-LVET-(dZ/dt)max )
0
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Wobei mit L die in [cm] an der Korperoberfliche gemessene Messléange zwischen zwei Elektro-
den, mit p der spezifische Widerstand des Blutes in [Qcm], mit Z, die Grundimpedanz in [Q], mit
(dZ/dt)max die maximale Hohe der 1. Ableitung der elektrischen Widerstands- bzw. Impedanzan-
derung nach der Zeit in [(Wsec] durch die Herzaktion und mit LVET, die linksventrikulédre Aus-
treibungszeit [sec] bezeichnet wird.

Wie ersichtlich, geht in diese Gleichung einerseits die Elektroden-Messlénge L quadratisch ein,
wobei diese Elektroden-Messlédnge derzeit an der Thoraxoberflache gemessen wird. Weiters ist
auch der spezifische Widerstand p des Blutes linear in die Formel eingebracht, wobei der spezi-
fische Widerstand des Blutes in erster Linie vom Gehalt des Blutes an roten Blutkdrperchen
abhangt. Nach dem Gesetz von LAMBERTS ET. AL. [*] wird p aus dem Hamatokrit Hkt mittels
der Formel ndherungsweise berechnet

p = 71 ,24.30'000358 Hkt hoch 2 (2)

oder aus einer ahnlichen Formel geschéatzt bzw. auch in anderen Verfahren einfach konstant
gehalten. Dabei bleibt unberiicksichtigt, dass es nicht nur der Hamatokrit ist, der die Leitfahig-
keit des Blutes verandert, sondern auch die lonenkonzentration im Plasma sowie die darin
befindlichen Eiweillstoffe. Deswegen wird aus einer empirisch gewonnenen Gleichung, die nur
einen und nicht alle Blutbestandteile beriicksichtigt, nie die genaue Leitféhigkeit oder der Wi-
derstand des Blutes zu ermitteln sein. Weiters andert sich auch die Leitfahigkeit des Blutes
durch die FluBgeschwindigkeit, da bei groBeren Geschwindigkeiten die Erythrocyten sich im
Blutstrom léngs ausrichten und damit den Flussigkeitsquerschnitt vergréRern. Bei noch héheren
Geschwindigkeiten und daraus entstehenden- Turbulenzen kann der Widerstand des Blutes
wieder ansteigen.

In der Formel nach SRAMEK wird statt der Elektroden-Messlange 17 % der KorpergréfRe ein-
gegeben, weil sich empirisch herausgestellt hat, dass die Thoraxidnge ca. 17 % der gesamten
Kérperlange ausmacht. Eine weitere Annahme bei dieser Formel ist der Divisor 4.25, der sich
aus dem geschatzten Zusammenhang zwischen Elektroden-Messldnge und Bauchumfang,
sowie aus einem geschatzten konstanten Verhaltnis zwischen einem zylindrischen Thoraxmo-
del und einem kegelstumpfférmigen Thoraxmodel (US 4.450,527, Spalte 5, Zeile 50 ff.) ergibt.
Somit geht die Lénge des Korpers H sogar kubisch in die Formel ein.

sy 0a7-HP o (dZ 1 dt) e @)
4.25 Z,

Bernstein [] hat diese Formel noch weiter korrigiert, indem er die obige Formel noch mit
einem Korrekturfaktor 8 multipliziert hat.

6 =B (Wrea/Wigear) (4)

wobei es sich bei B um einen Blood volume index handelt, und Wigeas und W,e, um das Ideal-
gewicht und Realgewicht eines Menschen handelt.

Das |dealgewicht bei Mannern betragt:

W ideal =0,534 H - 17,36 (5)
Das Idealgewicht bei Frauen betréagt:

W ideal = 0,534 H - 27,36 (6)

H bezeichnet dabei die GréRe des Menschen in [cm].
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Es wird ersichtlich, dass in allen Gleichungen unterschiedliche MaReinheiten miteinander ver-
mengt werden. Damit haben die gewonnenen Gleichungen mit echt abgeleiteter, glaubhafter
Mathematik nichts zu tun. Durch dieses Einbringen von anthropometrischen Gro3en in die
Gleichung wird auch ein indirektes Mal fir das Schlagvolumen und anderer haemodynami-
scher Parameter des Herzens beim Gesunden direkt in die Berechnung des Schlagvolumen
und anderer haemodynamischer Parameters einbezogen. Das HZV passt ndmlich beim Gesun-
den zur Kérperoberfliche wie ein MalRanzug. Somit geht ein Parameter in die Formel ein, der
mit der Messung des Schlagvolumen und anderer haemodynamischer Parameters nichts zu tun
hat, namlich die KérpermaRe des Patienten. Deshalb hat ein groRer Patient automatisch durch
das Einbringen der KorpergroRe bzw. der von der KoérpergroBe abhdngigen Elektroden-
Messlange L zwischen Glottis und Xiphoid in die Berechnungsformel ein gréReres Schlagvolu-
men und andere, groBere haemodynamische Parameter als ein kleiner Patient. Auch in der
Formel von Kubicek die oben angefiihrt wurde, geht ein Mal fiir die Dimensionen des Korpers
direkt in die Formel ein.

Wie in Fig.1 gezeigt ist, korreliert namlich die Messlange zwischen den Elektroden bei richtiger
Aufbringung an der oberen und unteren Thoraxapertur iberraschend gut mit der Grosse des
Patienten.

Bei Herzgesunden ist die Ubereinstimmung von blutig gemessenem Schlagvolumen und ande-
rer haemodynamischer Parameter mit der Impedanzkardiographie nach obigen Ausfiihrungen
deswegen gut, weil tatsachlich die Koérpergréfe ein Mal fiir das Herzzeitvolumen ist. Ein grof3er
schwerer Mensch muss tatsachlich in der Zeiteinheit viel mehr Blut zu den Geweben fiihren, als
ein kleiner, zart gebauter Mensch. Bei Herzkranken ist dieses Prinzip nicht mehr aufrecht, des-
wegen ist die Korrelation zwischen dem tatsdchlichen Herzzeitvolumen und den mittels der
Impedanzkardiographie gemessenem Herzzeitvolumen sehr schlecht oder nicht existent, weil
plotzlich den Kérpermassen nicht mehr die in die Formel eingebrachte Bedeutung zukommt. Es
entsteht daher bei Herzkranken ein enormes Bias in Richtung normaler und damit falschlich
hoher Werte.

Zusatzlich wird der mittels Impedanzkardiographie ermittelte Wert durch folgendes Ph&nomen
zuséatzlich in die falsche Richtung, namlich in jene zu hoher HZV-Werte verfélscht. Bei Patienten
mit Herzinsuffizienz befindet sich aufgrund der Krankheit in den meisten Féallen mehr Kérper-
wasser im Thorax, als bei Herzgesunden. Dieser erhohte thorakale Flussigkeitsgehalt senkt
naturgemaB die Grundimpedanz Z; in Q. Dieser Wert geht invertiert (SRAMEK) bzw. quadra-
tisch invertiert (KUBICEK) in die jeweiligen Berechnungsformeln ein und verfélscht den berech-
neten Wert des HZV nach oben, was zu fatalen Fehldiagnosen fithren kann. Bei Herzgesunden
ist Z, ein MaR fiir die Thoraxgeometrie, bei herzinsuffizienten Patienten mit erhéhtem thoraka-
len Flussigkeitsgehalt ist dies eben nicht der Fall.

Dies wird in Fig. 2 anschaulich demonstriert. Hier wurde an Patienten mit und ohne Herzinsuffu-
zienz die Auswurffraktion (Ejection Fraction EF) mittels der Simpsonmethode echokardi-
ographisch gemessen und die Auswurffraktion mit dem HZV verglichen. Der echokardiographi-
sche Parameter EF wurde deswegen statt des echokardiographisch gemessenen HZV gewihlt,
weil er wesentlich praziser zu messen ist. Wie ersichtlich besteht keinerlei Zusammenhang
zwischen HZV und Auswurffraktion, was man an und fiir sich erwarten wiirde, wenn die Impe-
danzkardiographie bei Herzinsuffizienz Aussagekraft hatte.

Deswegen hat sich die Impedanzkardiographie bei den Kardiologen zumindest in Europa nicht
wirklich durchgesetzt, weil die Ubereinstimmung mit dem tatséchlichen Schlagvolumen und
anderen haemodynamischen Parametern zwar bei Gesunden gut sein mag, bei Herzkranken,
wo der Wert wirklich fur die Diagnose interessiert, ist jedoch die Genauigkeit sehr schlecht. In
Amerika wird die Methode trotzdem jetzt deswegen vermehrt eingesetzt, weil es sich gezeigt
hat, dass die Relativanderungen des Schlagvolumen und anderer haemodynamischer Parame-
ter sich gut verfolgen lassen, sodass man die Auswirkung pharmakologischer Interventionen gut
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verfolgen kann auch wenn die Absolutwerte falsch sein mégen.

Keines der am Markt befindlichen Geréte wiirde aulerdem einen Wert des Schlagvolumen und
anderer haemodynamischer Parameters oder des Herzzeitvolumen ausgeben kénnen, wenn
nicht vorher zumindest die Kérpergrée, oder die Thoraxldnge zwischen den Elektroden, also
ein anderes Mal fur die Korpergrof3e eingegeben wird. Sollte ein falscher Wert eingeben wer-
den, was in der Praxis leicht passieren kann, wiirde das Ergebnis noch zuséatzlich weiter ver-
félscht.

Es sollte jedoch eine Vorrichtung zur Bestimmung des Herzzeitvolumen auch einen verlaBlichen
Wert liefern, wenn kein a priori Wissen Uber Kérpergroe und Gewicht vorhanden ist, wie dies
selbstverstandlich auch beim Goldstandard der Thermodilution, bzw. auch bei anderen Metho-
den, die das Fick'sche Prinzip verwenden, wie die Methode des CO. Rebreathing oder andere
Atemgasmethoden, maglich ist. Sobald a priori Wissen Uber die Kérpermafe mitverwendet
wird, wird das Messergebnis auch schon in die Richtung, in die der Messwert des Cardiac
Output gehen sollte, beeinflusst, das heiflt, dass Bias in die Gleichung eingebracht wird, wel-
ches beim herzgesunden Menschen félschlich gute Ergebnisse der Methode vortduscht.
AuBRerdem sollten bei einem elektrisch gemessenen Herzzeitvolumen auch nur elektrisch ge-
messene Parameter in der Gleichung Platz finden.

Bei der in der US 5 335 667 A angegebenen Methode der Bestimmung der Kérperzusammen-
setzung, z.B. Gesamtkorperfett, Gesamtkérperwasser, Intrazellularflissigkeit und/oder Extrazel-
lularflussigkeit eines Patienten, wird der Kérper fiir die Messung der Kérperzusammensetzung
in Segmente zerlegt, wobei in bekannter Weise die Umfangsmessung und die handische Lan-
genmessung des untersuchten Segmentes durchgefiihrt werden. Dies erfolgt mit dem Zentime-
termaR und einem Kaliper wie z.B. in Fig. 5 der US 5 335 667 A gezeigt. In der Praxis ist diese
Messmethode zu ungenau, da die tatsdchlich wirksame Messldnge von Patient zu Patient
unterschiedlich ist und bereits jede Lagednderung des Kérpers wahrend der Messung deutliche
Flussigkeitsverschiebungen zur Folge hat. Diese Flussigkeitsverschiebungen beeinfluBen den
vendsen Rickstrom zum Herzen und damit die Herzleistung, bzw. bewirkt auch eine vendse
Insuffizienz bei Aufrichten des Korpers entlang der Langsachse deutlich groRere Flissigkeits-
verschiebungen, welche durch dieses bekannte Verfahren nicht erfallt werden kdnnen.

Weiters geht aus der US 5 086 781 A ein Verfahren zur Messung der Kérperimpedanz bei
unterschiedlichen Frequenzen hervor, wobei auch in dieser Druckschrift aber keine Ricksicht
darauf genommen wird, welche tatsachlich wirksame Lénge bei der Messung der Impedanz im
Korper des Patienten vorliegt.

In der US 5 114 424 A und in der US 5 000 753 sind flachige Neutralelektroden geoffenbart, die
fur eine Impedanzmessung bzw. fiir die Bestimmung einer elektrisch gemessenen Messlénge
nicht geeignet sind, zumal mit diesen eine maoglichst breitflachige Stromabgabe (HF-Chirurgie)
in den Korper angestrebt werden soll, die fir eine Ladngenbestimmung ungeeignet ist.

Aufgabe der Erfindung ist es daher, ein Verfahren der eingangs genannten Art, insbesondere
zur Bestimmung des Schlagvolumens bzw. ganz allgemein auch zur Messung von anderen
haemodynamischen Parametern wie Inotropie, Auswurffraktion, mittels der Impedanzkardi-
ographie anzugeben, das die vorgenannten Nachteile vermeiden hilft.

ErfindungsgemaR wird dies dadurch erreicht, dass die Impedanz bzw. deren zeitliche Ableitung
bei zumindest zwei unterschiedlichen Spannungselektroden-Messlédngen oder zumindest zwei
unterschiedlichen Stromelektroden-Messléangen entlang des vom Messstrom durchflossenen,
im wesentlichen selben Kérpersegmentes bestimmt wird.

Durch die Anbringung einer zusétzlichen Stromelektrode oder Spannungselektrode ergibt sich
eine Veranderung der Elektrodenmessldange L der Stromelektroden und/oder Spannungselekt-
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roden in Bezug auf ein weiteres Elektrodenelement, vorzugsweise in der Langsrichtung des
Korpers, und damit in der Hauptflussrichtung des Blutes. Gleichzeitig oder abwechselnd kann
dabei die Messung der Impedanz und deren Anderung im Thorax jeweils mit der kiirzeren und
langeren Elektroden-Messlange durchgefihrt werden. Diese Verdnderung in der Elektroden-
Messlénge L sollte konstant, bekannt, oder berechenbar sein.

Um die tatsachlich bei der Impedanzmessung zwischen den betreffenden Elektroden wirkende
Messlange bestimmen zu kénnen, kann gemaR einer weiteren Ausbildung der Erfindung aus
den bei unterschiedlichen Elektroden-Messldngen ermittelten Impedanzwerten eine operative
Elektroden-Messlange berechnet werden. Auf diese Weise kann auf die hdndische Vermessung
der Anderungen in der Elektroden-Messlénge verzichtet werden.

Eine weitere Ausfihrungsform der Erfindung kann darin bestehen, dass die elektrische Impe-
danz bei zwei oder mehreren Messfrequenzen gemessen und die Anteile des Intra- und Extra-
zelluldrraumes bestimmt werden, und dass diese Gro3en zur Berechnung des Schlagvolumen
und anderer haemodynamischer Parameter verwendet werden. Dieses Verfahren kann unab-
hangig von der erfindungsgeméafRen, definierten Verédnderung der Messlange auch in einem
gewohnlichen Zwei-Elektrodensystem oder aber auch in Kombination mit diesem angewandt
werden. Durch die Wahl der zwei Messfrequenzen kann die Eigenschaft des Blutes, bei unter-
schiedlichen Frequenzen einen unterschiedlichen Widerstand anzunehmen, zur Bestimmung
verschiedener haemodynamischer Paramter genutzt werden, fur welche der spezifische Wider-
stand des Blutes von Bedeutung ist.

Die Anzahl der unterschiedlichen Frequenzen, die fir das erfindungsgemaRe Verfahren ange-
wandt werden, ist nach oben hin unbegrenzt, auch ein kontinuierliches Uberstreichen eines
Frequenzbandes (sweep) liegt im Rahmen der Erfindung. Auch der Phasenwinkel zwischen
Strom und Spannung bei unterschiedlichen Frequenzen kann ein MaB fiir die Bestimmung
haemodynamische Parameter sein.

Eine vorteilhafte Ausgestaltung des erfindungsgeméRen Verfarhrens kann darin bestehen, dass
die elektrische Impedanz bei zwei Messfrequenzen gleichzeitig gemessen wird. Die beiden
Frequenzen kénnen z.B. durch FrequenZfilter (Frequenz-Multiplexer) getrennt werden. Alterna-
tiv dazu kann in sehr kurzen Zeitfenstern abwechselnd die eine und die andere Messfrequenz
gemessen werden. Aus den unterschiedlichen Impedanzwerten, die bei unterschiedlichen
Frequenzen gemessen werden kénnen, kann die Kérperwasserverteilung bestimmt und auf die
Thorax-Geometrie riickgeschlossen werden.

Wie bereits erlautert, besteht eines der Probleme der Impedanzkardigraphie in der Bestimmung
des spezifischen Blutwiderstandes, der in verschiedenen Berechnungsformeln haemodynami-
scher Parameter eine Rolle spielt. Da die Abnahme der maximalen zeitlichen Ableitung der
Impedanz nach der Zeit mit ansteigenden Frequenzen ein MaB fur den spezifischen Widerstand
des Blutes ist, kdnnen die Ziele der Erfindung bei einem eingangs genannnten Verfahren da-
durch gelést werden, dass die maximale zeitliche Anderung der gemessenen Impedanzwerte
(dZ/dt) bei zumindest zwei Messfrequenzen bestimmt und aus diesen der spezifische Wider-
stand des im Korper befindlichen Blutes ermittelt wird. Eine derartige Messung kann mit oder
ohne Veranderung der Messlénge zwischen den Spannungs- oder Strom-Elektroden durchge-
fihrt werden.

Aus den Impedanzéanderungen z.B. bei einer hohen und bei einer niedrigen Messfrequenz kann
ein Verhdltnis berechnet werden, das ein Mal fiir die durch die Beschleunigung in der Aorta
verformten Erythrozyten ist. Aus diesem Verhéltnis konnen durch geeignete mathematische
Signalanalyse weitere Paramater abgeleitet werden, die fiir die Berechnung des Herzschlagvo-
lumen bedeutsam sind.

So kann gemaR einer Weiterbildung der Erfindung die maximale zeitliche Anderung des ge-
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messenen Impedanzwertes, insbesondere in relativ schmalen Zeitfenstern, zu unterschiedli-
chen Zeiten der Herzperiode, bestimmt werden. Auf diese Weise ergibt sich eine zeitliche Mitte-
lung der Impedanzwertédnderungen uber die Herzperiode.

Eine Mittelwertbildung aus den Extremwerten einer Herzperiode kann gemaR einer weiteren
Variante der Erfindung dadurch vorgenommen werden, dass die Zeitfenster bei einem Steilan-
stieg des spezifischen Widerstandes und zum Zeitpunkt des minimalen Blutflusses am Ende der
Diastole festgesetzt werden.

Werden Zeitfenster als schmale Gleitfenster Giber die gesamte Herzperiode gelegt, so 1aRt sich
die Genauigkeit des erfindungsgeméfen Verfahrens erhéhen.

SchlieBlich besteht ein bedeutender Vorteil des erfindungsgeméaRen Verfahrens darin, dass
eine empirische Gleichung, die mit Hilfe eines Goldstandards wie z.B. des Fick'schen Prinzipes
gewonnen wurde, fiir die Messung haemodynamischer Paramater verwendet werden kann.

Es hat sich als giinstig erwiesen, die Veranderung der Elektroden-Messlédnge in Hauptflussrich-
tung des Blutes vorzunehmen, weshalb in weiterer Ausgestaltung des erfindungsgeméfRen
Verfahrens die Messspannungswerte bei in Korper-Langsrichtung unterschiedlichen Span-
nungselektroden-Messlangen, insbesondere zwischen der oberen und der unteren Thoraxaper-
tur gemessen werden.

Bei Verwendung von zwei beabstandeten Spannungs-Elektroden wird die Messspannung bei
einer ersten Spannungselektroden-Messldange und bei einer von der ersten verschiedenen,
zweiten. Spannungselektroden-Messlange bestimmt und aus den Messwerten die fiir die Impe-
danzbestimmung operative Lange gegeniiber einer Bezugselektrode ermittelt.

Um auch den Abstand zwischen den Spannungselektroden durch Messung elektrischer GréRRen
bestimmen zu kénnen, kann gemaR einer weiteren Ausfihrungsform der Erfindung die Mess-
spannung weiters bei einer von der ersten und von der zweiten verschiedenen, dritten Span-
nungselektroden-Messlange bestimmt werden.

AuBlerdem kann durch Anbringen von Elektroden an der Peripherie bzw. an den Extremitaten
die Gesamtkérperimpedanz bei verschiedenen Frequenzen, und damit auch das Kérperwasser
mit seinen Teilfraktionen wie Extrazelluldrrraum und Intrazellularraum ermittelt werden und es
kénnen aus der Relation von Koérperwasser zu dem elektrisch partizipierendem Thoraxvolumen
weitere Rickschliisse auf das tatséchliche Schlagvolumen und andere haemodynamische
Parameter gewonnen werden. Wenn zusétzlich auch an den Extremitdten mit verschiedenen
Frequenzen gemessen wird, ergibt sich auch die Gelegenheit den Intrazelluldrraum und Extra-
zellularraum zu ermitteln und auch diese Werte und deren Relation zueinander in eine Glei-
chung zur Errechnung des HZV einzubringen. Nachdem Intrazelluldrraum und Extrazellular-
raum bei Herzkrankheiten charakteristisch verandert sind, kdnnen weitere wichtige Ruickschlis-
se Uber die Funktion des Herzens gewonnen werden. So kommt es bei Herzinsuffizienz zu
einer Abnahme des Intrazellularraums und Zunahme des Extrazellularraums.

Eine weitere Ausgestaltung der Erfindung kann daher darin bestehen, dass der Messstrom uber
zwei Strom-Elektroden an jeweils zumindest einer Koérperextremitdt, z.B. an einem Bein
und/oder an einem Arm, eingepréagt wird.

Alle an der Impedanzmessung im Korper beteiligten Stoffe unterliegen einer Frequenzabhan-
gigkeit, die wertvolle Hinweise auf die Konstitution des zu vermessenden Organismus liefern
kénnen.

Es sollte daher der Messtrom bei unterschiedlichen Messfrequenzen eingeprégt und die zuge-
horigen Messpannungswerte bestimmt werden. Die dabei verwendeten Frequenzen soliten eine




10

15

20

25

30

35

40

45

50

55

9 AT 413189 B

messbare Veranderung der Impedanzwerte fiir Blut ergeben.

Eine vorteilhafte Verteilung der Messfrequenzwerte ergibt sich, wenn der Messstrom mit einer
Messfrequenz von 1 bis 10 kHz, 40 kHz, 200 kHz und 800 kHz bis 1 MHz eingeprégt wird.

SchlieBlich kann eine andere Variante des erfindungsgeméRen Verfahrens darin bestehen,
dass die Frequenz des Wechselmessstromes von einer unteren Messfrequenz bis zu einer
oberen Messfrequenz kontinuierlich verandert wird. Es kénnen dadurch auffallige Veranderun-
gen der Impedanz iiber den gesamten Mess-Frequenzbereich verfolgt werden, wobei die untere
Messfrequenz vorzugsweise 1 kHz und die obere Messfrequenz vorzugsweise 1000 kHz be-
tragt.

Ein vorteilhaftes Signal-Rausch-Verhaltnis der Messwertbestimmungen |48t sich erzielen, wenn
in weiterer Ausbildung der Erfindung der Messstrom bei mehreren unterschiedlichen Span-
nungselektroden-Messlangen und bei mehreren unterschiedlichen Messfrequenzen eingepréagt
und die durch den Messstrom hervorgerufene Messspannung gemessen wird.

Weiters kann es sich fir die Bestimmung des Charakters der Impedanz (induktiv oder kapazitiv)
als glinstig erweisen, den Phasenwinkel zwischen Messstrom und Messspannung zu bestim-
men.

Weiters ist es vorteilhaft, wenn Amplituden, Fldchen und Anstiegs- bzw. Abfallstangenten der
EKG-Wellen B, C, X und O einzeln oder gemeinsam zur Berechnung haemodynamischer Pa-
rameter verwendet werden.

Da das hier beschriebene, erfindungsgemafe Elektroden-Element und das damit durchfihrbare
erfindungsgeméaBe Verfahren keine groRen Ahnlichkeiten zur bisherigen Impedanzkardi-
ographie aufweisen, wird fiir das hier beschriebene erfindungsgeméfe Verfahren und Messsys-
tem der neue Begriff Multi-Site-Frequency Electromechanocardiographie (msf-ELMECG oder
msf-EMCG) vorgeschlagen, das alle elektrisch bestimmbaren Parameter der Herzleistung wie
Schlagvolumen, Inotropie, Auswurffraktion und potentiell andere haemodynamische Parameter,
wie z.B. Pulmonalisdruck bestimmen lasst.

Die Erfindung betrifft weiters ein medizinisches Elektroden-Element zur Messung der elektri-
schen Impedanz bzw. deren zeitlichen Anderung an einem menschlichen Kérper, insbesondere
fur eine Impedanz-Kardiographie (IKG)-Messung zur Bestimmung haemodynamischer Parame-
ter, mit einer ersten Strom-Elektrode, die einen Strom-Anschluss zum Einpragen eines elektri-
schen Wechsel-Messstromes aufweist, und einer von dieser beabstandeten, ersten Span-
nungs-Elektrode, die einen Spannungs-Anschiuss zum Abgreifen einer elektrischen Messspan-
nung aufweist, wobei die Abstdnde zwischen den Elektroden groRer als die Breite oder der
Durchmesser der Elektroden sind, zur Anwendung im erfindungsgeméfen Verfahren.

Die eingangs genannten Ziele und Aufgaben der Erfindung werden dadurch erreicht, dass
zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode mit einem Spannungs-Anschluss und/oder zu-
mindest eine weitere Strom-Elektrode mit einem Strom-Anschluss vorgesehen ist bzw. sind,
wobei die zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode in einem Abstand (d, d1) zur ersten
Spannungs-Elektrode und/oder die zumindest eine weitere Strom-Elektrode in einem Abstand
(a) zur ersten Strom-Elektrode angeordnet ist bzw. sind.

Es ist somit zumindest eine zusétzliche Spannungs-Elektrode bzw. auch zusétzliche Strom-
Elektrode vorhanden, die so am Kérper angebracht wird bzw. werden, dass sich durch die
Anbringung dieser zusétzlichen Strom-Elektrode und/oder Spannungs-Elektrode eine Verande-
rung der Messlidnge zwischen den Strom-Elektroden und/oder der Messlénge L zwischen den
Spannungselektroden zweier am Kérper des Patienten angebrachter Elektroden-Elemente,
vorzugsweise in der Langsrichtung des Kérpers und damit in die Hauptflussrichtung des Blutes
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ergibt und dass gleichzeitig oder abwechselnd die Messung der Impedanz und deren Anderung
im Thorax jeweils mit der kiirzeren und ldngeren Messldnge zwischen den jeweiligen Elektroden
erfolgen kann.

Durch Einfihrung von zusatzlichen Freiheitsgraden, namlich unterschiedlichen Messlangen
zwischen den Spannungselektroden und auch stromfiihrenden Elektrodenpaaren 1Rt sich die
tatsachlich elektrisch partizipierende operative Thoraxldange bzw. das tatséchlich partizipieren-
de elektrische operative Thoraxvolumen bzw. der tatsdchlich gemessene operative spezifi-
sche Widerstand des Blutes mit Lésungen von Gleichungen mit mehreren Unbekannten elekt-
risch ermitteln oder auch mit empirisch gewonnenen Gleichungen dieses zusatzlich gewonnene
Wissen in einem sogenannten black box Modell einbringen. So gehen nur mehr elektrisch
gemessene Gréflen in diese Formel ein. Das Problem der Kérpergréfle, dass nédmlich das
Schlagvolumen und andere haemodynamischer Parameter nur beim Gesunden auf Grund der
anthropometrischen Vorabinformation richtig bestimmt werden, wird damit eliminiert.

Eine mogliche Ausgestaltung der Erfindung kann nun darin bestehen, dass die zumindest eine
weitere Spannungs-Elektrode durch eine zweite Spannungs-Elektrode gebildet ist, die in einem
Abstand (d) zur ersten Spannungs-Elektrode angeordnet ist.

Damit kann die Messspannung gegeniiber einer Bezugs-Spannungselektrode, die in einem
anderen Bereich des Koérpers angebracht ist, einerseits an der ersten Spannungs-Elektrode und
andererseits an der zweiten Spannungs-Elektrode abgegriffen und aus den dadurch gewonne-
nen Messwerten bei bekanntem Abstand d zwischen der ersten und der zweiten Spannungs-
Elektrode eine operative Mess-Lange zur Bezugs-Spannungselektrode fir die Impedanzwert-
bestimmung ermittelt werden.

Der Abstand d zwischen der ersten und der zweiten Spannungs-Elektrode ist durch die Form-
gebung des erfindungsgeméfRen Elektroden-Elements bekannt, es hat sich jedoch als ginstig
herausgestellt, ebenso wie bei der operativen Mess-Lénge einen operativen Abstand zwischen
der ersten und der zweiten Spannungs-Elektrode zu bestimmen.

Dies kann gemaR einer weiteren Ausfihrungsform der Erfindung dadurch erreicht werden, dass
die zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode durch die zweite Spannungs-Elektrode und
eine dritte Spannungs-Elektrode gebildet ist, wobei die dritte Spannungs-Elektrode in einem
Abstand (d1) zur ersten Spannungs-Elektrode angeordnet ist.

Ein relativ hohes Messvolumen, z.B. innerhalb des Thorax, und damit aussagekréftige Mess-
werte lassen sich zur Bestimmung der Kérperimpedanz erzielen, wenn die erste Spannungs-
Elektrode und die erste Strom-Elektrode sowie die zumindest eine weitere Spannungs-
Elektrode und/oder die zumindest eine weitere Strom-Elektrode in Form von zueinander paralle-
len, elektrisch leitenden Streifen ausgebildet sind.

Es hat sich herausgestellt, dass ein sehr hohes MaR an Reproduzierbarkeit der mit dem erfin-
dungsgemalen Elektroden-Element gemessenen Werte gegeben ist, wenn das Verhéltnis der
Streifenldnge zum Elektrodenabstand im Bereich zwischen 4 und 10 liegt. '

Dabei kann der Abstand zwischen den einzelnen Elektroden gemaR einer weiteren Ausbildung
der Erfindung dadurch konstant gehalten werden, dass die erste Spannungs-Elektrode und die
erste Strom-Elektrode sowie die zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode und/oder die
zumindest eine weitere Strom-Elektrode auf einem gemeinsamen elektrisch isolierenden Tra-
germaterial angeordnet sind.

Das Triagermaterial kann durch eine Trégerfolie gebildet sein, wobei die erste Spannungs-
Elektrode und die erste Strom-Elektrode sowie die zumindest eine weitere Spannungs-
Elektrode und/oder die zumindest eine weitere Strom-Elektrode auf einer Seite der Tragerfolie
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auf diese aufgebracht und vorzugsweise mit einer elektrisch leitenden Klebstoffschicht verse-
hen sind. Auf diese Weise ist wahrend der Durchfuhrung des erfindungsgeméafen Verfahrens
eine konstante Beabstandung der einzelnen Elektroden auf der Kérperoberfliche gewahrleistet.

Eine andere Variante der Erfindung kann darin bestehen, dass das Tragermaterial mehrere
Folienstreifen mit einer klebfahigen Oberfliche umfasst, auf welche die erste Spannungs-
Elektrode und die erste Strom-Elektrode sowie die zumindest eine weitere Spannungs-
Elektrode und/oder die zumindest eine weitere Strom-Elektrode aufgebracht sind, und dass die
Folienstreifen mit den darauf befindlichen Elektroden in im Wesentlichen paralleler Anordnung
auf einer gemeinsamen Basis-Tréagerfolie haften, welche Basis-Tréagerfolie nach Aufbringen der
Folienstreifen auf die Korperoberfliche von diesen abziehbar ist. Nach Abziehen der Basis-
Tragerfolie verbleiben nur mehr die Folienstreifen mit jeweils einer Elektrode auf dem Kdérper
des Patienten haften, die in elektrischem Kontakt mit der Korperoberflaiche stehen. Wahrend
dadurch eine konstante Beabstandung zwischen den einzelnen Elektroden bestehen bleibt,
ergibt sich aufgrund der geringen Gesamt-Kontaktflache eine deutliche Reduktion von Haut-
Irritationen, weshalb die Elektroden langer in Kontakt mit dem Patienten belassen werden kén-
nen.

Um eine maglichst zuverlassige und leicht zu bedienende Verbindung mit den zum Betrieb des
erfindungsgemélen Elektrodenelements erforderlichen Anschiusskabeln zu erzielen, kann
gemal einer weiteren Ausfilhrungsform der Erfindung die Tragerfolie an einem Langsende sich
auf einer Seite zu einer Steck-Anschlussflache verjingen, auf der die erste Spannungs-
Elektrode und die erste Strom-Elektrode sowie die zumindest eine weitere Spannungs-:
Elektrode und/oder die zumindest eine weitere Strom-Elektrode eng beabstandet gefiihrt sind.

Eine andere Variante der Erfindung kann darin bestehen, dass die erste Spannungs-Elektrode
und die erste Strom-Elektrode sowie die zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode und/oder
die zumindest eine weitere Strom-Elektrode in Form von Spot-Elektroden ausgefiihrt sind, die
durch Abstandhalter voneinander beabstandet angeordnet sind. Auf diese Weise kann die
Messung der Impedanz auch tber sehr kleine Kontaktflachen auf der Kérperoberflache erfol-
gen.

Weiters betrifft die Erfindung ein Messsystem zur Messung der elektrischen Impedanz bzw.
deren zeitliche Anderung an einem menschlichen Korper, insbesondere fiir eine Impedanz-
Kardiographie (IKG)-Messung zur Bestimmung haemodynamischer Parameter, mit einer Mess-
Wechsel-Stromquelle und einer Spannungs-Messvorrichtung sowie einem erfindungsgeméfen
medizinischen Elektroden-Element, wobei die Mess-Stromquelle mit der Strom-Elektrode und
die Spannungs-Messvorrichtung mit der ersten Spannungs-Elektrode des Elektroden-Elements
verbindbar sind.

Bei bisher verwendeten Messystemen zur Messung der elektrischen Impedanz im Kérper muss-
te die Messlange zwischen zwei fiur die Impedanzmessung vorgesehenen Elektroden-
Elementen oder zumindest die KérpergroBe des Patienten, z.B. mit Hilfe eines Mal3bandes,
vermessen werden. Durch Messungenauigkeiten und aufgrund der Tatsache, dass die elekt-
risch tatsdchlich wirkende Messléange sich von der auf der Korperoberflaiche zu messenden
Beabstandung zwischen den jeweiligen Elektroden ein wenig abweicht, kommt es zu Verfal-
schungen oder Ungenaugkeiten bei der Bestimmung des Messergebnisses.

Erfindungsgemal ist ein Umschalter vorgesehen, tiber den die Spannungs-Messvorrichtung
entweder mit der ersten Spannungs-Elektrode oder mit der zumindest einen weiteren Span-
nungs-Elektrode verbindbar ist.

Aus dem bekannten Abstand zwischen der ersten und der weiteren Spannungs-Elektrode kann
die tatsachlich gegentiber einer Bezugs-Elektrode wirksame Messlédnge zur Bestimmung der
Impedanz aus dem eingepragten Strom und den abgegriffenen Spannungswerten ermittelt
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werden.

Da das Ergebnis der Impedanzmessung am Kérper des Patienten frequenzabhéangig ist, kann
eine Weiterbildung der Erfindung darin bestehen, dass die Mess-Wechsel-Stromquelle eine,
vorzugsweise kontinuierlich, veranderbare Messfrequenz aufweist. Auf diese Weise kann der
Einfluss der Kérperbestandteile, wie Blut, Gewebe und Knochen, auf das Messergebnis bei
unterschiedlichen Messfrequenzen bestimmt werden.

In diesem Zusammenhang kann ein Phasendetektor zur Bestimmung des Phasenwinkels zwi-
schen Messstrom der Mess-Stromquelle und der von der Spannungs-Messvorrichtung gemes-
senen Messspannung vorgesehen sein, sodass mit dem Phasenwinkel eine weitere Messgrofie
gewonnen werden kann.

Da die verschiedenen, durch das erfindungsgeméRe Messsystem messbaren Impedanzwerte
von der Lage des menschlichen Korpers im Raum abhangen, ist es vorteilhaft, den Winkel
zwischen der Korperldngsachse und einem raumlichen Bezugspunkt aufzuzeichnen. Eine wei-
tere Ausbildung des erfindungsgemélen Messsystems kann daher darin bestehen, dass ein
Winkelmesser zur Messung der Kérperneigung vorgesehen ist. Dieser kann vorzugsweise in
einem Verteilerstuck angeordnet sein.

Die Messelektroden des erfindungsgemafien Messsystems kénnen auch fir andere Zwecke
verwendet werden, wobei es insbesondere als vorteilhaft erscheint, wenn die Elektroden-
Elemente gemaR einer weiteren Ausfiihrungsform der Erfindung mit einer EKG-Messvorrichtung
verbunden sind.

Nachfolgend wird die Erfindung anhand der in den beigeschlossenen Zeichnungen dargestell-
ten Ausfiihrungsformen eingehend erldutert. Es zeigt dabei

Fig. 3 ein Diagramm, das den Zusammenhang zwischen der am Kérper gemessenen Messlan-
ge und der ermittelten operativen Messlénge zwischen zwei Spannungs- oder Strom-Elektroden
wiedergibt;

Fig. 4 A ein Diagramm, aus dem ein Vergleich der Herzschlagvolumensbestimmungen nach der
herkémmlichen Impedanzkardiographie- und der Rebreathing-Methode hervorgeht;

Fig. 4B ein Diagramm, aus dem ein Vergleich der Herzschlagvolumensbestimmungen nach der
erfindungsgeméafen Impedanzkardiographie (msf-ELMECG)- und der Rebreathing-Methode
hervorgeht;

Fig. 5 zeigt ein nach der Zeit abgeleitetes ImpedanZS|gnaI ein Elektrokardiogramm und und ein
Phonokardiogramm eines Patienten;

Fig. 6 ein nach der Zeit abgeleitetes Impedanzsignal fiir einen gesunden und einen erkrankten
Patienten im Vergleich;

Fig. 7 eine Ausfiihrungsform des erfindungsgemafRen Elektroden-Elements;

Fig. 8 eine weitere Ausfithrungsform des erfindungsgeméfien Elektroden-Elements;

Fig. 9 eine schematische Darstellung einer Ausfiihrungsform des erfindungsgemafen Messsys-
tems;

Fig. 10 eine schematische Darstellung einer weiteren Ausfuihrungsform des erfindungsgeméafen
Messsystems;

Fig. 11 eine schematische Darstellung einer weiteren Ausfiihrungsform des erfindungsgeméafien
Messsystems und

Fig. 12 eine schematische Darstellung einer weiteren Ausfiihrungsform des erfindungsgemafen
Messsystems.

Insbesondere fiir eine Impedanz-Kardiographie (IKG)-Messung zur Bestimmung haemodynami-
scher Parameter, z.B. des Herzschlagvolumens, wird iber Strom-Elektroden, die auf der Kor-
peroberfliche durch eine Stromelektroden-Messldnge voneinander beabstandet sind, ein
Wechsel-Messstrom eingeprégt und Gber Spannungs-Elektroden, die auf der Kérperoberflache,
insbesondere auf der Thoraxoberflache, durch eine Spannungselektroden-Messlange vonein-
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ander beabstandet sind, eine durch den Messstrom hervorgerufene Messspannung abgegriffen.

Aus dem Messstrom und der Messspannung wird die elektrische Impedanz bzw. deren zeitliche
Anderung berechnet.

Beim erfindungsgeméaRen Verfahren wird die Messspannung bei unterschiedlichen Spannungs-
elektroden-Messlangen zwischen den Spannungs-Elektroden oder bei unterschiedlichen Strom-
elektroden-Messléngen zwischen den Strom-Elektroden bestimmt. Aus den sich ergebenden
Messspannungswerten unter Bericksichtigung der Spannungselektroden-Messlangen bzw. der
Stromelektroden-Messléngen werden die zugehérigen Impedanzwerte berechnet. Bevorzugt
erfolgt die Verédnderung der Messldnge in Langsrichtung des Kérpers und damit in Hauptrich-
tung des in diesem beférderten Blutes. '

Weiters sollte bei zumindest zwei verschiedenen Messfrequenzen, besser zumindest drei bis 4
Frequenzen die Impedanz ermittelt werden. Dies setzt voraus, dass die zur Messung verwende-
te Mess-Wechsel-Stromquelle eine, vorzugsweise kontinuierliche, verdnderbare Messfrequenz
aufweist.

Die Messfrequenzen sollten dabei soweit auseinander liegen, dass eine messbare Veranderung
der Impedanz von Blut beobachtet werden kann, bzw. dass bei der hdéheren Frequenz ein
Durchdringen der Kérpermembranen durch den elektrischen Strom stattfindet. Als relevante
Frequenzen werden z.B. ca. 1 - 10 kHz, ca. 40 kHz, ca. 200 kHz und ca. 800 kHz bis 1 MHz
genannt, wobei dies nur grobe Richtlinien fir den gewiinschten Frequenzumfang darstellt.
Weiters wird vorgeschlagen eventuell statt der Messung von einzelnen Frequenzen ein Fre-
quenz-Sweep Uber das gesamte in Frage kommende Frequenzspektrum, von einer unteren
Messfrequenz bis zu einer oberen Messfrequenz, z.B. zwischen 1 und 1000 kHz bzw. Uber
einen in diesem Bereich liegenden interessierenden Abschnitt durchzufihren. Um das Signal-
Rausch-Verhdltnis der Messungen gunstig zu halten, kann es sich als gunstig erweisen bei
mehreren Langen und mehreren Frequenzen alternierend oder gleichzeitig zu messen. Weiters
kann es sich als giinstig erweisen, mit einem speziellen Aufbau der Elektronik den Phasenwin-
kel des Impedanzsignals mitzubestimmen. Zu diesem Zweck ist ein Phasendetektor zur Be-
stimmung des Phasenwinkels zwischen Messstrom der Mess-Stromquelle und der von der
Spannungs-Messvorrichtung gemessenen Messspannung vorgesehen.

Bekanntlich ist entsprechend der Definition des spezifischen Widerstandes die Impedanz:
Zy=p *(L/A) (7

wenn p der spezifische Widerstand der Messstrecke, L die Messldnge und A der Querschnitt
der Messstrecke ist.

Ist nun eine zweite Messstrecke mit der Messlénge

L,=L+d - (8)

vorhanden, wobei d ein konstanter oder berechenbarer Abstand zwischen beiden Messlangen L
und L; ist, dann lasst sich sehr leicht ableiten, dass die operative elektrische Messlange L, nach

folgender Formel errechnet werden kann:

Ly=5— 9)

Setzt man nun diese elektrisch gemessene Messlénge L, z.B. in die KUBICEK-Gleichung ein,
sind nun alle unbekannten LangenmaRe aus der Formel verschwunden mit Ausnahme der
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genau durch die Formgebung der Elektroden definierten Differenz d (Elektrodenabstand).

Ein solches erfindungsgeméRes Elektroden-Element ist aus einer Dreifachelektrode, ndmlich
einer Strom-Elektrode 70 und zwei Spannungs-Elektroden 72, 73 gebildet, die in konstantem
und bekanntem Abstand, am besten zur Wahrung des konstanten Abstandes auf einer gemein-
samen Tragerfolie 2, angebracht sind (Fig.7).

Die Differenz d ist zwar durch die Formgebung der Elektroden 72, 73 bekannt, sie kann aller-
dings genauso elektrisch ungitig sein, wie die an der Thoraxoberfliche gemessene Lénge L.
Deswegen kann es sich als zusétzlich gunstig erweisen, durch entsprechende Beschaltung der
vorhandenen Messelektroden in Analogie zur Berechnung von L, nach Formel (9) auch ein
operatives d, zu errechnen. Da es giinstig ist, am an sich inhomogenen Stromfeld innerhalb des
Thorax bei diesen Berechnungen von operativen Langen keine Eingriffe vorzunehmen, ist es
gunstig, die stromfilhrenden Elektroden unveréndert zu belassen und nur zusétzliche Mess-
elektroden zu verwenden.

Die Berechnung eines d, macht z.B. das Anbringen einer zusatzlichen Messelektrode 71 bei
einem erfindungsgemafen Elektroden-Element 80 notwendig, wie es in Fig. 11 gezeigt ist,
sodass an der oberen Thoraxapertur dann ein Vierfachelektroden-Element, ndmlich eine Strom-
Elektrode 70 und drei Spannungs-Elektroden 71, 72, 73 angeordnet sind. Eingepragt wird der
Messstrom dabei iber eine Mess-Wechsel-Stromquelle 52, die zwischen die Strom-Elektrode
70 und einer Strom-Elektrode 60 eines Elektroden-Elements 20 geschaltet ist, das an der unte-
ren Thorax-Apertur des Patienten aufgebracht ist.

Eine Spannungs-Messvorrichtung 51 ist einerseits mit einer Spannungs-Elektrode 61 des Elekt-
roden-Elements 20 verbunden und {ber einen Umschalter 50 entweder mit der ersten Span-
nungs-Elektrode 73 oder mit einer weiteren, ndmlich der zweiten und der dritten Spannungs-
Elektrode 72, 71 verbindbar. Die Messlédnge zwischen der Spannungs-Elektrode 61 und der
ersten Spannungs-Elektrode 73 betragt L, die Messlange zwischen der Spannungs-Elektrode
61 und der zweiten Spannungs-Elektrode 72 betragt L2 und die Messlange zwischen der Span-
nungs-Elektrode 61 und der dritten Spannungs-Elektrode 71 ist schlieBlich gleich L3. Es gilt
fernerL2=L+dund L3=L +d1.

Durch Steuerung des Umschalters 50 kdnnen insgesamt drei Messspannungen abgegriffen
werden, die den Messldngen L, L2 und L3 entsprechen.

Nach Berechnung von d, kann dieser Wert dann statt d in die Gleichung (9) eingesetzt werden.

Eine Variante des erfindungsgemaRen Messsystems, bei dem anstelle von mehreren Span-
nungs-Elektroden mehrere Strom-Elektroden vorgesehen sind, ist in Fig. 12 gezeigt.

Ausgangspunkt ist wiederum ein Vierfachelektrodenelement 80, auf dem eine Spannungs-
Elektrode 33 und drei in einem definierten Abstand zueinander angeordnete Strom-Elektroden
30, 31, 32 vorgesehen sind. Die Messlédnge zwischen der Strom-Elektrode 60 des Elektroden-
Elements 20 und der Strom-Elektrode 32 betragt L, sie erhoht sich auf L4 fir die Strom-
Elektrode 31 und auf L5 fiir die Strom-Elektrode 30, wobei L4 =L + aund L5 =L + a1 ist.

Der Messstrom wird Uber die Mess-Wechsel-Stromquelle 52, die einerseits an die Strom-
Elektrode 60 des Elektroden-Elements 20 angeschlossen und andererseits Uber den Umschal-
ter 50 an die Strom-Elektroden 30, 31, 32 schaltbar ist, eingepragt.

Die Spannungs-Messvorrichtung 51 ist mit der Spannungs-Elektrode 61 des Elektroden-
Elements 20 verbunden und mit der Spannungs-Elektrode 33 verbunden, sodass durch Span-
nungsmessung bei drei verschiedenen Messlangen L, L4 und L5 der Stromeinprégung die
Impedanz und eine operative MeBlange ermittelt werden kann, die sich aus analogen Uberle-
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gungen zum Ausfiihrungsbeispiel geman Fig. 11 ergibt.

Fig. 3 zeigt die in praktischen Versuchen ermittelten Unterschiede zwischen der tats&chlichen,
an der Korperoberfliche gemessenen Lange in cm und die aus dem Ohm'schen Gesetz er-
rechnete operativen Lange L, fur ein Elektroden-Element gemaR Stand der Technik. Wie
ersichtlich ist der Zusammenhang beider Langen duflerst unbefriedigend, was darauf hinweist,
dass zwischen der an der Korperoberfliche gemessenen Lange und der operativen Lange, wie
sie sich aus der oben angefiihrten Formel ergibt, kein klinisch relevanter Zusammenhang be-
steht. Vor allem kann man in der Fig. 3 beobachten, dass die gemessene Lange wesentlich
langer ist als die virtuelle Lange, was darauf hinweist, dass zwischen den Elektroden wesentli-
che Anderungen des Durchmessers des elektrisch partizipierenden Thoraxgewebes bestehen
missen, die offensichtlich als elektrische Bauche den virtuellen Elektrodenabstand verkiirzen,
und das in nicht vorherzusehender Weise.

Man sieht also, dass bisher bei der Impedanzkardiographie von véllig falschen theoretischen
Uberlegungen ausgegangen wurde. Dies ist sehr leicht erklarlich, da die Elektrizitatsverteilung
im Thorax duerst inhomogen ist, und die Leitung durch die unterschiedlichen Medien wie Haut,
Knochen, Fett, Lunge, Herz und GefaRe sich unterschiedlich verteilt. Bisher war die Reprodu-
zierbarkeit der Impedanzkardiographie durch diese Inhomogenitdten auch sehr begrenzt. Um
halbwegs reproduzierbar zu sein, mussten die Elektroden moéglichst genau wieder an dieselbe
Stelle am Thorax plaziert werden. Dies ist zwar im Kurzzeitversuch méglich, nicht jedoch bei
Langzeitbeobachtungen Uber Monate und Jahre. Mit dem erfindungsgeméaRen Verfahren ist
diese unabhangig vom Aufbringungsort der Elekiroden geworden, weil sich die Methode ja
automatisch immer durch Messung der operativen Messlénge korrigiert, auch wenn sich die
Verhéltnisse innerhalb des Thorax, z.B. durch eine unterschiedliche Flissigkeitsverteilung
geédndert haben sollten.

Eine sehr vorteilhafte Methode stellt auch das Anbringen der stromfithrenden Elektrode an den
Extremitaten dar, weil von diesen der Strom hauptsachlich entlang der groRen Gefalle und
entlang der Aorta erfolgt. Der Messstrom wird dabei Gber zwei Strom-Elektroden an jeweils
zumindest einer Kérperextremitét, z.B. an einem Bein und/oder an einem Arm eingeprégt.

Damit ergibt sich im Thorax ein weit homogeneres Stromfeld, als wenn die stromfiihrende Elekt-
rode direkt am Thorax angebracht ist. Damit wiirde an der unteren Thoraxapertur das Anbrin-
gen einer Einfachelektrode oder einer Doppelelektrode genigen, wie sie z.B. in der Patent-
schrift A392/2001 beschrieben ist. Bei Anbringen von zwei Doppelelektroden, z.B. der in
A392/2001 beschriebenen Elektrode oder zwei benachbarten Einzelelektroden an der Periphe-
rie der oberen und unteren Extremitaten kann dann gleichzeitig auch die Kérperflissigkeit ge-
messen werden, indem ndmlich die Ganzkérperimpedanz mitgemessen wird. Dies ist deswegen
wichtig, da der Flussigkeitsgehalt des Thorax in Beziehung zum Flissigkeitshaushalt des Orga-
nismus gesehen werden muss. Gerade bei Herzinsuffizienz ist die Flussigkeitsverteilung im
Thorax in Beziehung zur Gesamtkorperflissigkeit sehr gestort, was die Anwendung der Impe-
danzkardiographie bei Herzinsuffizienz bisher unméglich gemacht hat.

Ein weiteres Hauptproblem der Impedanzkardiographie ist die Miteinbeziehung des spezifi-
schen Blutwiderstandes, der quantitativ in die Formel eingehen solite. Deswegen wird zumin-
dest in der KUBICEK-Gleichung der aus dem Hamatokrit berechnete spezifische Blutwiderstand
in die Formel eingebracht. QUAIL ET AL. [¥] schrieben die KUBICEK-Gleichung um und errech-
neten den spezifischen Widerstand aus dem Schlagvolumen und anderer haemodynamischer
Parameter, das sie mit Hilfe eines elektromagnetischen Flussmessgerédtes (EMF) bei Hunden
bestimmten:

— SVewr - Zcz) (10)
Pout =27 VET - (dzudt), .,
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QUAIL ET AL. fanden heraus, dass pgw zwar vom Hamatokrit abhangig ist, aber ansonsten
naherungsweise konstant bleibt. Sie ersetzten pg . durch einen mittleren thorakalen Widerstand
po. Wenn po ndherungsweise eine Konstante in KUBICEK's Gleichung ist, so kann man es wie
folgt ersetzen:

1 Zy-A 7 - 11)
Z=p — =0
p A:’Po 1

Nun setzt man in KUBICEK's Gleichung ein:

. 2
SV:#-%-LVET‘(dZ/dt)max
0

SV = .‘;_’ -LVET -(dZ / 0t} e

0

(12a, b, c)

SV =V, -LVET %
ZO

Wir haben nun den sehr schwer bestimmbaren spezifischen Widerstand (Resistivitéat p) aus der
Gleichung fur das Schlagvolumen und anderer haemodynamischer Parameter mathematisch
eliminiert. Die Voraussetzung dafir ist, dass dieser spezifische Blutwiderstand wéhrend der
Herztatigkeit konstant bleibt. Nach SHANKAR ET AL. [*] ist die Anderung der Resistivitat in
Abhangigkeit von der Aktivitdt des Herzens kleiner als 5.5% und somit ist die Gleichung hinrei-
chend genau.

Eine Alternative wiirde darstellen, dass man p zu unterschiedlichen Zeitpunkten der Herztatig-
keit miRt, nadmlich z.B. zur Zeit des maximalen Blutflusses, wahrend der Systole, sowie auch zur
Zeit des minimalen Blutflusses, am Ende der Diastole. Besser ist es, wie auch bei der Impe-
danzkardiographie Ublich, die Anderung des Impedanz nach der Zeit (dZ/dt)m.x zu beobachten,
da dieser Wert von der Herzaktion und somit von der Blutmenge aus dem Herzen (SV) determi-
niert ist. Fur die neue Methode muss nur die Eigenschaft benitzt werden, dass der spezifische
Widerstand des Blutes p, speziell der roten Blutkérperchen (Erythrocyten), bei unterschiedli-
chen Frequenzen des Wechselstroms unterschiedlich ist. So ist z.B. der elektrische Widerstand
des Blutes bei 20 kHz deutlich hoher als beispielsweise bei 100 kHz, wobei bei noch héheren
Frequenzen die Leitfahigkeit der Erythrocyten noch weiter ansteigt, weil sich bei héheren Fre-
quenzen die Erythrozytenmembran wie ein elektrischer Kondensator verhaltet. Diese Eigen-
schaft dann kann zur Bestimmung von p ausgeniitzt werden, genauer ist die Abnahme des
(dZ/dt)max bei héheren Frequenzen ein MalR fur die Anzahl der roten Blutkdrperchen, also des
mit dem Hematokrit in Verbindung stehenden spezifischen Widerstandes des Blutes. Je grofer
die Abnahme von (dZ/dt)m.x beim Wechsel von einer niedrigen zu einer hohen Frequenz, desto
groRer ist die Anzahl der roten Blutkérperchen, da ja das Schlagvolumen beim spezifischen
Herzschlag gleich bleibt.

_ _ (dz / dt)max_lheq1
p =f(Hkt)= F[(dz 1) o2 (13)

Genauso kann bei nichtlinearem Zusammenhang bei mehr als 2 Frequenzen gemessen werden
und alle sich daraus moglicherweise ergebenden Funktionen auch als eine nichtlineare Regres-
sionsgleichung ausgedriickt werden. Die Funktion F kann in beiden Féllen (2 Frequenzen,
mehrere Frequenzen) durch Vergleichsmessungen mit der herkémmlichen Bestimmung des
Hematokrites Hkt empirisch bestimmt werden.
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Eine weitere Methode, aus elektrisch gemessenen Signalen auf die Anderung des Blutwider-
standes wéhrend des Herzzykluses zu kommen ergibt sich ebenfalls aus der oben genannten
Methode: WANG ET. AL. [] haben gezeigt, dass die Anderung der Blut-Resistivitat 25% der
Impedanzanderung ausmacht, also ein bedeutendes MaR fiur die Berechnung des richtigen SV
ist. Diese Blut-Resistivitatsanderung ist nun ein direktes MaR aus dem Verhdltnis zwischen den
beiden differenzierten Impedanzsignalen gemessen bei unterschiedlichen Frequenzen
(dZ/dt)reqi/(dZ/dt)req2- SO kann nun ein zusétzliches Signal Ap(t) = (dZ/dt)xeqi/(dZ/dt)seq2 Sténdig
gewonnen werden, das ein MaR fur die Blut-Resistivitdtsanderung wahrend des Herzzyklusses
darstellt. Dazu musste nur z.B. ein gleitendes schmales Fenster Uber den Herzzyklus gelegt
werden, um fiir jedes dieser schmalen Fenster das Ap(t) zu bestimmen. Der maximale Aus-
schlag dieses Signales Apmax kann nun ebenso fiir die Bestimmung des HZV verwendet wer-
den. So ist es nicht unbedingt notwendig, die Funktion F vorher empirisch zu bestimmen.

Doft)

(dZ1 0t)eqs
" (0Z/ dt)yg (14)

Ein zusatziicher Vorteil der Methode ist der, dass bei geniigend préaziser Feststellung des
Ap(t)-Signals nach obiger Methode nun auch damit festgestellt werden kann, ob das Blut flie3t
oder nicht und welcher Art die Strémung beschaffen ist. Bei laminarer Strémung nimmt namlich
der Widerstand durch Ausrichtung der Erythrozyten in der Strémungsrichtung ab, um bei héhe-
rer Geschwindigkeit wieder durch die Turbulenzen zuzunehmen. Aus der Formkurve der konti-
nuierlich gemessenen Ap(t) - Werte kann dann festgestellt werden, wie lange das Blut flielt,
und ob die Stromung des Blutes laminar oder turbulent ist. Damit kénnte auch die LVET (links-
ventrikuldre ejection time), die konventionell aus dem IKG Signal direkt oder aus dem Phono-
kardiogramm bestimmt wird, durch eine Messung aus dem sich verdndernden p bestimmt wer-
den.

Die genaue Bestimmung der Blut-Resistivitat p, die richtige operative Lange Lo, bzw. die Grund-
impedanz Z,, die ein MaR fiir die Thoraxgeometrie ist, ist fiir die Bestimmung des richtigen SV
notwendig, denn aus diesen Groen 4Rt sich die richtige Bestimmung des elektrisch partizipie-
renden Thoraxvolumen Vrorax ableiten. Dieses elektrisch partizipierende Thoraxvolumen Vrpgrax
ist das wichtige MaR fir die Bestimmung des SV mit der Hilfe der Impedanzkardiographie, wie
man aus der allgemeinen Gleichung des IKG (12c) ersehen kann:

SV =V,

Thorax

0

Wie schon vorhin beschrieben berechnet Kubicek dieses Vrnorax aus dem Elektrodenabstand L,
dem spezifischen Widerstand des Blutes p und der Grundimpedanz Z,, SRAMEK oder BERN-
STEIN schatzen weiters Vrnorax aus der Kérpergroe H und/oder dem Gewicht des Patienten W.
Weitere verbesserte Formeln, die bei verschiedensten IKG-Geraten zum Einsatz kommen,
verarbeiten sogar das Alter des Patienten, um Vyhoax Zu bestimmen.

Diese Werte, bzw. lineare Abhadngigkeiten dieser Werte lassen sich aber nun, wie oben be-
schrieben, aus elektrisch messbaren GréRen bestimmen. Somit ist auch das Vrnorax €iNzig aus
verschieden elektrischen Gréf3en bestimmbar.

VThorax = f(L' P ZO' H' W)
d (dz / dt)max_freq1 Zﬁ'eq1 zfreq1

V = ) ) ] 3o
™ " Zyy 4 021 e poqz Zieaz Ziens (15)
Z,
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Diese nun ausschliefllich elektrisch gemessenen GréRen kénnen nicht nur in jede bekannte
Formel zur Bestimmung des Schlagvolumen und anderer haemodynamischer Parameters
eingebracht werden, wie z.B. in die Formeln von KUBICEK, SRAMEK oder BERNSTEIN, son-
dern auch in jede beliebige Gleichung zur Ermittiung des Schlagvolumen und anderer haemo-
dynamischer Parameters; dabei kénnte es sich auch um nicht abgeleitete, sondern empirisch
gewonnene Gleichungen handeln, die mittels Vergleich mit einem Goldstandard wie z.B. dem
invasiven Fick'schen Prinzip, der Thermodilution oder der Atemgasmethode gewonnen werden.
So bleiben nur mehr elektrisch gemessene GréBen in der Gleichung, woraus sich eine sehr viel
groRBere Prazision ergibt. Die Qualitdt des einzelnen Signals ist dabei von untergeordneter
Bedeutung, da ja bei jedem Herzschlag, also ungefahr 70 mal in der Minute gemessen werden
kann und die aus jedem einzelnen Herzschlag berechneten GréRen entweder gemittelt werden
oder aber ein genaues Template aus dem Impedanzsignal ermittelt wird.

In dhnlicher Weise kénnen die elektrisch bestimmten Parameter L und p in jede bekannte oder
neu zu entwickelnde Gleichung zur Errechnung des Schlagvolumen und anderer haemodyna-
mischer Parameters eingebracht werden. Auch kénnen die so elektrisch ermittelten zahlreichen
Parameter auch zur Berechnung von anderen wichtigen Parametern der mechanischen Herz-
funktion, z.B. der Auswurffraktion, Kontraktilitat, Inotropie, bzw. Pulmonalisdruck usw. verwen-
det werden.

Nach unseren Erfahrungen hat es sich zumindest so bewahrt, empirische Formeln fiirr Schlag-
volumen und andere haemodynamische Parameter, wie z.B. Auswurffraktion, Inotropie usw. zu
verwenden, die unter Verwendung des Goldstandards fir die oben angefiihrten GréRRen erstellt
werden. Dabei kdnnten die ermitteln GroBen Zyy, Zoz, (d2/dt)max_req1, (dZ/At)max_freqz, Zireqts Lireq2s
Zyeqs, ---, VOrzugsweise in einer multiplen Regressionsanalyse mit dem tatséchlichen Schlagvo-
lumen und anderer haemodynamischer Parameter, das durch eine Goldstandardmethode ge-
wonnen wurde, in Beziehung gebracht werden. Als Goldstandard fir das tatséchliche Schlagvo-
lumen und anderer haemodynamischer Parameter wiirde sich selbstversténdlich in erster Linie
das Fick'sche Prinzip, die Thermodilution oder die Atemgasmethode eignen. Daraus kénnte
eine multiple Regressionsgleichung erstellt werden, die rein empirisch den besten Zusammen-
hang zwischen obigen Parametern und den tatsédchlichen Schlagvolumina beschreibt, damit
waéren alle Inhomogenitaten der biologischen Messung, wie z.B. die Tatsache, dass es sich bei
dem Thorax nicht um einen geometrisch genau definierten Kérper handelt und dass die Homo-
genitat der Elektrizitdtsausbreitung im Thorax bei den unterschiedlichen Geweben, wie Fett,
Muskel, Rippen, Haut, Lunge, GefaRbéander und Herz, nie hinreichend genau mathematisch
beschrieben werden kann. Wegen der Nichtlinearitdten kann sich auch eine multiple Polynom-
gleichung ergeben. Besonders wichtig ist bei diesen Formeln auch die Verwendung der Ganz-
kérperimpedanz, und dies bei mehreren Frequenzen, z.B. bei ungefahr 1 - 10 kHz, 40 kHz und
200 kHz und eventuell auch bei noch sehr viel héheren Frequenzen, weil damit das Kérperwas-
ser, der Extrazelluldarraum und das intrazelluldre Wasser und ihre Relation zum Flussigkeitsge-
halt des Thorax beriicksichtigt wird. In diese Formeln wirden all die elektrisch gemessenen
GroRen eingehen, die in einer partiellen Korrelationsanalyse gezeigt haben, in signifikanter
Beziehung zur mechanischen Leistung des Herzens zu stehen. '

Fig. 4 zeigt beispielsweise eine mit Hilfe einer einfachen Applikation der hier vorgestellten Me-
thode gewonnene Berechnung des HZV bei einem unselektionierten Krankengut, also auch
Patienten mit Herzinsuffizienz, das wegen verschiedenster Krankheiten einer Operation zuge-
fuhrt werden musste. Wahrend der Operation wurde mittels des NICO Gerétes, das Uber CO,
Rebreathing das HZV misst, und das bei beatmeten Patienten eine ausgezeichnete Uberein-
stimmung mit der Thermodilution aufweist, das HZV als Goldstandard gemessen. Im oberen
Teil der Abbildung ist dabei auf der x-Achse die Korrelation des NICO-HZV mit der herkémmli-
chen Impedanzkardiographie gezeigt. Wie ersichtlich betragt r = 0,58, was einer klinisch sehr
schlechten und damit nicht brauchbaren Korrelation entspricht. Im unteren Teil der Abbildung
hingegen ist der Vergleich des NICO-HZV mit einer sehr einfachen Ausfihrung der msf-
ELMECG gezeigt, bei der der Korrelationskoeffizient r = 0,84 betragt, was bereits einer klinisch
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sehr brauchbaren Korrelation entspricht. Diese Korrelation lasst sich bei komplexerer techni-
scher Ausfithrung noch wesentlich verbessern.

Fig. 5 zeigt das ibliche differenzierte Impedanzsignal, mit der Gblichen Nomenklatur, namlich
den Zeitpunkten A,B,C,X,Y und O, und dem gleichzeitig registriertem EKG und Phonocardi-
ogramm. Die Zeiten des maximalen Blutflusses sind zwischen R-Z und die des minimalen Blut-
flusses unmittelbar vor der A Welle gegeben. Es ist dabei zu beachten, dass die Impedanzkur-
ven (AZ und dZ/dt) konventionsgeman im Vorzeichen umgedreht wird.

Eine weitere Moglichkeit die msf-ELMECG zu verbessern ergibt sich aus folgendem Ansatz:

Ublicherweise wird derzeit fiir die Auswertung der Impedanzkardiographie nur die Hoéhe des
dz/dt verwendet obwohl in der Form des Impedanzsignals sehr viel mehr Information verborgen
ist. So andert sich bei Herzinsuffizienz die Form des Impedanzsignals wie in Fig. 6 gezeigt wird.
Im oberen Teil der Fig. 6 ist ein dZ/dt-Signal eines Herzgesunden zu sehen, im unteren Teil das
dZ/dt-Signal eines Patienten mit Herzinsuffizienz. Wie ersichtlich wird zwar bei Herzinsuffizienz
das (dZ/dt)max(C-Punkt) kleiner, zusétzlich kommt es jedoch zu zuséatzlichen Veranderungen,
wie einer Zunahme der Amplitude der X-Welle und der O-Welle.

Wie in dieser Abbildung gezeigt, sollte eventuell zusatzlich statt des alleinigen (dZ/dt)m.x die
Amplituden der negativen Welle B, der positiven Amplitude der Welle C (das eigentliche
(dZ/dt)max), der negativen Welle X und der positiven Welle O, weiters auch die dazugehérigen
Anstiegs- und Abfalls-Steilheiten sowie Flachenintegrale in die Formel eingebracht werden.

Zusatzlich kann es eventuell notwendig werden, die Lage des menschlichen Kérpers im Raum
entlang der Langsachse zu wissen, da die verschiedenen Z, bei unterschiedlicher Lage auch
unterschiedlich in die Gleichung eingehen kénnen. Dazu kann es sich als glnstig erweisen, die
Lage des Koérpers mitzubestimmen, zu diesem Zweck kann am Kérper ein Winkelmesser ange-
bracht sein, der vorteilshafter Weise z.B. im Verteilerstiick untergebracht sein kénnte, sodass er
verborgen ist und auch bei jedem Patient wieder verwendet werden kann. In diesem Fall wiir-
den die Gleichungen zur Bestimmung von Schiagvolumen und anderer haemodynamischer
Parameter fiir die unterschiedliche Kérperlage korrigiert werden.

Mit all diesen Neuerungen scheint nun erstmals die Methode physikalisch genau genug, aus-
schlieBlich elektrisch definiert, von hoher Prazision und Reproduzierbarkeit und damit auch
erstmals fiir die Diagnose von Herzkrankheiten und zur Uberwachung im Intensiv- und Anas-
thesiebereich geeignet. In Gegensatz zu allen anderen Methoden missen nur mehr wenige,
angenehm zu tragende elektrische Elektroden auf den Brustkorb und an den Extremitdten
aufgebracht werden, die gleichzeitig auch zur Ableitung des EKGs zur Verfugung stehen; es
mussen nicht mehr am Thorax fragwiirdige Langenmessungen durchgefihrt werden, die durch
die asymmetrische Form des Thorax und die vorhandenen Mehrfachelektroden mit notwendi-
gen Mittelwertbildungen ja nie prazise sein kénnen; es muss nicht mehr die KérpergroRe des
Patienten eingegeben werden, die ja, wie bereits ausgefiihrt, unerwiinschtes, fehlerbegtinsti-
gendes Bias in die Gleichung einbringt; der Patient muss nicht mehr einen Katheter in die Pul-
monalarterie oder in eine andere Arterie eingefilhrt bekommen und er muss nicht mehr durch
ein Mundstick in einem geschlossenen System atmen. Auch die Applikation eines Farbstoffes,
der transkutan gemessen wird, wird damit Gberfliissig.

Fig. 7 zeigt eine beispielsweise Auspragung der dazu notwendigen, erfindungsgeméaRen Elekt-
roden-Elemente.

Auf diesem weist eine erste Strom-Elektrode 70 einen Strom-Anschluss 90 zum Einpragen
eines elektrischen Wechsel-Messstromes auf, wahrend bei einer von dieser beabstandeten,
ersten Spannungs-Elektrode 73 ein Spannungs-Anschiuss 93 zum Abgrelfen einer elektrischen
Messspannung ausgebildet ist.
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Erfindungsgeman ist eine weitere, hier eine zweite, Spannungs-Elektrode 72 mit einem Span-
nungs-Anschluss 92 vorgesehen, die in einem Abstand d zur ersten Spannungs-Elektrode 73
angeordnet ist. Im Rahmen der Erfindung kénnen auch mehrere weitere Spannungs-Elektroden
oder mehrere Strom-Elektroden vorgesehen sein.

Die erste Spannungs-Elektrode 73 und die erste Strom-Elektrode 70 sowie die zumindest eine
weitere Spannungs-Elektrode 72 sind in Form von zueinander parallelen, elektrisch leitenden
Streifen ausgebildet, die auf einem gemeinsamen elektrisch isolierenden Tragermaterial, insbe-
sondere eine Tragerfolie 2 angeordnet sind. Es sind dabei die erste Spannungs-Elektrode 73
und die erste Strom-Elektrode 70 sowie die zweite.Spannungs-Elektrode 72 auf einer Seite der
Tragerfolie 2 auf diese aufgebracht und vorzugsweise mit einer elektrisch leitenden Klebstoff-
schicht versehen.

Zur Vereinfachung der Herstellung eines elektrischen Kontaktes mit einer Mess-Stromquelle
bzw. mit einer Mess-Spannungsvorrichtung verjiingt sich weiters die Tragerfolie 2 an einem
Langsende auf einer Seite zu einer Steck-Anschlussflache 6, auf der die erste Spannungs-
Elektrode 73 und die erste Strom-Elektrode 70 sowie die zweite Spannungs-Elektrode 72 eng
beabstandet gefiihrt sind. Die Tragerfolie 2 besteht vorzugsweise aus einem hautvertraglichen,
nicht leitenden, schmiegsamen Material und kann zwischen den Elektroden 70, 72, 73 durch-
gehend ausgefilhrt sein, wie das im Ausfiihrungsbeispiel gemaR Fig.7 gezeigt ist.

Im Ausfithrungsbeispiel gemaR Fig.8 umfasst hingegen das Tragermaterial mehrere Folienstrei-
fen 3 mit einer klebfahigen Oberfliache, auf welche die erste Spannungs-Elektrode 73 und die
erste Strom-Elektrode 70 sowie die zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode 72 aufge-
bracht sind, wobei die Folienstreifen 3 mit den darauf befindlichen Elektroden 70, 72, 73 in im
Wesentlichen paralleler Anordnung auf einer gemeinsamen Basis-Tréagerfolie 4 haften, welche
Basis-Tragerfolie 4 nach Aufbringen der Folienstreifen 3 auf die Koérperoberflache von diesen
abziehbar ist.

Der konstante Abstand zwischen den Elektroden 70, 72, 73 ist dabei dadurch gewéhrieistet
sein, dass die Basis-Tragerfolie 4 nach deren Befestigung am Thorax wieder abgezogen wird.
Dies hat den Vorteil, dass eine Hautreizung von der groRen Flache einer sehr breiten Tragerfo-
lie 2 der Ausfuhrungsform gemaR Fig.7 auf eine sehr kleine Flache reduziert wird.

Das in Fig.8 gezeigte erfindungsgeméafe Elektroden-Element 80 weist in bekannter Weise
vorzugsweise auf der dem Korper zugewandten Seite anfanglich eine Abziehfolie auf, welche
die leitende Beschichtung der Elektroden 70, 72, 73 und den nichtleitenden Klebstoff der Basis-
Tragerfolie 4 feucht halt und die erst unmittelbar vor Verwendung abgezogen wird, wie das von
allen medizinischen Elektroden hinreichend bekannt ist.

Naturlich kénnten zusétzlich weitere Spannungs- und Strom-Elektroden auf dieser Tragerfolie 4
aufgebracht sein, z.B. auch eine zusétzliche Stromelektrode oder auch zusétzliche Spannungs-
Elektroden, um die operative Elektroden-Messlénge L, bzw. den operativen Abstand d, noch
genauer mathematisch zu errechnen. Die Verwendung einer gemeinsamen Strom-Elektrode 70
hat hingegen den Vorteil, dass das elektrische Feld im Thorax, sowohl bei Messung von Zy, als
auch Zy;,, sich in seiner Inhomogenitét nicht &ndern kann.

Eine weitere Ausfiihrungsform des erfindungsgeméaten Elektroden-Elements zum Gewdéhrleis-
ten des konstanten Abstand kann darin bestehen, dass eine zuséatzliche Trager-Folie an der
vom Korper abgewandten Seite angebracht ist, die erst nach Befestigung der fingerférmigen
Tragerfolie am Thorax abgezogen wird. Die Trager-Trager Folie solite daher auch auf der Fla-
che zwischen den Tragerfolien keinen hautreizenden Klebstoff aufweisen.

Wie aus der Fig. 8 weiters ersichtlich, werden die Elektroden 70, 72, 73 im Bereich einer Steck-
verbindung 7 fir eine Impedanzmessvorrichtung vorzugsweise in einer seitlichen Verjungung 6
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der Folienstreifen 3 zusammengefiihrt, um so hier eine schmale, im klinischen Alltag praktikable
und kostengiinstige Steckverbindung 7 verwenden zu kénnen.

Fig. 9 zeigt einen Messaufbau am Kérper eines Patienten unter Einbeziehung des erfindungs-
gemalen Messsystems. An den distalen Enden von Extremitéten, wie Armen und Beinen sind
Elektroden-Elemente 7 und 8a angebracht, die zur Messung der Ganzkérperimpedanz am
besten bei zwei, drei oder mehreren Frequenzen dienen und sowohl Strom- als auch Span-
nungs-Elektroden beinhalten. Um eine asymmetrische Stromverteilung innerhalb des Koérpers
zu vermeiden, erfolgt im gezeigten Ausfihrungsbeispiel die Anbringung der Elektroden-
Elemente 7 und 8a an beiden Beinen und an beiden Armen, wobei der eingepragte Strom in
jeder Kérperhalfte gleich gro gewahlt wird. Alternativ kénnte (iber nur einen Arm und nur ein
Bein ein Messstrom eingeleitet werden.

Am Rumpf sind weiters in der Leistengegend zwei Dreifach-Elektrodenelemente 80 und im
Halsbereich eine Dreifach-Elektrode 80 mit jeweils einer Spannungs-Elektrode und zwei Strom-
Elektroden angebracht. Uber die Strom-Elektrode des oberen (Halsbereich) Dreifach-
Elektrodenelements 80 und der Strom-Elektrode des linken unteren (Leistengegend) Dreifach-
Elektrodenelements 80 wird ein Messstrom eingepragt, ebenso wie zwischen der Strom-
Elektrode des oberen Dreifach-Elektrodenelements 80 und des rechten unteren Dreifach-
Elektrodenelements 80, wobei der durch die linke Korperhaélfte flieBende Messstrom und der
durch die rechte Kérperhilfte flieBende Messstrom vorzugweise gleich groR gewahit werden.
Durch das Anbringen des linken und des rechten unteren Elektrodenelements 80 wird ein relativ
groRes Koérpervolumen von der Messung erfasst. Alternativ kénnte auch nur ein sich ber die
gesamte Koérpervorderseite in der Leistengegend erstreckendes Elektroden-Element 80 vorge-
sehen sein, es hat sich aber gezeigt, dass zwei nebeneinander angeordnete Elektroden-
Elemente 80, wie in Fig.9 dargestellt, eine bessere Reproduzierbarkeit der Messergebnisse
ermoglichen. Die Messspannungen werden an den zugehérigen ersten und zweiten Span-
nungs-Elektroden der Elektroden-Elemente 80 abgegriffen und zur Bestimmung von haemody-
namischen Parametern in erfindungsgeméaler Weise weiterverarbeitet.

Alle Anschlisse der Elektroden-Elemente 7, 8a, 80 sind iber Anschlussleitungen 10 in einem
Verteilerstiick 9 zusammengefuhrt, das auf dem Kérper des Patienten fixiert ist und einen Win-
kelmesser 11 beinhaltet, der zur Bestimmung der Lage des Patientenkérpers gegeniiber der
Horizontalen vorgesehen ist, um den Einfluss derselben auf das Messergebnis festhalten zu
kénnen. Der Winkelmesser 11 kénnte natirlich auch woanders am Kérper des Patienten oder
an der Liege, auf der sich das Lebewesen befindet, angebracht sein. Eine Vorrichtung zur
Bestimmung der Impedanz 12 ist iber eine mit dem Verteilerstiick 9 verbundende Anschlusslei-
tung 10a in der Lage, alle Beschaltungen der Spannungs-Elektroden und auch der Strom-
Elektroden der Elektroden-Elemente 7, 8a, 80 selbsttatig durch einen Analog-Schalter 13 vor-
zunehmen.

Die Elektroden-Elemente 80 konnen neben einer Strom-Elektrode, einer ersten und einer zwei-
ten Spannungs-Elektrode eine dritte Spannungs-Elektrode oder weitere Spannungs-Elektroden
aufweisen.

Genauso ist es natiirlich denkbar, die bekannten Zirkuldrelektroden in 3-oder Mehrfachausfiih-
rung auf den Kérper aufzubringen, bzw. auch fir Spotelektroden eine 3-oder Mehrfachausfih-
rung anzustreben. Auch jede andere Elektrodenform miisste so ausgefiihrt sein, dass sich eine
veranderbare Distanz zumindest zwischen den Strom- bzw Spannungs-Elektroden ergibt.

Fig. 10 zeigt eine beispielsweise Ausflihrung einer Mehrfach-Spotelektrode 14, wobei der kon-
stante Elektrodenabstand dabei dadurch gewahrleistet werden kann, dass das verbindende
Kabel zwischen den Elektroden zum Zeitpunkt der Aufbringung auf den Kdrper maximal ge-
streckt wird, und dass durch die Anbringungsart der Elektroden eine Verédnderung des Elektro-
denabstandes bewerkstelligt wird. Damit der Elektrodenabstand vom Nutzer tats&chlich ein-
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gehalten wird, kann auch ein relativ steifer Abstandhalter 16 zwischen den Elektroden vorhan-
den sein, wobei auch das Verbindungskabel als Elektrodenabstandhalter 16 steif ausgefiihrt
sein kann, wodurch die Einhaltung des Abstandes gewaébhrleistet ist. Bei Berechnung einer
operativen Differenz d, kénnen die Elektroden auch in beliebiger Distanz von einander geklebt
werden und ein Distanzhalter erubrigt sich.
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1. Verfahren zur Messung der elektrischen Impedanz bzw. deren zeitliche Anderung an
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einem menschlichen Korper, insbesondere fir eine Impedanz-Kardiographie (IKG)-
Messung zur Bestimmung haemodynamischer Parameter, wobei iber Strom-Elektroden
(60, 70; 30, 31, 32), die auf der Kérperoberfliche durch eine Stromelektroden-Messlénge
voneinander beabstandet sind, ein Messstrom eingeprégt und durch Spannungsmessung
an Spannungs-Elektroden (61, 71, 72, 73; 33) die elektrische Impedanz bzw. deren zeitli-
che Anderung bestimmt wird, dadurch gekennzeichnet, dass die Impedanz bzw. deren zeit-
liche Ableitung bei zumindest zwei unterschiedlichen Spannungselektroden-Messlangen
(L, L2, L3) (Fig.11) oder zumindest zwei unterschiedlichen Strometektroden-Messléngen
(L, L4, L5) (Fig.12) entlang des vom Messstrom durchflossenen, im wesentlichen selben
Kérpersegmentes bestimmt wird.

Verfahren nach Anspruch 1, dadurch gekennzeichnet, dass aus den bei unterschiedlichen
Elektroden-Messlangen (L, L2) ermittelten Impedanzwerten eine operative Elektroden-
Messlange (Lo) berechnet wird.

Verfahren nach Anspruch 1 oder 2, dadurch gekennzeichnet, dass die Impedanz bei zwei
oder mehreren Messfrequenzen gemessen und die Anteile des Intra- und Extrazellular-
raumes bestimmt werden, und dass diese GréRen zur Berechnung des Schlagvolumen
und anderer haemodynamischer Parameter verwendet werden.

Verfahren nach Anspruch 3, dadurch gekennzeichnet, dass die elektrische Impedanz bei
zwei Messfrequenzen gleichzeitig gemessen wird.

Verfahren zur Messung der elektrischen Impedanz bzw. deren zeitliche Anderung an
einem menschlichen Korper, insbesondere fur eine Impedanz-Kardiographie (IKG)-
Messung zur Bestimmung haemodynamischer Parameter, wobei Uber Strom-Elektroden
(60, 70; 30, 31, 32), die auf der Kérperoberflaiche durch eine Stromelektroden-Messléange
voneinander beabstandet sind, ein Messstrom eingepragt und durch Spannungsmessung
an Spannungselektroden (61, 71, 72, 73; 33) die elektrische Impedanz bzw. deren zeitliche
Anderung bestimmt wird, insbesondere nach Anspruch 1 oder 2, dadurch gekennzeichnet,
dass die maximale zeitliche Anderung der gemessenen Impedanzwerte (dZ/dt) bei zumin-
dest zwei Messfrequenzen bestimmt und aus diesen der spezifische Widerstand des im
Kérper befindlichen Blutes ermittelt wird.

Verfahren nach Anspruch 5, dadurch gekennzeichnet, dass die maximale zeitliche Ande-
rung des gemessenen Impedanzwertes, insbesondere in relativ schmalen Zeitfenstern, zu
unterschiedlichen Zeiten der Herzperiode, bestimmt wird.

Verfahren nach Anspruch 6, dadurch gekennzeichnet, dass die Zeitfenster bei einem Steil-
anstieg des spezifischen Widerstandes und zum Zeitpunkt des minimalen Blutflusses am
Ende der Diastole festgesetzt werden.

Verfahren nach Anspruch 6, dadurch gekennzeichnet, dass die Zeitfenster als schmale
Gleitfenster tiber die gesamte Herzperiode gelegt werden.

Verfahren nach einem der Anspriiche 3 bis 8, dadurch gekennzeichnet, dass eine empiri-
sche Gleichung, die mit Hilfe eines Goldstandards wie z.B. des Fick'schen Prinzipes ge-
wonnen wurde, fir die Messung haemodynamischer Paramater verwendet wird.

Verfahren nach einem der Anspriiche 1 bis 9, dadurch gekennzeichnet, dass die Mess-
spannungswerte bei in Korper-Langsrichtung unterschiedlichen Spannungselektroden-
Messlangen (L, L2, L3), insbesondere zwischen der oberen und der unteren Thoraxapertur
gemessen werden.

Verfahren nach einem der Anspriche 1 bis 10, dadurch gekennzeichnet, dass die Mess-
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spannung bei einer ersten Spannungselektroden-Messlange (L) und bei einer von der ers-
ten verschiedenen, zweiten Spannungselektroden-Messlénge (L2) bestimmt wird.

Verfahren nach Anspruch 11, dadurch gekennzeichnet, dass die Messspannung weiters
bei einem von der ersten und von der zweiten verschiedenen, dritten Spannungselektro-
den-Messlange (L3) bestimmt wird.

Verfahren nach einem der Anspriiche 1 bis 12, dadurch gekennzeichnet, dass der Mess-
strom Uber zwei Strom-Elektroden (7, 8a) an jeweils zumindest einer Kérperextremitét, z.B.
an einem Bein und/oder an einem Arm, eingepréagt wird.

Verfahren nach einem der Anspriiche 1 bis 13, dadurch gekennzeichnet, dass der
Messtrom bei unterschiedlichen Messfrequenzen eingeprdgt und die zugehdrigen
Messpannungswerte bestimmt werden.

Verfahren nach Anspruch 14, dadurch gekennzeichnet, dass der Messstrom mit einer
Messfrequenz von 1 bis 10kHz, 40 kHz, 200 kHz und 800 kHz bis 1 MHz eingepréagt wird.

Verfahren nach Anspruch 15, dadurch gekennzeichnet, dass die Frequenz des Wechsel-
messstromes von einer unteren Messfrequenz bis zu einer oberen Messfrequenz kontinu-
ierlich verandert wird. :

Verfahren nach Anspruch 16, dadurch gekennzeichnet, dass die untere Messfrequenz 1
kHz und die obere Messfrequenz 1000 kHz betragt.

Verfahren nach einem der Anspriiche 1 bis 17, dadurch gekennzeichnet, dass der Mess-
strom bei mehreren unterschiedlichen Spannungselektroden-Messlangen und bei mehre-
ren unterschiedlichen Messfrequenzen eingeprégt und die durch den Messstrom hervorge-
rufene Messspannung gemessen wird.

Verfahren nach einem der Anspriche 1 bis 18, dadurch gekennzeichnet, dass der Pha-
senwinkel zwischen Messstrom und Messspannung bestimmt wird.

Verfahren nach einem der Anspriiche 1 bis 19, dadurch gekennzeichnet, dass Amplituden,
Flachen und Anstiegs- bzw. Abfallstangenten der EKG-Wellen B, C, X und O einzeln oder
gemeinsam zur Berechnung haemodynamischer Parameter verwendet werden.

Medizinisches Elektroden-Element zur Messung der elektrischen Impedanz bzw. deren
zeitlichen Anderung an einem menschlichen Kérper, insbesondere fir eine Impedanz-
Kardiographie (IKG)-Messung zur Bestimmung haemodynamischer Parameter, mit einer
ersten Strom-Elektrode (70), die einen Strom-Anschluss (90) zum Einprégen eines elektri-
schen Wechsel-Messstromes aufweist, und einer von dieser beabstandeten, ersten Span-
nungs-Elektrode (73, 15), die einen Spannungs-Anschluss (93) zum Abgreifen einer elekt-
rischen Messspannung aufweist, wobei die Abstdnde zwischen den Elektroden gréRer als
die Breite oder der Durchmesser der Elektroden sind, zur Anwendung in einem Verfahren
nach einem der Anspriiche 1 bis 20, dadurch gekennzeichnet, dass zumindest eine weitere
Spannungs-Elektrode (71, 72) mit einem Spannungs-Anschluss und/oder zumindest eine
weitere Strom-Elektrode mit einem Strom-Anschluss vorgesehen ist bzw. sind, wobei die
zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode (71, 72) in einem Abstand (d, d1) zur ersten
Spannungs-Elektrode (73, 15) und/oder die zumindest eine weitere Strom-Elektrode (30,
31) in einem Abstand (a, a1) zur ersten Strom-Elektrode (32) angeordnet ist bzw. sind.

Medizinisches Elektroden-Element nach Anspruch 21, dadurch gekennzeichnet, dass die
zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode durch eine zweite Spannungs-Elektrode (72)
gebildet ist, die in einem Abstand (d) zur ersten Spannungs-Elektrode angeordnet ist.
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Medizinisches Elektroden-Element nach Anspruch 22, dadurch gekennzeichnet, dass die
zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode durch die zweite Spannungs-Elektrode (72)
und eine dritte Spannungs-Elektrode (71) gebildet ist, wobei die dritte Spannungs-
Elektrode (71) in einem Abstand (d1) zur ersten Spannungs-Elektrode angeordnet ist.

Medizinisches Elektroden-Element nach Anspruch 21, 22 oder 23, dadurch gekennzeich-
net, dass die erste Spannungs-Elektrode (73) und die erste Strom-Elektrode (70) sowie die
zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode (71, 72) und/oder die zumindest eine weitere
Strom-Elektrode in Form von zueinander parallelen, elektrisch leitenden Streifen ausgebil-
det sind. .

Medizinisches Elektroden-Element nach Anspruch 24, dadurch gekennzeichnet, dass das
Verhéltnis der Streifenldnge zum Elektrodenabstand (a, a1, d, d1) im Bereich zwischen 4
und 10 liegt.

Medizinisches Elektroden-Element nach einem der Anspriche 21 bis 25, dadurch gekenn-
zeichnet, dass die erste Spannungs-Elektrode (73) und die erste Strom-Elektrode (70) so-
wie die zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode (71, 72) und/oder die zumindest eine
weitere Strom-Elektrode auf einem gemeinsamen elektrisch isolierenden Tragermaterial (2,
3, 4) angeordnet sind.

Medizinisches Elektroden-Element nach Anspruch 26, dadurch gekennzeichnet, dass das
Tragermaterial durch eine Tragerfolie (2) gebildet ist, und dass die erste Spannungs-
Elektrode (73) und die erste Strom-Elektrode (70) sowie die zumindest eine weitere Span-
nungs-Elektrode (72) und/oder die zumindest eine weitere Strom-Elektrode auf einer Seite
der Tragerfolie (2) auf diese aufgebracht und vorzugsweise mit einer elektrisch leitenden
Klebstoffschicht versehen sind.

Medizinisches Elektroden-Element nach Anspruch 27, dadurch gekennzeichnet, dass das
Tragermaterial mehrere Folienstreifen (3) mit einer klebfahigen Oberfliche umfasst, auf-
welche die erste Spannungs-Elektrode (73) und die erste Strom-Elektrode (70) sowie die
zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode (72) und/oder die zumindest eine weitere
Strom-Elektrode aufgebracht sind, und dass die Folienstreifen (3) mit den darauf befindli-
chen Elektroden (70, 72, 73) in im Wesentlichen paralleler Anordnung auf einer gemein-
samen Basis-Tragerfolie (4) haften, welche Basis-Tragerfolie (4) nach Aufbringen der Fo-
lienstreifen (3) auf die Kérperoberflache von diesen abziehbar ist.

Medizinisches Elektroden-Element nach Anspruch 27 oder 28, dadurch gekennzeichnet,
dass die Tragerfolie (2, 4) an einem Langsende sich auf einer Seite zu einer Steck-
Anschlussflache (6) verjungt, auf der die erste Spannungs-Elektrode (73) und die erste
Strom-Elektrode (70) sowie die zumindest eine weitere Spannungs-Elektrode (72) und/oder
die zumindest eine weitere Strom-Elektrode eng beabstandet gefiihrt sind.

Medizinisches Elektroden-Element nach Anspruch 27, 28 oder 29, dadurch gekennzeich-
net, dass die erste Spannungs-Elektrode und die erste Strom-Elektrode sowie die zumin-
dest eine weitere Spannungs-Elektrode und/oder die zumindest eine weitere Strom-
Elektrode in Form von Spot-Elektroden (14) ausgefiihrt sind, die durch Abstandhalter (16,
17) voneinander beabstandet angeordnet sind.

Messsystem zur Messung der elektrischen Impedanz bzw. deren zeitliche Anderung an
einem menschlichen Koérper, insbesondere fir eine Impedanz-Kardiographie (IKG)-
Messung zur Bestimmung haemodynarnischer Parameter, mit einer Mess-Wechsel-
Stromquelle (52) und einer Spannungs-Messvorrichtung (51) sowie einem medizinischen
Etektroden-Element (80) nach einem der vorhergehenden Anspriiche 21 bis 30, wobei die
Mess-Stromquelle (52) mit der Strom-Elektrode (70) und die Spannungs-Messvorrichtung
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(51) mit der ersten Spannungs-Elektrode (73) des Elektroden-Elements (80) verbindbar
sind, dadurch gekennzeichnet, dass ein Umschalter (50) vorgesehen ist, Gber den die
Spannungs-Messvorrichtung (51) entweder mit der ersten Spannungs-Elektrode (73) oder
mit der zumindest einen weiteren Spannungs-Elektrode (71, 72) verbindbar ist.

Messsystem nach Anspruch 31, dadurch gekennzeichnet, dass die Mess-Wechsel-
Stromquelle eine, vorzugsweise kontinuierlich, verdnderbare Messfrequenz aufweist.

Messsystem nach Anspruch 31 oder 32, dadurch gekennzeichnet, dass ein Phasendetek-
tor zur Bestimmung des Phasenwinkels zwischen Messstrom der Mess-Stromquelle (52)
und der von der Spannungs-Messvorrichtung (51) gemessenen Messspannung vorgese-
hen ist. ’

Messsystem nach Anspruch 31, 32 oder 33, dadurch gekennzeichnet, dass ein Winkel-
messer (11) zur Messung der Kérperneigung vorgesehen ist.

Messsystem nach Anspruch 34, dadurch gekennzeichnet, dass der Winkelmesser (11) in
einem Verteilerstiick (9) angeordnet ist.

Messsystem nach einem der Anspriiche 31 bis 35, dadurch gekennzeichnet, dass die
Elektroden-Elemente mit einer EKG-Messvorrichtung verbunden sind.

Hiezu 7 Blatt Zeichnungen
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