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I 

KURZFASSUNG 

Persönliche Schutzausrüstung (PSA) beeinträchtigt den Wärmeaustausch des Körpers 

mit seiner Umgebung. Kann das Wärmegleichgewicht des Körpers durch die Thermo-

regulation nicht mehr aufrechterhalten werden, steigen die Körperkerntemperatur und 

die Herzfrequenz, der Wasser-Elektrolyt-Haushalt kann aus dem Gleichgewicht gera-

ten. Begleiterscheinungen einer hohen thermischen Beanspruchung sind eine vermin-

derte Arbeitsleistung und Ausdauer. Hitzebedingte Erkrankungen im Sport und Ar-

beitsumfeld sind keine Seltenheit. Sofern das Tragen einer PSA nicht vorgeschrieben 

ist, wird diese aufgrund mangelhaften Komforts und der zusätzlichen körperlichen 

Belastung häufig unsachgemäß bzw. nicht getragen. Um die Akzeptanz und somit die 

Tragequote der Persönlichen Schutzausrüstung zu erhöhen, muss diese ergonomischer 

gestaltet werden. Dies beinhaltet insbesondere die Optimierung des Thermomanage-

ments.  

Die vorliegende Arbeit zeigt zwei technische Lösungen zur Reduktion der thermischen 

Belastung am Kopf. Der Fokus liegt hierbei auf persönlicher Kühlausrüstung, im Spe-

ziellen, Ausrüstung auf Basis von Phase Change Materials und flüssigkeitsgekühlte 

Ausrüstung. Ergänzend zur Reduktion der thermischen Belastung mittels Kühlung, 

stellt die Überwachung der thermischen Beanspruchung des Menschen eine weitere 

Möglichkeit zur Prävention hitzebedingter Erkrankungen dar. Im Rahmen dreier Teil-

studien werden kommerziell verfügbare Geräte sowie neue technische und modellba-

sierte Lösungen zur nichtinvasiven Überwachung der thermischen Beanspruchung des 

Menschen analysiert. Untersucht werden die Körperkerntemperatur, die Herzfrequenz 

und der Wasser-Elektrolyt-Haushalt. 

Beide Prototypen der persönlichen Kühlausrüstung für den Kopf reduzieren sowohl 

die thermische Belastung als auch den lokalen thermischen Diskomfort über die Dauer 

von bis zu 120 Minuten. Bei der Kühlung durch Phase Change Materials ist zu beach-

ten, dass die Phasenübergangstemperatur leicht unterhalb der thermischen Indiffe-

renzzone des Menschen (27–33 °C) liegen sollte, um Hautirritationen und Kälte-

schmerz zu vermeiden. Die Ergebnisse zeigen, dass eine PSA bei heißen Umgebungs-

bedingungen mit einer persönlichen Kühlausrüstung ergänzt werden sollte. Diese 

kann, abhängig von der thermischen Belastung und der PSA, am Torso und/oder am 

Kopf getragen werden.  

Das erstellte linear gemischte Modell mit minimaler Anzahl an physiologischen Einga-

beparametern (LMMmin) schätzt die Körperkerntemperatur mit einem RMSE von 

0,19 °C. Das R² des Modells liegt bei .72. Grundlage des LMMmin ist die nichtinvasive 

Messung der Herzfrequenz, der isolierten Hauttemperatur am Sternum und des Wär-

mestroms an der Scapula. 



 

II 

Die Herzfrequenzmessung mit einem Brustgurt wird aufgrund der für die Messgenau-

igkeit notwendigen engen Passform häufig als unkomfortabel bewertet. Die optische 

Pulsfrequenzmessung (Photoplethysmographie) ist deutlich komfortabler und erfreut 

sich, insbesondere am Handgelenk und am Ohr, immer größerer Beliebtheit. Die un-

tersuchten Pulsfrequenzmessgeräte tendieren zu einer geringen, systematischen Unter-

schätzung der Herzfrequenzen ≤ 90 bpm (Cosinuss°One: 0,40 bpm; DashPro: 

0,32 bpm) sowie ≥ 100 bpm (Cosinuss°One: 1,6 bpm; DashPro: 0,51 bpm). Anhand 

dieser Ergebnisse lässt sich schlussfolgern, dass die photoplethysmographische Puls-

frequenzmessung im äußeren Gehörgang eine valide Alternative zur Herzfrequenz-

messung darstellt. Dieses Urteil bezieht sich jedoch ausschließlich auf die Anwendung 

der Pulsfrequenzmessgeräte unter kontrollierten Testbedingungen und für gesunde, 

körperlich aktive Personen. Bewegungsartefakte sind die größte Herausforderung die-

ser Messmethode. Diese müssen anhand technischer Verbesserungen deutlich redu-

ziert werden, um die Genauigkeit und Präzision auch während körperlicher Aktivität 

und außerhalb einer Laborumgebung zu gewährleisten.  

Mit Beantwortung der Forschungsfragen und Erreichen der Forschungsziele der vor-

liegenden Arbeit wird ein wissenschaftlicher Beitrag geleistet auf dem Weg, hin zu ei-

ner in Bezug auf Ergonomie verbesserten PSA. Die Kombination aus persönlicher 

Kühlausrüstung und der Zustandsüberwachung der Vitalparameter dient dem umfäng-

lichen Schutz der Gesundheit sowie der Steigerung des Komforts und der Leistungs-

fähigkeit von Arbeitnehmern und Sportlern. Digitalisierung und künstliche Intelligenz 

bieten das Potential, um körperliche Aktivitäten im Sport und Arbeitsumfeld noch si-

cherer zu gestalten. 
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ABSTRACT 

Personal Protective Equipment (PPE) impairs the body's heat exchange with its envi-

ronment. If the body's thermal equilibrium can no longer be maintained by thermoreg-

ulation, core body temperature and heart rate rise and water-electrolyte balance be-

comes imbalanced. High thermal stress is accompanied by a reduction in work perfor-

mance and endurance. Heat-related illnesses are not infrequent in sports and work 

environments. If wearing personal protective equipment is not required, PPE is often 

worn improperly or not worn at all due to insufficient comfort and the additional 

physical stress experienced. In order to increase the acceptance and thus the usage of 

PPE, it must be designed more ergonomically. In particular, this enhanced ergonomic 

design should include the optimization of thermal management.  

This thesis presents two technical solutions for reducing thermal stress on the head. 

The focus is on personal cooling equipment, in particular equipment made of phase 

change materials, as well as liquid-cooled equipment. In addition to helping reduce 

thermal stress in PPE by means of cooling, the monitoring of the thermal strain of 

humans in this study may also contribute to the further exploration of the prevention 

of heat-related illnesses. Three sub-studies will analyze commercially available equip-

ment, as well as new technical and model-based solutions for noninvasive monitoring 

of human thermal strain. The study will investigate core body temperature, heart rate 

and water-electrolyte balance. 

The two prototypes of personal cooling equipment for the head reduce both thermal 

stress and local thermal discomfort over the duration of up to 120 minutes. When 

cooling occurs through phase change materials, it is important to consider that the 

phase transition temperature should be slightly below the human thermal indifference 

zone (27–33 °C) to avoid skin irritation and cold pain. The results show that personal 

protective equipment should be supplemented with personal cooling equipment in hot 

ambient conditions. The personal cooling equipment can be worn on the torso and/or 

head, depending on the thermal load and the personal protective equipment.  

The built linear mixed-effect model with a minimum number of physiological input 

parameters (LMMmin) estimates core body temperature with a RMSE of 0.19 °C. The 

R² of the model is .72. The basis of the LMMmin is the noninvasive measurement of 

heart rate, isolated skin temperature at the sternum, and heat flux at the scapula. 

Many people consider heart rate measurement with a chest strap uncomfortable due 

to the tight fit required for measurement accuracy. Optical pulse rate measurement 

(photoplethysmography) is significantly more comfortable and is becoming increas-

ingly popular, especially at the wrist and the ear. The investigated pulse rate monitors 

tend to slightly underestimate heart rates below 90 bpm (Cosinuss°One: 0.40 bpm; 
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DashPro: 0.32 bpm) and above 100 bpm (Cosinuss°One: 1.6 bpm; DashPro: 

0.51 bpm). Based on these results, it can be concluded that photoplethysmographic 

pulse rate measurement in the external auditory canal is a valid alternative to heart rate 

measurement. However, this judgment refers exclusively to the use of pulse rate meas-

urement devices under controlled test conditions and for healthy, physically active in-

dividuals. Motion artifacts are the main challenge of this measurement method. These 

must be significantly reduced using technical improvements to ensure accuracy and 

precision even during physical activity and outside a laboratory environment. 

Answering the research questions and achieving the research objectives of the present 

work will make a scientific contribution towards the development of ergonomic PPE. 

The combination of personal cooling equipment and the monitoring of vital parame-

ters provides comprehensive protection of health and increases employees’ and ath-

letes’ comfort and performance. Digitization and artificial intelligence offer the poten-

tial to make physical activities in sports and occupational environments even safer. 
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1 EINLEITUNG 

1.1 Herausforderungen 

Das Tragen bzw. Halten einer Persönlichen Schutzausrüstung (PSA) soll die Gesundheit oder Si-

cherheit des Nutzers1 schützen. Nach der Verordnung (2016/425, 2016/DE, S. 75–84) des Euro-

päischen Parlaments und des Rates vom 9. März 2016 zählt die Ergonomie zu den Entwurfsgrund-

sätzen von PSA. Sie stellt somit eine allgemeine Anforderung an alle Persönlichen Schutzausrüs-

tungen dar. Bis dato wurde der Ergonomie jedoch nur wenig Beachtung geschenkt.  

PSA kann zu einer erhöhten körperlichen Belastung beitragen. Zusätzlich zu tragendes Gewicht 

und die Beeinträchtigung der Sinneswahrnehmung sowie der Bewegungen können zu einer un-

sachgemäßen Nutzung der PSA oder gar zu deren Ablehnung führen, sofern ein Tragen nicht vom 

Gesetzgeber vorgeschrieben ist. Der Fokus der Ergonomie liegt auf dem Menschen als Nutzer 

bzw. Bediener eines Systems oder einer Maschine, mit dem Ziel, die Sicherheit, den Komfort und 

die Leistungsfähigkeit zu analysieren oder zu optimieren. Mit Inkrafttreten der Verordnung sind 

Hersteller von PSA verpflichtet, ergonomische Anforderungen zu berücksichtigen. Damit sollen 

die Akzeptanz der PSA und folglich die Sicherheit, der Komfort und die Leistungsfähigkeit ver-

bessert werden. Insbesondere Schutzhelme und Schutzwesten tragen zu einer erhöhten thermi-

schen Belastung des Körpers und der damit verbundenen höheren Beanspruchung des Herz-

Kreislauf-Systems bei. Die thermische Beanspruchung ist eine multifaktorielle, individuelle Reak-

tion physiologischer Parameter auf die thermische Belastung. Kann die Thermoregulation das 

Wärmegleichgewicht nicht mehr aufrechterhalten, steigen die Körperkerntemperatur und die 

Herzfrequenz, der Wasser-Elektrolyt-Haushalt kann aus dem Gleichgewicht geraten. Begleiter-

scheinungen einer hohen thermischen Beanspruchung sind neben einer geringen thermischen Be-

haglichkeit, eine verminderte Arbeitsleistung und Ausdauer sowie ein erhöhtes Risiko hitzebe-

dingte Erkrankungen zu erleiden. Körperliche Arbeit und isolierende Bekleidung, wie beispiels-

weise PSA, können die thermische Beanspruchung des Körpers zusätzlich erhöhen und damit die 

Gesundheit des Nutzers gefährden. Zum Schutz der Arbeitnehmer vor zu hoher Hitzebelastung 

gelten lediglich Empfehlungen. So wird beispielsweise empfohlen, eine Beschattung, Belüftung 

oder Besprühung einzurichten, die Arbeitszeit sowie die Arbeitsintensität anzupassen und die Ar-

beitnehmer zu sensibilisieren. Im Sport sprechen Verbände Empfehlungen zum Schutz vor zu 

hoher thermischer Belastung und Beanspruchung aus. Es werden zum Beispiel während eines 

Fußballspiels bei hoher Hitzebelastung zusätzliche Pausen abgehalten oder während eines Mara-

thonlaufs nasse Schwämme, kühle Getränke und Duschen entlang der Strecke angeboten. Für 

einen nachhaltigen Gesundheitsschutz vor zu hoher thermischer Belastung im Sport und Arbeits-

umfeld sind Empfehlungen allerdings nicht ausreichend. Technische Normung und Standards so-

wie die Prüfung der darin formulierten Anforderungen sind nötig, um die Ergonomie als Ent-

wurfsgrundsatz von PSA zu gewährleisten. 

  

 

1 In vorliegender Arbeit wird aus Gründen der besseren Lesbarkeit das generische Maskulinum verwendet. Weibli-
che und anderweitige Geschlechteridentitäten werden dabei ausdrücklich mitgemeint. 
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Eine Kühlung des Körpers, zum Beispiel durch persönliche Kühlausrüstung, während und nach 

einer Belastung steigert im Allgemeinen die Leistungsfähigkeit und fördert die Regeneration (Barr 

et al., 2011; Barwood et al., 2009). Die belastungsreduzierende Wirkung persönlicher Kühlausrüs-

tung wurde bereits in den 1970er Jahren erkannt (Mokhtari Yazdi & Sheikhzadeh, 2014; Nunneley, 

1970). Zunächst wurden körpernahe Klimatisierungssysteme vorrangig für die Luftfahrt- und 

Raumfahrtindustrie entwickelt. Weiterentwicklungen und zusätzliche Accessoires, wie Arm- bzw. 

Stirnbänder, eröffneten den Einsatz von persönlicher Kühlausrüstung im Arbeitsumfeld 

(z. B. Feuerwehr, Militär, Metallhütte) sowie im Sport. Sofern PSA die thermische Belastung des 

Nutzers erhöht und diese nicht anderweitig reduziert werden kann, ohne die Schutzwirkung zu 

beeinflussen, sollte über den zusätzlichen Einsatz persönlicher Kühlausrüstung nachgedacht wer-

den. Zu Beginn der Entwicklung konzentrierte sich flüssigkeitsgekühlte Ausrüstung auf den Ober-

körper und die Beine. Aufgrund der hohen thermischen Sensitivität des Kopfes bezieht die For-

schung mittlerweile die Kopfkühlung in die Entwicklung körpernaher Kühlsysteme mit ein. Der 

Stand der Forschung bezieht sich hierbei jedoch überwiegend auf Motorrad- und Industrieschutz-

helme. Die Reduktion der thermischen Belastung und Beanspruchung von Sicherheitskräften in 

Deutschland beschränkt sich bis dato auf die Kühlung des Rumpfes.  

Die fortschreitende Digitalisierung und Miniaturisierung von Sensoren eröffnet zudem weitere 

Möglichkeiten, Nutzer von PSA vor einer zu hohen thermischen Beanspruchung zu schützen. Der 

Einsatz von Sensoren begünstigt die Entwicklung einer aktiven, individuellen Regelung der per-

sönlichen Kühlausrüstung und die Zustandsüberwachung der Vitalparameter in Echtzeit. Diese 

Kombination dient dem umfänglichen Schutz der Gesundheit sowie der Steigerung des Komforts 

und der Leistungsfähigkeit von Arbeitnehmern und Sportlern.  

Die DIN EN 13921:2007-08 (DIN Deutsches Institut für Normung e.V., 2007, S. 26–27) emp-

fiehlt objektive und subjektive Messungen sowie Verfahren zur Prüfung der durch PSA verursach-

ten thermischen Auswirkungen auf den Körper. Dabei werden insbesondere die Körperkerntem-

peratur, die Herzfrequenz und der Schweißverlust des Körpers als objektive Parameter genannt. 

Anhand dieser physiologischen Parameter kann nicht nur die thermische Beanspruchung des Kör-

pers bestimmt werden. Eine Zustandsüberwachung der Vitalfunktionen kann frühzeitig vor einer 

gesundheitsrelevanten Abweichung von den Normwerten warnen und somit buchstäblich Leben 

retten. Um den Zustand der Vitalfunktionen auch außerhalb eines klinischen Umfelds überwachen 

zu können, sind mobile kontinuierliche Monitoring Geräte notwendig. Diese sogenannten 

Wearables bestimmen Vitalparameter der Herz-Kreislauf-Funktion, der Hirnfunktion, der At-

mung und der Körpertemperatur. Sie finden überwiegend im Freizeit- und Leistungssport An-

wendung, doch auch im Arbeitsumfeld gewinnen Wearables als Ergänzung der PSA bzw. als in-

telligente Schutzausrüstung zunehmend an Bedeutung. Noch sind einige Herausforderungen auf 

dem Weg hin zu ergonomischer PSA zu meistern. Bestehende Messmethoden sind außerhalb einer 

Laborumgebung häufig nicht anwendbar oder weisen eine begrenzte Genauigkeit auf. Um im 

Sport bzw. Arbeitsumfeld anwendbar zu sein, sollte die Messung mit einer minimalen Anzahl an 

Sensoren eine hohe Validität und Reliabilität aufweisen und weder die Leistung noch den Komfort 

des Nutzers beeinflussen. 

Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist eine multifaktorielle Betrachtung thermischer Belastung und 

Beanspruchung des Menschen, insbesondere im Sport und Arbeitsumfeld. Im Rahmen der Dis-

sertation werden (i) Prototypen und Demonstratoren zur Reduktion der thermischen Belastung 

entwickelt, (ii) evaluiert sowie (iii) Wearables, mathematische Vorhersagemodelle und technische 

Konzepte zur Überwachung der thermischen Beanspruchung validiert. Es wird geprüft, inwiefern 

die entwickelten Prototypen und Demonstratoren die thermische Belastung reduzieren können. 
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Der Fokus liegt hierbei auf persönlicher Kühlausrüstung, insbesondere Ausrüstung auf Basis von 

Phase Change Materials und flüssigkeitsgekühlter Ausrüstung. Da valide Messungen der Vitalpa-

rameter meist nur invasiv erfolgen können, wird im Rahmen der Arbeit zudem geprüft, inwiefern 

sich physiologische Parameter zur objektiven Messung der thermischen Beanspruchung mittels 

Wearables nichtinvasiv und in Echtzeit überwachen lassen. Untersucht werden die Körperkern-

temperatur (KKT), die Herzfrequenz (HF) und der Wasser-Elektrolyt-Haushalt. 

1.2 Aufbau der Arbeit  

Abbildung 1 zeigt den schematischen Aufbau der vorliegenden Arbeit:  

 

Abbildung 1. Schematischer Aufbau der Arbeit. (Eigene Darstellung) 

Die vorliegende Arbeit ist in fünf Kapitel gegliedert. Kapitel 2 liefert einen Überblick über den 

Stand der Technik und die bisherige Forschung. Dabei gliedert sich dieses Kapitel in drei Teile. 

Nach der einleitenden Definition und den ergonomischen Grundsätzen von Persönlicher Schutz-

ausrüstung in Kapitel 2.1 werden im zweiten Teil des Kapitels (Kapitel 2.2) theoretische Grundla-

gen der thermischen Belastung und deren Auswirkung auf die thermische Behaglichkeit sowie 

hitzebedingte Erkrankungen im Sport und Arbeitsumfeld betrachtet. In diesem Zusammenhang 

wird ein Überblick über Maßnahmen zum Schutz des Arbeitnehmers bzw. des Sportlers vor zu 

hoher thermischer Belastung anhand geltender Richtlinien und Vorschriften gegeben. Zudem wer-

den Eigenschaften persönlicher Kühlausrüstung zur Reduktion der thermischen Belastung darge-

legt und beschrieben. Den Schwerpunkt stellt dabei Ausrüstung auf Basis von Phase Change Ma-

terials (PCMs) und flüssigkeitsgekühlte Ausrüstung dar. Der dritte Teil des Kapitels (Kapitel 2.3) 

thematisiert die nichtinvasive Überwachung der physiologischen Parameter zur Bestimmung der 

thermischen Beanspruchung. Neben den Goldstandardmethoden zum Monitoring der Körper-

kerntemperatur, der Herzfrequenz und des Wasser-Elektrolyt-Haushalts werden alternative Mess-

methoden bzw. Vorhersagemodelle beschrieben und anhand aktueller Publikationen bewertet. Für 

den schnellen Leser gibt es jeweils zum Ende der Kapitel 2.2 und 2.3 eine grau hinterlegte Zusam-

menfassung. Kapitel 3 beschreibt die Forschungsfragen und Forschungsziele. Es wird erläutert, 
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welcher wissenschaftliche Beitrag durch die Dissertation geleistet wird. Kapitel 4 beinhaltet fünf 

in sich geschlossene Teilstudien. Der Fokus der Teilstudien in Kapitel 4.1 und 4.2 liegt auf der 

Konzipierung, Realisierung und Evaluierung zweier Kühlsysteme zur Anwendung in ballistischen 

Helmen. Die Teilstudien der Kapitel 4.3, Kapitel 4.4 und Kapitel 4.5 widmen sich dem Thema der 

nichtinvasiven Überwachung der Körperkerntemperatur, der Herzfrequenz und des Wasser-

Elektrolyt-Haushalts. Dabei werden alternative Messmethoden bzw. Vorhersagemodelle entwi-

ckelt und analysiert. Den Abschluss der vorliegenden Arbeit liefert das Kapitel 5 mit einer ab-

schließenden Zusammenfassung und einem übergeordneten Ausblick. 
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2 STAND DER TECHNIK UND BISHERIGE 

FORSCHUNG 

Das folgende Kapitel gibt einen Überblick über den aktuellen Stand der Technik und die bisherige 

Forschung. Dabei gliedert sich dieses Kapitel in drei Teile. Nach der einleitenden Definition und 

den ergonomischen Grundsätzen von Persönlicher Schutzausrüstung werden im zweiten Teil des 

Kapitels theoretische Grundlagen der thermischen Belastung und deren Auswirkung auf die ther-

mische Behaglichkeit sowie hitzebedingte Erkrankungen im Sport und Arbeitsumfeld betrachtet. 

In diesem Zusammenhang wird ein Überblick über Maßnahmen zum Schutz des Arbeitnehmers 

bzw. des Sportlers vor zu hoher thermischer Belastung anhand geltender Richtlinien und Vor-

schriften gegeben. Zudem werden Eigenschaften persönlicher Kühlausrüstung zur Reduktion der 

thermischen Belastung dargelegt und beschrieben. Den Schwerpunkt stellt dabei Ausrüstung auf 

Basis von Phase Change Materials (PCM) und flüssigkeitsgekühlte Ausrüstung dar. Der zweite Teil 

des Kapitels thematisiert die nichtinvasive Überwachung der physiologischen Parameter zur Be-

stimmung der thermischen Beanspruchung. Neben den Goldstandardmethoden zum Monitoring 

der KKT, der HF und des Wasser-Elektrolyt-Haushalts werden alternative Messmethoden bzw. 

Vorhersagemodelle beschrieben und anhand aktueller Publikationen bewertet. 

2.1 Definition und ergonomische Grundsätze von Persönlicher 

Schutzausrüstung 

Persönliche Schutzausrüstung (PSA) ist definiert als „Ausrüstung, die entworfen und hergestellt 

wird, um von einer Person als Schutz gegen ein oder mehrere Risiken für ihre Gesundheit oder 

ihre Sicherheit getragen oder gehalten zu werden […]“ (2016/425, 2016/DE, Artikel 3, Absatz 1, 

S. 57). PSA gliedert sich in Schutzkleidung, Atem-, Augen- und Gesichtsschutz, Fuß- und Knie-

schutz, Gehör-, Hand-, Haut-, Kopf-, Schnitt- und Stechschutz, sowie in PSA gegen Absturz und 

Ertrinken und PSA zum Retten aus Höhlen und Tiefen. Die Einstufung der PSA erfolgt anhand 

der Risikokategorien I-III (2016/425, 2016/DE, S. 74). Kategorie I beinhaltet geringfügige Risi-

ken, wie oberflächliche mechanische Verletzungen oder Kontakt mit heißen Oberflächen, deren 

Temperatur 50 °C nicht übersteigt. Kategorie II enthält Risiken, die weder in Kategorie I noch in 

Kategorie III gelistet sind. In Kategorie III sind Risiken aufgeführt, die zu sehr schwerwiegenden 

Folgen wie Tod oder irreversiblen Gesundheitsschäden im Zusammenhang mit den aufgeführten 

Risiken führen können. Dies beinhaltet u. a. warme bzw. kalte Umgebungen, die vergleichbare 

Auswirkungen haben wie eine Umgebung mit einer Lufttemperatur von 100 °C bzw. -50 °C oder 

mehr bzw. weniger. Gemäß Artikel 5 der Verordnung müssen PSA die „auf sie anwendbaren 

grundlegenden Gesundheitsschutz- und Sicherheitsanforderungen […] erfüllen“ (2016/425, 

2016/DE, S. 58). Dabei sind die Anforderungen den folgenden drei Hauptgruppen zugeordnet: 

(i) allgemeine Anforderungen an alle PSA, (ii) zusätzliche gemeinsame Anforderungen für mehrere 

Arten von PSA und (iii) zusätzliche Anforderungen bei besonderen Risiken. Zu den allgemeinen 

Anforderungen an alle PSA gehören Entwurfsgrundsätze, die Unschädlichkeit sowie die Bequem-

lichkeit und Effizienz. Details der verbindlichen Anforderungen können dem Anhang II der Ver-

ordnung (2016/425, 2016/DE, S. 75–84) entnommen werden. Für die vorliegende Arbeit sind 

insbesondere die Ergonomie sowie der Schutz gegen Hitze und/oder Feuer von Bedeutung.  
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Ergonomie (von griech. érgon: Arbeit und griech. nomos: Gesetz) bezeichnet die „Wissenschaft von 

den Leistungsmöglichkeiten und -grenzen des arbeitenden Menschen sowie von der optimalen 

wechselseitigen Anpassung zwischen dem Menschen und seinen Arbeitsbedingungen“ 

(Dudenredaktion, o. J.). 

Dempsey et al. (2000) analysierten die Begriffe Ergonomie und Human Factors, um so die Grundlagen 

dieser Wissenschaft zu bestimmen. Die Analyse basiert auf Begriffsdefinitionen aus insgesamt 

134 Quellen. Das Ergebnis der Analyse ist eine Liste mit den in den Begriffsdefinitionen am häu-

figsten verwendeten Wörtern, hier dargestellt in Abbildung 2 als Word Cloud. Demnach wurden 

die Begriffe Ergonomie und Human Factors am häufigsten mit den Wörtern human, designing, sys-

tems, machines, work, engineering, environment und equipment definiert. 

 

Abbildung 2. Word Cloud zu den Begriffen Ergonomie und Human Factors. Erstellt anhand der Ergebnisse aus Dempsey 
et al. (2000). Mit zunehmender Schriftgröße steigt die Anzahl der Wortnennung in den Begriffsdefinitionen. (Eigene 
Darstellung) 

Wie die Word Cloud veranschaulicht, liegt der Fokus der Ergonomie auf dem Menschen als Nut-

zer bzw. Bediener eines Systems oder einer Maschine, mit dem Ziel, die Sicherheit, den Komfort 

und die Leistungsfähigkeit zu analysieren und zu verbessern. 

PSA kann zu einer erhöhten körperlichen Belastung beitragen. Zusätzlich zu tragendes Gewicht 

und die Beeinträchtigung der Sinneswahrnehmung sowie der Bewegungen können zu einer un-

sachgemäßen Nutzung der PSA oder gar zu deren Ablehnung führen, sofern ein Tragen nicht vom 

Gesetzgeber vorgeschrieben ist. Nach der Verordnung (2016/425, 2016/DE, S. 75–84) des Eu-

ropäischen Parlaments und des Rates vom 9. März 2016 zählt die Ergonomie zu den Entwurfs-

grundsätzen von PSA. Sie stellt somit eine allgemeine Anforderung an alle PSA dar. Mit Inkraft-

treten der Verordnung sind Hersteller von PSA verpflichtet, ergonomische Anforderungen zu be-

rücksichtigen. Damit soll die Akzeptanz der PSA und folglich die Sicherheit, der Komfort und die 

Leistungsfähigkeit verbessert werden. 

Die ergonomischen Grundsätze und Anforderungen an PSA sind in der Norm DIN EN 

13921:2007-08 Persönliche Schutzausrüstung – Ergonomische Grundsätze (DIN Deutsches Institut für 

Normung e.V., 2007) geregelt. Die Norm enthält ergonomische Anforderungen hinsichtlich der 

Wechselwirkung zwischen PSA und Anthropometrie, Biomechanik, Thermomanagement und 

Sinneswahrnehmung.  
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Die für die vorliegende Arbeit relevanten Anforderungen an thermische Eigenschaften von PSA 

sind dem Kapitel 4.8 der DIN EN 13921:2007-08 zu entnehmen. Dabei gilt im Allgemeinen, dass 

eine gute Belüftung und ein guter Feuchtigkeitsaustausch an den mit PSA bedeckten Körperteilen 

gewährleistet werden muss. Zudem sind Auswirkungen der thermischen Umgebung und die kör-

perliche Aktivität des Nutzers von PSA auf den Wärmeaustausch zu beachten. Ein verbesserter 

Wärmeaustausch kann durch die Auswahl geeigneter Materialien und deren Gestaltung ermöglicht 

werden. Dabei sind u. a. die thermische Isolierung, der Wasserdampfdurchgangswiderstand, die 

Wasserdampfdurchlässigkeit, die Luftdurchlässigkeit und die Wasseraufnahme bzw. -abgabe der 

Materialien zu berücksichtigen. Es wird empfohlen, die Prüfung der thermischen Auswirkungen 

auf den Körper anhand objektiver und subjektiver Verfahren durchzuführen. Tabelle 1 listet die 

empfohlenen Messungen und Verfahren auf. 

Tabelle 1. Objektive und subjektive Messungen und Verfahren zur Prüfung der durch PSA verursachten thermi-

schen Auswirkungen auf den Körper nach DIN EN 13921:2007-08, S. 26-27 (DIN Deutsches Institut für Normung 

e.V., 2007). (Eigene Darstellung) 

Objektive Messungen 

Körperkerntemperatur unter Anwendung eines für die Prüfung geeigneten Verfahrens nach EN ISO 9886 

Lokale Hauttemperaturen an für die Prüfung relevanten Stellen nach EN ISO 9886 

Herzfrequenz nach EN ISO 9886 

Stoffwechsel (Sauerstoffverbrauch) nach EN ISO 8996 

Gesamter Schweißverlust/Masseverlust des Körpers nach EN ISO 9886 

Subjektive Messungen 

Allgemeines thermisches Wohlbefinden und Temperaturempfinden nach EN ISO 10551 

Lokales thermisches Wohlbefinden und Temperaturempfinden nach EN ISO 10551 

 

Bezüglich der objektiven Messungen gilt zu erwähnen, dass die in DIN EN ISO 12894:2002-08 

Ergonomie des Umgebungsklimas (DIN Deutsches Institut für Normung e.V., 2001b) definierten 

Grenzwerte der physiologischen Parameter einzuhalten sind. 

Nach DIN EN ISO 9886:2004-05 (DIN Deutsches Institut für Normung e.V., 2004) darf die 

Körperkerntemperatur (KKT) in heißem Umgebungsklima nicht um mehr als 1 °C bzw. über 

38,0 °C steigen. Sofern die Herzfrequenz (HF) und die Ösophagus-Temperatur kontinuierlich 

überwacht werden, darf die KKT nicht um mehr als 1,4 °C bzw. über 38.5 °C steigen. Ein Anstieg 

der KKT auf über 38,5 °C ist nur in äußerst seltenen Fällen (siehe DIN EN ISO 9886:2004-05, 

S. 24) tolerierbar. Von einer KKT über 39,0 °C wird abgeraten. Der Grenzwert der maximalen 

lokalen Hauttemperatur liegt bei 43,0 °C. Die HF sollte je Grad Celsius 

Körperkerntemperaturanstieg um maximal 33 bpm ansteigen. Am Arbeitsplatz liegt der 

Grenzwert der HF bei HFmax minus 20 bpm. Bei einer Dauerbelastung sollte die durchschnittliche 

HF den Grenzwert von 180 bpm minus Alter nicht überschreiten. Da die HF starken individuellen 

Abweichungen ausgesetzt ist, ist bei einer hohen thermischen Belastung eine begleitende Messung 

der KKT notwendig. Zudem wird eine valide Bestimmung der HFmax empfohlen. Der Grenzwert 

der Schweißrate für nichtakklimatisierte bzw. akklimatisierte Personen liegt bei 1,0 l bzw. 1,25 l 

pro Stunde. Zudem ist ein maximaler Masseverlust von 5 % des Körpers zur Vermeidung einer 

Dehydration definiert. 

Ergänzend zur DIN EN 13921:2007-08 wurde der Norm-Entwurf DIN EN 17558:2020-11 Ergo-

nomie von PSA-Ensembles (DIN Deutsches Institut für Normung e.V., 2020) erarbeitet. Dieser Ent-

wurf erläutert die Prüfung der Ergonomie von PSA als Ensemble. Anhand dessen lassen sich PSA-

Ensembles hinsichtlich ihrer belastenden Wirkung gegeneinander bzw. gegenüber einer Bench-

mark-Bedingung vergleichen. Die Bewertung der Ergonomie von PSA erfolgt in Abhängigkeit des 



 

8 

zu schützenden Körperteils anhand folgender Parameter: Beweglichkeit Schulter/Arm, Rumpf-

beugung, Hüft-/Kniebeugung, Klarheit im Gesichtsfeld, normales Gesichtsfeld, gesamter Sicht-

bereich, manuelle Geschicklichkeit, Hörvermögen und Wärmebelastung. 

Die Leistungsanforderungen und deren Prüfung sind in Kapitel 8 der DIN EN 17558:2020-11 

nachzulesen. Für die vorliegende Arbeit ist insbesondere die Prüfung der durch PSA verursachten 

Wärmebelastung relevant. Der Norm-Entwurf DIN EN 17558:2020-11 definiert objektive Gren-

zen der Wärmebelastung (DIN Deutsches Institut für Normung e.V., 2020). Diese Grenzen be-

inhalten, dass  

▪ die Wärmespeicherung im Körper weniger als 8 J/g Körpergewicht betragen muss, 

▪ der Anstieg oder Abfall der KKT nicht mehr als 1 °C betragen darf und die KKT zugleich 

nicht > 38,5 °C oder < 35,5 °C steigen bzw. fallen darf und 

▪ die mittlere Hauttemperatur nicht > 40 °C bzw. < 25 °C steigen bzw. fallen darf 

▪ die lokale Hauttemperatur nicht > 43 °C bzw. < 12 °C steigen bzw. fallen darf 

▪ die HF nicht über 65 % der geschätzten altersbasierten maximalen HF steigen darf. 

Bei Überschreiten der Grenzen ist die thermische Beanspruchung des Nutzers der PSA zu hoch.  

Auf Basis der in den Normen DIN 13921:2007-08 und DIN EN 17558:2020-11 dargelegten er-

gonomischen Grundsätze und Anforderungen soll die Ergonomie in der Herstellung von PSA 

berücksichtigt werden.  

2.2 Thermische Belastung und Beanspruchung 

Unter thermischer Belastung versteht man die Summe der auf den Menschen einwirkenden Kli-

magrößen Lufttemperatur, relative Luftfeuchtigkeit (r. LF.), Luftgeschwindigkeit und Wärme-

strahlung. Eine hohe thermische Belastung kann zu Hitzestress und einer hohen individuellen 

thermischen Beanspruchung des Körpers führen. Begleiterscheinungen einer hohen thermischen 

Beanspruchung sind neben einer geringen thermischen Behaglichkeit, eine verminderte Arbeits-

leistung und Ausdauer sowie ein erhöhtes Risiko hitzebedingte Erkrankungen zu erleiden. Kör-

perliche Arbeit und isolierende Bekleidung können die thermische Beanspruchung des Körpers 

zusätzlich erhöhen. Hohe thermische Belastungen treten im Arbeitsumfeld u. a. bei Feuerwehr-

leuten, Militärpersonal, Polizisten und an Hitzearbeitsplätzen, wie z. B. in Gießereien oder Stahl-

werken, auf. Im Sport betrifft es meist Ausdauersportarten, wie beispielsweise den Marathon oder 

Triathlon, aber auch Sportarten wie den American Football, wobei hier die Sportler eine Schutz-

ausrüstung tragen. 

2.2.1 Thermische Beanspruchung und hitzebedingte Erkrankungen im 

Sport und Arbeitsumfeld 

Die thermische Beanspruchung ist eine individuelle Reaktion physiologischer Parameter auf die 

thermische Belastung. Die DIN EN ISO 9886:2004-05 (DIN Deutsches Institut für Normung 

e.V., 2004) gibt einen Überblick über die Ermittlung der thermischen Beanspruchung durch phy-

siologische Messungen. Die Norm erläutert sowohl Methoden zur Messung als auch die Interpre-

tation der physiologischen Parameter. KKT, Hauttemperaturen, HF und der Masseverlust des 

Körpers durch Schwitzen dienen als Parameter, um eine Aussage bzgl. der thermischen Beanspru-

chung zu treffen. Die Überwachung der thermischen Beanspruchung im Sport und Arbeitsumfeld 

ist besonders zur Vermeidung von gesundheitlichen Folgen relevant. 
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Eine Schätzung von Yard et al. (2010) ergab, dass jährlich mehr als 9.000 hitzebedingte Erkran-

kungen bei High-School-Sportlern auftreten. Drei Viertel der hitzebedingten Erkrankungen wer-

den im Fußball beobachtet (Yeargin et al., 2019).  

Kann die körpereigene Thermoregulation das Wärmegleichgewicht nicht mehr aufrechterhalten, 

steigt die KKT. Bei Überhitzung des Körpers können hitzebedingte Erkrankungen auftreten. Es 

gibt verschiedene Arten hitzebedingter Erkrankungen, die sich in ihren Symptomen, ihrem Schwe-

regrad und ihrer medizinischen Behandlung unterscheiden. Zu hitzebedingten Erkrankungen ge-

hören das Hitzeödem, eine Hitzesynkope2, Hitzekrämpfe, Hitzeerschöpfung aber auch medizini-

sche Notfälle, wie ein Hitzschlag. (Kalckreuth & Möckel, 2016; Laitano et al., 2019) 

Der Hitzschlag gilt als die schwerste hitzebedingte Erkrankung mit potenziell tödlichem Ausgang. 

Ein Hitzschlag ist definiert als schwere Hyperthermie mit einer KKT über 40,5 °C und gleichzei-

tiger Dysfunktion des Zentralen Nervensystems. (Casa et al., 2015) 

Die meisten hitzebedingten Erkrankungen im Leistungssport umfassen Hitzekrämpfe (15–74 %) 

und Hitzeerschöpfung (16–26 %). Es wird zwar von einer geringeren Prävalenz des Hitzschlags 

berichtet, jedoch gilt er als verantwortlich für etwa 2 % aller plötzlichen sportbedingten Todesfälle 

die zwischen 1980 und 2006 bei jungen Leistungssportlern verschiedener Disziplinen in den USA 

registriert wurden. (Maron et al., 2009) 

Analysen der Todesfälle im Fußball zeigen eine wesentlich höhere Rate von 15,6 % (Boden et al., 

2013). Studien zum Auftreten eines Hitzschlages während Ausdauerläufen zeigen sehr unter-

schiedliche Ergebnisse. Die Fallzahlen schwanken zwischen 1,3 und 21,3 Fällen pro 10.000 Teil-

nehmern (DeMartini et al., 2014; Divine et al., 2018; Sloan et al., 2015). Es konnte ein statistischer 

Zusammenhang zwischen dem Auftreten eines Hitzschlages und der vorherrschenden Umge-

bungstemperatur nachgewiesen werden (R² = .65, p = .001) (DeMartini et al., 2014).  

Während der Radweltmeisterschaften 2016 in Doha (Quatar) haben Racinais, Moussay et al. (2019) 

mittels telemetrischer, temperatursensibler Pillen die KKT der Teilnehmer des Einzelzeitfahrens, 

Teamzeitfahrens und des Straßenrennens erhoben. Die klimatischen Bedingungen während der 

Weltmeisterschaften lagen im Mittel bei 36,9 ± 2,8 °C und 24,6 ± 15,6 % r. LF. Die Distanzen der 

Rennen waren 257,5 km im Straßenrennen, 40 km im Teamzeitfahren und 28,9 km für Frauen 

bzw. 40 km für Männer im Einzelzeitfahren. Die Streckenprofile waren flach. Racinais, Moussay 

et al. (2019) beobachteten bei 85 % der Teilnehmer eine KKT von 39 °C, 25 % der Teilnehmer 

zeigten eine KKT von 40 °C. Der KKT-Spitzenwert der Stichprobe betrug 41,5 °C. Trotz der sehr 

hohen, zum Teil gesundheitsgefährdenden KKT brach kein Teilnehmer das Radrennen ab oder 

musste medizinische Hilfe in Anspruch nehmen. (Racinais, Moussay et al., 2019) 

Ähnliche Ergebnisse wurden während des Halbmarathons der Singapore Army 2003 beobachtet. 

Es herrschten tropische klimatische Bedingungen (26,3–30,6 °C; 75–90 % r. LF.). Alle Läufer 

hatten einen Spitzenwert der KKT von über 39 °C. Bei mehr als der Hälfte der Läufer wurden 

Spitzenwerte der KKT von über 40 °C beobachtet. Dennoch beendeten alle Soldaten den Halb-

marathon ohne Anzeichen hitzebedingter Erkrankungen. (Byrne et al., 2006) 

Hunt et al. (2016) untersuchten die thermische Beanspruchung während militärischer Aktivitäten. 

Sie ließen 37 Soldaten einen 10 km Marsch mit einer durchschnittlichen Gehgeschwindigkeit von 

5,5 km/h und einem zusätzlichen Gewicht von 41,8 ± 3,6 kg bei einer Wet Bulb Globe Temperature 

(WBGT) von 23,1 ± 1,8 °C absolvieren. Während der Belastung wurde die KKT aufgezeichnet. 

Zudem wurde der Schweregrad der hitzebedingten Symptome nach Beenden bzw. Abbruch des 

 

2 Med. für „Hitzekollaps, Hitzeohnmacht“ 
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Marsches abgefragt. Fünf Soldaten mussten den Marsch aufgrund einer Hyperthermie 

(KKT > 39,0 °C) vorzeitig nach 58,4 ± 4,5 min abbrechen. Weitere 9 Soldaten beendeten den 

Marsch vorzeitig mit Symptomen hitzebedingter Erkrankungen nach 71,6 ± 10,1 min 

(Symptomatisch). 23 Soldaten beendeten den 10 km Marsch in 107 ± 6,4 min (Completers). 

Beginnend bei einer vergleichbaren KKT (37,3 ± 0,2 °C) wichen die Werte der hyperthermischen 

Soldaten bereits nach 50 min signifikant von den beiden anderen Gruppen ab 

(KKT: Hyperthermie, 39,0 ± 0,3 °C; Symptomatisch, 38,3 ± 0,4 °C, p = .007; Completers, 

37,9 ± 0,4 °C, p < .001). Zudem zeigte die symptomatische Gruppe signifikant schwerere 

hitzebedingte Symptome als die hyperthermischen Soldaten (p = .029) und die Soldaten, die den 

Marsch bis zum Ende absolvierten (p = .006). Es wurden Symptome wie Kopfschmerzen, 

Schwindel, Durstgefühl und eine erhöhte HF berichtet. 

PSA kann zu einer zusätzlichen thermischen Belastung führen. Faerevik und Reinertsen (2003) 

untersuchten die Auswirkung dreier unterschiedlicher Klimabedingungen (0 °C, 80 % r. LF.; 

23 °C, 63 % r. LF.; 40 °C, 19 % r. LF.) und das Tragen einer PSA (Helm, zwei Lagen Unterwäsche, 

Überlebensanzug) auf die physiologische und kognitive Leistungsfähigkeit von Piloten (N = 8). 

Über die Dauer von 3 h waren bei 40 °C eine erhöhte rektale KKT, Hauttemperatur, HF und ein 

erhöhter Grad der Dehydration zu beobachten. Es zeigte sich zudem ein signifikanter 

Zusammenhang zwischen einer erhöhten KKT und einer verringerten kognitiven 

Leistungsfähigkeit. Eine signifikant erhöhte Fehlerhäufigkeit war die Auswirkung der thermischen 

Belastung bei 40 °C im Vergleich zu 23 °C (p = .006) und 0 °C (p = .03). 

Auch Bogerd et al. (2014) untersuchten den Effekt eines Motorradhelmes auf die kognitive Leis-

tungsfähigkeit. 19 Probanden saßen mit bzw. ohne Helm über eine Dauer von je 30 min in einem 

Raum bei 27,2 ± 0,6 °C, 41 ± 1 % r. LF. und 0,5 ± 0,1 m/s Windgeschwindigkeit und wurden 

bzgl. ihrer kognitiven Leistungsfähigkeit getestet. Diese wurde anhand von 9 Parametern erfasst. 

Während die thermische Behaglichkeit mit Tragen des Helmes signifikant sank (p = .001) konnte 

nur bei einem der neun Parameter der kognitiven Leistungsfähigkeit ein signifikanter Effekt 

(p = .032) aufgrund des Helmes beobachtet werden. Bogerd et al. (2014) schlussfolgerten, dass die 

erhöhte thermische Belastung durch das Tragen eines Helmes nur einen marginalen Effekt auf die 

kognitive Leistungsfähigkeit hat. 

Zusammenfassend zeigen die Studien deutlich, welch enorme thermische Beanspruchung durch 

eine hohe thermische Belastung und/oder zum Teil stark isolierende Bekleidung im Sport und 

Arbeitsumfeld herrscht. Die in den Studien gemessenen KKT, Hauttemperaturen bzw. HF über-

steigen die in der DIN EN ISO 9886:2004-05 definierten Grenzwerte teils deutlich. Die Pathoge-

nese schwerer hitzebedingter Erkrankungen ist multifaktoriell, wie Westwood et al. (2020) und 

Hosokawa et al. (2019) im Rahmen ihrer Übersichtsarbeiten zeigen. Neben Alter und Geschlecht 

ordnen Westwood et al. (2020) die Risikofaktoren einer hitzebedingten Erkrankung folgenden drei 

Kategorien zu:  

(1) umweltbedingte Faktoren: feuchtheißes Klima, fehlende Akklimatisierung, kumulative 

Wirkung von Hitzeexposition an wiederholten Tagen und ungeeignete Kleidung 

(2) verhaltensbedingte Faktoren: Schlafmangel, unzureichende Flüssigkeitszufuhr, Dro-

genkonsum, schlechte Ernährung und die Einnahme bestimmter Medikamente 

(3) körperliche Faktoren: geringe körperliche Fitness, hoher Body Mass Index, hohe me-

tabolische Belastungen und medizinische Grunderkrankungen.  
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Die Häufigkeit der hitzebedingten Erkrankungen im Sport und Arbeitsumfeld unterstreicht gleich-

ermaßen die Notwendigkeit der Reduktion der thermischen Belastung sowie die kontinuierliche 

Überwachung der thermischen Beanspruchung. 

2.2.2 Richtlinien zum Schutz vor zu hoher thermischer Belastung und 

Beanspruchung 

Im Freizeit- und Leistungssport kann die thermische Belastung und Beanspruchung mittels Re-

duktion der Intensität und Dauer der körperlichen Aktivität, durch das Tragen eines Sonnenschut-

zes, vermehrte Pausen und eine ausreichende Flüssigkeitszufuhr erzielt werden. Ein Leistungs-

sportler hat zumeist nicht die Wahl und muss selbst unter enormer Hitze Höchstleistung erbrin-

gen. Wasserduschen, Kühlwesten oder Eisbeutel stellen Möglichkeiten dar, um die thermische 

Belastung vor, während und nach der Aktivität zu reduzieren. Nur wenige Sportverbände haben 

die allgemeinen Empfehlungen mit individuellen Richtlinien erweitert. So gibt bspw. die Fédération 

Internationale de Football Association (FIFA) vor, ab einer WBGT von 32 °C in der 30. Minute einer 

jeden Halbzeit eine zusätzliche Trinkpause einzulegen.  

Zum Schutz vor zu hoher thermischer Belastung und Beanspruchung im Arbeitsumfeld gelten 

Richtlinien und Empfehlungen. Die Technische Regel für Arbeitsstätten Raumtemperatur (ASR 

A3.5) (Ausschuss für Arbeitsstätten, 2010) definiert Grenzwerte für Mindest- und Maximaltem-

peratur in Arbeits-, Pausen-, Bereitschafts-, Sanitär-, Kantinen- und Erste-Hilfe-Räumen. Dem-

nach soll die Lufttemperatur in den Räumen 26 °C nicht überschreiten. Gemäß der Regel müssen 

bei Überschreiten der Lufttemperatur im Raum von 30 °C weitere Maßnahmen zur Reduktion der 

Belastung der Arbeitnehmer ergriffen werden. In erster Linie müssen technische sowie organisa-

torische Maßnahmen umgesetzt werden. Hierzu zählen bspw. eine effektive Steuerung des Son-

nenschutzes sowie der Lüftungseinrichtungen, Reduzierung der inneren thermischen Lasten, Lo-

ckerung der Bekleidungsregelungen oder die Bereitstellung geeigneter Getränke. Bei Überschrei-

ten der Raumlufttemperatur von 35 °C  

„[…] ist der Raum für die Zeit der Überschreitung ohne 

▪ technische Maßnahmen (z. B. Luftduschen, Wasserschleier), 

▪ organisatorische Maßnahmen (z. B. Entwärmungsphasen) oder 

▪ Persönliche Schutzausrüstung (z. B. Hitzeschutzkleidung), 

wie bei Hitzearbeit, nicht als Arbeitsraum geeignet“ (Ausschuss für Arbeitsstätten, 2010, S. 7). 

Gemäß dem Arbeitsschutzgesetz (§§ 4, 5 und §§ 11, 12), der Arbeitsstättenverordnung (§ 3a, An-

hang 5.1) und der Unfallverhütungsvorschrift der Deutschen Gesetzlichen Unvallversicherung 

(DGUV) Vorschrift 1 (§ 23) müssen bei der Arbeit im Freien zusätzliche Faktoren, wie die UV-

Strahlung, eine erhöhte Hitzebelastung durch direkte Sonneneinstrahlung sowie erhöhte Schad-

stoffkonzentrationen in der Luft beachtet werden. Konkrete Grenzwerte der jeweiligen Faktoren 

werden nicht gegeben. Zum Schutz der Arbeitnehmer wird lediglich empfohlen, eine Beschattung, 

Belüftung oder Besprühung einzurichten, die Arbeitszeit sowie die Arbeitsintensität anzupassen 

und die Arbeitnehmer zu sensibilisieren. Im Gegensatz zu diesen Empfehlungen, schlagen Maung 

und Tustin (2020) einen Heat Index (HI) von 27 °C als objektiven Grenzwert vor, um hitzebedingte 

Todesfälle im Arbeitsumfeld zu verhindern. Der HI resultiert aus der Lufttemperatur und der 

relativen Luftfeuchtigkeit und beschreibt die gefühlte Temperatur/Hitze, angegeben in °C. Die 

Windgeschwindigkeit wird in der Berechnung nicht berücksichtigt. Gemäß der Meta-Analyse von 

Maung und Tustin (2020) traten 96 % bzw. 99 % der zivilen bzw. militärischen Todesfälle bei 

einem HI ≥ 27 °C auf. Maßnahmen zur Reduktion der thermischen Beanspruchung sollten jedoch 
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bereits ab einem HI ≥ 21 °C ergriffen werden, insbesondere bei hoher körperlicher Aktivität und 

zusätzlicher thermischer Belastung aufgrund des Tragens einer PSA. Auch Hosokawa et al. (2019) 

orientieren sich an objektiven Grenzwerten. Die Autoren empfehlen die WBGT als Kriterium und 

liefern einen systematischen Überblick über in den USA geltende Richtlinien zur Anpassung kör-

perlicher Aktivität unter Hitze. Die WBGT ist ein häufig verwendeter Index. Sie kombiniert Luft-

temperatur, relative Luftfeuchtigkeit, Luftgeschwindigkeit und Wärmestrahlung. Im Sport, insbe-

sondere im Fußball, Marathonlauf und Tennis, ist die WBGT als Index weit verbreitet (Armstrong 

et al., 2007; Racinais et al., 2015). Die Richtlinien von Hosokawa et al. (2019) gelten sowohl für 

den Sport als auch für das Arbeitsumfeld. Ziel ist die Optimierung der Leistungsfähigkeit, die 

Aufrechterhaltung der Arbeitseffizienz bzw. der Schutz vor hitzebedingten Erkrankungen. Im All-

gemeinen wird empfohlen, die Intensität und die Dauer der Aktivität zu reduzieren. Des Weiteren 

sollen vermehrt Pausen eingelegt und auf eine ausreichende Flüssigkeitszufuhr geachtet werden. 

Für Sportarten, wie beispielsweise dem American Football, gelten zudem weitere Empfehlungen. 

Demnach wird ab einer WBGT von 30,5 °C das Tragen der Persönlichen Schutzausrüstung ein-

geschränkt. So wird empfohlen, den Helm während Pausen abzunehmen, die PSA während des 

Trainings auf Helm, Schulterpolster und Shorts zu beschränken und während des Konditionstrai-

nings keine PSA zu tragen. Ab einer WBGT von 33,3 °C wird gänzlich vom Tragen der PSA 

während des Trainings abgeraten. Im Arbeitsumfeld fordert die American Conference of Governmental 

Industrial Hygienists (ACGIH) bei inadäquater Belüftung und hoher Isolation der Bekleidung die 

Überwachung von physiologischen Parametern. 

2.2.3 Persönliche Kühlausrüstung 

Das Ziel persönlicher Kühlausrüstung ist die Reduktion von thermischer Belastung. Eine Kühlung 

des Körpers während und nach einer Belastung steigert im Allgemeinen die Leistungsfähigkeit und 

fördert die Regeneration (Barr et al., 2011; Barwood et al., 2009). Die belastungsreduzierende Wir-

kung persönlicher Kühlausrüstung wurde bereits in den 1970er Jahren erkannt (Mokhtari Yazdi & 

Sheikhzadeh, 2014; Nunneley, 1970). Zunächst wurden körpernahe Klimatisierungskonzepte vor-

rangig für die Luft- und Raumfahrt entwickelt. Weiterentwicklungen und zusätzliche Accessoires, 

wie Arm- bzw. Stirnbänder, eröffneten den Einsatz von persönlicher Kühlausrüstung im Arbeits-

umfeld (z. B. Feuerwehr, Militär, Metallhütte) sowie im Sport. Persönliche Kühlausrüstung wird 

nach Mokhtari Yazdi und Sheikhzadeh (2014) in drei Gruppen gegliedert. Die Gruppierung in 

Abbildung 3 erfolgt anhand der verwendeten Technologie. 

Luftgekühlte Ausrüstung Ausrüstung auf Basis von 

Phase Change Materials 

Flüssigkeitsgekühlte 

Ausrüstung 

Abbildung 3. Gruppierung persönlicher Kühlausrüstung anhand der verwendeten Technologie nach Mokhtari Yazdi 
und Sheikhzadeh (2014). (Eigene Darstellung) 

Luft- und flüssigkeitsgekühlte Ausrüstung wird voranging im Bereich der Luft- und Raumfahrt 

eingesetzt, jedoch auch in der Schwermetallindustrie und für die Feuer- oder Seuchenbekämpfung. 

(Selkirk et al., 2004) 

Das Prinzip der Luftkühlung findet auch bei Schutzhelmen Anwendung. Ballistische Schutzhelme 

sind Teil der PSA eines Bombenentschärfers. Zur Kühlung des Körpers wird der Schutzanzug 

inklusive des Helms mit trockener Luft durchströmt. Als Nebeneffekt des trockenen Luftstroms 
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wird das Beschlagen des Visiers reduziert. Ein Nachteil der Luftkühlung ist jedoch das zusätzliche 

Gewicht sowie die Geräuschbildung der Ventilatoren. 

Luft- und flüssigkeitsgekühlte Ausrüstungen werden zudem als aktive Systeme bezeichnet, Aus-

rüstung auf Basis von PCM hingegen als passive Systeme (Mokhtari Yazdi & Sheikhzadeh, 2014). 

Goforth et al. (2014) geben einen systematischen Überblick über den Effekt aktiv und passiv ge-

kühlter ballistischer Schutzwesten in heißer Umgebung. Die Analyse von neun Studien zeigt einen 

positiven Effekt der aktiven Kühlung auf die Haut-, KKT und die HF. Der Effekt passiver Küh-

lung ist vernachlässigbar.  

Bach (2020) gibt in seiner Dissertation The evaluation of cooling systems to reduce heat strain in individuals 

wearing personal protective clothing eine Zusammenfassung von Studien zur Kühlwirkung von persön-

licher Kühlausrüstung im Arbeitsumfeld. Die Zuordnung der Kühlung erfolgt anhand der Eintei-

lung von Mokhtari Yazdi und Sheikhzadeh (2014). Tabelle 2 zeigt relevante Studien und Ergeb-

nisse hinsichtlich der Kühlwirkung und der Reduktion der thermischen Beanspruchung. Dabei 

zeigt sich die unterschiedliche Wirkung von aktiver und passiver Kühlung auf die thermische Be-

anspruchung. Während die passive Kühlung (PCM) im Mittel zu einer Reduktion der KKT bzw. 

der HF um 0,4 °C bzw. 13 bpm führt, reduziert die aktive Kühlung (luft-, flüssigkeitsgekühlte 

Ausrüstung) die KKT bzw. die HF um 0,7 °C bzw. 29 bpm.
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Tabelle 2. Überblick über Studien zur Kühlwirkung von persönlicher Kühlausrüstung im Arbeitsumfeld. Dargestellt sind Stichprobengröße N mit Geschlechterverhältnis m:w (männ-

lich : weiblich), Art der Kühlung (Luftgekühlte Ausrüstung, Flüssigkeitsgekühlte Ausrüstung, Ausrüstung auf Basis von PCMs) mit Temperatur (°C), Umgebungsbedingungen Tempera-

tur und relative Luftfeuchtigkeit (r. LF.) (°C, %), Belastung (W), Differenz der Körperkerntemperatur mit und ohne Kühlung (Δ KKT) (°C), Differenz der Herzfrequen mit und ohne 

Kühlung (Δ HF) (bpm), Differenz der Belastungsdauer mit und ohne Kühlung (Δ Belastungsdauer) (min). Teilweise übernommen und übersetzt aus Bach (2020, S. 59–60) 

Studie N (m:w) Kühlung (Temperatur, °C) Temperatur, r. LF. 

(°C, %) 

Belastung 

(W) 

Δ KKT 

(°C) 

Δ HF 

(bpm) 

Δ Belastungs-

dauer (min) 

Glitz et al., 2015 10 (10:0) Luftgekühlte Weste (25°C) 25 °C, 50 % 400 -0,6 -27 n/a 

Zhang et al., 2010 10 (10:0) Luftgekühlte Weste (n/a) 33 °C, 75 % 465 -0,2 -9 +23 

Cadarette et al., 2006 4 (4:0) Flüssigkeitsgekühlte Weste (21 °C) 30 °C, 30 % 224 -1,1 -54 n/a 

Ashtekar et al., 2019 29 (29:0) Flüssigkeitsgekühlte Weste (n/a) 37 °C, 41 % n/a n/a -11 n/a 

Quinn et al., 2017 6 (6:0) Flüssigkeitsgekühlte Weste (n/a) 32 °C, 92 % 4 km/h Gehen -1,0 -30 n/a 

Bach et al., 2019 10 (10:0) Flüssigkeitsgekühlter Anzug (10 °C) 35 °C, 50 % 250–400 -0,4 -13 n/a 

Cheuvront, Kolka et al., 2003 5 (5:0) Flüssigkeitsgekühlter Anzug (21 °C) 30 °C, 31 % 225 -1,0 -57 n/a 

Bach et al., 2019 10 (10:0) PCM Weste (Eis) 35 °C, 50 % 250–400 -0,5 -18 +18 

Choi et al., 2008 12 (12:0) PCM Weste (Eis) 33 °C, 65 % n/a -0,4 -6 n/a 

Kwon et al., 1998 9 (0:9) PCM Weste (Eis) 23 °C, 50 % n/a -0,1 -5 n/a 

Bach et al., 2019 10 (10:0) PCM Weste (Eis + Eiswasser) 35 °C, 50 % 250–400 -0,4 -17 +22 

Bach et al., 2019 10 (10:0) PCM Weste (n/a) 35 °C, 50 % 250–400 -0,4 -13 ±0 

Itani et al., 2018 6 (6:0) PCM Weste (n/a) 40 °C, 40 % n/a ±0 ±0 n/a 

Quinn et al., 2017 6 (6:0) PCM Weste (n/a) 32 °C, 92 % 4 km/h Gehen -0,9 -25 n/a 

Muir et al., 1999 6 (6:0) PCM Weste (n/a) 35 °C, 50 % 250–400 -0,3 -18 +44 

Δ entspricht dem Unterschied zur Bedingung ohne Kühlung. 
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Der Fokus der vorliegenden Arbeit liegt auf flüssigkeitsgekühlter Ausrüstung sowie auf Kühlaus-

rüstung auf Basis von PCMs, weshalb luftgekühlte Ausrüstung im weiteren Verlauf nicht weiter 

betrachtet wird. 

Kühlausrüstung auf Basis von Phase Change Materials 

Phase Change Material (PCM), auch als Phasenwechselmaterial oder Latentwärmespeicher be-

zeichnet, ermöglicht die Aufnahme bzw. Abgabe großer Energiemengen in Form von latenter 

Wärme. Während des Speicher- bzw. Abgabeprozesses erfährt das Speichermedium einen Pha-

senübergang. Die bei konstanter Temperatur für einen vollständigen Phasenübergang erforderli-

che Energiemenge bezeichnet man als latente Wärme. (Iqbal et al., 2019; Mehling & Cabeza, 2008) 

Zur Reduktion der thermischen Belastung im Sport und Arbeitsumfeld empfiehlt Nagano et al. 

(2003) neben der Verfügbarkeit am Markt und einem günstigen Preis folgende Eigenschaften des 

PCMs: 

▪ Schmelzpunkt: 15–35 °C 

▪ Hohe thermische Leitfähigkeit 

▪ Hohe latente Wärme 

▪ Geringe Differenz zwischen Schmelz- und Erstarrungspunkt 

▪ Geringe Toxizität 

▪ Nicht entflammbar 

▪ Keine Umweltbelastung 

▪ Stabilität der Eigenschaften, auch nach mehrfacher Nutzung 

PCMs lassen sich in organische und anorganische PCMs unterteilen. Organische PCMs können 

allgemein in Paraffine und Nicht-Paraffine (Fettsäuren, Ester, Alkohole, Glykole) gegliedert wer-

den. Ein grundlegender Vorteil organischer PCMs ist deren hohe thermische Stabilität bis zu 

250 °C und deren hohe latente Wärmespeicherung von 200–250 kJ/kg (Iqbal et al., 2019). Zudem 

sind sie ungiftig und zeichnen sich durch eine nahe an der thermischen Indifferenztemperatur des 

Menschen (thermoneutrale Zone, 27–33°C) liegenden Phasenübergangstemperatur aus. Insbeson-

dere aus diesen Gründen eignen sich organische PCMs für die Anwendung am Menschen. 

Aus der Gruppe der anorganischen PCMs werden vorrangig Salzhydrate, wie z. B. Glaubersalz, 

für den Einsatz am Menschen genutzt. Salzhydrate weisen eine Phasenübergangstemperatur im 

Bereich der thermoneutralen Zone auf. Glaubersalz zählt zu den am häufigsten gewählten 

Salzhydraten. Es zeichnet sich durch eine Phasenübergangstemperatur von 32,4 °C und einer 

hohen latenten Wärmespeicherung von 254 kJ/kg aus. (Alva et al., 2018; Iqbal et al., 2019) 

Neben Salzhydraten zählen Salze und Metalle zur Gruppe der anorganischen PCMs. Metalle sind 

gekennzeichnet durch eine hohe thermische Leitfähigkeit, eine hohe Wärmespeicherkapazität und 

eine hohe Dichte. Ein wesentlicher Nachteil von metallischen PCMs ist deren Neigung zum Su-

percooling von bis zu 100 °C. (Alva et al., 2018) 

Supercooling entsteht durch eine verzögerte Kristallisation während der Abkühlung eines Materi-

als und des dabei stattfindenden Phasenübergangs von flüssig zu fest. Das PCM verfestigt sich 

erst deutlich unterhalb der Kristallisationstemperatur. PCMs mit der Tendenz zum Supercooling 

eignen sich nicht für die Anwendung am Menschen. Insbesondere bei direktem Hautkontakt des 

PCMs ist mit lokalen Erfrierungen zu rechnen. Das Beimischen von Füllstoffen, auch Keimbildner 

genannt, unterstützt die heterogene Keimbildung und reduziert das Supercooling. Auch eine Mak-

roverkapselung des PCMs kann das Supercooling reduzieren (Cao & Yang, 2014). 
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Die Weiterverarbeitung von PCMs erfolgt in Form einer Makro-, Mikro- bzw. Nanoverkapselung. 

Bei einer Makroverkapselung werden PCMs in ein flexibles oder starres Behältnis gefüllt. Bei der 

Mikro- bzw. Nanoverkapselung werden PCM Partikel mit einer festen Hülle umzogen. Die Parti-

kel der Mikroverkapselung haben einen Durchmesser von 1 bis 1000 µm. Nanoverkapselungen 

haben einen Durchmesser von < 1 µm. Bevorzugt besteht die Hülle der mikroverkapselten PCMs 

(MPCMs) und nanoverkapselten PCMs (NPCMs) aus organischen Materialien. (Iqbal et al., 2019) 

Alva et al. (2017) geben einen ausführlichen Überblick über wesentliche Bestandteile und Eigen-

schaften von MPCMs und zeigen auf, welche Besonderheiten bei der Anwendung zu beachten 

sind. MPCMs und NPCMs zeichnen sich durch ihre Pulverform aus. Aufgrund der Umhüllung 

der Partikel ist der Phasenübergang von außen nicht zu erkennen. MPCMs sowie NPCMs können 

u. a. in Textilien (Einlegesohlen, Vlies, Bettdecken, Matratzen, Autositze) eingebracht werden 

(Alva et al., 2017; Iqbal et al., 2019; Peng et al., 2019). Salaün et al. (2010) wiesen einen thermore-

gulatorischen Effekt von MPCMs in Baumwolltextilien nach.  

PCMs werden häufig in Kühlwesten integriert. Ouahrani et al. (2017) entwickelten eine Kühlweste 

und untersuchten PCMs der Phasenübergangstemperatur 18 °C bzw. 28 °C. Die Tests der 

Kühlweste erfolgten an 6 männlichen Probanden während einer 45-minütigen Belastung auf einem 

Fahrradergometer in einer Klimakammer bei 34 °C und 45 % r. LF. Die Probanden hatten ein 

Durchschnittsalter von 22,3 Jahre (SD = 4,3 Jahre), eine Größe von 173 cm (SD = 5 cm) und ein 

Gewicht von 76,0 kg (SD = 9,8 kg). Mit Erreichen der Phasenübergangstemperatur wurden 

Hauttemperaturen von 29,9 ± 1,1 °C bzw. 34,8 ± 1,2 °C an der Brust und 30,5 ± 1,9 °C bzw. 

34,0 ± 0,9 °C am Rücken gemessen. Die Hauttemperatur sank um bis zu 5,5 ± 1,0 °C. Zudem 

führte das Tragen der Kühlweste mit den PCMs der Phasenübergangstemperatur von 18 °C zu 

einer Verbesserung der thermischen Behaglichkeit und zu einer Reduktion des Feuchtegefühls auf 

der Haut. 

Yazdanirad und Dehghan (2016) prüften die Eignung von Paraffin als PCM in Kühlwesten. Sie 

verwendeten ein Paraffin mit einer Phasenübergangstemperatur von 15 °C bis 35 °C. Als Makro-

verkapselung diente Aluminiumfolie mit einer Dicke von 0,125 mm und einer thermischen Leit-

fähigkeit von 237 W/mK. Die Kühlweste beinhaltet 17 PCM-Elemente mit einer Masse von je-

weils 140 g. Die Kühlwirkung wurde an 10 männlichen Probanden während einer 30-minütigen 

leichten (2,8 km/h) bzw. moderaten (4,8 km/h) Belastung auf einem Laufband in einer Klima-

kammer bei 40 °C und 40 % r. LF. untersucht. Mit Tragen der Kühlweste reduzierten sich HF, 

Oraltemperatur, Hauttemperatur und Schweißproduktion signifikant. Yazdanirad und Dehghan 

(2016) schließen daraus, dass Paraffin als PCM in Kühlwesten geeignet ist. 

Auch Jovanovic et al. (2014) untersuchten Paraffin als PCM. Die Kühlweste beinhaltete vier Ele-

mente mit Paraffin der Phasenübergangstemperatur von 18 °C. Die Tests hinsichtlich der Kühl-

wirkung der Weste wurden an 10 männlichen Soldaten während einer Belastung auf einem Lauf-

band (5,5 km/h) in einer Klimakammer bei 40 °C und 58 % r. LF. durchgeführt. Die Probanden 

hatten ein durchschnittliches Alter von 25,8 Jahren (SD = 2,5 Jahre), ein Gewicht von 72,0 kg 

(SD = 10,0 kg) und eine Größe von 182 cm (SD = 8 cm) und waren mit der Standarduniform 

bekleidet (67 % Baumwolle, 33 % Polyester, Unterwäsche aus 100 % Baumwolle). Die Kühlweste 

wurde über der Uniform getragen. Die Analyse der Kühlwirkung erfolgte anhand der Temperatur 

im Mittelohr, der Hauttemperatur und der thermischen Behaglichkeit. Das Tragen der Kühlweste 

führte zu einem signifikant langsameren Anstieg der KKT (p < .05) und einer verbesserten ther-

mischen Behaglichkeit. Die maximale Differenz der KKT lag bei 0,81 ± 0,04 °C. 
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In den vergangenen Jahren wurden Kühlwesten weiterentwickelt, indem PCMs mit einer zweiten 

Technologie kombiniert wurden. Chan et al. (2017) und Itani et al. (2017) entwickelten Hybrid-

kühlwesten mit PCM-Elementen und Ventilatoren bzw. Trockenmitteln. Beide Untersuchungen 

zeigen eine signifikante Reduktion der thermischen Belastung und Beanspruchung aufgrund der 

Hybridweste. Chan et al. (2017) beobachteten, dass die Hybridkühlweste aus PCM-Elementen und 

Ventilatoren signifikant zur Erholung zwischen zwei Aktivitätsphasen beitragen und dadurch die 

Leistungsfähigkeit von Arbeitern und Sportlern optimieren könnten. Der Einsatz eines Trocken-

mittels reduziert den Feuchtegehalt des Mikroklimas signifikant (Itani et al., 2017). 

Fok et al. (2011) und Chelliah et al. (2015) untersuchten das Kühlpotential von PCMs in Motor-

radhelmen. In beiden Studien zeigte sich, dass der Einsatz von PCM im Motorradhelm die ther-

mische Behaglichkeit verbessert. Dies wurde durch den flacheren Anstieg der Temperatur im In-

neren des Helms begründet. Fok et al. (2011) beobachteten, dass sich die Zeit bis zum Erreichen 

einer Temperatur von 40 °C im Inneren des Helms von 8 min ohne Kühlung auf 21,5 min mit 

Kühlung verlängerte. Bei Chelliah et al. (2015) konnte der Helm sogar über eine Dauer von 72 min 

ohne nennenswerte Reduktion der thermischen Behaglichkeit getragen werden. Hier ist zu erwäh-

nen, dass dieses Ergebnis auf keiner realen Messung, sondern auf einer Computational Fluid Dynamics 

(CFD) Analyse beruht. Zudem optimieren zusätzliche Ventilationslöcher im Stirn- und Nacken-

bereich des Helms die PCM-Kühlung.  

Die Kombination aus PCM und Luftkühlung kommt auch bei Ghani et al. (2017) zum Einsatz. 

Ghani et al. (2017) entwickelten einen Industrieschutzhelm mit PCM-Elementen im oberen Kopf-

bereich und einem solarbetriebenen Ventilator im Nackenbereich. Als PCM wurde Rubitherm 

RT24 mit einer Phasenübergangstemperatur von 21–25 °C verwendet. Das Kühlpotential wurde 

mittels einer CFD Analyse ermittelt. Das Kühlsystem reduzierte die Temperatur zwischen Kopf 

und Helm um fast 17 °C.  

Der Stand der Forschung bezieht sich überwiegend auf Motorrad- und Industrieschutzhelme. 

Diese besitzen im Vergleich zu ballistischen Helmen unterschiedliche thermische und mechani-

sche Eigenschaften. Die Ergebnisse lassen sich daher nur bedingt auf ballistische Helme übertra-

gen. Dennoch geben die Ergebnisse einen ersten Überblick über das Kühlpotential von PCMs in 

geschlossenen Helmen mit hoher Schutzfunktion.  

Flüssigkeitsgekühlte Ausrüstung 

Die ersten Prototypen flüssigkeitsgekühlter Ausrüstung kamen zunächst in der Luft- und Raum-

fahrt zum Einsatz (Mokhtari Yazdi & Sheikhzadeh, 2014).  

Dabei wurde Wasser durch Plastikleitungen gepumpt, welche sich in der Unterwäsche der Astro-

nauten befanden. Zum Schutz der Haut waren die Leitungen mit einer Nylonschicht bedeckt. Die 

Kühlung erfolgte am Oberkörper und an den Beinen. (Nunneley, 1970) 

Das gekühlte Wasser nimmt während der Zirkulation die Wärme des Körpers auf. Um die Küh-

lung aufrecht zu erhalten, muss dem Wasser die Wärme regelmäßig entzogen werden. Dies kann 

beispielhaft mittels Eis Packs erfolgen. (Mokhtari Yazdi & Sheikhzadeh, 2014) 

Insbesondere in gesundheitsgefährdenden Arbeitsumgebungen, wie beispielsweise bei der Feuer-

bekämpfung oder bei der Arbeit in Metallhütten, eignet sich ein geschlossener Kreislauf zur Re-

duktion der thermischen Belastung. Studien zeigen, dass bei einem hohen Energieumsatz in heißer 

Arbeitsumgebung eine flüssigkeitsgekühlte Ausrüstung nötig ist, um die Gesundheit zu schützen. 

(Flouris & Cheung, 2006; Teunissen et al., 2014)  



 

18 

Die sich zu Beginn der Entwicklung von flüssigkeitsgekühlter Ausrüstung insbesondere auf den 

Oberkörper und die Beine beschränkenden Systeme wurden über die Jahre weiterentwickelt und 

angepasst. In der Medizin kommen seither flüssigkeitsgekühlte Systeme zur Kühlung des Kopfes 

von Schlaganfall- und Kopftraumapatienten zur Anwendung (Harris et al., 2012). Die Forschung 

verfolgt den Ansatz der Kopfkühlung ebenfalls bei Schutzhelmen, wie z. B. Industrieschutz-, Mo-

torrad- oder ballistische Helme. 

Simmons et al. (2008) integrierten eine Flüssigkeitskühlung in eine Sturmhaube und untersuchten 

den Effekt der Kopf- und Nackenkühlung auf kardiovaskuläre Funktionen, kognitive Fähigkeiten 

und die subjektive Wahrnehmung. Die Kühlung reduzierte die kardiovaskuläre Belastung und eine 

hitzebedingte Ermüdung trat zu einem späteren Zeitpunkt ein, jedoch wurde kein positiver Effekt 

auf die kognitiven Fähigkeiten beobachtet. 

Tabelle 3 gibt einen Überblick über die in den USA kommerziell erhältlichen aktiven, flüssigkeits-

gekühlten Systeme zur Kopfkühlung. 

Aktive, flüssigkeitsgekühlte Systeme zur Kopfkühlung von Sicherheitskräften in Deutschland wur-

den im Rahmen der Recherche nicht gefunden. Die Reduktion der thermischen Belastung der 

Sicherheitskräfte beschränkt sich bis zum jetzigen Zeitpunkt auf die Kühlung des Rumpfes. Fol-

gende drei Systeme in Form von Kühlwesten konnten recherchiert werden: Personal Thermal 

Management System (Rini Technologies, Oviedo, USA), Personal Cooling System (Rini Techno-

logies, Oviedo, USA) und Combo Cool System (Wolf Engineering, Ravensburg, Deutschland).  
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Tabelle 3. Überblick über die in den USA kommerziell erhältlichen aktiven, flüssigkeitsgekühlten Systeme zur Kopfkühlung. (Eigene Darstellung) 

Kühlsystem (Komponenten) 

 

Hersteller Anwendung Eigenschaften Erläuterungen 

Cool-X Wasserkühlsystem 

(CoolShirt Kühleinheit oder 

F.A.S.T. Systems Kühleinheit) 

Roux Helmets  

(Port Orange, USA) 

Coolshirt Systems 

(Stockbridge, USA) 

Fresh Air Systems Technologies 

(Des Plaines, USA) 

Motorsport Kühlmedium: Wasser 

Rückkühlung mittels Eis 

Das Cool-X ist in die ROUX Helme R-1CF und R-

1C integriert und kann mittels eines Adapterschlau-

ches an die Kühleinheiten angeschlossen werden. 

HotHead Kit  

(Kart Bag, Verbindungschlauch, 

Lithium-Ionen-Akku, Endurance 

Ice, Cool-A-Clava Kopftextil) 

Coolshirt Systems  

(Stockbridge, USA) 

Motorsport Kühlmedium: Wasser 

Rückkühlung mittels Eis 

portabel 

2,95 kg 

Max. 1h Kühlung 

Das Cool-A-Clava Kopftextil ist mit fast jedem 

Helm kombinierbar. 

Temperature Management Sys-

tem  

(Kühleinheit, Verbindungs-

schlauch, Cooling Headliner) 

Welkins  

(Downers Grove, USA) 

Medizin Kühlmedium: Wasser 

portabel 

8,6 kg 

Min. 4h Kühlung 

Reduktion der Gehirntemperatur  

um 2 °C in den ersten 15 Minuten 

Das Kopftextil bedeckt sowohl Kopf als auch Na-

cken. Das System kann sowohl mit Batterien als 

auch stationär an einer Steckdose betrieben wer-

den. 

Electri-Cool II  

(Kühleinheit, Thermoelektrisches 

Modul, Head Wrap) 

Cincinnati Sub-Zero  

(Cincinnati, USA) 

Medizin Kühlmedium: Wasser 

stationär 

6,3 kg 

Das Kopftextil bedeckt sowohl Kopf als auch Na-

cken. Es können die Temperaturbereiche 5–7 °C, 

8–10 °C und 11–13 °C eingestellt werden. 
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Zusammenfassung Kapitel 2.2 

Theoretische Grundlagen 

Unter thermischer Belastung versteht man die Summe der auf den Menschen einwirkenden 

Klimagrößen. Eine hohe thermische Belastung kann zu Hitzestress und einer hohen individu-

ellen thermischen Beanspruchung des Körpers führen. Körperliche Arbeit und isolierende Be-

kleidung können die thermische Beanspruchung des Körpers zusätzlich erhöhen.  

Die thermische Beanspruchung ist eine multifaktorielle, individuelle Reaktion physiologischer 

Parameter auf die thermische Belastung, die sich zudem in Form der thermischen Behaglichkeit 

ausdrückt.  

Äußere Klimagrößen und personenbezogene Größen bestimmen die thermische Behaglichkeit 

des Menschen. Begleiterscheinungen einer hohen thermischen Beanspruchung sind neben einer 

geringen thermischen Behaglichkeit, eine verminderte Arbeitsleistung und Ausdauer sowie ein 

erhöhtes Risiko hitzebedingte Erkrankungen zu erleiden.  

Persönliche Kühlausrüstung 

Das Ziel persönlicher Kühlausrüstung ist die Reduktion von thermischer Belastung. Eine Küh-

lung des Körpers während und nach einer Belastung steigert im Allgemeinen die Leistungsfä-

higkeit und fördert die Regeneration.  

Persönliche Kühlausrüstung wird in drei Gruppen gegliedert: (i) luftgekühlte Ausrüstung, 

(ii) Ausrüstung auf Basis von Phase Change Materials (PCMs) und (iii) flüssigkeitsgekühlte Aus-

rüstung. Luftgekühlte und flüssigkeitsgekühlte Ausrüstung werden zudem als aktive Systeme 

bezeichnet, Ausrüstung auf Basis von PCMs hingegen als passive Systeme. 

PCMs sind latente Wärmespeicher und lassen sich in organische und anorganische PCMs un-

terteilen. Manche PCMs neigen zum Supercooling und sind daher nicht für die Anwendung am 

Menschen geeignet. Für die Anwendung am Menschen empfehlen Nagano et al. (2003) neben 

der Verfügbarkeit am Markt und einem günstigen Preis folgende Eigenschaften des PCMs: 

▪ Schmelzpunkt: 15–35 °C 

▪ Hohe thermische Leitfähigkeit 

▪ Hohe latente Wärme 

▪ Geringe Differenz zwischen Schmelz- und Erstarrungspunkt 

▪ Geringe Toxizität 

▪ Nicht entflammbar 

▪ Keine Umweltbelastung 

▪ Stabilität der Eigenschaften, auch nach mehrfacher Nutzung 

Flüssigkeitsgekühlte Ausrüstung kam zunächst in der Luft- und Raumfahrt zum Einsatz. Stu-

dien zeigen, dass bei einem hohen Energieumsatz in heißer Arbeitsumgebung eine flüssigkeits-

gekühlte Ausrüstung nötig ist, um die thermische Belastung und Beanspruchung zu reduzieren 

und somit die Gesundheit zu schützen. Zu Beginn der Entwicklung beschränkte sich flüssig-

keitsgekühlte Ausrüstung auf den Oberkörper und die Beine. Mittlerweile liegt der Fokus der 

Forschung u. a. auf dem Ansatz der Kopfkühlung, insbesondere unter Schutzhelmen. Der Stand 

der Forschung bezieht sich jedoch überwiegend auf Motorrad- und Industrieschutzhelme. 

Diese besitzen im Vergleich zu ballistischen Helmen unterschiedliche thermische und mecha-



 

21 

nische Eigenschaften. Die Ergebnisse lassen sich daher nur bedingt auf ballistische Helme über-

tragen. Jedoch lassen die aufgeführten Studien darauf schließen, dass der Einsatz einer Kühlung 

in ballistischen Helmen zu einer Verbesserung der lokalen thermischen Behaglichkeit führen 

kann.  

Die Reduktion der thermischen Belastung und Beanspruchung von Sicherheitskräften in 

Deutschland beschränkt sich bis zum jetzigen Zeitpunkt auf die Kühlung des Rumpfes. In der 

Literatur konnten keine aktuellen Forschungsarbeiten gefunden werden, die sich mit der Ent-

wicklung eines aktiven Kühlsystems für ballistische Helme auseinandersetzen.  
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2.3 Zustandsüberwachung der Vitalfunktionen des Menschen 

Vitalfunktionen dienen dem Erhalt des Lebens. Abbildung 4 zeigt die Vitalfunktionen des mensch-

lichen Körpers. 

 

Abbildung 4. Vitalfunktionen des Menschen. Dargestellt sind Herz-Kreislauf-Funktion, Atmung, Bewusstsein/Hirn-
funktion, Körpertemperatur und Wasser-Elektrolyt-Haushalt. (Eigene Darstellung) 

Herz-Kreislauf-Funktion, Hirnfunktion, Atmung, Körpertemperatur und Wasser-Elektrolyt-

Haushalt sind Lebensfunktionen des Menschen. Sie erlauben u. a. eine Einschätzung über den 

Zustand der thermischen Beanspruchung.  
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Tabelle 4 enthält die physiologischen Normwerte der Vitalfunktionen eines Erwachsenen.  

Tabelle 4. Physiologische Normwerte der den Vitalfunktionen zugeordneten Vitalparametern. Dargestellt sind 

Normwerte eines Erwachsenen. (Eigene Darstellung) 

Vitalfunktion Vitalparameter Normwert* 

Herz-Kreislauf Herzfrequenz 

Blutdruck 

60–80 bpm 

130/80 mmHg 

Atmung Atemfrequenz 

Sauerstoffsättigung 

10–14 /min 

98–100 % 

Körpertemperatur Körperkerntemperatur 37 ± 0,5 °C 

Wasser-Elektrolyt-Haushalt† Blutplasmaosmolalität 290 mosm/kg 

 Natrium 135–145 mmol/l 

 Chlorid 98–107 mmol/l 

*Werte entsprechen den physiologischen Normwerten eines Erwachsenen 
†weitere Elektrolyte und deren physiologische Normwerte sind in Tabelle 9 aufgelistet 

 

Ein Abweichen der Vitalfunktionen von den Normwerten hat, abhängig von der Dauer dieses 

Zustands, gesundheitsgefährdende oder gar lebensbedrohliche Auswirkungen. Im schwerwie-

gendsten Fall führt dieser Zustand zum Tod. Eine Zustandsüberwachung der Vitalfunktionen 

kann frühzeitig vor zu großen Abweichungen von den Normwerten schützen und somit buch-

stäblich Leben retten. Um den Zustand der Vitalfunktionen auch außerhalb eines klinischen Um-

felds überwachen zu können, sind mobile kontinuierliche Monitoring Geräte notwendig. Diese 

werden auch als sogenannte Wearables bezeichnet. Mit ihnen lassen sich Vitalparameter der Herz-

Kreislauf-Funktion, der Hirnfunktion, der Atmung und der KKT bestimmen. Sie finden überwie-

gend im Freizeit- und Leistungssport Anwendung, doch auch im Arbeitsumfeld gewinnen 

Wearables als Ergänzung der Persönlichen Schutzausrüstung zunehmend an Bedeutung. Einen 

Überblick über die Möglichkeiten der Vitalfunktionsüberwachung mit Wearables liefern Khan et 

al. (2016) in ihrem Review (Tabelle 5).  

Tabelle 5. Mit Wearables überwachbare Vitalfunktionen und -parameter. Dargestellt sind Sensor/Methode, Messbe-

reich und Messfrequenz. Teilweise übernommen und übersetzt aus Khan et al. (2016, S. 4387) 

Vitalfunktion/-parameter Sensor/Methode Messbereich Messfrequenz 

Körpertemperatur Thermistor/Thermoelektrisch/Optisch 32–40 °C DC–0,1 Hz 

Herzfrequenz Elektrokardiografie 0,5–4 mV 0,01–250 Hz 

 Photoplethysmografie 0,05–4 µA 0,05–30 Hz 

Blutdruck Druckempfindliche Dünnschichttransistor 10–400 mmHg DC–50 Hz 

Atemfrequenz Dehnmessstreifen/Impedanz 2–50 /min 0,1–10 Hz 

Sauerstoffsättigung Optisch 80–100 % 0,05–30 Hz 

Hirnfunktion Elektroenzephalografie 5–300 µV DC–150 Hz 

  

Durch die kontinuierliche Überwachung der Vitalfunktionen lassen sich gesundheitsgefährdende 

Zustände vorbeugen. Nachfolgende Unterkapitel beinhalten wesentliche Informationen zur The-

orie, dem Stand der Technik sowie zu aktuellen Forschungsvorhaben der drei ausgewählten Vital-

parameter bzw. -funktionen: KKT, HF und Wasser-Elektrolyt-Haushalt. 
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2.3.1 Körperkerntemperatur  

Die KKT repräsentiert die Temperatur in tiefen Körpergeweberegionen und lebenswichtigen Or-

ganen, wie z. B. Gehirn, Herz oder Leber. Das thermoregulatorische System reguliert zeitlebens, 

um die KKT auf etwa 37 ± 0,5 °C zu halten und somit Gesundheit, Wohlbefinden sowie physische 

und kognitive Leistung zu gewährleisten. (Parsons, 2014; Wingo et al., 2018)  

Die Thermoregulation kann sowohl verhaltensorientiert als auch physiologisch stattfinden (Belval 

& Armstrong, 2018). Die verhaltensorientierte Thermoregulation entspricht einer Reaktion auf 

einen wahrgenommenen thermischen Diskomfort. Eine Verhaltensänderung kann sich in einer 

Anpassung der Bekleidung, des Aktivitätslevels oder aber im Zeitpunkt der körperlichen Aktivität 

widerspiegeln. Unter speziellen Gegebenheiten kann die verhaltensorientierte Thermoregulation 

jedoch nicht erfolgen. Leistungssportler, Industriearbeiter und Notfall- oder Militärpersonal kön-

nen sich extremen klimatischen Gegebenheiten häufig nicht gänzlich entziehen. Mittels physiolo-

gischer Mechanismen versucht unser Organismus wechselnde thermische Belastungen auszuglei-

chen und dadurch die KKT konstant zu halten. Diese Mechanismen werden unter dem Begriff 

der physiologischen Thermoregulation zusammengefasst. Im Allgemeinen versteht man unter der Ther-

moregulation den Ausgleich von Wärmeverlust und Wärmeproduktion. Dem Wärmeverlust durch 

Konvektion, Konduktion und Strahlung steht die metabolische Wärmeproduktion sowie die durch 

extern verrichtete Arbeit produzierte Wärme entgegen. Im Durchschnitt werden etwa 75–80 % 

der extern verrichteten Arbeit in metabolische Wärme umgesetzt (Böning et al., 2017).  

Die metabolische Wärmeproduktion kann während körperlicher Aktivität um das drei- bis zwölf-

fache der Ruhephase ansteigen. Um der resultierenden Erhöhung der KKT entgegenzuwirken, 

reagiert der Körper mit einer Erhöhung der Hautdurchblutung und einer Steigerung der Schwitz-

rate. Die in der aktiven Skelettmuskulatur erzeugte Wärme wird über Konvektion an das zirkulie-

rende kühlere Blut abgegeben. Das erwärmte Blut transportiert die Wärme durch das kardiovas-

kuläre System zur Haut. Dort sorgt eine Vasodilatation für eine gesteigerte Hautdurchblutung. 

(Sawka et al., 2011) 

Übersteigt die Umgebungstemperatur die Hauttemperatur, dann ist der Wärmeverlust des Körpers 

auf den Mechanismus der Evaporation (Verdunstung) beschränkt. Durch die Evaporation von 

Schweiß auf der Hautoberfläche wird dem Körper Wärme entzogen. Diese sogenannte Verduns-

tungskälte ist jedoch nur solange wirksam, bis die Umgebungsluft mit Wasserdampf gesättigt ist. 

Während körperlicher Aktivität in Hitze ist die Evaporation die primäre Möglichkeit des Wärme-

verlusts (Sawka et al., 2011).  

Kann das Wärmegleichgewicht nicht mehr hergestellt werden, ist die maximale Wärmeverlustka-

pazität des Körpers überschritten (Wingo et al., 2018). Die KKT steigt infolge kontinuierlich an 

(Sawka et al., 2011). Eine übermäßige Erhöhung der KKT über 38 °C (Fieber) stellt eine Heraus-

forderung für das Herz-Kreislauf-System dar und beeinträchtigt sowohl die körperliche Leistungs-

fähigkeit (Cheuvront et al., 2010; Nybo et al., 2014) als auch die kognitive Leistungsfähigkeit 

(Nybo, 2008; Piil et al., 2017) einer Person. Bei sehr hohem Fieber (40–42 °C) ist mit Fieberkrämp-

fen zu rechnen, ab einer KKT von 42 °C droht ein Kreislaufversagen sowie der Tod durch Dena-

turierung von Proteinen bzw. Enzymen (Klinke, 2005). Die primäre physiologische Herausforde-

rung bei körperlicher Aktivität in Hitze besteht darin, den aktiven Skelettmuskel mit ausreichend 

Blut zu versorgen und gleichzeitig die Hautdurchblutung zu fördern, um den Wärmeverlust zu 

ermöglichen (Sawka et al., 2010).  

Um den zusätzlichen Bedarf an Blutfluss zu unterstützen, wird die Gefäß- und Nierendurchblu-

tung proportional zur Intensität reduziert. Ausdauernde und intensive körperliche Aktivität in 
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Hitze kann zu einem reduzierten Herzschlagvolumen führen, da sich das Blut in der Haut durch 

Vasodilatation vermehrt ventrikulär ansammelt. Infolge muss die HF weiter ansteigen, um die 

erforderliche Herzleistung und damit die körperliche Aktivität und den Wärmeverlust aufrechtzu-

erhalten. Diese Faktoren können die Leistungsfähigkeit beeinträchtigen. Ein Verlust der aeroben 

Leistungsfähigkeit wurde in zahlreichen Studien berichtet. (Nybo et al., 2014) 

Eine Quantifizierung der individuellen Wärmebelastung im Sport und Arbeitsumfeld könnte zum 

Erhalt der kognitiven und physischen Leistungsfähigkeit beitragen und der Prävention hitzebe-

dingter Erkrankungen dienen (Byrne & Lee, 2019). Ein zentrales Element zur Beurteilung der 

individuellen Wärmebelastung ist die KKT. Die Zustandserfassung der KKT kann direkt, indirekt 

oder anhand einer Schätzung auf der Grundlage eines biophysikalischen oder empirischen Modells 

erfolgen. 

Die direkte Messung in der Arteria Pulmonalis liefert eine medizinische Genauigkeit der KKT und 

entspricht der Goldstandardmethode der KKT-Erfassung (Maxton et al., 2004; Taylor et al., 2014). 

Die Messung erfolgt anhand eines eingeführten Katheters. Aufgrund der hohen Invasivität ist 

diese Methode außerhalb eines klinischen Umfelds nicht anwendbar. Die direkte Messung der 

KKT im Rektum bzw. im Ösophagus stellen invasive Alternativen zur Goldstandardmethode dar. 

Die Ösophagustemperatur (Teso) und die Rektaltemperatur (Trec) werden mittels einer Tempera-

tursonde gemessen. Zur Messung der Teso wird die Temperatursonde oral bzw. nasal eingeführt 

und im distalen Ösophagus platziert. Aufgrund der Platzierung in unmittelbarer Nähe zu großen 

Blutgefäßen und dem Herzen zeigt Teso kaum zeitliche Verzögerungen auf Änderungen der KKT 

(Taylor et al., 2014). Schwierigkeiten beim Einführen der Temperatursonde, Unbehagen während 

der Messung und die Anfälligkeit der Temperaturmesswerte gegenüber Flüssigkeitsaufnahme 

(Mündel et al., 2016) beschränken die Messung der Teso auf das laboratorische und klinische Um-

feld.  

Zur Messung der Trec wird die Temperatursonde in das Rektum eingeführt. Die Eindringtiefe soll 

acht bis zehn Zentimeter betragen.  

Bei einer Eindringtiefe ≥ 10 cm weist Trec im Vergleich zu Teso eine mittlere Abweichung von 

0,2 °C auf. Unter Belastung sind Trec und Teso miteinander vergleichbar. (Miller et al., 2017) 

Im Gegensatz zu Teso reagiert Trec deutlich zeitlich verzögert auf Änderungen der KKT. Dennoch 

gilt die direkte Messung der Trec als akzeptierte Methode zur Zustandserfassung der KKT unter 

körperlicher Aktivität. (Casa et al., 2007; Casa et al., 2015; Ganio et al., 2009; Miller et al., 2017) 

Die Entwicklung telemetrischer, temperatursensibler Pillen ermöglicht eine kontinuierliche, di-

rekte Messung der KKT im Gastrointestinaltrakt. Die Einnahme der Pille erfolgt oral. Validie-

rungsstudien zeigen unterschiedliche Ergebnisse im Vergleich zu Trec und Teso (Teunissen et al., 

2012; Travers et al., 2016). 

Teunissen et al. (2012) validierten die telemetrische Pille Jonah (Philips N. V., Amsterdam, 

Niederlande). Sie vergleichen die Pillentemperatur (Tpill) mit Trec und Teso im Ruhezustand, während 

des Radfahrens und der Erholung. Teunissen et al. (2012) beobachten eine akzeptable 

Übereinstimmung mit Trec. Die mittlere Abweichung der Tpill zu Trec beträgt 0,13 ± 0,26 °C. 

Hingegen kann bzgl. Teso keine akzeptable Übereinstimmung festgestellt werden. Tpill weicht im 

Mittel um -0,57 ± 0,53 °C von Teso ab. Zudem zeigt Tpill im Vergleich zu Teso eine zeitliche 

Verzögerung von 5 min und einen flacheren Anstieg als Reaktion auf Temperaturänderungen. 

Travers et al. (2016) bestätigen zum Teil die Ergebnisse von Teunissen et al. (2012). Sie validierten 

die telemetrischen Pillen eCelsius (BodyCAP, Hérouville-Saint-Claire, Frankreich) und VitalSense 
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(Equivital Hidalgo Ltd., Cambridge, Vereinigtes Königreich) während des Radfahrens und Lau-

fens und vergleichen Tpill mit Trec. Dabei unterschätzen beide Pillen Trec um 0,15–0,44 °C.  

Aufgrund von Nahrungs- und Flüssigkeitsaufnahme können Temperaturmessungen entlang des 

Gastrointestinaltraktes stark variieren (Goodman et al., 2009; Taylor et al., 2014; Wilkinson et al., 

2008). Zudem deuten Studien darauf hin, dass eine Kalibrierung der telemetrischen Pillen notwen-

dig ist, um systematische Messfehler zu berücksichtigen (Hunt et al., 2017; Travers et al., 2016). 

Aufgrund dieser Einschränkungen sind telemetrische Pillen zur KKT-Messung eher als unprak-

tisch anzusehen (Buller et al., 2018).  

Alternativ zur direkten, hochinvasiven Messung der KKT in tiefen Geweberegionen kann die 

KKT indirekt gemessen werden. Die indirekte, gering invasive bzw. nichtinvasive Messung kann 

sublingual, aural, axillar oder an der Stirn erfolgen. Diese Körperstellen sind leicht zugänglich und 

rufen kein Unbehagen hervor. 

Validierungsstudien zur indirekten KKT-Messung an diesen Körperstellen zeigen unter Laborbe-

dingungen eine systematische Abweichung zu Trec von -0,94 bis +0,29 °C (Ganio et al., 2009; 

Huggins et al., 2012; Mazerolle et al., 2011). Feldmessungen ergeben höhere systematische Abwei-

chungen von bis zu -2,58 °C (Casa et al., 2007). 

Ein nichtinvasiver Ansatz zur indirekten Messung der KKT ist die Zero-Heat-Flux (ZHF) Sensor-

methode (Fox et al., 1973).  

Ein ZHF-Sensor besteht aus vier Lagen. An der Außenseite des Sensors befindet sich eine isolie-

rende Schaumstoffschicht. Sie soll den Wärmestrom von der darunterliegenden Heizfolie an die 

Umgebung verhindern. Die Heizfolie ist mit einem Schaltkreis verbunden und wird so geregelt, 

dass sie der gemessenen KKT entspricht. An der Unterseite einer weiteren isolierenden Schaum-

stoffschicht befindet sich ein Temperatursensor. Über diesen Temperatursensor wird die KKT 

gemessen. Mittels einer selbstklebenden Folie wird der ZHF-Sensor auf die Haut aufgeklebt. 

Durch die perfekte Wärmeisolation zur Umgebung hin und das Erhitzen der Heizfolie auf KKT 

entsteht ein Wärmegleichgewicht zwischen Körperkern und Umgebung. Infolge bildet sich unter 

dem ZHF-Sensor ein isothermer Tunnel aus dem Körperkern heraus und die KKT kann an der 

Haut gemessen werden. (Teunissen et al., 2011) 

Unter konstanten thermischen Laborbedingungen zeigen ZHF-Sensoren eine gute Übereinstim-

mung mit Teso (Dahyot-Fizelier et al., 2017; Zeiner et al., 2010). Dahyot-Fizelier et al. (2017) be-

obachten eine mittlere Abweichung des ZHF-Sensors zu Teso von 0,19 ± 0,53 °C. Zudem liegen 

92,6 % der gemessenen Werte innerhalb Teso ± 0,5 °C. Zeiner et al. (2010) bestätigen diese Ergeb-

nisse mit einer mittleren Abweichung von -0,12 °C zu Teso und einer hohen Korrelation von .98. 

Sowohl Zeiner et al. (2010) als auch Dahyot-Fizelier et al. (2017) schlussfolgern, dass ZHF-Sen-

soren im Ruhezustand und unter konstanten Laborbedingungen eine mit der Messung der Teso 

vergleichbare Methode darstellt. 

Während submaximaler Belastung bei konstant heißen Umgebungsbedingungen (35 °C, 

50 % r. LF.) wurde ebenfalls eine gute Übereinstimmung mit Teso beobachtet (mittlere Abwei-

chung = -0,05 ± 0,18 °C). 95 % der mit dem ZHF-Sensor gemessenen Werte sind im Bereich 

Teso ± 0,40 °C zu erwarten. (Teunissen et al., 2011) 

Ein weiterer nichtinvasiver Ansatz der indirekten KKT-Messung wurde von Gunga et al. (2008; 

2009) entwickelt. Der sogenannte Doppelsensor basiert auf der Messung des Wärmestroms zwi-

schen Hautoberfläche und Umgebung. Hierzu dienen zwei Temperatursensoren (Hauttemperatur, 

Umgebungstemperatur), die durch eine Isolationsschicht mit definiertem Wärmeleitwert getrennt 
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sind. Im Gegensatz zum ZHF-Sensor funktioniert die Messung des Doppelsensors ohne Heizfo-

lie. Anders als der ZHF-Sensor, benötigt der Doppelsensor zur indirekten Messung der KKT kein 

Wärmegleichgewicht zwischen Körperkern und Umgebung. Die Messung kann unmittelbar erfol-

gen und zeitliche Verzögerungen auf Änderungen der KKT sind nicht zu erwarten. 

Gunga et al. (2008) integrierten einen Doppelsensor in einen Feuerwehrhelm. Das Ziel der Studie 

ist die Validierung des Doppelsensors im Ruhezustand und unter körperlicher Aktivität bei drei 

Umgebungstemperaturen (10 °C, 25 °C und 40 °C). Die Ergebnisse des Doppelsensors werden 

mit Trec verglichen. Der Doppelsensor zeigt bei 10 °C mittlere Abweichungen von 0,08 ± 0,50 °C 

im Ruhezustand bzw. -0,16 ± 0,45 °C unter körperlicher Aktivität. Bei einer 

Umgebungstemperatur von 25 °C liegen die mittleren Abweichungen im Ruhezustand bei 

- 0,01 ± 0,37 °C und unter körperlicher Aktivität bei -0,08 ± 0,35 °C. Die Tendenz des 

Doppelsensors, die KKT unter körperlicher Aktivität zu überschätzen, zeigt sich auch bei heißen 

Umgebungstemperaturen von 40 °C. Der Doppelsensor weicht im Mittel um 0,10 ± 0,42 °C 

(Ruhezustand) und um -0,11 ± 0,34 °C (Aktivität) von Trec ab. Gunga et al. (2008) schlussfolgern, 

dass der Doppelsensor eine geeignete Methode zur indirekten Messung der KKT darstellt, 

insbesondere während körperlicher Aktivität bei Hitze. 

Kimberger et al. (2009) schlussfolgern Ähnliches. Sie untersuchen die Genauigkeit und Präzision 

des Doppelsensors im klinischen Umfeld. Hierzu wird die indirekt gemessene KKT mit Teso von 

68 Intensivpatienten verglichen. Der Vergleich zeigt eine mittlere Abweichung des Doppelsensors 

von -0,08 °C [-0,66; 0,50] und eine Korrelation von r = .93. Zudem liegen 98 % der indirekt 

gemessenen KKT des Doppelsensors innerhalb Teso ± 0,5 °C. Anhand dieser Ergebnisse schluss-

folgern Kimberger et al. (2009), dass der Doppelsensor im klinischen Umfeld eine ausreichend 

genaue und präzise Alternative zur KKT-Messung von Teso darstellt. Diese Schlussfolgerung muss 

kritisch betrachtet werden. Temperatursensoren, welche im klinischen Umfeld zur Messung der 

rektalen bzw. oesophagealen Temperatur verwendet werden, weisen im Temperaturbereich von 

25–50 °C eine Genauigkeit von ± 0,1 °C auf. 

Forschergruppen beschäftigen sich seit einigen Jahren mit der Schätzung der KKT. Eine Vorher-

sage der KKT hat gegenüber der direkten Messung der KKT den wesentlichen Vorteil, dass sie 

nichtinvasiv ist. Die Vorhersage der KKT erfolgt auf der Grundlage biophysikalischer und empi-

rischer Modelle. Biophysikalische Modelle modellieren die Interaktion zwischen physiologischen 

Gegebenheiten und klimatischen Bedingungen anhand physikalischer Gesetze (Katić et al., 2016). 

Das Modell von Givoni und Goldman (1972, 1973a, 1973b), das Predicted-Heat-Strain-Model von 

Malchaire et al. (2001) und ebenso das Modell von Fiala (1998) sind Beispiele biophysikalischer 

Modelle zur Schätzung der KKT. Diese Modelle beinhalten eine Vielzahl physikalischer Gleichun-

gen zur Wärmeproduktion, -speicherung und Wärmeübertragung an die Umgebung. Dennoch bil-

den biophysikalische Modelle nur eine vereinfachte Reaktion der Mensch-Umwelt-Interaktion ab. 

Zumeist erfordern biophysikalische Modelle Informationen zu klimatischen Gegebenheiten, 

Anthropometrie, Aktivität und Bekleidung des Menschen. Dies schränkt ihre Anwendbarkeit zur 

Schätzung der KKT in Echtzeit und außerhalb eines Laborsettings deutlich ein. (Welles et al., 

2018) 

Das Modell von Yokota et al. (2008) basiert auf Informationen zu klimatischen Gegebenheiten, 

HF, Anthropometrie und Bekleidung. Das Modell wurde unter zwei klimatischen Bedingungen 

validiert. Im Vergleich zur gemessenen Trec und Tpill zeigt das Modell einen RMSE (Root Mean Squ-

are Error) zwischen 0,05 °C (40 °C, 40 % r. LF.) und 0,31 °C (49 °C, 18 % r. LF.). 
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Das Heat-Strain-Decision-Aid-Model schätzt die KKT anhand klimatischer Gegebenheiten, Anthro-

pometrie, Aktivität und Bekleidung des Menschen (Potter et al., 2017). Das Modell basiert auf den 

Arbeiten von Givoni und Goldman (1972, 1973a, 1973b) und wurde kontinuierlich modifiziert. 

Eine Validierung durch Potter et al. (2019) ergibt einen RMSE von 0,37 °C im Laborsetting und 

0,40 °C während Feldexperimenten. Die Versuchsteilnehmer waren mit einem Chemikalien-

schutzanzug bekleidet. 

Empirische Modelle entstehen auf der Grundlage nichtinvasiv erfasster, physiologischer 

Datensätze. Dabei modellieren Regressionsanalysen die Beziehung zwischen einer abhängigen und 

einer oder mehrerer unabhängigen Variablen. Unabhängige Variablen sind im Kontext der KKT-

Schätzung physiologische Daten des Menschen und Informationen zu klimatischen Bedingungen.  

Das Modell von Niedermann et al. (2014) basiert auf der Messung von drei physiologischen Para-

metern. Anhand der Hauttemperaturen an drei Körperstellen (Oberarm, Unterarm, Oberschen-

kel), des Wärmeflusses an zwei Körperstellen (Brust, oberer Rücken) und der HF werden unter 

Durchführung einer Hauptkomponentenanalyse zwei unabhängige Faktoren abgeleitet. Das Er-

gebnis ist ein multiples lineares Regressionsmodell zur Schätzung der KKT. Eine Validierung des 

Modells bei 30 °C Umgebungstemperatur ergibt einen RMSE von 0,28 ± 0,03 °C (R² = .72) ohne 

Wärmestrahlung und 0,34 ± 0,07 °C (R² = .70) mit Wärmestrahlung. Die KKT wird mit einer 

telemetrischen, temperatursensiblen Pille gemessen. Informationen zum Wärmefluss an Brust und 

oberem Rücken sowie die HF scheinen einen wesentlichen Beitrag zur Abschätzung von Wärme-

produktion und Wärmeabgabe des Körpers zu leisten (Niedermann et al., 2014). 

Eggenberger et al. (2018) ergänzten das Regressionsmodell von Niedermann et al. (2014) mit ei-

nem vierten physiologischen Parameter, der isolierten Hauttemperatur, und weiteren Messstellen 

der bereits im Modell berücksichtigten Parameter. Das Resultat sind zwei neue Regressionsmo-

delle. Modell I besteht aus der minimalen Anzahl (Min-Input-Modell) an Eingabeparametern, das 

Modell II beinhaltet die maximale Anzahl (Max-Input-Modell). Das Min-Input-Modell schätzt die 

KKT anhand der HF und der isolierten Hauttemperatur an der Scapula. Trotz der minimalen 

Eingabeparameter schätzt das Min-Input-Modell mit einem Standard Error of the Estimate (SEE) 

von 0,29 °C (R² = .68) die KKT mit einer ähnlichen Validität wie das Max-Input-Modell 

(SEE = 0,28 °C; R² = .70). Beide Modelle sind vergleichbar mit dem Regressionsmodell von 

Niedermann et al. (2014).  

Richmond et al. (2015) berücksichtigen bei der Erstellung ihres Modells eine Anzahl von 30 Ein-

gangsparametern. Das Modell, basierend auf der Publikation von Richmond et al. (2013), beinhal-

tet Informationen zur Hauttemperatur und isolierten Hauttemperatur an 11 Körperstellen, Tem-

peratur und Luftfeuchtigkeit des Mikroklimas an Brust und Rücken, thermischen Wahrnehmung, 

HF, Atemfrequenz, Alter, Geschlecht, Körperfettanteil, Body Mass Index (BMI), Schwitzrate und 

Bekleidung. Eine systematische Reduktion der Parameter ergibt ein empirisches Modell, welches 

die KKT auf der Basis der isolierten Hauttemperatur am unteren Hals, der HF und der Temperatur 

des Mikroklimas an Brust und Rücken schätzt. Ein binärer Parameter (Ruhezustand, Aktivitätszu-

stand) ergänzt die KKT-Schätzung. Eine Validierung des Modells ergibt einen SEE von 0,27 °C 

(R² = .86). Die isolierte Hauttemperatur am unteren Hals beeinflusst die Validität der KKT-Schät-

zung am meisten. 

Einige Forschergruppen verfolgen einen mathematischen Ansatz mittels Kalman-Filter (KF) um 

die KKT zu schätzen. Der Kalman-Filter-Ansatz entspricht einem iterativem Vorgehen zur opti-

malen Reduktion von Messfehlern dynamischer Systeme in Echtzeit (Kalman, 1960). 
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Laxminarayan et al. (2018) erstellten ein auf der körperlichen Aktivität, der HF, der Hauttempera-

tur und den klimatischen Gegebenheiten basierendes KF Modell. Die Validierung des Modells 

erfolgt unter mehreren klimatischen Bedingungen sowie einer zweistündigen Belastung auf einem 

Laufband bei 5 km/h und einer Steigung von 2 %. Das Modell schätzt die KKT im Mittel mit 

einem RMSE von 0,33 °C (SD = 0,18 °C). Bei Betrachtung der KKT über 38,5 °C zeigt das Modell 

einen RMSE von 0,25 °C (SD = 0,20 °C). Als Vergleichswert dient Trec. 

Sowohl das KF-Modell von Laxminarayan et al. (2018) als auch die Regressionsmodelle von 

Eggenberger et al. (2018), Niedermann et al. (2014) und Richmond et al. (2015) basieren auf einer 

Vielzahl an Eingabeparametern. Aufgrund der hohen Anzahl an benötigten Sensoren ist die An-

wendbarkeit dieser Modelle im Sport und Arbeitsumfeld stark eingeschränkt. Zudem birgt ein 

Overfitting der Modelle das Potential für fehlerbehaftete KKT-Schätzungen. 

Buller et al. (2013) reduzierten die Anzahl der benötigten Eingabeparameter. Sie erstellten ein KF 

Modell, das ausschließlich auf der HF und einer initialen KKT basiert. Das Modell wurde mit 

Daten aus über 15 Studien unter Labor- und Feldbedingungen, kühlen bis heißen klimatischen 

Bedingungen und mit unterschiedlicher Bekleidung, u. a. auch mit Persönlicher Schutzausrüstung, 

validiert. Die Validierung zeigt einen RMSE < 0,30 °C. (Buller et al., 2018) 

Looney et al. (2018) haben das Modell von Buller et al. (2013) mit einer Sigmoidgleichung ergänzt. 

Das Ziel ist die Verbesserung der KKT-Schätzung im Ruhezustand. Das Modell von Looney et 

al. (2018) erweist sich als genauer als das Modell von Buller et al. (2013). Das Modell von Looney 

et al. (2018) zeigt eine geringere systematische Abweichung (-0,04 ± 0,26 °C vs. -0,19 ± 0,29 °C) 

und einen geringeren RMSE (0,26 °C vs. 0,35 °C). 

Um die natürliche Varianz der physiologischen Reaktionen zu berücksichtigen, haben zwei weitere 

Forschergruppen ihre KF Modelle um nichtinvasive physiologische Parameter erweitert.  

Das KF Modell von Welles et al. (2018) beinhaltet zusätzliche Informationen über den Zusam-

menhang von HF, lokalen Hauttemperaturen und Wärmeflüssen an mehreren Körperstellen. Das 

Modell schätzt die KKT mit einem RMSE von 0,18 °C (M. pectoralis, Rippen) bis 0,30 °C (Ober-

schenkel). Das Modell mit den am linken Brustmuskel gemessenen Parametern liefert mit einer 

systematischen Abweichung von -0,01 ± 0,09 °C die genaueste Schätzung der KKT.  

Seng et al. (2016) entwickelten ein auf dem Modell von Buller et al. (2013) basierendes KF Modell, 

welches sowohl den Zusammenhang zwischen HF und Hauttemperatur berücksichtigt als auch 

zwischen Ruhezustand und Aktivität im Allgemeinen unterscheidet. Mit einem RMSE von 0,29 °C 

ist die Genauigkeit der KKT-Schätzung mit der Genauigkeit des Modells von Buller et al. (2013) 

zu vergleichen. 

Zusammenfassend zeigen die Studien zum Teil sehr genauen Schätzungen der KKT. Dennoch 

stellen KF Modelle im medizinischen Umfeld bis dato keine valide Alternative zur direkten KKT-

Messung dar (Hunt et al., 2019). Eine Echtzeit-Zustandserfassung der KKT könnte sowohl die 

Leistung als auch die Sicherheit von Athleten und/oder Arbeitnehmern während körperlicher Ak-

tivität in extremen klimatischen Bedingungen verbessern. Bestehende Methoden zur direkten und 

indirekten Messung der KKT sind außerhalb einer Laborumgebung häufig nicht anwendbar oder 

weisen eine begrenzte Genauigkeit auf, während die Schätzung der KKT auf der Grundlage bio-

physikalischer oder empirischer Modelle oft viele Eingangsparameter erfordert. Um im Sport bzw. 

Arbeitsumfeld anwendbar zu sein, sollte ein Vorhersagemodell der KKT eine minimale Anzahl an 

validen Sensoren erfordern, die weder die eigene Leistung noch den Komfort beeinträchtigen.  
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2.3.2 Herzfrequenz 

Infolge der Entwicklung mobiler Herzfrequenzmessgeräte ist die Herzfrequenz (HF) zu einem 

wesentlichen Parameter für die Zustandserfassung des Herz-Kreislauf-Systems geworden (Achten 

& Jeukendrup, 2003; Soon et al., 2020). Ruheherzfrequenz, maximale HF und die Herzratenvari-

abilität werden dabei als Parameter der HF interpretiert.  

Die Ruheherzfrequenz eines gesunden Erwachsenen beträgt ca. 60–80 bpm, die maximale HF 

liegt bei ca. 200 bpm. Ein Ausdauersportler kann aufgrund eines erhöhten Schlagvolumens des 

Herzens und eines erhöhten Atemzugvolumens eine Ruheherzfrequenz von etwa 40 bpm errei-

chen. (Silbernagl & Despopoulos, 2007, S. 77) 

Herzfrequenzmessgeräte haben sich im letzten Jahrhundert von ausschließlich für den Laborge-

brauch geeigneten Geräten zu mobilen Accessoires in Form von Uhren, Armbändern oder Kopf-

hörern, hauptsächlich zum Gebrauch im Freizeit- und Leistungssport, entwickelt. Die Messgenau-

igkeit hat sich verbessert, die Speicherkapazität wurde erhöht und Funktionen, wie beispielsweise 

GPS-basiertes Navigieren, wurden ergänzt. Trotz der stetigen Weiterentwicklung der Geräte be-

steht ein Bedarf an wissenschaftlichen Validierungsstudien, insbesondere bezüglich der Herzfre-

quenzüberwachung. 

Mehrere Jahrhunderte lang bestand die Überwachung der HF lediglich darin, den Patienten ein 

Ohr auf die Brust zu legen. Im Jahre 1816 erfand René Laënnec das Stethoskop, auch Hörrohr 

genannt (Gerabek et al., 2005), um den Herzschlag besser hörbar zu machen. Die Überwachung 

der HF während einer Belastung und die Kontrolle der elektrischen Aktivitäten des Herzmuskels 

waren jedoch noch nicht möglich. Erst mit der Entwicklung des ersten Elektrokardiogramms 

(EKG) durch den niederländischen Physiologen Willem Einthoven zu Beginn des 20. Jahrhun-

derts war es möglich, die elektrische Aktivität des Herzmuskels grafisch aufzuzeichnen (Kligfield, 

2002). Die Elektrokardiographie entspricht der klinischen Goldstandardmethode der Herzfre-

quenzmessung. Das EKG zeichnet die elektrische Aktivität des Herzmuskels über die Zeit auf. 

Die elektrischen Potentialänderungen zwischen erregter und nicht erregter Herzmuskulatur erzeu-

gen in der Umgebung des Herzmuskels ein elektrisches Feld, welches sich bis zur Körperoberflä-

che ausbreitet. EKG-Elektroden messen und verstärken diese Potentialänderungen.  

Der physiologische Verlauf dieser EKG-Kurve besteht aus P-Welle, QRS-Komplex und T-Welle 

(Abbildung 5).  

 

Abbildung 5. EKG-Kurve mit P-Welle, QRS-Komplex und T-Welle (Silbernagl & Despopoulos, 2007, S. 199). 
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Diese Abschnitte entsprechen der Depolarisation der Vorhöfe und der Depolarisation bzw. der 

Repolarisation der Ventrikel. Die Bestimmung der HF erfolgt anhand des QRS-Komplexes, ins-

besondere der darin existierenden R-Zacke. (Silbernagl & Despopoulos, 2007, S. 198–200) 

Der zeitliche Abstand zweier aufeinanderfolgender R-Zacken, auch RR-Intervall oder Herzperi-

ode genannt, wird hierzu gemessen (Faller & Schünke, 2004, S. 246). (Formel 1) zeigt die Berech-

nung der HF anhand des RR-Intervalls. 

 
HF =

60

RR
  (Formel 1) 

 Mit: 

HF = Herzfrequenz  

RR = RR-Intervall  

 

(1/min) 

(s) 

 

    

Die Herzfrequenzbestimmung erfolgt heutzutage zumeist anhand verschiedener Algorithmen zur 

automatischen Erkennung der Wellen und Zacken des EKG-Signals. Jedoch können 

Unregelmäßigkeiten des EKG-Signals das Erkennen der QRS-Komplexe oftmals erschweren. 

Durch externe Einflüsse kann ein Signalrauschen entstehen, welches das Signal überlagert. Diese 

sogenannten Bewegungsartefakte (Togawa et al., 2011, S. 1–5) können durch 

Elektrodenbewegungen auf der Hautoberfläche (Friesen et al., 1990, S. 86) oder durch ein auf der 

Haut verändertes elektrisches Feld aufgrund von Muskelaktivität (Dupre et al., 2005, S. 191–192) 

entstehen. Ebenfalls können aufgrund der physiologischen Variabilität des EKG-Signals 

Schwierigkeiten in der automatischen Erkennung der R-Zacke auftreten. Hochfrequente 

T- Wellen, welche die Charakteristik eines QRS-Komplexes aufweisen, können fälschlicherweise 

als R-Zacke erkannt werden (Pan & Tompkins, 1985, S. 230–235). Die physiologische Variabilität 

zeigt sich auch im QRS-Komplex, weshalb sie gelegentlich nicht erkannt werden (Manikandan & 

Soman, 2012, S. 119–124).  

Norman J. Holter gilt als Erfinder des sogenannten Holter-Monitors. Ein tragbares EKG-Gerät 

zur kontinuierlichen Aufzeichnung des Elektrokardiogramms über 24 Stunden (HOLTER, 1961). 

Aufgrund der Größe des Steuerkastens und dessen Gewicht von fast 40 kg (Roberts & Silver, 

1983) war der Holter-Monitor jedoch ausschließlich für Laboruntersuchungen geeignet.  

Technische Weiterentwicklungen in den 1980er Jahren brachten das erste mobile Herzfrequenz-

messgerät für Feldmessungen hervor. Es besteht aus einem Sender und einem Empfänger. Der 

Sender kann entweder an Einwegelektroden oder an einem Elektrodengurt am Brustkorb befestigt 

werden. Als Empfänger dient ein am Handgelenk getragener Monitor. Der Elektrodengurt erfasst 

mittels zweier in den Gurt integrierter Hautelektroden die RR-Intervalle des EKG-Signals. Seine 

Entwicklung führte zu einer verstärkten Nutzung mobiler Herzfrequenzmessgeräte in Freizeit, 

Fitness und Gesundheit. Es folgten wissenschaftliche Studien zur Genauigkeit und Präzision mo-

biler Herzfrequenzmessgeräte. (Laukkanen & Virtanen, 1998) 

Basierend auf diesen Studien galten Herzfrequenzmessgeräte mit Brustelektroden unter körperli-

cher Belastung bereits im Jahr 1988 als valide und reliabel (Léger & Thivierge, 1988). Aktuelle 

wissenschaftliche Studien zur Validität von HF-Brustgurten bestätigen diese Ergebnisse. Tabelle 

6 zeigt eine Übersicht dieser Studien. 
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Tabelle 6. Übersicht über aktuelle Validierungsstudien von Herzfrequenz-Brustgurten (Uhr/Empfänger) und deren Korrelation zu einem EKG-Gerät. Berücksichtigt wurden Aktivität, 

erhobener Parameter (RR-Intervall in ms, HF in bpm) und Stichprobengröße N. (Eigene Darstellung) 

 N Brustgurt (Uhr/Empfänger) EKG Parameter Aktivität Korrelation 

Gilgen-Ammann et al., 2019 10 Polar H10 (M600) Medilo® AR12plus RR-Intervall Sitzen 

Haushalt 

Gehen 

Laufen 

Krafttraining 

> .99 

.99 

> .99 

.95 

.99 

Giles et al., 2016 20 Polar H7 (V800) MP36, Biopac Systems Ltd. RR-Intervall Rückenlage 

Stehen 

> .99 

> .99 

Caminal et al., 2018 18 Polar H7 (V800) GE SEER 12 RR-Intervall Laufen .99 

Boudreaux et al., 2018 50 Polar H7 (Polar Beat App) Quinton 4500 HF Ruhe 

Radfahren 

Krafttraining 

.91 

.63–.85 

.74–.92 

Etiwy et al., 2019 80 Polar H7 (n/a) Quinton Q-tel RMS HF Ruhe 

Laufen 

Radfahren 

> .99 

> .99 

.99 

Pasadyn et al., 2019 50 Polar H7 (Polar Beat App) Quinton Q-tel RMS HF Laufen .98 

Radespiel-Tröger et al., 2003 36 Polar T31 (Advantage Receiver, Precision Per-

formance Software) 

PowerLab® HF 

RR-Intervall 

Ruhe .99 

.99 

Kingsley et al., 2005 8 Polar T61 (S810) Reynolds v8.4 RR-Intervall Radfahren .92–.99 

Nunan et al., 2008 33 Polar T61 (S810) CardioPerfect RR-Intervall Rückenlage .97 

Weippert et al., 2010 19 Polar T61 (S810i) Cardiolight S RR-Intervall Allgemein .99 

Weippert et al., 2010 19 Suunto ANT (t6) Cardiolight S RR-Intervall Allgemein .99 

Bouillod et al., 2015 15 Suunto Memory Belt (Kubios HRV Software) PowerLab® HF Rückenlage 

Stehend 

> .99 

> .99 
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Die Studien zeigen gut, dass sich der Brustgurt zur mobilen Herzfrequenzmessung seit seiner Ent-

wicklung gut bewährt. Mit dem Tragen eines Brustgurtes geht jedoch oftmals ein Diskomfort ein-

her. Hauptsächlich verantwortlich für den Diskomfort ist der enge Sitz des Brustgurtes, welcher 

notwendig ist, um valide HF-Werte zu liefern. Eine Möglichkeit den Diskomfort zu verringern, 

liefert die Weiterentwicklung der in Brustgurten integrierten Elektroden zu textilen Elektroden. 

Diese sind flexibel und passen sich besser an die Körperform an. Dadurch kann Diskomfort re-

duziert werden und die Bereitschaft zur Nutzung eines solchen Herzfrequenzmessgeräts steigt. 

Seit Anfang des 21. Jahrhunderts wird an textilen Sensoren zur Überwachung von Vitalparame-

tern, u. a. der HF, geforscht. Khundaqji et al. (2020) geben einen systematischen Überblick zum 

Thema Smart Shirts for Monitoring Physiological Parameters. Anhand textilintegrierter bzw. textiler Sen-

soren werden physiologische Parameter, wie die Sauerstoffsättigung, die KKT, die Muskelaktivität 

sowie Parameter zur Überwachung der Lungen- und Herzfunktion erfasst.  

Tabelle 7 zeigt Smart Shirts, welche bereits im Rahmen wissenschaftlicher Studien validiert wur-

den. Bei drei dieser Shirts handelt es sich um kommerzielle Produkte für die kontinuierliche Über-

wachung von Herz, Atmung und Aktivität: Hexoskin (Carrè Technologies Inc., Montreal, Québec, 

Kanada), LifeShirt (VivoMetrics Inc., Ventura, California, Vereinigte Staaten von Amerika) und 

CardioskinTM (Les Laboratoires Servier, Suresnes, Frankreich).  

Tabelle 7. Überblick über bereits validierte Smart Shirts. Teilweise übernommen aus Khundaqji et al. (2020, S.8-10) 

Smart Shirt Studienquelle 

GOW system Romagnoli et al., 2014 

HeartCycle’s guided exercise system Skobel et al., 2014 

Hexoskin* Banerjee et al., 2018; Cherif et al., 2018; Elliot et al., 2019; Montes et 

al., 2018; Navalta et al., 2015; Smith et al., 2019; Tan & Yong, 2017; 

Tanner et al., 2015 

Long Term Medical Survey System Chételat et al., 2015 

Maglietta Interativa Computerizzata Di Rienzo et al., 2005; Di Rienzo et al., 2013 

Prototyp Boehm et al., 2016 

LifeShirt* Clarenbach et al., 2005; Heilman & Porges, 2007; Kent et al., 2009 

Cardioskin* Fouassier et al., 2020 

*kommerzielles Produkt   

Textile Elektroden liefern vielversprechende Ergebnisse (Ankhili et al., 2019; Arquilla et al., 2020; 

Kannaian et al., 2013; Li et al., 2020). Arquilla et al. (2020) untersuchten textile Elektroden hin-

sichtlich ihrer Eignung zur Messung von Vitalparametern. Sowohl der EKG-Verlauf als auch die 

HF zeigen keine signifikanten Unterschiede zu den Daten des EKG-Gerätes. Zudem zeigen die 

textilen Elektroden keine funktionalen Veränderungen nach Dehn-, Biege- und Waschtests. 

Enorme Herausforderungen entstehen allerdings bei der Integration der Elektroden in Beklei-

dung. Diverse Studien zeigen, dass Faktoren wie Haut-Textil-Kontakt (Ankhili et al., 2019; Taji et 

al., 2014; Takeshita et al., 2019), Feuchtigkeit (Beckmann et al., 2010; Weder et al., 2015), Elektro-

denplatzierung (Li et al., 2020; Soroudi et al., 2019) und Bewegungsartefakte (Cömert & Hyttinen, 

2015; Meziane et al., 2015; Tong et al., 2018; Tsukada et al., 2019) die Qualität der Daten signifikant 

beeinflussen. Eine kontinuierliche, zuverlässige und präzise Zustandserfassung der Herzfunktion 

wird somit erschwert. 

Neben textilen Elektroden stellt die stationäre Herzfrequenzmessung an Fitness-Geräten, wie bei-

spielsweise einem Cross-Trainer oder einem Fahrradergometer, eine weitere elektrodenbasierte 

Bauform dar. Die in die Griffe des Gerätes integrierten Elektroden müssen dabei mit den Händen 
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umfasst werden. Die Rückmeldung der HF erfolgt auf einer Anzeige am Gerät. Wissenschaftliche 

Studien zur Validität dieser Herzfrequenzmessung fehlen bislang. 

Neben der elektrodenbasierten Herzfrequenzmessung ist die optische Pulsfrequenzmessung, auch 

Photoplethysmographie (PPG) genannt, eine verbreitete Methode zur Bestimmung der HF. Puls-

frequenz und HF stimmen in der Regel überein, wobei eine Zeitverzögerung zwischen dem Spit-

zenwert der R-Zacke des EKGs und dem Spitzenwert des entsprechenden Pulses an der Mess-

stelle zu beobachten ist. Diese Zeitverzögerung wird als Pulswellenlaufzeit bezeichnet. Im Jahr 

1938 führte Hertzman (1938) erstmals die PPG als Alternative zur elektrokardiographischen Herz-

frequenzmessung ein. Seither hat die PPG aufgrund des unkomplizierten und komfortablen Mess-

prinzips stetig an Popularität gewonnen (Henriksen et al., 2018).  

Das Messprinzip eines PPG-Sensors basiert auf optischen Veränderungen des pulsierenden Blut-

stromvolumens. Ein PPG-Sensor besteht aus einer Leuchtdiode (LED) und einem Photodetektor 

(PD). Die Anordnung dieser beiden Komponenten bestimmt den Modus der PPG. Es gibt zwei 

Modi: (i) Transmission und (ii) Reflexion. Im Transmissionsmodus detektiert der gegenüber der 

LED angeordnete PD das durch das Gewebe transmittierte Licht der LED. Dieser Modus wird 

häufig in medizinischen Anwendungen verwendet. Gemessen wird am Finger bzw. am Ohrläpp-

chen. Ein Clip ermöglicht die gegenüberliegende Positionierung von LED und PD. Während UV 

Licht und Licht im oberen Infrarotbereich stark von Wasser absorbiert wird, ist die Absorptions-

rate von rotem und nahinfrarotem Licht relativ gering. Für die Messung tieferer Gewebestrukturen 

sollte daher das Spektrum von Nahinfrarot- bis Infrarotlicht verwendet werden. Der Transmissi-

onsmodus der PPG verwendet oft Wellenlängen von 500 nm bis 600 nm. (Allen, 2007) 

Die gebräuchlichen Wellenlängen der PPG liegen im Bereich von 500 nm bis 1100 nm (Mendelson 

& Pujary, 2003). Im Reflexionsmodus detektiert der PD das von knöchernen Strukturen, Gewebe 

und Blutgefäßen reflektierte Licht. Zudem sind LED und PD nebeneinander angeordnet. Auf-

grund dieser Anordnung ist der Reflexionsmodus nicht auf bestimmte Messstellen beschränkt und 

kommt dort zum Einsatz, wo eine gegenüberliegende Positionierung von LED und PD nicht 

möglich ist (Agashe et al., 2006; Mendelson & Ochs, 1988). 

In seinem Artikel gibt Tamura (2019) einen Überblick über die Einflussparameter des PPG-Sig-

nals. Neben der Wellenlänge des Lichts, der Kontaktkraft, den Bewegungsartefakten, der Umge-

bungstemperatur und der Lichtintensität beeinflusst die anatomische Messstelle die Qualität der 

Signale. Zudem können Durchblutungsstörungen den Blutfluss in den Extremitäten beeinträchti-

gen. Die Folge sind nichtvalide Messungen. 

Die Intensität des am PD detektierten Lichts ist abhängig von den anatomischen Gegebenheiten 

der Messstelle. An der Stirn, wo die Haut sehr dünn ist, aber viele Blutgefäße vorhanden sind, 

kann in der Regel ein zuverlässiges Signal aufgezeichnet werden. An Stellen mit einer geringeren 

Dichte an Blutgefäßen und knöchernen Strukturen ist die detektierte Lichtintensität in der Regel 

geringer. (Mendelson & Pujary, 2003) 

Gegenwärtig können PPG-Signale am Handgelenk (Cadmus-Bertram et al., 2017; Jung & Lee; Lee 

et al., 2013; Zhang et al., 2020), am Ober- und Unterarm (Maeda et al., 2011b, 2011a; Maguire & 

Ward, 2002), am Finger (Rhee et al., 2001), im Bereich der Speiseröhre (Kyriacou et al., 1999), an 

der Stirn (Dassel et al., 1995; Mendelson & Pujary, 2003) und am Ohr gemessen werden. Studien 

zeigen, dass die PPG eine vielversprechende Methode zur Pulsfrequenzmessung ist, insbesondere 

dann, wenn sie am Handgelenk oder am Ohr angewendet wird.  
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Zhang et al. (2020) haben eine Meta-Analyse zur Validität am Handgelenk getragener Pulsfre-

quenzmessgeräte durchgeführt. Dabei werden 44 Validierungsstudien zu photoplethysmographi-

schen Pulsfrequenzmessgeräten fünfzehn unterschiedlicher Hersteller betrachtet. Die Meta-Ana-

lyse schließt Publikationen bis einschließlich Dezember 2019 ein. Die untersuchten Geräte werden 

mit einem EKG-Gerät bzw. einem HF-Brustgurt verglichen. Geräte der Marken Fitbit (31 %), 

Apple (19 %), Garmin (9 %), Mio (7 %) und TomTom (7 %) werden am häufigsten untersucht. 

Die Mehrzahl der Validierungen wird in Ruhe (26 %), während des Gehens bzw. Laufens (26 %) 

auf einem Laufband und während des Radfahrens (21 %) auf einem Fahrradergometer durchge-

führt. 

Die Ergebnisse aus Zhang et al. (2020) deuten darauf hin, dass die von einem am Handgelenk 

getragenen Gerät erhobene Pulsfrequenz der aus einem EKG-Gerät bzw. einem Brustgurt 

abgeleiteten HF sehr ähnlich ist. Abbildung 6 veranschaulicht die auf der Grundlage der Modelle 

von Zhang et al. (2020) vorhergesagten mittleren Abweichungen und Konfidenzintervalle (engl. 

Confidence Interval, CI). 

 

Abbildung 6. Vergleich von am Handgelenk gemessener Pulsfrequenzen mit Werten eines EKGs bzw. Brustgurtes 
bei unterschiedlichen Aktivitäten. Jede Effektstärke wird durch einen Kreis dargestellt, wobei die Größe des Kreises 
die Gewichtung in der Meta-Analyse widerspiegelt. Aktivitäten werden durch unterschiedliche Farben dargestellt: 
Schlaf (lila), Ruhe (blau), Laufband (gelb), Radfahren (rot), Krafttraining (grün). Die durchgezogene farbige Linie 
entspricht jeweils der vorhergesagten mittleren Abweichung vom Kriteriumswert. Das 95 % CI entspricht jeweils dem 
eingefärbten Bereich über und unter der mittleren Abweichung. Übernommen aus Zhang et al. (2020) 

Der geschätzte Mittelwertsunterschied (Mean Bias) ist zumeist relativ gering. Signifikante 

Unterschiede sind insbesondere bei den Aktivitäten auf dem Laufband (Mean Absolute Error (MAE) 

(bpm) = 7,70, [6,32; 9,07], p < .01; Mean Absolute Percentage Error (MAPE) (%) = 4,79, [1,74; 7,85], 

p < .01), beim Radfahren (MAE (bpm) = 10,64, [-0,13; 21,42], p = .05; Mean Bias (bpm) = -4,55, 

[-7,24; -1,87], p < .01) und beim Krafttraining (Mean Bias (bpm) = -7,26, [-10,46; -4,07], p < .01) 

festzustellen. Beim Krafttraining kann zudem beobachtet werden, dass die mittlere Abweichung 
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zum Kriteriumsmaß mit zunehmender HF steigt. Zhang et al. (2020) vermuten, dass 

Bewegungsartefakte, Durchblutungsstörungen, stärkere Pigmentierung der Haut und ein 

schlechter Kontakt des Sensors zur Haut die Gründe für die signifikanten Abweichungen zum 

EKG sind. 

Zusammenfassend kann festgestellt werden, dass die photoplethysmographische Messung der 

Pulsfrequenz am Handgelenk eine akzeptable Schätzung der HF außerhalb des klinischen Umfel-

des liefert. 

Frühere Studien deuten an, dass Veränderungen der Hauttemperatur zu einer Über- bzw. Unter-

schätzung der Pulsfrequenz bei der PPG führen können (Jeong et al., 2014; Maeda et al., 2011a). 

Ebenso kann die Hautfarbe die Datenqualität beeinflussen, wobei eine stärkere Pigmentierung der 

Haut die Genauigkeit reduziert (Hermand et al., 2019; Horton et al., 2017; Shcherbina et al., 2017; 

Spierer et al., 2015). Fehlerhafte Messungen der Photoplethysmographie können aufgrund eines 

gestörten Blutflusses, Bewegungsartefakten (Maeda et al., 2011b; Tamura, 2019) oder des Umge-

bungslichtes entstehen (Trivedi et al., 1997). Dies sollte bei der Wahl des Einsatzgebiets berück-

sichtigt werden. 

Zur Reduktion der Fehleranfälligkeit werden Pulsmesser für den äußeren Gehörgang entwickelt. 

Die dortige Anwendung der Photoplethysmographie macht sich die vorliegenden anatomischen 

Gegebenheiten zu Nutze. Die Platzierung eines Pulsmessgeräts im äußeren Gehörgang reduziert 

Messfehler bedingt durch Durchblutungsstörungen und das Umgebungslicht (Vogel et al., 2009).  

Das Innenohr wird von der Artieria Labyrinthi mit Blut versorgt. Dabei handelt es sich um einen 

Ast der Arteria Basilaris, welche primär das Gehirn versorgt. Der Blutfluss wird selbst bei einer 

Hypothermie, einer Hypovolämie oder einer Vasokonstriktion so lange wie möglich aufrechterhal-

ten. Damit bleibt auch die Qualität des PPG-Signals konstant. (Budidha & Kyriacou, 2014) 

Neben dem äußeren Gehörgang (Blazek et al., 2018; Budidha & Kyriacou, 2014; Tigges et al., 

2019) werden Pulsfrequenzmessgeräte u. a. bereits am Ohrläppchen (Poh et al., 2010) und in der 

Ohrmuschel (Blazek et al., 2018; Bunn et al., 2019; Leboeuf et al., 2014; Poh et al., 2012; Shin et 

al., 2009; Tigges et al., 2019; Vogel et al., 2009) in Studien als Alternative zur Herzfrequenzmessung 

diskutiert.  

Bunn et al. (2019) validieren Kopfhörer von Jabra. Der Jabra Pulse (Ballerup, Dänemark) kombi-

niert Musik-Player und Aktivitätserfassung, u. a. mittels optischer Pulsfrequenzmessung. Die Va-

lidierung des Jabra Pulse erfolgt während des Laufens auf einem Laufband, eines High Intensity 

Trainings (HIT) und während einer selbstgewählten Outdoor-Aktivität gegenüber dem HF-Brust-

gurt Polar RS800CX (Polar Electro Inc., Lake Success, New York, Vereinigte Staaten von Ame-

rika). Der Jabra Pulse weist während der drei Belastungen einen ähnlichen MAPE auf 

(MAPE ± SD (%); Laufband: 2,48 ± 4,90 %; HIT: 3,53 ± 7,00 %; Outdoor: 3,64 ± 6,69 %), wobei 

während des HIT eine deutlich größere mittlere Abweichung (Bias, [Limits of Agreement, LoA] 

(bpm); Laufband: 0,8, [-15,8; 17,4]; HIT: -3,6, [- 6,4; 19,3]; Outdoor: 0,8, [-13,9; 15,5]) und eine 

geringe Korrelation (Laufband: r = .94; HIT: r = .86; Outdoor: r = .95) mit dem Brustgurt zu 

beobachten ist. Bunn et al. (2019) sehen die größeren Abweichungen während des HIT in einer 

schlechten Passform des Jabra Pulse und der Übungsauswahl begründet. Die HF wird während 

des HIT von Jabra Pulse im Mittel um 3,6 bpm unterschätzt. Während des Laufens und der Out-

door-Aktivität zeigen die Daten eine moderate bzw. hohe Korrelation mit dem HF-Brustgurt. Zur 

Einschätzung der Validität von Wearables haben sich Bunn et al. (2019) an publizierten Grenz-

werten orientiert. Das zu validierende Gerät muss eine mittlere Abweichung von ≤ 3 bpm mit 

einer SD ≤ 5 bpm, einen MAPE ≤ 10 % und eine Korrelation mit dem Goldstandard von > .90 
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aufweisen (Fokkema et al., 2017; Stahl et al., 2016; Terbizan et al., 2002), um als genau und präzise 

zu gelten. Basierend auf diesen Grenzwerten kommen Bunn et al. (2019) zu dem Ergebnis, dass 

der Jabra Pulse bei dem durchgeführten HIT eine unzureichende Validität zeigt, während des Lau-

fens und der Outdoor-Aktivität ist die Validität hingegen vorhanden.  

Umfassende Studien zur Validität kommerzieller, am Ohr applizierter photoplethysmographischer 

Pulsfrequenzmessgeräte fehlen bis dato. Eine Vielzahl an publizierten Studien zu diesem Thema 

validiert nicht-kommerzielle, prototypische Geräte (Blazek et al., 2018; Budidha & Kyriacou, 2014; 

Leboeuf et al., 2014; Poh et al., 2010; Tigges et al., 2019; Vogel et al., 2009). In einigen dieser 

Prototypen sind 3D-Beschleunigungsaufnehmer integriert. In Kombination mit speziellen Algo-

rithmen können durch Kopfbewegungen ausgelöste Bewegungsartefakte in Echtzeit detektiert 

und reduziert werden (Leboeuf et al., 2014; Vogel et al., 2009). Durch Kieferbewegungen hervor-

gerufene Bewegungsartefakte lassen sich jedoch nur geringfügig reduzieren. Je tiefer die Platzie-

rung des Pulsfrequenzmessgeräts im äußeren Gehörgang, desto resistenter wird das PPG-Signal 

zwar gegenüber Kopfbewegungen und Einflüssen des Umgebungslichts, desto sensitiver wird das 

PPG-Signal jedoch gegenüber Kieferbewegungen. (Vogel et al., 2009) 

Leboeuf et al. (2014) haben in ihrem Prototyp ebenfalls einen 3D-Beschleunigungsaufnehmer in-

tegriert. Die Validierung des Prototyps erfolgt über den gesamten Herzfrequenzbereich. Als Kri-

teriumsmaß dienen Daten eines 12-Kanal EKG-Gerät. Die Belastung findet auf einem Laufband 

mit zunehmender Geschwindigkeit (0–14,6 km/h) statt. Der Prototyp unterschätzt die HF im 

Mittel um 0,2 ± 4,4 %. Die Korrelation mit dem EKG-Gerät ist hoch (R² = .98). Leboeuf et al. 

(2014) zeigen, dass die am Ohr angewendete PPG unter Verwendung zusätzlicher 3D-Beschleu-

nigungsaufnehmer und Algorithmen zur Reduktion von Bewegungsartefakten eine vielverspre-

chende Methode zur kontinuierlichen Zustandserfassung der HF darstellt. 

2.3.3 Wasser-Elektrolyt-Haushalt 

Der Körper besteht im Erwachsenenalter aus bis zu 64 % Wasser. Davon befinden sich ca. 3/5 

im Extrazellulärraum und 2/5 im Intrazellulärraum. (Silbernagl & Despopoulos, 2007, S. 168) 

Im intrazellulären Volumen (IZV) liegen hohe Konzentrationen an Kalium und Phosphat vor. Im 

Extrazellulärvolumen (EZV) überwiegen die Natrium und Chlorid. (Horswill & Fransen, 2016) 

Abbildung 7 zeigt die Elektrolytverteilung im intrazellulären und extrazellulären Volumen. 

 

Abbildung 7. Elektrolytverteilung im intrazellulären und extrazellulären Volumen. Cl-, Chlorid; Na+, Natrium; Ca2+, 
Kalzium; K+, Kalium; Mg2+, Magnesium; PO4

3-, Phosphat. (Eigene Darstellung) 
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Elektrolyte sind essenzielle Bestandteile der Hauptstoffwechselfunktionen des Körpers. Natrium, 

Chlorid und Kalium sind für die Regulation des Wasserhaushalts verantwortlich. Diese drei Elekt-

rolyte sind von zentraler Bedeutung bei der Aufrechterhaltung des zwischen intra- und extrazellu-

lärem Volumen vorherrschenden osmotischen Drucks. Während körperlicher Aktivität reduziert 

sich aufgrund der Absonderung von hypotonem Schweiß das EZV. Infolge steigt die Osmolalität 

des Blutes. Dies wird von Osmo- und Chemorezeptoren wahrgenommen. Eine Ausschüttung des 

Hormons Adiuretin folgt. Adiuretin stimuliert das Durstempfinden und kontrolliert die Wasser-

ausscheidung über die Nieren. Neben der steigenden Osmolalität des Blutes vermindert sich auf-

grund des reduzierten EZV das Blutvolumen. Es folgt das Einsetzen des Renin-Angiotensin-Al-

dosteron-Systems (RAAS). Die Wirkungskaskade des RAAS steigert den Salzappetit und das 

Durstempfinden und reduziert die Natrium- und Wasserausscheidung. (Silbernagl & 

Despopoulos, 2007, 170-175, 184-187) 

Neben der im RAAS wirkenden Hormone, reguliert das Hormon Atriopeptin den Wasser-Elekt-

rolyt-Haushalt. Es entspricht gewissermaßen dem Antagonisten des RAAS. Atriopeptin wirkt 

dursthemmend, verstärkt die Wasserausscheidung, führt zu einer Natriumrückresorption in der 

Niere und stimuliert die Dilatation der glatten Muskeln, wie die der Blutgefäße. (Silbernagl & 

Despopoulos, 2007, S. 172) 

Kann die Wasserausscheidung des Körpers nicht durch ausreichend Wasserzufuhr kompensiert 

werden, führt dies zu einem Wassermangel. Dieser Vorgang wird als Dehydration bezeichnet 

(Mena-Bravo & Luque de Castro, 2014). Oftmals mit einer Dehydration verbunden ist die Hyper-

natriämie, eine zu hohe Natriumkonzentration im Blutserum (> 145 mmol/l). Tabelle 8 zeigt die 

mit einer Dehydration einhergehenden Symptome. 

Tabelle 8. Wasserverlust des Körpers und damit einhergehende Symptome. Wasserverlust ist angegeben in % des 

Körpergewichts. Übernommen aus Friedrich (2012). 

Wasserverlust (%) Symptome 

1 Leichter Durst 

2 Verminderung der Ausdauerleistung, Neigung zu Muskelkrämpfen 

3-5 Trockene Haut, Verminderung der Kraftleistung, Hautröte 

5-10 Erhöhte Herzfrequenz, Schwindel, Kopfschmerzen, Vermindertes Blutvolumen 

10-15 Verwirrtheit, Geschwollene Zunge, Runzelige und empfindungslose Haut, Krämpfe 

Ca. 15 Tod 

Wissenschaftliche Studien zeigen, dass eine Dehydration sowohl die physische als auch die kogni-

tive Leistungsfähigkeit mindern kann (Baker et al., 2007; Cheuvront, Carter & Sawka, 2003; 

Kostelnik et al., 2020; Rintamäki et al., 1995; Wittbrodt & Millard-Stafford, 2018). Baker et al. 

(2007) beobachten bei Basketballspielern bereits bei einer Dehydration von 1–4 % des Körperge-

wichts sowohl langsamere Reaktionszeiten als auch eine reduzierte Achtsamkeit. 

Im Rahmen einer Meta-Analyse zur Untersuchung der Auswirkungen einer Dehydration auf die 

kognitive Leistungsfähigkeit berücksichtigen Wittbrodt und Millard-Stafford (2018) 33 Studien. 

Die Analyse ergibt eine signifikante Minderung der kognitiven Leistungsfähigkeit ab einer Dehyd-

ration von 2 % des Körpergewichts. Dabei wird ein signifikanter Einfluss der Dehydration auf die 

Aufmerksamkeit (g = -0,52; 95 % CI: [-0,66; -0,37]; p < .001) und die Bewegungskoordination 

(g = -0,40; 95 % CI: [-0,63; -0,17]; p < .001) beobachtet. 
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Cheuvront, Carter und Sawka (2003) analysieren mehrere Studien zu den Auswirkungen einer De-

hydration auf die physische Leistungsfähigkeit. Bereits ab einem Wasserverlust von 2 % des Kör-

pergewichts lässt sich eine verminderte Ausdauerleistungsfähigkeit, insbesondere in heißen Um-

gebungen, beobachten. Eine Dehydration stellt eine erhöhte Hitzebelastung des Körpers dar. Es 

wird vermutet, dass diese erhöhte Belastung das kardiovaskuläre System, das zentrale Nervensys-

tem und den Muskelmetabolismus negativ beeinflusst. 

Ab einem Wasserverlust von 3–5 % des Körpergewichts ist eine verminderte Kraftleistung zu 

beobachten (Friedrich, 2012). Wasserhaushalt und Elektrolythaushalt können nicht getrennt von-

einander betrachtet werden. Beim Schwitzen verliert der Körper sowohl Wasser als auch darin 

gelöste Elektrolyte.  

Die Zustandserfassung des Wasserhaushalts kann mittels nichtinvasiver Methoden erfolgen. Die 

Körpergewichtsmessung, die Analyse des Urins oder die Bioelektrische Impedanz Analyse finden 

häufig Anwendung. Über die Differenz mehrerer aufeinanderfolgender Körpergewichtsmessun-

gen wird auf den Wasserverlust geschlossen. Unter Berücksichtigung weiterer Parameter, wie der 

Flüssigkeitszufuhr, der durch Stuhl, Urin und Atmung abgegebenen Flüssigkeit, dem Zeitintervall 

und der Körperoberfläche kann auf die Gesamtkörperschweißrate geschlossen werden. Wird Urin 

zur Zustandserfassung des Wasserhaushalts herangezogen, können mehrere Parameter analysiert 

werden (Kostelnik et al., 2020). Eine schnelle, unkomplizierte Methode ist die Bestimmung der 

Urinfarbe. Die Urinfarbe wird anhand einer Farbskala von 1 bis 8 (Armstrong, 2005) bestimmt. 

Mit zunehmender Dehydrierung färbt sich der Urin dunkler. Eine exakte Methode ist die Messung 

der spezifischen Dichte des Urins. Armstrong (2007) gibt einen Überblick über weitere Laborme-

thoden zur Zustandserfassung des Wasserhaushalts. Die Goldstandardmethode zur Zustandser-

fassung des Wasserhaushalts ist die Bestimmung der Blutplasmaosmolalität. Die Methode ist in-

vasiv, mit einem hohen technischen Aufwand und mit Laborbedingungen verbunden. Die Os-

molalität des Blutplasmas beträgt etwa 290 mosm/kg (Silbernagl & Despopoulos, 2007, S. 170). 

Durch eine zusätzliche Blutanalyse ist die Zustandserfassung des Elektrolythaushalts möglich. 

Eine hierzu vergleichbare, nichtinvasive Alternative gibt es nicht. 

Die Forschung fokussiert sich seit einigen Jahren auf andere Biofluide, wie Urin, Speichel, Trä-

nenflüssigkeit, Interstitialflüssigkeit und Schweiß. Zur Zustandserfassung des Elektrolythaushalts 

wird dem Biofluid Schweiß eine besondere Bedeutung zugesprochen. Schweiß besteht zu mehr 

als 99 % aus Wasser (Lehnartz, 1943; Mena-Bravo & Luque de Castro, 2014; Schottelius & 

Schottelius, 1978). Weitere Bestandteile sind Natrium, Kalium, Chlorid, Calcium, Sulfat, Eisen, 

Kupfer, Magnesium, Phosphat, Iod, Fluor, Laktat, Harnstoff und Aminosäuren (Baker & Wolfe, 

2020; Licht et al., 1957; Noel et al., 2012; Sato et al., 1989).  
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Die im Schweiß vorhandenen Konzentrationen dieser Bestandteile listen Baker und Wolfe (2020)  

wie in folgender Tabelle 9 auf und vergleichen diese mit den Konzentrationen im Blutplasma.  

Tabelle 9. Vergleich von ausgewählten Bestandteilen im Schweiß und Blutplasma. Konzentrationen sind angegeben 

in mmol/l. Teilweise übernommen und übersetzt aus Baker und Wolfe (2020, S. 723) 

 Schweiß (mmol/l) Blutplasma (mmol/l) 

Natrium 10–90 135–145 

Chlorid 10–90 98–107 

Laktat 5–40 0,5–25 

Kalium 2–8 3,6–5,2 

Ammoniak 1–8 0,01–0,03 

Ethanol 0–7 0–7 

Bicarbonat 0,5–5 22–29 

Calcium 0,2–2 2,2–2,7 

Magnesium 0,02–0,40 0,7–0,95 

Glukose 0,01–0,20 3,9–7,8 

Eisen 0,1–30·10-3 6–27·10-3 

Kupfer 0,5–20·10-3 12–23·10-3 

Zink 0,1–20·10-3 10–17·10-3 

Schweiß als alternatives Biofluid zur Zustandserfassung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts stellt die 

Wissenschaft vor Herausforderungen. Chemische Rückstände auf der Haut (z. B. durch Kosme-

tika) oder aus der Umwelt können Schweiß verunreinigen. Für eine zuverlässige und kontinuierli-

che Analyse muss eine ausreichende Schweißmenge vorhanden sein. Insbesondere bei geringen 

Schweißmengen gilt es eine Evaporation an der Hautoberfläche zu vermeiden, da sich sonst die 

Elektrolytkonzentration verändert. Eine unmittelbare Analyse der Schweißprobe ist daher essen-

ziell. Konzentrationsänderungen aufgrund von Schweißratenänderungen, sog. Schweißratenef-

fekte, stellen die größte technische Herausforderung dar. (Bariya et al., 2018) 

Mehrere Faktoren beeinflussen die Schweißrate. Hierzu gehören die Körperstelle, die Belastungs-

dauer und -intensität, Temperatur und Luftfeuchtigkeit der Umgebung, Bekleidung und individu-

elle Faktoren, wie Alter, Geschlecht und Trainingszustand (Baker, 2017; Barnes et al., 2019; Choi 

et al., 2020; Smith & Havenith, 2011, 2012).  
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Eine gesteigerte Schweißrate entsteht durch eine erhöhte Schweißproduktion pro Schweißdrüse 

und/oder einer Zunahme aktiver Schweißdrüsen (Buono & Connolly, 1992; Kondo et al., 1998; 

Weiner, 1957). Barnes et al. (2019) sammelten Daten von 1303 Athleten unterschiedlicher Sport-

arten zu Gesamtkörperschweißraten und Schweißnatriumverlust. Tabelle 10 zeigt einen Überblick 

der Daten.  

Tabelle 10. Gesamtkörperschweißrate und Schweißnatriumverlust in Abhängigkeit von Sportart, Alter, Belastungs-

dauer, -intensität und Umgebungsbedingungen. Daten sind dargestellt in MW ± SD. Teilweise übernommen und 

übersetzt aus Barnes et al. (2019, S. 2357) 

Sporta N Alter 

(Jahre) 

Dauer 

(h) 

Intensi-

tät*  

T  

(°C) 

r. LF. 

(%) 

Gesamt-

körper-

schweiß-

rate (l/h) 

Schweiß-

natrium-

verlust 

(mmol/h) 

Gesamt 1303 24 ± 9 1,7 ± 0,7 2,0 ± 0,6 25,8 ± 4,9 55 ± 17 1,1 ± 0,6 41,7 ± 27,9 

Kraftsport 6 24 ± 3 1,1 ± 0,3 1,5 ± 0,5 24,2 ± 6,8 51 ± 10 0,9 ± 0,3 28,7 ± 10,8 

Fitness 11 30 ± 4 1,3 ± 0,2 2,0 ± 0,0 29,5 ± 2,7 55 ± 9 1,0 ± 0,5 41,6 ± 27,9 

Action 9 25 ± 5 1,5 ± 0,9 1,9 ± 0,3 28,1 ± 6,9 56 ± 8 0,9 ± 0,5 37,6 ± 29,9 

Ausdauer 255 35 ± 10 1,2 ± 0,7 2,0 ± 0,4 28,8 ± 4,7 56 ± 12 1,3 ± 0,6 51,7 ± 27,8 

Mann-

schaftssport 

1022 21 ± 5 1,9 ± 0,7 2,0 ± 0,6 25,0 ± 4,6 54 ± 18 1,1 ± 0,6 39,3 ± 27,5 

Baseball 161 22 ±4 2,0 ± 0,8 1,6 ± 0,6 25,1 ± 5,5 40 ± 19 0,8 ± 0,3 27,2 ± 14,7 

Basketball 196 23 ± 5 2,1 ± 0,8 2,1 ± 0,7 22,4 ± 1,7 51 ± 12 1,0 ± 0,4 34,5 ± 21,2 

American 

Football 

271 24 ± 4 2,1 ± 0,6 2,1 ± 0,5 26,5 ± 4,2 55 ± 14 1,5 ± 0,7 55,9 ± 36,8 

Fußball 268 18 ± 6 1,5 ± 0,3 1,9 ± 0,5 25,4 ± 5,4 63 ± 18 0,9 ± 0,4 34,6 ± 19,2 
aKraftsport: Wrestling, Gewichtheben, Kugelstoßen, Hammerwerfen; Fitness: Aktivität im Fitnessstudio; Action: 

Motorsport, Snowboard, Boxen; Ausdauer: Laufen, Radfahren, Triathlon; Mannschaftssport: American Football, 

Baseball, Basketball, Fußball, Cricket, Eishockey, Tennis, Volleyball. 

*1=gering, 2=moderat, 3=hoch 
 

Es wurden Gesamtkörperschweißraten von etwa 0,4–2,2 l/h beobachtet. Im Ausdauersport und 

in Sportarten, bei denen eine PSA getragen wird (z. B. American Football) zeigen sich die höchsten 

Gesamtkörperschweißraten. Unter bestimmten Umständen können enorme Schweißraten von 

über 3 l/h auftreten (Armstrong et al., 1986; Barnes et al., 2019; Bergeron, 2003; Godek et al., 

2005; Godek et al., 2010; Palmer & Spriet, 2008).  

Zwei umfassende Studien von Smith und Havenith (2011, 2012) bestätigen den Einfluss von Kör-

perstelle, Belastungsintensität und Geschlecht auf die lokalen Schweißraten. Die lokalen Schweiß-

raten wurden bei den Belastungsstufen von 50 % und 75 % der maximalen Sauerstoffaufnahme 

(VO2max) während des Laufens auf einem Laufband bestimmt. Als Resultat erstellten Smith und 

Havenith (2011, 2012) Körperkarten mit lokalen Schweißraten für Männer und Frauen (Abbildung 

8).  Bei gleicher Beanspruchung sind die lokalen Schweißraten der Männer signifikant höher als 

die der Frauen. Sowohl bei Frauen als auch bei Männern werden am Rücken höhere lokale 

Schweißraten beobachtet als an Brust und Bauch. Zudem nimmt die lokale Schweißrate am Ober-

körper von medial nach lateral unabhängig vom Geschlecht ab. Wie Abbildung 8 zeigt, sind die 

höchsten Schweißraten sowohl bei Frauen als auch bei Männern zentral, am oberen Rücken und 

im unteren Bereich des Rückens zu lokalisieren. (Smith & Havenith, 2011, 2012) 
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Abbildung 8. Lokale Schweißraten (g/m²h) von Männern (links) und Frauen (rechts) bei einer Belastung von 75 % der VO2max. Links: übernommen aus Smith & Havenith, 2011; Copyright 
© 2010, Springer Nature. Rechts: übernommen aus Smith & Havenith, 2012; Copyright © 2012, Wolters Kluwer Health, Inc.
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Barnes et al. (2019) weisen einen signifikanten Einfluss des Geschlechts und des Alters auf die 

Gesamtkörperschweißrate und den Schweißnatriumverlust nach. Bei Männern ist im Vergleich zu 

Frauen eine signifikant höhere Gesamtkörperschweißrate (MW ± SD, Min–Max, in l/h; Män-

ner: 1,18 ± 0,59, 0,19–5,73; Frauen: 0,82 ± 0,43, 0,16–2,72; p < .05) und ein signifikant höherer 

Schweißnatriumverlust (MW ± SD, Min–Max, in mmol/h; Männer: 44,1 ± 28,7, 5,9–340,7; 

Frauen: 28,2 ± 17,5, 2,7–107,2; p < .05) zu beobachten. Ebenfalls lässt ein höheres Alter die Ge-

samtkörperschweißrate (MW ± SD, Min–Max, in l/h; ≥ 18 Jahre: 1,20 ± 0,61, 0,16–5,73; 

< 18 Jahre: 0,85 ± 0,35, 0,20–2,16; p < .05) und den Schweißnatriumverlust (MW ± SD, Min–

Max, in mmol/h; ≥ 18 Jahre: 45,2 ± 29,4, 2,7–340,7; < 18 Jahre: 28,3 ± 16,8, 5,5–126,6; p < .05) 

signifikant ansteigen.  

Baker (2017) analysiert anhand publizierter wissenschaftlicher Studien die tagesabhängige Variabi-

lität der Gesamtkörperschweißrate und Natriumkonzentration von sportlich aktiven Personen. Als 

Ergebnis zeigt sich eine intraindividuelle Variabilität der Gesamtkörperschweißrate von 5 bis 7 %. 

Die lokalen Schweißraten variieren intraindividuell um bis zu 22 %, die lokalen Natriumkonzent-

rationen um bis zu 16 %. 

Zusammenfassend verdeutlichen die Studien, dass die lokale Schweißrate ein wesentlicher physi-

ologischer Parameter ist, den es aufgrund seiner Einflussfaktoren und seiner Variabilität zur Über-

wachung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts unbedingt zu bestimmen gilt. 

Nicht nur die Schweißrate wird von externen Faktoren beeinflusst. Abhängig von der Körperstelle 

variiert die Elektrolytkonzentration im Schweiß (Baker & Wolfe, 2020; Patterson et al., 2000; 

Taylor & Machado-Moreira, 2013). Taylor und Machado-Moreira (2013) analysieren 13 Studien 

hinsichtlich der lokalen Schweißraten und Elektrolytkonzentration, insbesondere der Natrium-, 

Chlorid- und Kaliumkonzentration. Tabelle 11 fasst die Ergebnisse dieser Analyse zusammen. 

Tabelle 11. Lokale Elektrolytkonzentrationen von Natrium, Chlorid und Kalium im Schweiß sowie die Stichproben-

größe (N) der entsprechenden Studie. Elektrolytkonzentrationen sind dargestellt in Min–Max (mg/cm2min). Über-

nommen und übersetzt aus Taylor und Machado-Moreira (2013, S. 23) 

Körperstelle Natrium N Chlorid N Kalium N 

Brust 0,76–3,11 23 1,21–3,11 17 0,76–3,11 23 

Oberschenkel 0,66–0,88 31 0,66 10 0,66–0,88 31 

Gesicht 2,00–6,00 15 2,00–6,00 15 2,00–6,00 15 

Unterarm 0,06–1,38 63 0,06–1,38 40 0,06–1,50 71 

Rücken 0,56–3,53 139 0,85–2,90 28 0,85–2,90 71 

Oberarm 0,52–0,75 16 0,52 10 0,52–0,57 16 

Bein 0,76 10 0,76 10 0,76 10 

Hand (dorsal) 0,51–0,91 12 0,21–0,91 23 0,91 8 

Abdomen 0,65 10 0,65 10 0,65 10 

Fuß (dorsal) 0,56 9 0,56 9 0,56 1 

Hand (palmar) 0,02–0,12 18 0,03–0,12 6 0,02–0,12 18 

Einen signifikanten Zusammenhang zwischen den Elektrolytkonzentrationen und der lokalen 

Schweißrate bzw. der Schweißabsonderung pro Schweißdrüse konnten Taylor und Machado-

Moreira (2013) nicht beobachten. Dem entgegen stehen einige Studien, die einen direkten Zusam-

menhang zwischen der Schweißrate und der Natrium- bzw. Chloridkonzentration im Schweiß 

feststellen (Buono et al., 2007; Buono et al., 2008; Dill et al., 1938; Sato et al., 1989). Diese Studien 

zeigen, dass Schweißrateneffekte die größte technische Herausforderung für eine nichtinvasive 

Messung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts darstellen. 
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Armstrong (2007) empfiehlt, sich nicht auf eine Methode zur Zustandserfassung des Wasser-

Elektrolyt-Haushalts zu beschränken. Er fordert die Entwicklung neuer Methoden, die den Was-

ser-Elektrolyt-Haushalt in Echtzeit erfassen und in Verbindung mit weiteren Hydrationsparame-

tern interpretieren. Ionenselektive Elektroden ermöglichen die spezifische Messung einzelner 

Elektrolytkonzentrationen (Natrium, Chlorid und Kalium) im Schweiß. Des Weiteren wird die 

Integration eines pH-Sensors und die Messung der Hauttemperatur empfohlen. 

Bariya et al. (2018) geben einen Überblick über den aktuellen Stand der Technik und Wissenschaft 

bezüglich der Messprinzipien zur Schweißanalyse. Tabelle 12 zeigt die in Abhängigkeit des Mess-

prinzips analysierten Biomarker und Analyt. 

Tabelle 12. Einteilung der Sensortypen zur Schweißanalyse nach Messprinzip und Analyt. Teilweise übernommen 

und übersetzt aus Chung et al. (2019, S. 3) 

Messprinzip Analyt Studienquelle 

Optisch Schweißrate 

pH 

OH-, H+, Cu+, Fe2+ 

Gao et al., 2016 

Impedanz Schweißrate 

Leitfähigkeit 

Coyle et al., 2010 

Elektrochemisch  pH 

Na+, H+, NH4
+, Cl-, Mg2+, Zn2+, Ca2+ 

Metabolite (Glukose, Laktat, Ethanol) 

Nyein et al., 2016 

Guinovart et al., 2013 

Rose et al., 2015 

Bandodkar et al., 2013 

Dam et al., 2015 

Kim et al., 2016 

Gao et al., 2016 

Bandodkar et al., 2014 

Jia et al., 2013 

Bis dato liegt der Fokus der meisten publizierten Studien auf der elektrochemischen Analyse des 

Schweißes. Häufig werden ionenselektive Elektroden zur Messung einzelner Elektrolytkonzentra-

tionen verwendet. Die Messung der elektrischen Leitfähigkeit bzw. der Impedanz des Schweißes 

wird bisher nur selten in wissenschaftlichen Studien als eine nichtinvasive Alternative zur indirek-

ten Bestimmung der Blutosmolalität und der Elektrolytkonzentration im Blut evaluiert und disku-

tiert. Die elektrische Leitfähigkeit wird auch als Konduktivität bezeichnet. Die Konduktivität des 

Schweißes reicht von 2 bis 11 S/cm mit im Mittel 5 S/cm bei gesunden Personen (Lundgren et 

al., 1955). Aufgrund ihrer hohen Konzentration im EZV, sind Natrium- und Chloridionen die 

bestimmenden Größen für die extrazelluläre Konduktivität (Martinsen & Grimnes, 2014; Sonner 

et al., 2015). Die Messung der Konduktivität erfolgt über eine elektrochemische Widerstandsmes-

sung. Aus dem zwischen zwei Elektroden fließenden Strom wird auf Grundlage des Ohm‘schen 

Gesetzes der Leitwert der Messlösung berechnet. Eine wesentliche Eigenschaft eines Kondukti-

vitätssensors ist die Zellkonstante k. Die Zellkonstante spiegelt das Verhältnis zwischen Elektro-

denabstand l und Elektrodenfläche A einer Messzelle wider (Formel 2) (Schwister, 2009, S. 109). 

 
𝑘 =  

𝑙

𝐴
  (Formel 2) 

 Mit: 

k = Zellkonstante 

l = Elektrodenabstand 

A = Elektrodenfläche 

 

(1/cm) 

(cm) 

(cm²) 
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Die spezifische Konduktivität ĸ ergibt sich aus folgender (Formel 3) (Schwister, 2009, S. 109). 

 
ĸ =

𝑙

𝐴 · 𝑅
=  

1

𝜌
= 𝑘 ·  

1

𝑅
 (Formel 3) 

 Mit: 

A = Elektrodenfläche                        

ρ = spezifischer Widerstand           

k = Zellkonstante                                
ĸ = spezifische Konduktivität        
R = elektrischer Widerstand          
l = Elektrodenabstand                      

 

(cm²) 

(Ωcm)  

(1/cm)  

(1/Ωcm)  

(Ω)  

(cm) 

 

    

Temperatur, Elektrolyt und Elektrolytkonzentration beeinflussen die spezifische Konduktivität 

(Oesterle, 1990). Die prozentuale Änderung α der spezifischen Konduktivität pro Grad Celsius 

Temperaturänderung kann man mit nachfolgender (Formel 4) berechnen (Sigrist & Müller, 2004). 

 
𝛼 (%) = 100 ·

𝛥𝜅(𝑇)

𝛥𝑇̅
·

1

𝜅(250𝐶)
  (Formel 4) 

 Mit: 

ĸ = spezifische Konduktivität           
ΔΤ = Temperaturänderung 

 

(1/Ωm) 

(°C) 

 

    

Der Stand der Forschung zeigt, dass sich im Schweiß, wenn auch in geringen bzw. sehr geringen 

Konzentrationen, viele Bestandteile des Blutes nachweisen lassen. Aufgrund dieses Zusammen-

hangs und der nichtinvasiven Zugänglichkeit steht das Biofluid Schweiß im Fokus einiger For-

schergruppen. Das Ziel ist die nichtinvasive, schweißbasierte, kontinuierliche Zustandserfassung 

des Wasser-Elektrolyt-Haushalts. Diese Idee ist nicht Stand der Technik. Aus diesem Grund kon-

zipieren und realisieren die Forschergruppen eigene Prototypen. Die Prototypen bestehen in der 

Regel aus mehreren Sensoren, einem Mikrofluidkanal und einem Speichermedium am Ende des 

Kanals. Tabelle 13 zeigt eine Zusammenfassung ausgewählter Prototypen zur Analyse von 

Schweiß und deren Eigenschaften.
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Tabelle 13. Eigenschaften ausgewählter Prototypen zur in-situ3-Analyse von Schweiß. Gegliedert nach Analyt, Messprinzip, Messbereich, Messvorrichtung, Probandentest und Studien-

quelle. (Eigene Darstellung) 

Analyt Messprinzip Messbereich Messvorrichtung Probandentest Studienquelle 

pH Optisch pH 4–8 Hüftgurt Radfahren (N = n/a, Indoor, 60 min) Coyle et al., 2010 

Natrium Elektrochemisch 10–100 mM 

Konduktivität Impedanz 2–15 mS/cm 

Schweißrate Kapazitiv 0,2–20 g/m²min 

Natrium Elektrochemisch 0–160 mM Armband, Stirnband Radfahren (Indoor) 

A) (N = 14) 

2 min Warm-up, 20 min bei 150 W, 3 min cool-down 

B) (N = 7) 

5 min Pause zu A), 20 min bei 75 W, 200 W bis zur Erschöpfung, 

10 min Erholung; Laufen (N = 12, Outdoor) bei selbstgewählter 

Geschwindigkeit (8-12 km/h) bis zur Erschöpfung 

Gao et al., 2016 

Kalium Elektrochemisch 1–32 mM 

Glukose Elektrochemisch 0–200 µM 

Laktat Elektrochemisch 0–30 mM 

Calcium 

pH 

Elektrochemisch 

Elektrochemisch 

n/a 

n/a 

Armband, Stirnband Radfahren (N = 1, Indoor) 

5 min Warm-up, 20 min bei 150 W, 5 min cool-down 

Nyein et al., 2016 

Schweißrate Impedanz n/a Patch Radfahren (N = n/a, Indoor) 

5 min Warm-up, 45 min bei 150 W, 5 min cool-down 

Nyein et al., 2018 

   

  

 

3 Lat. für „in der natürlichen anatomischen Lage“ bzw. „an Ort und Stelle“ 
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Coyle et al. (2010) realisierten ein Multi-Sensor-System, bestehend aus einem Hüftgurt. Ein drei-

lagiges Textil sammelt Schweiß auf einer Fläche von 22 cm² am unteren Rücken und leitet den 

Schweiß zu einem Mikrofluidkanal. Dieser besteht aus einem feuchtigkeitsziehenden Material. Die 

Kapillarwirkung leitet den Schweiß durch den Mikrofluidkanal zu einem Speichermedium am 

Ende des Kanals. Angrenzend befinden sich der Natrium-, Konduktivitäts-, Temperatur- und der 

pH-Sensor. Ein Gurt dient zur Sicherstellung des Hautkontaktes und zur Reduktion von Bewe-

gungsartefakten. Berechnungen der Autoren zufolge, kann das Multi-Sensor-System über eine 

Dauer von 75 min betrieben werden, bis eine Sättigung des Speichermediums eintritt. Die Evalu-

ation des Multi-Sensor-Systems erfolgt unter körperlicher Belastung auf einem Fahrradergometer 

bei einer Umgebungstemperatur von 20 °C statt. Die Belastungsdauer beträgt 60 min. Abbildung 

9 zeigt exemplarisch die Ergebnisse der Evaluation. 

  

Abbildung 9. Konduktivität (links oben), Schweißrate (rechts oben) und Schweißnatriumkonzentration (links unten). 
Exemplarische Daten (N = 1) wurden in-situ erhoben. Übernommen aus Coyle et al. (2010). 

Die Probanden beginnen nach etwa 5–10 min als Reaktion auf die steigende KKT zu schwitzen. 

Erst bei einer ausreichend hohen Schweißrate können valide Konduktivitätswerte und Natrium-

konzentrationen erfasst werden. Die Konduktivität kann im Test der Abbildung 9 erst nach etwa 

35 min gemessen werden. Ebenfalls zeigt sich erst dann eine konstante Natriumkonzentration bei 

etwa 15 mM. Die gemessenen Schweißraten sind relativ gering, wodurch die Validität des Natrium- 

und des Konduktivitätssensors stark eingeschränkt ist. Die gemessenen Schweißraten werden mit 

dem VapoMeter (Delfin Technologies Ltd., Kuopio, Finnland), einem Gerät zur Messung der 

Evaporation, verglichen. Der Schweißratensensor zeigt eine gute Übereinstimmung mit dem Va-

poMeter. Der Vergleich über die gesamte Messdauer zeigt einen geringen mittleren absoluten Feh-

ler von 10,2 g/m²h. 

Einen weitaus umfassenderen Prototyp haben Gao et al. (2016) entwickelt. Das Multi-Sensor-

System (Abbildung 10) vereint Sensoren zur Analyse von Glukose, Laktat, Temperatur, Natrium 

und Kalium im Schweiß. Die Sensoren befinden sich auf einer flexiblen Leiterplatte, wodurch eine 
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Platzierung an verschiedenen Körperstellen möglich wird. Zudem wurde eine drahtlose Daten-

übertragung an ein Smartphone integriert. Eine Erstvalidierung an Probanden (N = 7) zeigt bzgl. 

der Natriumkonzentration im Schweiß eine gute Übereinstimmung zwischen den ex-situ 4 und den 

in-situ gemessenen Werten (Abbildung 10). 

  

Abbildung 10. Multi-Sensor-System zur Bestimmung der Glukose-, Laktat-, Natrium- und Kaliumkonzentration im 
Schweiß am Handgelenk bzw. an der Stirn. Rechts oben: Sensorarray, schematische Darstellung; Rechts unten: 
Exemplarischer Verlauf der Natriumkonzentration, getestet ex-situ und in-situ (on-body) am Handgelenk. Übernom-
men aus Gao et al., 2016; Copyright © 2016, Springer Nature. 

Die körperliche Belastung erfolgt auf einem Fahrradergometer bei konstanter (150 W) bzw. stei-

gender (100–200 W) Belastung. Abbildung 11 zeigt exemplarisch für beide Belastungsformen die 

gemessenen Konzentrationen im Schweiß. Unter konstanter Belastung beginnen die Probanden 

nach ca. 5 min zu schwitzen. Nach etwa 7 min können die ersten Elektrolytkonzentrationen im 

Schweiß gemessen werden. Diese liegen zu Beginn bei ca. 7 mM (Kalium) bzw. 35 mM (Natrium). 

Bis zum Belastungsende sinkt die Kaliumkonzentration kontinuierlich auf ca. 5 mM ab, die Natri-

umkonzentration steigt auf bis zu 48 mM. Während des Cool-Down setzen sich die Trends der 

Natrium- und Kaliumkonzentration im Schweiß fort. Unter steigender Belastung setzt die 

Schweißproduktion nach ca.10 min ein. Nach etwa 15 min sind Kalium- bzw. Natriumkonzentra-

tionen von 11 mM bzw. 35 mM zu messen. Zum Belastungsende liegen die Konzentrationen bei 

ca. 8 mM (Kalium) bzw. 100 mM (Natrium).  

Eine weitere Probandenstudie des genannten Multi-Sensor-Systems (N = 4) dient zur Erstvalidie-

rung der gemessenen Natrium- und Kaliumkonzentration im Schweiß (Abbildung 11, unten). Die 

körperliche Belastung erfolgt über eine ca. einstündige Laufeinheit im Feld. Zur genaueren Unter-

suchung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts wurde die Stichprobe in zwei Gruppen unterteilt. 

Gruppe 1 wurde die Flüssigkeitszufuhr untersagt. Die Probanden der Gruppe 2 konsumierten alle 

5 min eine Flüssigkeitsmenge von 150 ml. Bei regelmäßiger Flüssigkeitszufuhr stellt sich nach etwa 

60 min eine konstante Natriumkonzentration im Schweiß ein (Abbildung 11, unten links). Ohne 

Flüssigkeitszufuhr steigt die Natriumkonzentration im Schweiß ab etwa 80 min deutlich an (Ab-

bildung 11, unten rechts). Gao et al. (2016) führen diese deutliche Steigerung der Natriumkon-

zentration auf eine einsetzende Dehydration zurück. Die Probanden hatten zu diesem Zeitpunkt 

 

4 Lat. für „außerhalb der natürlichen anatomischen Lage“ bzw. „nicht an Ort und Stelle“ 
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etwa 2,5 % ihres Körpergewichts durch Schwitzen verloren. Ab einem Verlust von ca. 3 % des 

Körpergewichts ist damit zu rechnen, dass sich die Schweißrate deutlich reduziert bzw. die Haut 

zum Teil trocken ist (Tabelle 8). Dies könnte die Ursache für die deutliche Steigerung der Natri-

umkonzentration im Schweiß sein. Zur Bestätigung des angedeuteten Zusammenhangs zwischen 

Natriumkonzentration im Schweiß und der Dehydration fordern Gao et al. (2016) eine Validierung 

ihres Multi-Sensor-Systems mit einer ausreichend großen Stichprobe.  

  

  

Abbildung 11. Ergebnisse der Probandenstudien zur Validierung des Multi-Sensor-Systems aus Gao et al. (2016). 
Oben: An der Stirn gemessene Konzentrationen im Schweiß bei einer konstanten Belastung von 150 W (links) und 
einer steigenden Belastung (rechts); Unten: An der Stirn gemessene Natriumkonzentration im Schweiß mit regelmä-
ßiger (links) und ohne (rechts) Wasserzufuhr. Übernommen aus Gao et al., 2016; Copyright © 2016, Springer Nature. 

Die Forschergruppe um Nyein et al. (2016) erweiterte das Multi-Sensor-System von Gao et al. 

(2016) um einen Calcium- und einen pH-Sensor. Beide Sensoren basieren auf der Kombination 

aus ionenselektiven Elektroden und einer Referenzelektrode. Nyein et al. (2016) untersuchen den 

Einfluss der im Schweiß gelösten Ionen auf die Messgüte der ionenselektiven Elektroden des Cal-

cium- und des pH-Sensors. Hierzu verwenden die Autoren künstliche Referenzlösungen. Nachei-

nander werden Natrium, Kalium und Magnesium einer Lösung hinzugefügt und das Signal der 

ionenselektiven Elektrode des Calcium-Sensors nach einer Dauer von 20 Sekunden gemessen. Die 
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Zugabe der Ionen führt zu einer Signaländerung. Diese Signaländerung ist signifikant kleiner als 

die durch die physiologische Variabilität der Calciumkonzentration im Schweiß hervorgerufenen 

Signaländerungen. Daraus schlussfolgern Nyein et al. (2016), dass der Calcium-Sensor eine gute 

Sensitivität, Reliabilität, Selektivität und Reproduzierbarkeit aufweist. Die Sensitivität des pH-Sen-

sors ist ebenfalls zufriedenstellend. Im Rahmen einer Fallstudie (N = 1) untersuchen Nyein et al. 

(2016) das Multi-Sensor-System, insbesondere den Calcium- und den pH-Sensor, an einem Pro-

banden. Die körperliche Belastung erfolgt auf einem Fahrradergometer. Nach einer fünfminütigen 

Aufwärmphase folgt eine konstante Belastung bei 150 W für eine Dauer von 20 Minuten. Ein 

fünfminütiges Cool-Down bildet den Abschluss. Das Multi-Sensor-System ist an der Schläfe des 

Probanden fixiert. Nyein et al. (2016) vergleichen die Daten des Calcium- und des pH-Sensors mit 

Messwerten kommerzieller Produkte (pH: Horiba LAQUA Twin pH meter B-731; Ca: Massen-

spektrometrie mit induktiv gekoppeltem Plasma). Diese Vergleichswerte resultieren aus punktuel-

len Messungen, die mit einem zeitlichen Abstand von 5 min stattfanden. Abbildung 12 zeigt die 

Ergebnisse der Vergleichsmessung des Calcium- und des pH-Sensors. 

 

Abbildung 12. Verlauf der mit dem Multi-Sensor-System erfassten Calciumkonzentration und pH-Wert mit kommer-
ziellen Messsystemen während einer konstanten Belastung von 150 W (N = 1). Übernommen aus Nyein et al., 2016; 
Copyright © 2016, American Chemical Society. 

Mit beginnender Schweißproduktion nach etwa 10 min nimmt die Calciumkonzentration im 

Schweiß mit steigendem pH-Wert zunächst ab. Beide Werte stabilisieren sich nach einer Belas-

tungsdauer von etwa 15 min. Die punktuell gemessenen Vergleichswerte der Referenzgeräte zei-

gen ähnliche Verläufe. Nyein et al. (2016) demonstrieren die Funktionsfähigkeit ihres Multi-Sen-

sor-Systems am Probanden. Die Schlussfolgerungen und Zusammenhänge müssen kritisch hin-

terfragt werden. Aufgrund der Stichprobengröße dürfen die Ergebnisse nicht verallgemeinert wer-

den. Die Autoren fordern die Bestätigung der Ergebnisse anhand einer umfangreichen Validie-

rungsstudie mit einer geeigneten Stichprobengröße. 
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In Nyein et al. (2018) wird das beschriebene System von Nyein et al. (2016) und Gao et al. (2016) 

erneut erweitert. Über einen Schweißratensensor sollen Einflüsse der Schweißrate auf die Elekt-

rolytkonzentrationen erfasst und reduziert werden. Abbildung 13 (links) zeigt den vierlagigen Auf-

bau des Schweißratensensors.  

  

Abbildung 13. Links: Aufbau des Sensor-Patches; Rechts: Vergleich der mit dem Patch gemessenen Schweißrate 
(N = 1) mit der Schweißrate des Macroduct (ELITech Group, Puteaux, Frankreich), die gestrichelte Linie entspricht 
dem Belastungsende. Übernommen aus Nyein et al., 2018; Copyright © 2018, American Chemical Society. 

Die gemessenen Daten können via Bluetooth an ein mobiles Endgerät übertragen werden. Der 

Mikrofluidkanal hat ein Fassungsvolumen von 14 µl. Dies ermöglicht bei einer durchschnittlichen 

Schweißrate eine Messdauer von etwa 20 min. Der Schweißratensensor besteht aus zwei parallel 

verlaufenden Spiralen aus Chrom/Gold mit einem Abstand von 100 µm und einer jeweiligen 

Breite von 150 µm. Die Messung der Schweißrate erfolgt über die Impedanz zwischen beiden 

Spiralen. Mit steigendem Schweißvolumen reduziert sich die Impedanz aufgrund eines reduzierten 

elektrischen Widerstandes. Simulationen und Berechnungen zufolge ist der Schweißratensensor 

laut Nyein et al. (2018) in der Lage, physiologische Schweißraten mit einer ausreichenden Genau-

igkeit zu bestimmen. Zudem wird die Funktionalität des Sensors im Rahmen eines Probandenver-

suchs (N = 1) getestet. Während einer konstanten Belastung (150 W) auf einem Fahrradergometer 

wird die Schweißrate am Unterarm gemessen. Zur Validierung des Sensor-Patches wird die 

Schweißrate zudem am anderen Unterarm mit dem Macroduct System (ELITech Group, Puteaux, 

Frankreich) bestimmt. Die erste Messung der Schweißrate war nach 14 min möglich. Die Schweiß-

rate steigt bis Minute 30 deutlich an. Der Vergleich beider Systeme zeigt einen ähnlichen Verlauf 

(Abbildung 13 rechts). Unterschiede in den absoluten Werten sind laut Nyein et al. (2018) auf die 

unterschiedlichen Messstellen zurückzuführen. Nyein et al. (2018) schlussfolgern aus dem Funk-

tionstest, dass das Sensor-Patch eine kontinuierliche Schweißratenmessung ermöglicht und ebenso 

zuverlässig misst, wie das Macroduct System. Diese Schlussfolgerung muss bei einer Stichproben-

größe von N = 1 kritisch hinterfragt werden und ist mittels weiterer Probandentests zu prüfen. 

Insbesondere bei den maximalen Schweißraten scheint die Zuverlässigkeit des Sensor-Patch ein-

geschränkt zu sein. In diesem Bereich ist die Übereinstimmung beider Messsysteme relativ gering.  
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Zusammenfassung Kapitel 2.3 

Körperkerntemperatur (KKT) 

Als medizinische Goldstandardmethode der Körperkerntemperaturmessung gilt die Katheter 

Messung in der Arteria Pulmonalis. 

Eine akzeptierte Alternative ist die direkte rektale bzw. ösophageale Messung der KKT mittels 

Thermistorsonde. Weitere indirekte Alternativen stellen die orale, aurale bzw. axillare Messung 

mittels Thermometer und die Messung via Doppelsensor bzw. ZHF-Sensor dar. Deren Validität 

ist insbesondere unter körperlicher Aktivität und außerhalb eines klinischen Umfelds einge-

schränkt. 

Eine der wesentlichen Herausforderungen einer validen Zustandserfassung der KKT unter Ak-

tivität außerhalb kontrollierten Laborbedingungen ist die Echtzeiterfassung und die Wechsel-

wirkung zahlreicher physiologischer und umweltbezogener Parameter. 

Biophysikalische und empirische Modelle sind Ansätze zur Lösung dieser Herausforderungen. 

Aktuell liegt der Fokus der modellbasierten KKT-Schätzung auf Kalman-Filter Modellen. 

Herzfrequenz (HF) 

Als medizinische Goldstandardmethode der Herzfrequenzmessung gilt die Elektrokardiogra-

phie. Die elektrodenbasierte Herzfrequenzmessung kann mittels Brustgurt, stationär in Trai-

ningsgeräten oder durch den Einsatz textiler Elektroden erfolgen. Letzteres ist bislang kein 

Stand der Technik. 

Die optische Pulsfrequenzmessung nutzt die Methode der Photoplethysmographie (PPG). Der 

Reflexionsmodus der PPG ist besonders für den Einsatz in Wearables geeignet. Auf der PPG 

basierende Wearables zur Pulsfrequenzmessung, wie beispielsweise Sportuhren oder Kopfhö-

rer, erzeugen einen deutlich geringeren Diskomfort als HF-Brustgurte. Letztere weisen jedoch 

insbesondere bei Anwendung außerhalb einer Laborumgebung eine höhere Validität als Sport-

uhren auf. 

Die PPG am Handgelenk stellt eine vielversprechende Methode zur Pulsfrequenzmessung dar, 

gleichwohl sie anfällig gegenüber Hautpigmentierung, Bewegungsartefakten, Durchblutungs-

störungen und Umgebungslicht ist. Es gibt zahlreiche Validierungsstudien kommerzieller Pro-

dukte, jedoch wird sich bis dato auf einzelne Gerätehersteller und wenige Aktivitäten kon-

zentriert. Zumeist fanden die Studien unter Laborbedingungen statt. 

Die PPG am Ohr stellt ebenso eine vielversprechende Methode zur Pulsfrequenzmessung dar. 

Bewegungsartefakte und Kieferbewegungen machen die PPG am Ohr fehleranfällig. In das 

Wearable integrierte 3D-Beschleunigungsaufnehmern können Bewegungsartefakte deutlich re-

duzieren. Validierungsstudien untersuchen zumeist Prototypen. Kommerzielle Pulsfrequenz-

messgeräte am Ohr wurden bis zum jetzigen Zeitpunkt nur unzureichend validiert. 

Wasser-Elektrolyt-Haushalt 

Der Körper besteht im Erwachsenenalter aus bis zu 64 % Wasser. Natrium, Chlorid und Kalium 

sind für die Regulation des Wasserhaushalts verantwortlich. Eine Dehydration mindert sowohl 

die physische als auch die kognitive Leistungsfähigkeit. Bereits ab einem Wasserverlust von 2 % 

des Körpergewichts vermindert sich die Ausdauerleistungsfähigkeit. Ab einem Wasserverlust 

von 3–5 % des Körpergewichts sinkt die Kraftleistung. Die Goldstandardmethode zur Zustand-

serfassung des Wasserhaushalts ist die Bestimmung der Blutplasmaosmolalität. Die Methode ist 
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invasiv und mit einem hohen technischen Aufwand eines Labors verbunden. Der Elektrolyt-

haushalt lässt sich durch eine zusätzliche Blutanalyse bestimmen. 

Nichtinvasive Alternativen zur kontinuierlichen Echtzeitüberwachung des Wasser-Elektrolyt-

Haushalts sind nicht Stand der Technik. Die Forschung fokussiert sich seit einigen Jahren auf 

andere Biofluide, wie Urin, Speichel, Tränenflüssigkeit, Interstitialflüssigkeit und Schweiß. Dem 

Schweiß wird dabei eine besondere Bedeutung zugesprochen. Im Schweiß lassen sich viele Be-

standteile des Blutes nachweisen. Aus diesem Grund konzipieren und realisieren die Forscher-

gruppen eigene Prototypen. Die Prototypen werden in Form eines flexiblen Arm- bzw. Stirn-

bandes oder eines Patches am Körper getragen. Sie bestehen in der Regel aus mehreren Senso-

ren, einem Mikrofluidkanal und einem Speichermedium am Ende des Kanals.  

Schweiß kann elektrochemisch, optisch oder impedanzbasiert analysiert werden. Die Messung 

der elektrischen Leitfähigkeit des Schweißes wird in einigen wissenschaftlichen Studien als eine 

nichtinvasive Alternative zur indirekten Bestimmung der Blutosmolalität und der Elektrolyt-

konzentration im Blut evaluiert und diskutiert.  

Das Biofluid Schweiß stellt die Wissenschaft jedoch vor große technische Herausforderungen: 

Chemische Rückstände auf der Haut, eine ausreichende Schweißmenge und Schweißratenef-

fekte müssen berücksichtigt werden, um verlässliche Daten zu erhalten. 
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3 FORSCHUNGSFRAGEN UND FORSCHUNGSZIELE 

Sofern das Tragen einer Persönlichen Schutzausrüstung (PSA) nicht vorgeschrieben ist, wird diese 

aufgrund mangelhaften Komforts und der zusätzlichen körperlichen Belastung häufig unsachge-

mäß bzw. nicht getragen. Um die Akzeptanz und somit die Tragequote von PSA zu erhöhen, muss 

diese ergonomischer gestaltet werden. Dies beinhaltet nicht nur die Anpassung an die Anthropo-

metrie und die Biomechanik des Nutzers, sondern auch eine Optimierung des Thermomanage-

ments von PSA. Die Materialien von PSA wirken zum Teil stark isolierend, wodurch der Wär-

meaustausch des Körpers mit der Umgebung zusätzlich zur Bekleidung beeinträchtigt wird. Hit-

zebedingte Erkrankungen im Sport und Arbeitsumfeld sind daher keine Seltenheit. 

Mit der Verordnung des Europäischen Parlaments und des Rates (2016/425, 2016/DE) wurde 

ein wichtiger Schritt in Richtung der Ergonomie von PSA getätigt. Die Verordnung verpflichtet 

Hersteller von PSA, diese ergonomisch zu gestalten. Technische Details zu PSA werden hier je-

doch nicht gegeben. Dies ist Aufgabe nationaler und internationaler Normenausschüsse. Bislang 

wurden nur wenige Normen, insbesondere zur thermischen Belastung und Beanspruchung, ver-

öffentlicht. 

Das Ziel der vorliegenden Arbeit ist eine multifaktorielle Betrachtung thermischer Belastung und 

Beanspruchung des Menschen, insbesondere im Sport und Arbeitsumfeld. Es werden Maßnah-

men zur Reduktion der thermischen Belastung aufgezeigt, um somit die individuelle thermische 

Beanspruchung zu reduzieren und die Gesundheit des Individuums zu schützen. Der Fokus liegt 

hierbei auf persönlicher Kühlausrüstung, insbesondere Ausrüstung auf Basis von Phase Change 

Materials und flüssigkeitsgekühlter Ausrüstung. 

Da valide Messungen der Vitalparameter meist nur invasiv erfolgen können, wird im Rahmen der 

Arbeit zudem geprüft, inwiefern sich physiologische Parameter zur objektiven Messung der ther-

mischen Beanspruchung mittels Wearables nichtinvasiv und in Echtzeit überwachen lassen. Un-

tersucht werden die Körperkerntemperatur, die Herzfrequenz und der Wasser-Elektrolyt-Haus-

halt. Dabei werden sowohl kommerziell verfügbare Geräte gegenüber den Goldstandardmetho-

den validiert als auch neue Methoden zur Messung bzw. Vorhersage der Parameter eruiert, analy-

siert, in Form von Demonstrator Systemen bzw. Modellen realisiert und im Vergleich zu aktuellen 

Publikationen diskutiert. 

Die Arbeit gliedert sich in fünf Teilstudien. Teilstudien I und II entsprechen technischen Manipu-

lationen zur Reduktion der thermischen Belastung. Teilstudien III–V betrachten die objektive 

Messung der thermischen Beanspruchung anhand physiologischer Parameter. Anhand der Teil-

studien sollen folgende Forschungsfragen beantwortet bzw. Forschungsziele erreicht werden:  

Teilstudie I – Phase Change Materials und deren Kühlpotential: 

Das Ziel der Studie ist eine Untersuchung des Kühlpotentials sog. Phase Change Materials 

(PCMs). Es werden Erkenntnisse darüber gesammelt, welche maximale Kühldauer die PCMs 

besitzen und welche Phasenübergangstemperatur(en) sich für die Anwendung am Menschen 

eignet/eignen. Anhand mehrerer Demonstratoren wird zudem geklärt, ob ein ausgewähltes 

PCM den lokalen thermischen Diskomfort unter einem ballistischen Helm reduziert. Ein sol-

ches Kühlsystem wäre eine kostengünstige und einfache Möglichkeit zur Reduktion der ther-

mischen Belastung. 
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Teilstudie II – Aktives Kühlsystem für ballistische Helme: Prototypenentwicklung und dessen Erstvalidierung: 

Es soll ein aktives Kühlsystem für ballistische Helme entwickelt und validiert werden. Als Ent-

wicklungsstadium wird ein Prototyp angestrebt. Der Einsatz des Kühlsystems in einem ballisti-

schen Helm soll zur Reduktion der thermischen Belastung beitragen und so den lokalen ther-

mischen Diskomfort reduzieren. 

Teilstudie III – Mathematische Modellierung der Körperkerntemperatur: 

Das Ziel der Studie ist ein empirisches Modell zur Vorhersage der Körperkerntemperatur. Die-

ses soll anhand nichtinvasiver Messdaten zur Herzfrequenz, Hauttemperatur und dem Wär-

mestrom erstellt werden. Eine valide Prognose der Körperkerntemperatur, insbesondere wäh-

rend körperlicher Belastung, könnte zum Erhalt der kognitiven und physischen Leistungsfähig-

keit beitragen und der Prävention hitzebedingter Erkrankungen dienen. 

Teilstudie IV – Pulsfrequenzmessung: Eine valide Alternative zur Herzfrequenzmessung? 

Die Anwendung der photoplethysmographischen Pulsfrequenzmessung in Wearables, insbe-

sondere am Handgelenk und am Ohr, erfreut sich immer größerer Beliebtheit. Das Ziel der 

Studie ist die Validierung zweier kommerzieller Pulsfrequenzmessgeräte. Es wird evaluiert, in-

wiefern die Pulsfrequenzmessung am Ohr eine valide Alternative zur Herzfrequenzmessung 

darstellt. 

Teilstudie V – Nichtinvasive Messung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts: 

Das Forschungsziel ist ein kontinuierlich, in Echtzeit messendes, nichtinvasives System zur Zu-

standsüberwachung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts. Ein Leitfähigkeitsensormodul des Fraun-

hofer Institut für Photonische Mikrosysteme (IPMS, Dresden) wird auf dessen Validität und 

Reliabilität geprüft und hinsichtlich der benötigten Schweißmenge analysiert. Durch die Studie 

soll neues Wissen bzgl. der Leitfähigkeitsmessung von Schweiß generiert werden, welches in die 

Entwicklung eines nichtinvasiven Messsystems zur Überwachung des Wasser-Elektrolyt-Haus-

halts einfließen kann. 

 

Mit Beantwortung der Forschungsfragen und dem Erreichen der Forschungsziele aus den Teilstu-

dien wird ein wissenschaftlicher Beitrag geleistet auf dem Weg, hin zu einer in Bezug auf Ergono-

mie verbesserten PSA. Die Kombination aus persönlicher Kühlausrüstung und der Zustandsüber-

wachung der Vitalparameter dient dem umfänglichen Schutz der Gesundheit sowie der Steigerung 

des Komforts und der Leistungsfähigkeit von Arbeitnehmern und Sportlern. 
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4 TEILSTUDIEN 

Kapitel 4 gliedert sich in fünf in sich geschlossene Teilstudien. Der Fokus der Teilstudien in Ka-

pitel 4.1 und 4.2 liegt auf der Konzipierung, Realisierung und Evaluierung zweier Kühlsysteme zur 

Anwendung in ballistischen Helmen. Die Teilstudien der Kapitel 4.3, Kapitel 4.4 und Kapitel 4.5 

widmen sich dem Thema der nichtinvasiven Überwachung der KKT, der HF und des Wasser-

Elektrolyt-Haushalts. Dabei werden alternative Messmethoden bzw. Vorhersagemodelle entwi-

ckelt und analysiert. 

4.1 Phase Change Materials und deren Kühlpotential  

Das Ziel der Studie ist eine umfangreiche Untersuchung des Kühlpotentials sog. Phase Change 

Materials (PCMs). Es werden Erkenntnisse darüber gesammelt, welche maximale Kühldauer die 

PCMs besitzen und welche Phasenübergangstemperatur/en sich für die Anwendung am Men-

schen eignet/eignen. Anhand mehrerer Demonstratoren wird zudem geklärt, ob ein ausgewähltes 

PCM den lokalen thermischen Diskomfort unter einem ballistischen Helm reduziert. Ein solches 

Kühlsystem wäre eine kostengünstige und einfache Möglichkeit zur Reduktion der thermischen 

Belastung. 

4.1.1 Vorversuche 

Die Vorversuche dienen der Evaluation des Kühlpotentials ausgewählter Phase Change Materials 

(PCMs). Basierend auf den Ergebnissen werden Funktionsmuster erstellt, welche sich für die An-

wendung in ballistischen Helmen eignen. Tabelle 14 listet die untersuchten PCMs und deren Ei-

genschaften auf. Die Auswahl der PCMs erfolgte anhand der Phasenübergangstemperatur und der 

Art der Verkapselung. Die Herstellerangaben zur Kühldauer der PCMs beziehen sich auf unter-

schiedliche Umgebungstemperaturen und können daher nicht miteinander verglichen werden.  

Bei den PCMs RT18HC, RT22HC und RT26 der Fa. Rubitherm Technologies GmbH (Berlin, 

Deutschland) handelt es sich um organische, auf Paraffinbasis hergestellte Materialien. Sie sind 

nicht toxisch, langlebig, zyklusstabil und besitzen eine hohe Wärmespeicherkapazität.  

Beim 22HCSlurry der Fa. MikroCaps (Ljubljana, Slowenien) handelt es sich um ein PCM mit 

Mikroverkapselung. Diese besteht aus Melaminharz. Die durchschnittliche Partikelgröße beträgt 

5–20 µm.  

Das 22HCSlurry enthält 20–25 % des PCMs 22HC der Fa. Rubitherm Technologies GmbH (Ber-

lin, Deutschland).  
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Tabelle 14. Überblick der untersuchten PCMs. 

PCM Kategorie Phasenübergangs-

temperatur (°C) 

Flamm-

punkt (°C) 

Relative Dichte  

(g/cm³) 

Spezifische latente 

Wärme (kJ/kg) 

Volumen- 

ausdehnung (%) 

Toxizität 

RT18HC ohne Makroverkapselung 17–19 135 0,88 (bei 25 °C) 260 12,5 Nein 

RT22HC ohne Makroverkapselung 20–23 < 150 0,7 (bei 50 °C) 190 12,5 Nein 

RT26 ohne Makroverkapselung 25–26 150 0,75 (bei 30 °C) 180 12,5 Nein 

22HCSlurry Mikroverkapselung 18–23 n/a 0,9–0,97 51-60 n/a Nein 

CrodaTherm15 Makroverkapselung 15 206 0,86 (bei 20 °C) 177 n/a Nein 

CrodaTherm29 Makroverkapselung 29 215 0,85 (bei 30 °C) 207 n/a Nein 

PDR15 Makroverkapselung 15 n/a 0,57 154 n/a n/a 

PureTemp15 Makroverkapselung 15 193 0,86 (bei 25 °C) 182 n/a Nein 

ClimSelC32 Makroverkapselung 29–32 n/a 1,4 160 n/a Nein 
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Zudem werden fünf PCMs mit Makroverkapselung getestet. Es handelt sich dabei um PCM-Ele-

mente, welche beispielsweise in Kühlwesten zum Einsatz kommen.  

Die PCM-Elemente PureTemp15 der Fa. GlacierTek (Sankt Louis Park, USA) beinhalten organi-

sches, biologisch abbaubares PCM der Fa. PureTemp (Minneapolis, USA). Ein Element der Flä-

che 100x100 mm wiegt 130 g. Laut Herstellerangaben wird der energieärmste Zustand eines Ele-

ments nach 20 min in Eiswasser bzw. nach 60 min im Kühlschrank erreicht. Nach vollständiger 

Ladung kann ein PCM-Element die Phasenübergangstemperatur von 15 °C über eine Dauer von 

2,5 h halten.  

Von der Fa. Inuteq B.V. (Deventer, Niederlande) werden die zwei PCM-Elemente CrodaTherm15 

und CrodaTherm29 untersucht. Die Elemente beinhalten anorganisches, biologisches PCM mit 

einer Phasenübergangstemperatur von 15 °C bzw. 29 °C der Fa. Croda Industrial Chemicals 

(Croda International PIc, East Yorkshire, England). Ein PCM-Element besteht aus 4 Kammern. 

Jede dieser Kammern (75x157 mm) wiegt 105 g. Laut Herstellerangaben beträgt die Kühldauer 

des PCM-Elements 1–4 h.  

Das von der Fa. savENRG getestete PCM-Element PDR15 enthält ein organisches, in Pulverform 

vorliegendes PCM mit einer Phasenübergangstemperatur von 15 °C. Das Element besitzt eine 

Kühlfläche von 110x100 mm und wiegt 110 g. Bei 35 °C weist das PCM-Element eine Kühldauer 

von 40 min auf.  

Das PCM-Element der Fa. Climator Sweden AB (Skövde, Sweden) enthält das PCM ClimSelC32. 

Es handelt sich dabei um eine anorganische, nicht toxische, nicht entflammbare Salzhydratlösung 

mit der Phasenübergangstemperatur von 28 °C bis 32 °C. Die Makroverkapselung besteht aus 

einer verschweißten Aluminiumfolie. Ein Element (120x70 mm) wiegt 90 g. 

Die Evaluation des Kühlpotentials der PCMs findet in der Klimakammer (n/a) der Hochschule 

für angewandte Wissenschaften in München statt. Die klimatischen Untersuchungsbedingungen 

sind 40 °C und 40 % r. LF. Zur Vorbereitung werden die PCMs über eine Dauer von 12 h bei 

5 ± 2 °C vollständig geladen. Während der Tests hängen die PCMs frei an einem Gestänge. Das 

Versuchsende ist erreicht, sobald die PCMs die Umgebungstemperatur von 40 °C aufweisen. Dies 

wird alle 30 Sekunden mittels eines Infrarotbildes der Wärmebildkamera IC080LV (Trotec GmbH 

& Co. KG, Heinsberg, Deutschland) im Abstand von einem Meter zu den PCMs kontrolliert. Die 

Infrarotbilder werden in der Software IC Report (Trotec GmbH & Co. KG, Heinsberg, 

Deutschland) bearbeitet und analysiert. Die Bewertung des Kühlpotentials erfolgt anhand folgen-

der Parameter: Verlauf der minimalen Oberflächentemperatur, Durchschnittstemperatur über der 

Kühlfläche, Zeitpunkt des Phasenübergangs, Zeitpunkt des Überschreitens von 40 °C und Dauer 

des Temperaturplateaus der minimalen Oberflächentemperatur. 

4.1.2 Ergebnisse der Vorversuche  

Abbildung 14 (oben) zeigt den Verlauf der minimalen Oberflächentemperatur des jeweiligen 

PCMs. Der zeitliche Verlauf der über die Fläche gemittelten Oberflächentemperatur der PCM-

Elemente ist in Abbildung 14 (unten) zu sehen.  

  



 

59 

In den Diagrammen links sind die Temperaturverläufe der PCMs PureTemp15, PDR15, Cro-

daTherm15 und RT15HC dargestellt. Die Diagramme rechts beinhalten die Temperaturverläufe 

von CrodaTherm29, Climsel, RT22HC, RT26 und 22HCSlurry.  

  

  

Abbildung 14. Verlauf von minimaler (oben) und gemittelter (unten) Oberflächentemperatur der PCMs PureTemp15, 
PDR15, CrodaTherm15, RT15HC, CrodaTherm29, Climsel, RT22HC, RT26 und 22HCSlurry. Es gilt zu beachten: 
Zur besseren Darstellung wurden die Materialien nur durch fünf Stricharten gekennzeichnet. Die Zuordnung der 
Stricharten zu den Materialien gilt daher nur innerhalb des jeweiligen Diagramms. 

Zu Beginn liegt die minimale Oberflächentemperatur der PCMs zwischen 15 °C und 25 °C. Bei 

nahezu allen PCMs ist innerhalb der ersten 10 min ein Anstieg der minimalen Oberflächentempe-

ratur zu beobachten. Dabei steigt die Temperatur teilweise um bis zu 7 °C an. Ausnahme ist das 

PCM CrodaTherm15. Hier bleibt die minimale Oberflächentemperatur bis ca. 63 min nach Ver-

suchsbeginn relativ konstant bei ca. 16 °C. Im weiteren Verlauf zeigt sich bei 8 von 9 PCMs ein 

Temperaturplateau. Das PCM PDR15 weist kein Plateau auf. Die minimale Oberflächentempera-

tur des PDR15 steigt bis zum Erreichen der Umgebungstemperatur (40 °C) nahezu linear an. Die 

Plateaus der anderen PCMs weisen sowohl eine unterschiedliche minimale Oberflächentemperatur 

als auch eine unterschiedliche Dauer auf.  

Die Werte sind in Tabelle 15 aufgelistet. Zum Ende der Temperaturplateaus steigt die minimale 

Oberflächentemperatur sprunghaft, um bis zu 13 °C an. Der Temperatursprung kennzeichnet den 

Zeitpunkt des Phasenübergangs. Dieser ist bei den PCMs RT18HC und CrodaTherm15 bereits 

nach ca. 80 min, bei den PCMs PureTemp15 bzw. ClimSel erst nach ca. 110 min bzw. ca. 160 min 

vollständig abgeschlossen. Die gemittelte Oberflächentemperatur der PCM-Elemente steigt bei 

den meisten der PCMs relativ konstant an. Bis zum Erreichen der Umgebungstemperatur (40 °C) 

dauert es zwischen 62 min und 168 min. Eine Ausnahme bildet das PCM CrodaTherm29. Hier ist 
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innerhalb der Versuchsdauer von 180 min keine gemittelte Oberflächentemperatur von 40 °C zu 

beobachten. 

Tabelle 15. Kühleigenschaften der PCMs. Dargestellt sind der Zeitpunkt beim Abschluss des Phasenüber-

gangs (min), der Zeitpunkt des Erreichens von 40 °C (min), die Dauer des Temperaturplateaus der minimalen Ober-

flächentemperatur (min) und die minimale Oberflächentemperatur über die Dauer des Temperaturplateaus als 

MW ± SD (°C). 

PCM Zeitpunkt Abschluss 

des Phasenübergang 

(min) 

Zeitpunkt Errei-

chen von 40 °C 

(min) 

Dauer Tempera-

turplateau (min) 

Minimale Oberflä-

chentemperatur des 

Temperaturplateaus 

(°C) 

RT18HC 80 102 49 20,7 ± 0,4 

RT22HC 92 92 38 24,8 ± 0,2 

RT26 107 112 52 30,2 ± 0,3 

22HCSlurry - 62 21 25,2 ± 0,9 

CrodaTherm15 80 136 60 15,9 ± 0,4 

CrodaTherm29 - >180 155 30,7 ± 0,5 

PDR15 - 138 - - 

PureTemp15 110 138 58 20,3 ± 0,3 

ClimSelC32 160 168 102 31,8 ± 0,8 

     

Der Vergleich der PCMs mit 15 °C Phasenübergangstemperatur (PureTemp15, CrodaTherm15) 

zu den PCMs mit 29–32 °C Phasenübergangstemperatur (CrodaTherm29, Climsel) zeigt, dass die 

Kühldauer der PCMs mit geringerer Phasenübergangstemperatur deutlich reduziert ist (Dauer 

Temperaturplateau: 58 bzw. 60 min vs. 155 bzw. 102 min; Dauer bis Erreichen von 40 °C: 

138 bzw. 136 min vs. 168 bzw. >180 min). PureTemp15 zeigt bei 20,3 ± 0,3 °C ein Temperatur-

plateau der minimalen Oberflächentemperatur während CrodaTherm15 ein Plateau bei 

15,9 ± 0,4 °C aufweist.  

4.1.3 Konzeptstudie 

Die Auswirkungen der PCMs auf den lokalen thermischen Diskomfort werden anhand von 

vier Demonstratoren mit den PCMs RT18HC, RT22HC, RT26 und 22HCSlurry im Rahmen einer 

Probandenstudie evaluiert. Als Makroverkapselung dient ein Aluminium-PET-Verbundmaterial 

mit einer Dicke von 0,13 mm. Der Demonstrator soll sowohl an der Stirn als an beiden Schläfen 

kühlen. Abbildung 15 (links) zeigt Form und Maße des Demonstrators. 

 
 

Abbildung 15. Demonstrator des PCM-Stirnbands; Links: Maße des Demonstrators; Rechts: Demonstrator als Stirn-
band. (Eigene Darstellung) 
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Der Demonstrator weist im gefüllten Zustand eine Dicke von 4 mm auf und hat ein Fassungsver-

mögen von ca. 47 cm³. Durch die Aussparung für die Augen bleibt das Blickfeld während des 

Tragens uneingeschränkt. Ein Kopfband (90 % Baumwolle, 5 % Viskose, 5 % Elastan) mit Klett-

verschluss dient zur Befestigung und Größenverstellung am Kopf. Abbildung 15 (rechts) zeigt den 

finalen mit PCM gefüllten Demonstrator zur Kühlung von Stirn und Schläfen. 

Die Probandenversuche finden in einer Klimakammer (WEISS Umwelttechnik GmbH, Reiskir-

chen-Lindenstruth, Deutschland) am Lehrstuhl für Ergonomie der Technischen Universität Mün-

chen bei 30 °C und 50 % r. LF. statt. Der Vergleich der Demonstratoren mit den PCMs RT18HC, 

RT22HC und RT26 (N = 3; männlich, 26,7 ± 2,9 Jahre, 184,3 ± 1,2 cm, 70,0 ± 5,4 kg) sowie der 

Vergleich der Demonstratoren mit den PCMs RT22HC und 22HCSlurry (N = 3; männlich, 

24,0 ± 0,8 Jahre, 182,0 ± 1,4 cm, 75,7 ± 8,0 kg) erfolgt getrennt voneinander mit jeweils drei 

Probanden. 

Abbildung 16 zeigt den schematischen Versuchsaufbau. Zwei, sich auf Kopfhöhe befindende, 

Infrarotstrahler (n/a) erzeugen eine Wärmestrahlung von 1200 W. Zur Versuchsvorbereitung wer-

den die Demonstratoren über 12 h bei 5 ± 2 °C vollständig geladen. Die Versuchsdurchführung 

gliedert sich in eine Akklimatisierungsphase (keine Kühlung) und in eine Kühlungsphase mit De-

monstrator. Jede der Phasen dauert 30 min. Nach der Kühlungsphase erfolgt eine 20-minütige 

Pause außerhalb der Klimakammer bei einer thermisch neutralen Temperatur von 22 °C. Die Ver-

suchspersonen tragen während der Tests den ballistischen Helm AMP1 FC (Busch PROtective 

Germany GmbH & Co. KG, Gütersloh, Deutschland).  

Für eine möglichst homogene Wärmeverteilung am Kopf sitzt die Versuchsperson auf einem sich 

kontinuierlich, mit geringer Rotationsgeschwindigkeit drehendem Stuhl. Mit einer Wärmebildka-

mera (IC 080 LV, Trotec GmbH & Co. KG, Heinsberg, Deutschland) werden mit einem Abstand 

von 120 cm Infrarotbilder erstellt. Diese werden zu Beginn und im weiteren Verlauf nach jeweils 

10 min angefertigt. Zudem wird alle 3 min die Bewertung des lokalen thermischen Diskomforts 

und des Temperaturempfindens abgefragt. Als Bewertungstool dient die CP50-Skala (Anhang I: 

CP50-Skala). 

 

 

Abbildung 16. Schematische Darstellung des Versuchsaufbaus. (Eigene Darstellung) 

Ein zusätzlich durchgeführter Langzeittest (N = 1; männlich, 24 Jahre, 175 cm, 73 kg) über 

120 min gibt Aufschluss über das Kühlpotential des Demonstrators mit der geringsten Diskom-

fortbewertung. Der Versuchsaufbau entspricht dem in Abbildung 16 und erfolgt bei 30 °C und 
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50 % r. LF. Zur Versuchsvorbereitung wird der Demonstrator über 12 h bei 5 ± 2 °C vollständig 

geladen. Die Versuchsperson trägt während der Tests den ballistischen Helm AMP1 FC (Busch 

PROtective Germany GmbH & Co. KG, Gütersloh, Deutschland). Die Diskomfortbewertung 

erfolgt alle 3 min anhand der CP50-Skala. 

4.1.4 Ergebnisse der Konzeptstudie  

Im Rahmen der Konzeptstudie erfolgt der Vergleich zwischen den Demonstratoren mit den PCMs 

RT18HC, RT22HC und RT26 sowie zwischen RT22HC und 22HCSlurry hinsichtlich des emp-

fundenen lokalen thermischen Diskomforts an Stirn, Schläfen, Scheitelkrone und Hinterkopf. Ab-

bildung 17 zeigt die Verläufe des lokalen thermischen Diskomforts an Stirn (oben) und Schläfen 

(unten) über eine Dauer von 30 min. Links ist der Vergleich zwischen RT18HC, RT22HC und 

RT26, rechts der Vergleich zwischen RT22HC und 22HCSlurry, dargestellt.  
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Abbildung 17. Verläufe des lokalen thermischen Diskomforts (CP50) an Stirn (oben) und Schläfen (unten) über eine 
Dauer von 30 min. Links: Vergleich zwischen RT18HC, RT22HC und RT26; Rechts: Vergleich zwischen RT22HC 
und 22HCSlurry. Dargestellt sind Mittelwerte (N = 3). 

Ohne Kühlung steigt der lokale thermische Diskomfort an Stirn und Schläfen über die Versuchs-

dauer von 30 min kontinuierlich von sehr leichtem auf leichten Diskomfort an. Die Demonstra-

toren reduzieren den mittleren thermischen Diskomfort an Stirn und Schläfen sichtbar. Die Tem-

peratur wird dort kälter empfunden als ohne Kühlung. An der Stirn reduziert sich der Diskomfort 

von leicht zu sehr leicht. Dabei unterscheiden sich die PCMs RT18HC, RT22HC und RT26 nur 

marginal. Der Vergleich von RT22HC und 22HCSlurry hingegen zeigt subjektiv wahrnehmbare 

Unterschiede. Das 22HCSlurry wird als thermisch angenehmer empfunden. Innerhalb der ersten 
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12 Minuten reduziert das 22HCSlurry den thermischen Diskomfort nahezu vollständig. Das 

RT22HC empfinden die Versuchspersonen an der Stirn tendenziell als zu kalt. An den Schläfen 

wirken sich die Demonstratoren im Allgemeinen ebenso positiv auf den thermischen Diskokmfort 

aus. Die Diskomfortbewertungen der PCMs RT18HC, RT22HC und RT26 unterscheiden sich 

abhängig von der Phasenübergangstemperatur des PCMs. Mit sinkender Phasenübergangstempe-

ratur steigt der thermische Diskomfort an den Schläfen. Demnach wird der Diskomfort, ausgelöst 

durch das PCM RT18HC, im Vergleich zu den PCMs RT22HC und RT26 am höchsten bewertet. 

Die Bewertungen befinden sich alle im Bereich eines sehr leichten thermischen Diskomforts. Wäh-

rend des gesamten Versuchs empfinden die Versuchspersonen die Demonstratoren mit den PCMs 

RT18HC, RT22HC und RT26 an den Schläfen durchwegs als zu kalt. Das PCM RT18HC wird 

bis ca. 10 min nach Beginn des Versuchs an den Schläfen unangenehmer empfunden als ohne die 

Kühlung. Der Vergleich zwischen RT22HC und 22HCSlurry zeigt auch an den Schläfen wahr-

nehmbare Unterschiede hinsichtlich des thermischen Diskomforts. Das RT22HC wird nahezu 

über die gesamte Versuchsdauer als deutlich unangenehmer (kälter) als das 22HCSlurry empfun-

den. Das RT22HC verursacht bis ca. 15 min nach Beginn des Versuchs einen höheren thermischen 

Diskomfort als ohne Kühlung. Der wahrgenommene Diskomfort wird als sehr leicht bis leicht 

bewertet. 

Abbildung 18 zeigt die Verläufe des lokalen thermischen Diskomforts an Scheitelkrone (oben) 

und Hinterkopf (unten) über die Dauer von 30 min. Links ist der Vergleich zwischen RT18HC, 

RT22HC und RT26, rechts der Vergleich zwischen RT22HC und 22HCSlurry, dargestellt.  
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Abbildung 18. Verläufe des lokalen thermischen Diskomforts (CP50) an Scheitelkrone (oben) und Hinterkopf (unten) 
über eine Dauer von 30 min. Links: Vergleich zwischen RT18HC, RT22HC und RT26; Rechts: Vergleich zwischen 
RT22HC und 22HCSlurry. Dargestellt sind Mittelwerte (N = 3). 
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Sowohl die Scheitelkrone als auch der Hinterkopf haben keinen Kontakt zu den Demonstratoren. 

Dennoch scheinen sich die Demonstratoren positiv auf den lokalen thermischen Diskomfort aus-

zuwirken. Der lokale thermische Diskomfort steigt an der Scheitelkrone und am Hinterkopf auch 

während der Kühlung von Stirn und Schläfen an, jedoch nur auf einen leichten thermischen Dis-

komfort. Zudem ist durchwegs ein geringerer Diskomfort im Vergleich zu keiner Kühlung ersicht-

lich. Ohne eine lokale Kühlung steigt der thermische Diskomfort über die Versuchsdauer konti-

nuierlich auf einen mittleren Diskomfort an. Unterschiede zwischen den verwendeten PCMs lie-

gen nicht vor.  

Zusammenfassend wird der Demonstrator mit dem PCM RT26 hinsichtlich des Diskomforts als 

thermisch angenehm und damit im Vergleich zu den anderen PCMs am besten bewertet. 

Ein Langzeittest (N = 1) über 120 min zeigt das Kühlpotential dieses Demonstrators (RT26) (Ab-

bildung 19). Ohne Kühlung ist der lokale thermische Diskomfort bereits zu Beginn des Versuchs 

leicht wahrnehmbar und steigt im weiteren Verlauf am gesamten Kopf relativ steil an. Nach 15 min 

wird der thermische Diskomfort als mittel (warm) bewertet. Dagegen reduziert der Demonstrator 

mit dem PCM RT26 den thermischen Diskomfort am gesamten Kopf. Der Diskomfort wird so-

weit reduziert, dass bis ca. 10 min nach Versuchsbeginn kein Diskomfort wahrnehmbar ist, die 

Temperatur folglich als thermisch neutral empfunden wird. 

 

Abbildung 19. Verläufe des mittleren, lokalen thermischen Diskomforts (CP50) ohne Kühlung und mit Kühlung 
durch den Demonstrator mit dem PCM RT26. (N = 1). 

Im weiteren Verlauf steigt der thermische Diskomfort am gesamten Kopf, allerdings ist ein deut-

lich flacherer Anstieg als ohne die Kühlung zu beobachten. Nach 60–70 min empfindet der Pro-

band den thermischen Diskomfort als leicht zu warm. Erst nach ca. 120 min wird ein mittelstarker 

thermischer Diskomfort erreicht.  
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4.1.5 Diskussion 

Gegenstand der Untersuchungen war neben der Evaluation des Kühlpotentials ausgewählter 

PCMs eine Konzeptstudie zu den Auswirkungen eines kühlenden stirnbandähnlichen Demonst-

rators auf den lokalen thermischen Diskomfort des Nutzers. Es wurden Demonstratoren mit den 

PCMs RT18HC, RT22HC, RT26 und 22HCSlurry erstellt und getestet. 

In Summe reduzieren die Demonstratoren den thermischen Diskomfort an Stirn und Schläfen 

spürbar. Jedoch unterscheidet sich die Diskomfortbewertung der PCMs abhängig von deren Pha-

senübergangstemperatur. Mit sinkender Phasenübergangstemperatur steigt der thermische Dis-

komfort. Im Vergleich erzeugt der Demonstrator mit dem PCM RT18HC den höchsten thermi-

schen Diskomfort. Die Oberflächentemperatur dieses PCMs liegt mit einer Phasenübergangstem-

peratur von 18 °C deutlich unterhalb der thermischen Indifferenzzone (27–33°C). Es wird daher 

durchwegs als zu kalt nicht angenehm bewertet. Der Demonstrator mit dem PCM RT22HC löst 

einen sehr leichten Diskomfort aus und wird als etwas zu kalt bewertet. Die Oberflächentempera-

tur liegt mit ca. 25 °C leicht unterhalb der thermischen Indifferenzzone. Die Kühlung durch den 

Demonstrator wird als nicht angenehm empfunden. Der Demonstrator mit dem PCM RT26 wird 

in gleicher Weise mit einem sehr leichten Diskomfort als etwas zu kalt empfunden. Zusammen-

fassend bewerten die Versuchsteilnehmer die Kühlung dieses Demonstrators dennoch als ange-

nehm und folglich im Vergleich zu den anderen Demonstratoren am besten. Die Phasenüber-

gangstemperatur des RT26 befindet sich mit 26 °C leicht unterhalb der thermischen Indifferenz-

zone. Ein Langzeittest über 120 min zeigt das Kühlpotential dieses Demonstrators. An Stirn und 

Schläfen wird der Diskomfort soweit reduziert, dass bis ca. 25 min nach Versuchsbeginn kein 

thermischer Diskomfort empfunden wird. Erst nach ca. 120 min wird ein mittlerer thermischer 

Diskomfort an der Stirn erreicht. Demnach reduziert der Demonstrator mit dem PCM RT26 den 

thermischen Diskomfort über eine Dauer von 120 min. Die Dauer bis zum Erreichen eines durch-

schnittlich mittleren thermischen Diskomforts wird vervierfacht. Die Kühlung von Stirn und 

Schläfen scheint sich positiv auf das thermische Empfinden am gesamten Kopf auszuwirken. Ob-

wohl am Hinterkopf und an der Scheitelkrone keine Kühlung erfolgt, wird dort der thermische 

Diskomfort besser bewertet als ohne die Kühlung von Stirn und Schläfen.  

Anhand der Bewertungen des thermischen Diskomforts der Demonstratoren lässt sich schluss-

folgern, dass bei Hautkontakt der PCMs die Phasenübergangstemperatur des Materials im Beson-

deren zu beachten ist. Zur Vermeidung von Hautirritationen und Kälteschmerz bei gleichzeitiger 

Kühlung der Haut sollte die Phasenübergangstemperatur leicht unterhalb der Indifferenzzone lie-

gen.  

Bei der Auswahl eines PCMs sollte darauf geachtet werden, dass diese gesundheitlich unbedenklich 

und schwer- bzw. nichtentflammbar sind. Gleichwohl anorganische PCMs auf Salzhydratbasis 

diese unbedenklichen Eigenschaften besitzen, zeichnen sie sich durch die Neigung zum Supercoo-

ling sowie durch eine breite Phasenübergangstemperatur aus. Diese Eigenschaften der anorgani-

sche PCMs sollten in weiteren Studien ausführlicher untersucht werden, insbesondere hinsichtlich 

deren Eignung zur Anwendung am Menschen. Die von Nagano et al. (2003) zur Reduktion der 

thermischen Belastung im Sport und Arbeitsumfeld empfohlenen Anforderungen an PCMs wer-

den durch das PCM RT26 größtenteils erfüllt. Beim RT26 der Fa. Rubitherm Technologies GmbH 

(Berlin, Deutschland) handelt es sich um ein organisches, auf Paraffinbasis hergestelltes Material. 

Es ist nicht toxisch, zyklusstabil, die spezifische latente Wärme beträgt 180 kJ/kg und der Flamm-

punkt liegt bei 150 °C. Außerdem zeichnet sich das RT26 durch eine nahe an der thermischen 

Indifferenzzone des Menschen liegenden Phasenübergangstemperatur von 25–26 °C aus. Eine bei 

der Konzeption eines Kühlsystems zu beachtende Eigenschaft des RT26 ist dessen relativ große 
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Volumenausdehnung von ca. 12,5 % bei Phasenwechsel. Auswirkungen auf die Passform und 

Druckstellen könnten dadurch hervorgerufen werden. 

Die vorliegende Konzeptstudie zeigt: Ein die Stirn und Schläfen kühlendes Kühlsystem mit einem 

PCM kann den lokalen thermischen Diskomfort unter ballistischen Helmen in warmer Umgebung 

reduzieren. Auch Simmons et al. (2008) beobachten eine Reduktion des lokalen thermischen Dis-

komforts durch die Kühlung von Kopf und Nacken. Eine mit Wasser gekühlte Balaklava reduziert 

die Belastung des Herz-Kreislauf-Systems bei hohen Haut- sowie Körperkerntemperaturen signi-

fikant. Zudem wurden signifikant weniger hitzebedingte Erschöpfungen beobachtet. Im Gegen-

satz zur vorliegenden Konzeptstudie kühlten Simmons et al. (2008) nicht die Stirn. Die Autoren 

vermuten, dass die Kühlwirkung ihres Konzeptes dadurch eingeschränkt war. Es ist bekannt, dass 

die thermische Sensitivität an der Stirn im Vergleich zu anderen Körperregionen deutlich höher 

ist. Die Stirn sollte, wie bei den untersuchten Demonstratoren geschehen, bei der Konzeption 

eines Kühlsystems berücksichtigt werden. 

Zusammenfassend zeigt die vorliegende Konzeptstudie eine eingeschränkte Eignung von PCMs 

zur Anwendung in ballistischen Helmen. Bei der Konzeption des Kühlsystems muss darauf ge-

achtet werden, dass die energieabsorbierende Wirkung des ballistischen Helmes und dessen Pols-

terung im Inneren nicht reduziert wird. Klassische PCMs liegen im entladenen Zustand in fester 

Phase vor. Bei direktem Hautkontakt eines Kühlsystems mit klassischen PCMs würde die Energie 

unmittelbar auf den Kopf übertragen werden. Daher ist unbedingt auf ausreichend Abstand zwi-

schen dem PCM und dem Kopf zu achten. Alternativ könnte das Kühlsystem mit einer zusätzli-

chen, energieabsorbierenden Schicht ummantelt werden. Dies hätte jedoch eine reduzierte Küh-

lung zur Folge. Eine weitere Möglichkeit, die energieabsorbierende Wirkung des Helmes beizube-

halten, besteht in der Anwendung von MPCMs. Diese PCMs liegen als Pulver bzw. Gel vor. Damit 

entstehen weder Druckstellen noch wird die energieabsorbierende Wirkung reduziert. Ein Nach-

teil der MPCMs ist hingegen deren eingeschränkte Kühlwirkung. Diese ergibt sich aus dem gerin-

gen PCM-Anteil von nur 25–30 %. 

Aufgrund der geringen Probandenzahl repräsentieren die Ergebnisse hinsichtlich der Wirkungen 

des kühlenden, stirnbandähnlichen Demonstrators auf den lokalen thermischen Diskomfort nicht 

das subjektive Empfinden der Grundgesamtheit. Anhand einer repräsentativen Stichprobe aus 

Trägern ballistischer Helme sollten im Rahmen weiterer Studien Einflussfaktoren, wie die Haar-

struktur, -länge sowie individuelle thermische Präferenzen untersucht werden. Gegenstand zu-

künftiger Untersuchungen könnten zudem weitere Konzepte zur Kopfkühlung bzw. die Kombi-

nation mit einer Ventilation sein. Ebenfalls von Interesse sind Studien zur Evaluierung der Kühl-

wirkung während körperlicher Aktivität.  
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4.2 Aktives Kühlsystem für ballistische Helme – Prototypenent-

wicklung und dessen Erstval idierung 

Es soll ein aktives Kühlsystem für ballistische Helme entwickelt und validiert werden. Als Ent-

wicklungsstadium wird ein Prototyp angestrebt. Der Einsatz des Kühlsystems in einem ballisti-

schen Helm soll zur Reduktion der thermischen Belastung beitragen und so den lokalen thermi-

schen Diskomfort reduzieren. 

4.2.1 Systemdesign 

Abbildung 20 zeigt den Prototyp des aktiven Kühlsystems einschließlich aller Komponenten. Das 

Kühlsystem wiegt inkl. Kühlflüssigkeit ca. 1,5 kg. Ein zusätzlich angebrachter Tragegurt erlaubt 

ein Umhängen der Kühleinheit. 

 

 

Abbildung 20. Aktives Kühlsystem einschließlich aller Komponenten. Links: Kühleinheit, rechts: Helm mit Helmin-
lay. (Eigene Darstellung) 

Das aktive Kühlsystem nutzt das Prinzip der Flüssigkeitskühlung. Als Kühlmedium dient Wasser. 

Wasser besitzt eine sehr hohe spezifische Wärmekapazität, ist umweltverträglich, nahezu überall 

verfügbar und stellt bei Nutzung keine Gefahr dar. Das aktive Kühlsystem besteht aus zwei Haupt-

komponenten: (i) Kühleinheit und (ii) Helminlay. Diese sind über einen isolierten Schlauch mitei-

nander verbunden. Die Komponenten der Kühleinheit (Abbildung 21 links) wurden in Fusion 360 

(Autodesk Inc., San Rafael, USA) konstruiert und mittels Lasersinterverfahren aus Polyamid 

PA2200 gefertigt. Die Kühleinheit dient primär der Rückkühlung der Kühlflüssigkeit. Die Rück-

kühlung erfolgt in einem Ausgleichsbehälter. Abbildung 21 (rechts) zeigt den schematischen Auf-

bau des Ausgleichsbehälters. Der Ausgleichsbehälter wurde mit Dichtol WFT (DIAMANT Me-

tallplastic GmbH, Mönchengladbach, Deutschland) versiegelt. Im Ausgleichsbehälter befinden 

sich zwei Hohlräume. Der innenliegende Hohlraum wird bis zum Eichstrich mit Kühlflüssigkeit 

befüllt. Das Fassungsvolumen beträgt 210 ml. Im äußeren Hohlraum befinden sich 250 ml des 

Kältespeichers bag2zero freezer pack 0 °C (B&W International GmbH, Ibbenbühren, Deutsch-

land). Der Kältespeicher ist nicht toxisch und umweltfreundlich. Bei einer Temperatur von -18 °C 



 

68 

bis -24°C beträgt die Ladezeit 24 Stunden. Nach Angaben des Herstellers kann das Produkt eine 

Temperatur von 0 °C bis zu 72 Stunden halten. 

 

Abbildung 21. Schematische Darstellungen der Kühleinheit (links), isometrische Ansicht und Frontallansicht mit 
Schnitt durch das Leitungssystem und des Ausgleichsbehälters (rechts), isometrische Ansicht mit Schnitt durch die 
Mittelebene. (In Anlehnung an Stöckl, 2018, S. 67) 

Mit einem Deckel und einem O-Ring (94x1,5 mm) zur Abdichtung wird der äußere Hohlraum 

verschlossen. Die Abdichtung des Ausgleichsbehälters gegen das Gehäuse erfolgt ebenfalls über 

einen O-Ring (80x2,5 mm). Ein Gewinde am oberen Rand des Ausgleichsbehälters ermöglicht die 

Schraubverbindung zum Gehäuse der Kühleinheit.  
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Abbildung 22 zeigt den schematischen Aufbau des Gehäuses. Das Gehäuse (100x100x75 mm) der 

Kühleinheit kann mit einem Deckel verschlossen werden.  

 

Abbildung 22. Schematischer Aufbau des Gehäuses mit Deckel; Links: isometrische Ansicht; Rechts: Seitenansicht 
mit Schnitt durch das Leitungssystem. (In Anlehnung an Stöckl, 2018, S. 69–70) 

Über zwei Leitungen sind Rücklauf sowie Zulauf der Kühlflüssigkeit geregelt. Der Zulauf ist 

länger, um selbst bei niedrigem Kühlflüssigkeitsstand ein Ansaugen der Luft zu vermeiden. Das 

Gehäuse ist mittels einer Trennwand in zwei Bereiche unterteilt. Abbildung 23 zeigt das Gehäuse 

inklusive der integrierten Komponenten. 

 

Abbildung 23. Gehäuse mit Komponenten. (Eigene Darstellung) 

Während in einem Bereich die Pumpe sowie die Schläuche (PVC, 4 mm Innendurchmesser, 6 mm 

Außendurchmesser) zur Kühlflüssigkeitsleitung montiert sind, beinhaltet der zweite Bereich die 

Energiequelle und die Regeleinheit. Über Schlauchkupplungen (CPC, St. Paul, USA) am Gehäuse 

erfolgt der Anschluss des isolierten Schlauches, welcher die Kühlflüssigkeit zum Helminlay 

transportiert. Eine zusätzlich integrierte Pumpenentkopplung (Schwarzer Precision, Essen, 

Deutschland) soll Vibrationen der Pumpe aufnehmen und so die Lautstärke reduzieren. Für den 

Transport der Kühlflüssigkeit zum Helminlay und zurrück sorgt eine Exzenter-Membranpumpe 
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(SP 570 EC-LC-L, Schwarzer Precision, Essen, Deutschland). Die maximale Durchflussrate 

beträgt 300 ml/min (ohne Gegendruck). Als Energiequelle der Pumpe dient eine 6V-Spannungs-

versorgung. Die Kapazität beträgt 3 Ah. Ein Drehregler erlaubt die stufenlose Steuerung der 

Durchflussrate, welche sich proportional zur Spannung verhält. Die Regelung kann über den 

gesamten Spanungsbereich von 0 bis 6 V erfolgen.  

Das Helminlay stellt die zweite Hauptkomponente des aktiven Kühlsystems dar. Der Wär-

meaustauch zwischen Kopf und Helminlay erfolgt überwiegend durch Wärmeleitung (Konduk-

tion). Das Helminlay besteht aus drei Kühlkreisläufen. Abbildung 24 zeigt das CAD-Modell und 

den Prototyp. 

 

 

Abbildung 24. Helminlay; Links: CAD-Modell der drei Kühlkreisläufe (Stöckl, 2018, S. 63); Rechts: Prototyp des 
Helminlays (eigene Darstellung). 

Ein großflächiger Kühlkreislauf und zwei kleinere Kühlkreisläufe sollen eine möglichst große Flä-

che des Kopfes kühlen. Jeder der Kühlkreisläufe besitzt einen Zu- und einen Rücklauf. Zulauf 

(blau) und Rücklauf (rot) sind nebeneinander angeordnet. Zwischen kühlem Zulauf und warmen 

Rücklauf erfolgt ein Wärmeaustausch, wodurch eine homogenere Temperaturverteilung ange-

strebt wird. Über PVC Schläuche (Innendurchmesser 3 mm, Außendurchmesser 5 mm, APDatec 

840, APD Schlauchtechnik GmbH, Viersen-Dülken, Deutschland) wird die Kühlflüssigkeit durch 

die Kühlkreisläufe geleitet. Die Schläuche können im Bereich von -20 °C bis +65 °C eingesetzt 

werden. Die Schläuche wurden entsprechend des CAD-Modells auf eine dünne Schaumstoffmatte 

geklebt. Y-Verbinder führen die Zu- und Rückläufe der Kühlkreisläufe zu einem gemeinsamen 

Leitungssystem zusammen. Eine Isolierung des Leitungssystems mit einem flexiblen Kautschuk-

schlauch (Dämmdicke 11 ± 1,5 mm, Innendurchmesser 15 mm, Dreiflex Isolierstoff GmbH & 

Co., Garbsen, Deutschland) reduziert den Wärmeaustausch mit der Umgebung.   
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Abbildung 25 (links) zeigt das in den Helm montierte Helminlay. Über ein Klettband auf der 

Rückseite kann das Helminlay an der gewünschten Position im Helm angebracht werden. Die 

Komfortpolster des Helms werden hierzu entfernt. 

  

Abbildung 25. Links: montiertes Helminlay; Rechts: Verbindungseinheit. (Eigene Darstellung) 

Kunststoff-Schlauchkupplungen mit Ventil (CPC, St. Paul, USA) ermöglichen die Kopplung zur 

Verbindungseinheit. Die Verbindungseinheit (Abbildung 25, rechts) besteht aus zwei PVC-Schläu-

chen für den Zu- bzw. Rücklauf der Kühlflüssigkeit, Schlauchkupplungen und einer Isolierung. 

Über eine Länge von 86 cm verbindet sie die Hauptkomponenten Helminlay und Kühleinheit. 

4.2.2 Erstvalidierung des aktiven Kühlsystems 

Im Rahmen der Erstvalidierung erfolgt eine Untersuchung der Kühlcharakteristik des Prototyps. 

Hierzu findet ein Vergleich das aktiven Kühlsystems in seiner Prototypenform mit einem am 

Markt erhältlichen Vergleichssystem statt. Als Vergleichssystem dient das Hot Head Kit (Coolshirt 

Systems, Stockbridge, USA). Es besteht aus mehreren Komponenten, ähnlich des Prototyps, und 

arbeitet ebenfalls mit dem Prinzip der Flüssigkeitskühlung. Der Unterschied des Hot Head Kit 

zum aktiven Kühlsystem besteht vorrangig in der nicht vorhandenen Regelung der Kühlleistung. 

Aufgrund individueller Präferenzen und Unterschiede bezüglich des subjektiven thermischen 

Empfindens ist eine Regelung der Kühlleistung für ein Kühlsystem als notwendig anzusehen. Das 

Hot Head Kit kühlt zudem ausschließlich an Stirn, Scheitelkrone und Hinterkopf, jedoch nicht an 

den Kopfseiten bzw. Schläfen. Diese gilt es bei einem Kühlsystem ebenfalls zu integrieren, um 

eine möglichst hohe Kühlwirkung zu erzielen. 
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Abbildung 26 zeigt das Gesamtsystem Hot Head Kit. 

 

Abbildung 26. Hot Head Kit (Coolshirt Systems, Stockbridge, USA) mit Kart Bag, Endurance Ice Akku, Verbin-
dungsschlauch und Helminlay „Cool-A-Clava“. (Eigene Darstellung) 

Der Kart Bag entspricht funktional der Kühleinheit des Prototyps. Im Kart Bag befindet sich ein 

mit Wasser gefüllter Beutel. Zwei Endurance Ice Akkus kühlen das Wasser. Das gekühlte Wasser 

wird mittels einer Tauchpumpe über einen Verbindungsschlauch durch das Helminlay Cool-A-

Clava (34,5x17,5 cm) gepumpt. Im Inneren des Helminlays befinden sich zwei miteinander ver-

schweißte Folien. Ein definiertes Muster der Schweißnähte ergibt das Leitungssystem und ermög-

licht die homogene Verteilung der Kühlflüssigkeit. Ein dünner, filzartiger Stoff umgibt die Folien 

und bildet die äußere Schicht. Das Gesamtsystem wiegt inklusive einem Liter Wasser ca. 3 kg. 

Die Erstvalidierung des aktiven Kühlsystems erfolgt in einer Klimakammer (WEISS Umwelttech-

nik GmbH, Reiskirchen-Lindenstruth, Deutschland) des Lehrstuhls für Ergonomie der Techni-

schen Universität München bei 30 °C und 50 % r. LF. Ein physisches Kopfmodell dient der Si-

mulation einer Körperkerntemperatur von 37,5 °C und einer homogenen Hauttemperatur am 

Kopf.  

Das Modell besteht aus dem Kopf eines Crashtest-Dummys (Anhang IV). Dieser setzt sich zu-

sammen aus einem Aluminiumhohlkörper und einem Vinylüberzug. Im Inneren des Hohlkörpers 

befinden sich eine 70 W Glühbirne, ein Axiallüfter (25 x 25 x 10 mm; 3,4 m³/h) und drei Tempe-

ratursensoren. Letztere dienen der Regelung einer gewünschten Kerntemperatur sowie der Kon-

trolle einer homogenen Temperaturverteilung am Kopfmodell. Zur Messung der Oberflächen-

temperaturen des Kopfmodells sind 61 Temperatursensoren in die Vinylschicht eingebettet. Die 

Steuerung und Regelung des Kopfmodells erfolgt mittels der Software National Instruments 

LabVIEW. (Passler et al., 2016) 

Beide Kühlsysteme werden unter Verwendung des ballistischen Helms AMP-1 E FC inklusive des 

Visiers BAV-1 FS (Busch PROtective Germany GmbH & Co. KG, Gütersloh, Deutschland) hin-

sichtlich ihrer lokalen Kühlwirkung geprüft und miteinander verglichen. Die Kühlakkus bzw. der 

Ausgleichsbehälter sind vollständig geladen. Die mit Wasser befüllten Verbindungsschläuche, das 

Helminlay sowie die benötigte Kühlflüssigkeit werden über die Dauer von mindestens einer 

Stunde in der Klimakammer bei 30 °C akklimatisiert.  
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Der Versuchsaufbau mit physischem Kopfmodell, ballistischem Helm inkl. Visier und aktivem 

Kühlsystem bzw. Hot Head Kit ist in Abbildung 27 zu sehen. Die punktuelle Temperaturmessung 

am Helminlay erfolgt anhand fünf Temperatursensoren (Thermoelement Typ-K Toleranzklasse 1, 

Comet System s. r. o., Bezrucova, Tschechien). Die Bilder in der Mitte (aktives Kühlsystem) und 

rechts (Cool-A-Clava) zeigen die Positionierung der Temperatursensoren an linker und rechter 

Kopfhälfte, Stirn, Scheitelkrone und Hinterkopf.  

   

Abbildung 27. Versuchsaufbau der Erstvalidierung des aktiven Kühlsystems und der Vergleichsmessung mit dem Hot 
Head Kit. Von links nach rechts: aktives Kühlsystem und physisches Kopfmodell, Positionierung der 
Temperatursensoren am Helminlay des aktiven Kühlsystems, Positionierung der Temperatursensoren am Cool-A-
Clava Helminlays des Hot Head Kits. In Anlehnung an (Stöckl, 2018, S. 86; Stöckl, 2018, S. 92) 

Die Messdaten werden über einen Datenlogger (Comet MS6D, Comet System s. r. o., Bezrucova, 

Tschechien) mit einer Messfrequenz von 0,5 Hz erfasst und in der Software Comet MSPlus und 

Microsoft Excel analysiert. Die Versuchsdauer beträgt zwei Stunden. Die Validierung des 

Prototyps erfolgt sowohl mit 75 % als auch mit 100 % Kühlleistung.  

4.2.3 Ergebnisse der Erstvalidierung 

Abbildung 28 zeigt die Ergebnisse der Erstvalidierung des aktiven Kühlsystems. Dargestellt sind 

die relativen Temperänderungen an Stirn, Scheitelkrone, Hinterkopf, rechter und linker Kopf-

hälfte über eine Messdauer von 2 Stunden bei 75 % (oben links) und 100 % (oben rechts) Kühl-

leistung. Zudem zeigt Abbildung 28 (unten) die am Hot Head Kit gemessenen relativen Tempe-

raturänderungen.  

Mit Beginn der Messung am aktiven Kühlsystem zeigt sich sowohl bei 75 % als auch bei 100 % 

Kühlleistung eine unmittelbare Kühlwirkung des aktiven Kühlsystems. Der initiale 

Temperaturabfall ist bei einer Kühlleistung von 100 % mit ca. 8–12 °C um ca. 2 °C größer als bei 

einer Kühlleistung von 75 % (6–10 °C). An den fünf Messstellen sind deutliche Unterschiede bzgl. 

des initialen Temperaturabfalls zu beobachten. Der Temperaturabfall ist mit ca. 12 °C bzw. 10 °C 

an der rechten Kopfhälfte am größten. Am geringsten fällt die Temperatur an der Stirn (ΔT = -

6 °C bzw. -8 °C). Im weiteren Verlauf steigt die Temperatur bis Minute 40 an allen Messstellen 

um 1 °C bis 6 °C an. Bis Minute 70 ist ein erneuter Temperaturabfall um ca. 1–2 °C zu beobachten. 

Es folgt ein erneuter Temperaturanstieg bis zum Ende der Versuchsdauer. Auffallend ist der 
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Temperaturunterschied zwischen rechter und linker Kopfhälfte. Dieser ist über die gesamte 

Versuchsdauer zu beobachten und beträgt bei 75 % bzw. 100 % Kühlleistung 1 °C bzw. 2 °C. 

Auch nach 120 min zeigt die Kühlung des aktiven Kühlsystems noch seine Wirkung. Die 

gemessenen Temperaturen liegen ca. 2 °C unterhalb der initialen Temperatur. Die lokalen 

Temperaturunterschiede werden mit fortschreitender Versuchsdauer geringer. 

 

aktives Kühlsystem 75 % aktives Kühlsystem 100 % 

 

Hot Head Kit 100 % 

Abbildung 28. Relative Temperaturänderung durch das aktive Kühlsystem (oben links: 75 %, oben rechts: 100 % 
Kühlleistung) und das Hot Head Kit (unten). 

Das Hot Head Kit verfügt über keine Möglichkeit, die Kühlleistung zu regeln. Es lässt sich daher 

ausschließlich mit der Kühlleistung des aktiven Kühlsystems von 100 % (Abbildung 28, rechts 

oben) vergleichen. Das Hot Head Kit verursacht mit einsetzender Kühlung einen unmittelbaren 

Temperaturabfall um bis zu 15 °C. An Scheitelkrone und Hinterkopf ist der Temperaturabfall mit 

ca. 11–13 °C etwas geringer. Nach dem initialen Temperaturabfall steigt die gemessene Tempera-

tur an allen Messstellen nahezu linear bis zum Versuchsende an. Nach 120 min werden Tempera-

turen von 24 °C an der Stirn bzw. 26 °C an Scheitelkorne und Hinterkopf erreicht. Das Hot Head 
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Kit zeigt, genau wie das aktive Kühlsystem, auch nach 120 min noch eine Kühlwirkung. Die ge-

messenen Temperaturen sind um ca. 6 °C geringer als die initiale Temperatur. Damit ist die Kühl-

wirkung nach 120 min noch stärker vorhanden als beim aktiven Kühlsystems zu beobachten. Auch 

beim Hot Head Kit werden die lokalen Temperaturunterschiede mit fortschreitender Versuchs-

dauer geringer. 

Zusammefassend zeigt sich, dass das aktive Kühlsystem die thermische Belastung am Kopf 

reduziert. Die Kühlung hält über eine Dauer von mind. 120 min an. Die unterschiedlichen 

Kühlleistungen von 75 % bzw. 100 % spiegeln sich in der initialen Temperaturreduktion wider. 

Bei einer Kühlleistung von 100 % sinken die lokalen Temperaturen um ca. 2 °C mehr als bei einer 

Kühlleistung von 75 %. Nach etwa 40 min ist die Kühlwirkung bei beiden Kühlleistung nahezu 

identisch. Die Auswirkungen der reduzierten thermischen Belastung auf den lokalen thermischen 

Diskomfort werden in nachfolgender Fallstudie analysiert.  

4.2.4 Fallstudie 

Die Fallstudie (N = 3; männlich, 28,5 ± 2,3 Jahre, sehr kurzes Haar) dient der Überprüfung des 

aktiven Kühlsystems unter realen klimatischen Bedingungen. Es wird untersucht, welche Kühl-

leistung das Kühlsystem hierbei erbringen kann. Die Probanden bewerten den lokalen thermi-

schen Diskomfort am Kopf.  

Die Fallstudie findet in einer Klimakammer (WEISS Umwelttechnik GmbH, Reiskirchen-Lin-

denstruth, Deutschland) am Lehrstuhl für Ergonomie der Technischen Universität München bei 

30 °C und 50 % r. LF. statt. Die Probanden tragen den Helm AMP-1 E FC inkl. des Visiers BAV-

1 FS (Busch PROtective Germany GmbH & Co. KG, Gütersloh, Deutschland). Die Studie be-

steht aus zwei Hauptversuchen – je eine Messung mit und ohne Kühlung (Referenzmessung) des 

Kopfes. Beide Versuche erfolgen mit einem zeitlichen Abstand von mindestens 10 min, um 

Auswirkungen der Kühlung auf die Referenzmessung auszuschließen. Die standardisierte 

Belastung während der Hauptversuche erfolgt auf einem Fahrradergometer (ergo_bike premium 

8i, daum electronic GmbH, Fürth, Germany) bei 50–60 % der maximalen HF, die nach Spanaus 

(2002) vorab berechnet wurde. Ein HF-Brustgurt (HRM-Tri™, Garmin Ltd., Kansas, USA) misst 

während des Versuchs die HF, die mit einer Multifunktionssportuhr (Garmin Forerunner 920XT, 

Garmin Ltd., Kansas, USA) und einer Messfrequenz von 1 Hz aufgezeichnet wird. Die 

Belastungsdauer auf dem Fahrradergometer beträgt 30 min. Während der Belastung wird alle 

3 min das lokale thermische Empfinden am Kopf abgefragt. Der Kopf ist hierzu in folgende fünf 

Bereiche unterteilt: Stirn, Scheitelkrone, Hinterkopf und linke bzw. rechte Kopfhälfte. Als 

Bewertungstool dient die CP50-Skala (Anhang I: CP50-Skala) sowie die 9-Stufen Skala zur 

Wahrnehmungsbewertung des persönlichen thermischen Zustandes (DIN Deutsches Institut für 

Normung e.V., 2001a). Die Stufen -4 bis -1 entsprechen der thermischen Wahrnehmung sehr kalt, 

kalt, kühl bzw. leicht kühl. Die Stufen +1 bis +4 werden der thermischen Wahrnehmung leicht 

warm, warm, heiß bzw. sehr heiß zugeordnet. Ein neutrales thermisches Empfinden (thermische 

Indifferenzzone) entspricht der Stufe 0. Fünf am Helminlay angebrachte Temperatursensoren 

(Thermoelement Typ-K Toleranzklasse 1, Comet System s. r. o., Bezrucova, Tschechien) liefern 

zudem objektive Informationen bezüglich der entstehenden Temperaturen. Abbildung 27 (Kapitel 

4.2.2) zeigt die Positionierung der Temperatursensoren, die zur Messung der 

Oberflächentemperatur am Helminlay eingesetzt werden. Für die Referenzmessung wird das 

Helminlay entfernt und die standardmäßige Polsterung des ballistischen Helms (AMP-1 E F, 

Busch PROtective Germany GmbH & Co. KG, Gütersloh, Deutschland) integriert. Zur Messung 

der Hauttemperaturen und der Temperaturverteilung am Kopf werden mit einer Infrarotkamera 
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(IC 080 LV, Trotec GmbH & Co. KG, Heinsberg, Deutschland) jeweils zu Beginn, nach 15 min 

und am Ende des Versuchs Wärmebilder erstellt. Hierfür wird der Helm inkl. des Helminlays kurz 

abgesetzt. Die Analyse der Wärmebilder erfolgt mit der Software IC-Report (Trotec GmbH & Co. 

KG, Heinsberg, Deutschland). 

4.2.5 Ergebnisse der Fallstudie 

Abbildung 29 zeigt die gemittelten Temperaturverläufe (links) am Kühlkreislauf für Stirn, 

Scheitelkrone und Hinterkopf sowie den lokalen thermischen Diskomfort (rechts) ohne und mit 

Kühlung des aktiven Kühlsystems.  
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Abbildung 29. Temperaturverläufe (links) und lokaler thermischer Diskomfort (rechts) ohne und mit Kühlung durch 
den Kühlkreislauf an Stirn, Scheitelkrone und Hinterkopf. Dargestellt sind gemittelte Temperaturen sowie gemittelte 
Werte der CP50-Skala (N = 3). 

Die Kühlleistung beträgt über die gesamte Versuchsdauer konstant 100 %. Der Temperaturabfall 

und -anstieg bei Minute 15–17 ist durch das kurze Absetzen des Helms zu erklären, welches für 
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die Aufnahme der Infrarotbilder notwendig war und wird bzgl. der folgenden Interpretation und 

Diskussion nicht weiter betrachtet.  

Die gemittelten Temperaturverläufe (N = 3) des Kühlkreislaufs an Stirn, Scheitelkrone und Hin-

terkopf zeigen einen deutlichen Unterschied zwischen den beiden Bedingungen mit und ohne 

Kühlung durch das aktive Kühlsystem. Ohne das aktive Kühlsystem werden am Kühlkreislauf 

Temperaturen von ca. 30 °C gemessen. Diese reduzieren sich durch die Kühlung auf ca. 26–28 °C. 

Es ist festzuhalten, dass das aktive Kühlsystem bei einer Kühlleistung von 100 % die Temperatu-

ren am Kühlkreislauf der Stirn, Scheitelkrone und Hinterkopf um ca. 4 °C reduziert. Diese Reduk-

tion der thermischen Belastung wirkt sich unmittelbar auf den lokalen thermischen Diskomfort 

aus. Der lokale thermische Dikomfort an Stirn, Scheitelkrone und Hinterkopf wird bei beiden 

Bedingungen zu Beginn des Versuchs als leichter Diskomfort empfunden. Mit zunehmender Ver-

suchsdauer steigt der Diskomfort ohne die Kühlung des Kopfes auf einen mittleren Diskomfort 

an. Im Gegensatz dazu kann der lokale Diskomfort durch die aktive Kühlung soweit reduziert 

werden, dass dieser nur noch als sehr leicht empfunden wird. Der Unterschied zwischen beiden 

Bedingungen ist zum Versuchsende nach 30 min deutlich zu beobachten. 

Abbildung 30 zeigt die gemittelten Temperaturverläufe (links) sowie den lokalen thermischen 

Diskomfort (rechts) ohne und mit Kühlung des aktiven Kühlsystems durch rechten und linken 

Kühlkreislauf.  
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Abbildung 30. Temperaturverläufe (links) und lokaler thermischer Diskomfort (rechts) ohne und mit Kühlung durch 
rechten und linken Kühlkreislauf. Dargestellt sind gemittelte Temperaturen sowie gemittelte Werte der CP50-Skala 
(N = 3). 
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Die gemittelten Temperaturverläufe (N = 3) am rechten und linken Kühlkreislauf zeigen einen 

deutlichen Unterschied zwischen den beiden Bedingungen mit und ohne Kühlung durch das ak-

tive Kühlsystem. Ohne das aktive Kühlsystem werden an den beiden Kühlkreisläufen Temperatu-

ren von ca. 31 °C gemessen. Diese reduzieren sich durch die Kühlung auf ca. 26 °C. Es ist festzu-

halten, dass das aktive Kühlsystem bei einer Kühlleistung von 100 % die Temperaturen am rechten 

und linken Kühlkreislauf um ca. 5 °C reduziert. Diese Reduktion der thermischen Belastung wirkt 

sich unmittelbar auf den lokalen thermischen Diskomfort aus. Der lokale thermische Dikomfort 

an rechter und linker Kopfhälfte wird zu Beginn des Versuchs ohne die Kühlung des Kopfes als 

leichter Diskomfort empfunden, wohingegen mit Kühlung des Kopfes der Diskomfort als sehr 

leicht beschrieben wird. Mit zunehmender Versuchsdauer steigt der Diskomfort ohne die Kühlung 

des Kopfes auf einen mittleren Diskomfort an. Im Gegensatz dazu kann der lokale Diskomfort 

durch die aktive Kühlung konstant im Bereich eines sehr leichten Diskomforts gehalten werden. 

Der Unterschied zwischen beiden Bedingungen ist zum Versuchsende nach 30 min deutlich zu 

beobachten.  

Abbildung 31 und Abbildung 32 zeigen exemplarisch die Infrarotbilder eines Probanden mit kurz 

rasierten Haaren (Proband 1) und eines Probanden mit kurzen Haaren (Proband 2). Dargestellt 

sind Bilder von schräg vorne links bzw. rechts, jeweils zum Versuchsbeginn, nach 15 min und zum 

Versuchsende. 

 

Abbildung 31. Infrarotbilder von Proband 1 (kurz rasierte Haare) unter Verwendung des aktiven Kühlsystems. Dar-
gestellt sind Bilder von schräg vorne links bzw. rechts, jeweils zum Versuchsbeginn, nach 15 Minuten und zum Ver-
suchsende. (Stöckl, 2018, S. 106) 

Die Bilder zum Versuchsbeginn zeigen die bei körperlicher Aktivität unter dem ballistischen Helm 

auftretenden Hauttemperaturen ohne ein Kühlsystem. Es werden Hauttemperaturen von 40 °C 

bis 42 °C gemessen. In den Bildern zum Zeitpunkt nach 15 min ist die Kühlwirkung des aktiven 

Kühlsystems an Stirn, Hinterkopf, Scheitelkrone, linker und rechter Kopfhälfte bereits deutlich zu 

erkennen. Die Hauttemperatur reduziert sich auf bis zu 26 °C. Damit ist die Temperatur geringer 

als die mittlere Hauttemperatur des Menschen (30–34 °C). Bis zum Versuchsende bleiben die 

Hauttemperaturen konstant auf diesem Niveau. Proband 1 empfindet den thermischen 

Diskomfort ohne Kühlung des Kopfes an der Stirn durchgehend höher als an den anderen 

Bereichen des Kopfes. Mit Kühlung reduziert sich der lokale thermische Diskomfort von 

leicht/mittel zu sehr leicht. Der Proband bewertet die Kühlung als gleichmäßig leicht kühl (Stufe: 

-1). 
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Proband 2 beschreibt den lokalen thermischen Diskomfort ohne Kühlung nahezu unabhängig 

vom Kopfbereich als mittleren, mit zunehmender Versuchsdauer als starken Diskomfort. Die 

Temperatur wird zum Versuchsende als heiß (Stufe: +3) empfunden. Mit aktiver Kühlung 

reduziert sich der lokale thermische Diskomfort mit zunehmender Versuchsdauer im Vergleich 

zur Bedingung ohne Kühlung deutlich. Der thermische Diskomfort an Stirn und Scheitelkrone ist 

im Vergleich zu den anderen Kopfbereichen erhöht – die Kühlung wird dort als kalt (Stufe: -3) 

bzw. kühl (Stufe: -2) empfunden. 

 

 

Abbildung 32. Infrarotbilder von Proband 2 (kurze Haare) unter Verwendung des aktiven Kühlsystems. Dargestellt 
sind Bilder von schräg vorne links bzw. rechts, jeweils zum Versuchsbeginn, nach 15 Minuten und zum Versuchsende. 
(Stöckl, 2018, S. 107) 

4.2.6 Diskussion 

Es wurde ein aktives Kühlsystem zur Reduktion der thermischen Belastung sowie des thermischen 

Diskomforts unter ballistischen Helmen entwickelt und anhand einer Erstvalidierung und einer 

Fallstudie hinsichtlich der Kühlwirkung analysiert.  

Marktrecherchen zeigen, dass es bis zum jetzigen Zeitpunkt in Deutschland kein aktives, 

flüssigkeitsgekühltes System für die Anwendung in ballistischen Helmen gibt. Dies mag 

möglicherweise an den umfangreichen Anforderungen liegen, die an ein solches System gestellt 

werden. Im Gegensatz dazu ist eine Kühlung des Torsos unter Berücksichtigung der 

Anforderungen wesentlich einfacher zu realisieren. Dies ist ein möglicher Grund, weshalb sich 

wissenschaftlichen Studien bis zum jetzigen Zeitpunkt vorwiegend auf die Torsokühlung 

konzentrieren (vgl. Tabelle 2, Kapitel 2.2.3). In Kombination mit einem ballistischen Helm muss 

das Kühlsystem u. a. beständig gegenüber extremen Umwelteinflüssen sein, ein geringes Gewicht 

haben, es darf die Bewegungsfreiheit sowie das Sichtfeld des Nutzers nicht einschränken und die 

Materialien müssen nicht entflammbar sein. Selbstverständlich muss außerdem die Schutzfunktion 

des Helms beibehalten werden. Die Entwicklung des aktiven Kühlsystems erfolgte unter 

Berücksichtigung dieser wesentlichen Anforderungen.  
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Die Untersuchungen der Erstvalidierung und der Fallstudie zeigen die Wirksamkeit des aktiven 

Kühlsystems. Das aktive Kühlsystem reduziert sowohl die thermische Belastung am Kopf als auch 

den lokalen thermischen Diskomfort. 

Die Erstvalidierung zeigt, dass sich die lokalen Temperaturen beim Hot Head Kit mit einsetzender 

Kühlung deutlicher reduzieren als beim aktiven Kühlsystem (ΔT Hot Head Kit: -15 °C, ΔT aktives 

Kühlsystem: -12 °C). Ebenso zeigt sich nach einer Dauer von 120 min beim Hot Head Kit eine 

höhere Kühlwirkung als beim aktiven Kühlsystem (ΔT Hot Head Kit: -6 °C, ΔT aktives 

Kühlsystem: -2 °C). Beide Kühlsysteme sind grundsätzlich ähnlich aufgebaut. Sie bestehen aus den 

übergeordneten Komponenten Kühleinheit, Verbindungsschlauch und Helminlay. Unterschiede 

bestehen in den Materialien des Inlays, der Pumpe, der Kühlflüssigkeitsmenge und dem 

Kältespeicher. Der Wasserbehälter des Hot Head Kit fasst etwa das fünffache Volumen dessen, 

was das aktive Kühlsystem ermöglicht (1 l vs. 210 ml). Das Hot Head Kit verfügt über die 3,5fache 

Masse des im aktiven Kühlsystem integrierten Kältespeichers. Daraus ergeben sich ungleiche 

Durchflussraten, Temperaturunterschiede sowie eine abweichende Kühldauer. Diese 

Unterscheide können die abweichenden Kühlwirkungen beider Systeme erklären. Zudem 

unterscheiden sich die beiden Systeme wesentlich in der durch das Kühlsystem gekühlten Fläche 

und Stelle am Kopf. Ein Vorteil des aktiven Kühlsystems im Vergleich zum Hot Head Kit ist die 

deutlich größerer Kühlfläche aufgrund der zusätzlichen Kühlung der beiden Kopfseiten. Es ist 

davon auszugehen, dass aufgrund der größeren Fläche ein höherer Wärmetransport vom Kopf 

zum Kühlsystem stattfindet und dadurch der Kopf besser gekühlt wird. Die Kühlwirkung beider 

Kühlsysteme ist demnach nur eingeschränkt miteinander vergleichbar. Bei der Entwicklung des 

aktiven Kühlsystems wurde die Regelung der Kühlleistung berücksichtigt. Dies ist ein deutlicher 

Vorteil gegenüber des Hot Head Kits. Allerdings zeigt der Vergleich zwischen den Kühlleistungen 

von 75 % und 100 % nur geringfügige Unterschiede in den lokal gemessenen Temperaturen. Die 

unterschiedlichen Kühlleistungen spiegeln sich in der initialen Temperaturreduktion wider, die bei 

100 % durchschnittlich um ca. 2 °C höher ist als bei 75 %. Nach etwa 40 min ist die Kühlwirkung 

unabhängig von der Kühlleistung nahezu identisch. Die Kühlung hält auch bei der geringeren 

Kühlleistung von 75 % über eine Dauer von mind. 120 min an. Lokale Temperaturunterschiede, 

wie sie z. B. zwischen dem linken und rechten Kühlkreislauf des aktiven Kühlsystems zu 

beobachten sind, können anhand der Daten nicht vollständig erklärt werden. Eine mögliche 

Erklärung könnte eine ungleiche Aufteilung des Volumenstroms sein. Daraus ergeben sich in den 

Kühlkreislaufen unterschiedliche Druckverhältnisse und Durchflussgeschwindigkeiten. Eine 

weitere Ursache könnte eine ungleichmäßige Aufheizung des physischen Kopfmodells sein. 

Auffallend sind außerdem die unterschiedlichen Temperaturverläufe der beiden Kühlsysteme. 

Diese zeigen beim aktiven Kühlsystem keinen konstanten Anstieg, sondern ein wechselndes 

Ansteigen und Abfallen der Temperaturen. Bei Inbetriebnahme des Kühlsystems waren die 

Verbindungsschläuche und die Inlays bereits mit Wasser gefüllt. Das aktive Kühlsystem wurde vor 

Versuchsbeginn in der Klimakammer aklimatisiert. Dementsprechend kann davon ausgegangen 

werden, dass das Wasser die Umgebungstemperatur angenommen hatte. Der Temperaturanstieg 

bis etwa 40 min nach Versuchsbeginn kann durch das Vermischen des warmen Wassers der 

Verbindungsschläuche und Inlays mit dem kalten Wasser des Ausgleichsbehälters erklärt werden. 

Erst nach Angleichung der beiden Wassertemperaturen zeigt sich die Kühlwirkung des aktiven 

Kühlsystems. Bis zum Versuchsende steigt die Wassertemperatur konstant auf ca. 26 °C an. Im 

Vergleich zum aktiven Kühlsystem steigen die lokalen Temperaturen unter Verwendung des Hot 

Head Kit konstant an. 

Das für die Erstvalidierung verwendete physische Kopfmodell stellt eine starke Vereinfachung 

eines menschlichen Kopfes dar. Die Simulation einer KKT von 37,5 °C ist möglich, jedoch 
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unterscheiden sich die Materialien des Kopfmodells hinsichtlich der 

Wärmeübertragungseigenschaften von einem menschlichen Kopf (Passler et al., 2016). Das 

Kopfmodell verfügt weder über eine Behaarung noch besteht die Möglichkeiten eine 

Schweißproduktion zu simulieren. Unter Verwendung des physischen Kopfmodells werden die 

physiologischen Mechanismen der Thermoregulation des Menschen nicht abgebildet. Aufgrund 

der starken Vereinfachung des physischen Kopfmodells sind die im Helm gemessenen 

Temperaturen nur bedingt aussagekräftig. Um Rückschlüsse auf die Kühlwirkung am Menschen 

ziehen zu können, wurde das aktive Kühlsystem im Rahmen einer Fallstudie an Probanden 

getestet.  

Die Fallstudie untersucht die Auswirkungen des aktiven Kühlsystems auf den lokalen thermischen 

Diskomfort unter körperlicher Belastung. Das aktive Kühlsystem reduziert sowohl die mittleren 

Hauttemperaturen als auch den thermischen Diskomfort. Ohne Kühlung des Kopfes werden lokal 

Hauttemperaturen von bis zu 42 °C gemessen. Diese Temperaturen liegen deutlich über der 

thermischen Indifferenzzone und werden daher als zu warm empfunden. Dies begründet den 

thermischen Diskomfort ohne die Kühlung des Kopfes und bestätigt bisherige Studienergebnisse 

(Bogerd et al., 2014; Faerevik & Reinertsen, 2003) hinsichtlich der thermischen Wirkung von 

Helmen. Die unter Verwendung des aktiven Kühlsystems nach etwa 15 min bis zum Versuchsende 

gemessenen Hauttemperaturen von 26–30 °C liegen leicht unterhalb der thermischen 

Indifferenzzone, wodurch der als sehr leicht bis leicht bewertete lokale thermische Diskomfort 

begründet werden kann. Unterschiede in den Bewertungen sind auf individuelle Präferenzen 

zurückzuführen.  

Die Ergebnisse der Teilstudie II zeigen, dass das System in der Lage ist, den Kopf wirksam zu 

kühlen: Ohne Kühlung des Kopfes werden lokal Hauttemperaturen von bis zu 42 °C gemessen, 

die Wärmebelastung ist demnach als deutlich zu hoch einzustufen. Das aktive, flüssigkeitsgekühlte 

System reduziert sowohl die thermische Belastung als auch den lokalen thermischen Diskomfort. 

In weiteren Studien sollten diese Ergebnisse belegt werden. Folgestudien mit einer ausreichend 

großen Stichprobe sind nötig, um das aktive Kühlsystem statistisch zu prüfen. Anhand einer 

repräsentativen Stichprobe aus den Bereichen des Militärs oder der Polizei kann das aktive 

Kühlsystem unter realen Belastungssituationen von zukünftigen Nutzergruppen validiert und 

bewertet werden. Dabei sollte zur Standardisierung der Belastung vorab eine Leistungsdiagnostik 

der Versuchspersonen durchgeführt werden, um die maximale HF zu bestimmen. In vorliegender 

Fallstudie wurde die maximale HF rechnerisch anhand der Formel nach Spanaus (2002) berechnet, 

was aufgrund von bekannten Ungenauigkeiten nur als Näherung anzusehen ist.  

Gleichwohl viele der Anforderungen zur Anwendung eines Kühlsystems in ballistischen Helmen 

erfüllt werden, besteht Optimierungspotential. Für eine lange Lebensdauer des Kühlsystems, 

insbesondere bei dessen Anwendung im Feld, sind robustere Materialien mit möglichst geringer 

Wärmeübertragung für die Kühleinheit empfehlenswert. Die Bewertungen des thermischen 

Diskomforts zeigen auf, dass ein Kühlsystem die Regelung der Kühlleistung entsprechend 

individueller Präferenzen des Helmträgers ermöglichen sollte, um möglichst geringen Diskomfort 

zu gewährleisten. 

Ein wesentlicher Vorteil des entwickelten Kühlsystems im Vergleich zu passiven Kühlsystemen 

stellt die aktive Kühlung der Kühlflüssigkeit dar. Aufgrunddessen ist mit einer deutlich längeren 

Kühlwirkung zu rechnen, als es bei einem passiven Kühlsystem der Fall wäre. Wickwire et al. 

(2009) analysieren die Kühlwirkung ihres passiven Kühlsystems – ein in Wasser getränktes Kühl-

textils für die Anwendung unter ballistischen Helmen. Im Rahmen der Probandenstudie (N = 10) 

wird die Auswirkung der Kühlung auf physiologische Parameter und den thermischen Diskomfort 
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analysiert. Die Untersuchungen fanden in einer Klimakammer bei ca. 35 °C statt. Die Belastung 

erfolgte auf einem Laufband. Bereits nach nur 30 min lässt die Kühlwirkung des Textils nach. Das 

vorliegende aktive Kühlsystem zeigt nach 30 min keine Reduktion der Kühlwirkung. Die maximale 

Kühldauer des aktiven Kühlsystems ist jedoch nicht bekannt und muss in einer weiteren Untersu-

chung erhoben werden.  

In Übereinstimmung mit den Ergebnissen aus Wickwire et al. (2009) und Simmons et al. (2008) 

wirkt sich das aktive Kühlsystem in vorliegender Fallstudie ebenfalls positiv auf den thermischen 

Diskomfort aus. Mögliche Auswirkungen auf kardiovaskuläre Funktionen und somit auf die ther-

mische Beanspruchung während des Tragens des aktiven Kühlsystems wurden in der vorliegenden 

Fallstudie (Kapitel 4.2.4) nicht untersucht, sollten jedoch in zukünftigen Studien berücksichtigt 

werden. 
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4.3 Mathematische Modellierung der Körperkerntemperatur  

Das Ziel der Studie ist ein empirisches Modell zur Vorhersage der Körperkerntemperatur. Anhand 

nichtinvasiver Messdaten zur Herzfrequenz, Hauttemperatur und dem Wärmestrom soll ein Re-

gressionsmodell erstellt werden. Eine valide Prognose der Körperkerntemperatur, insbesondere 

während körperlicher Belastung, könnte zum Erhalt der kognitiven und physischen Leistungsfä-

higkeit beitragen und der Prävention hitzebedingter Erkrankungen dienen. 

4.3.1 Studiendesign 

Die Studie5 umfasst eine Anamnese und zwei Hauptuntersuchungen. Die Anamnese fand im Pre-

vention & Performance Lab der Fakultät für Sport- und Gesundheitswissenschaften der Techni-

schen Universität München statt. Abbildung 33 zeigt den schematischen Ablauf des Studiende-

signs. Die Bewertung des Gesundheitszustandes sowie der Sporttauglichkeit und ein kardiopul-

monaler Belastungstest zur Bestimmung der maximalen Sauerstoffaufnahme (VO2max) sind Teil 

der Anamnese.  

 

Abbildung 33. Schematische Darstellung des Studiendesigns. (Eigene Darstellung) 

Die Teilnehmer sollten je 12 h vor der Anamnese und den Hauptuntersuchungen auf Alkohol- 

und Koffeinkonsum und intensive körperliche Aktivitäten verzichten.  

Zur Prüfung der Sporttauglichkeit und Gewährleistung der Sicherheit während körperlicher Be-

lastung diente der sportspezifische Fragebogen der Deutschen Gesellschaft für Sportmedizin und 

Prävention (DGSP) (Anhang II: Anamnesebogen für Sportler (DGSP)). Die Bewertung des Ge-

 

5 Die Durchführung der Studie wurde von der Ethikkommission der Technischen Universität München am 
30.10.2019 genehmigt (Zeichen 283/19 S). 
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sundheitszustandes erfolgte anhand einer übersetzten Version des Physical Activity Readiness Questi-

onnaire (PAR-Q) (Thomas et al. (1992), Anhang III: Deutsche Version PAR-Q (Physical Activity 

Readiness Questionnaire)). Körpergewicht und Körpergröße wurden mit einer Körperwaage mit in-

tegriertem Stadiometer (Seca 255, seca GmbH & Co. KG, Hamburg, Deutschland) gemessen. Der 

Körperfettanteil wurde näherungsweise mittels Calipometrie an vier Körperstellen (Bizeps, Tri-

zeps, Scapula, Abdomen) unter Verwendung eines Harpenden Skinfold Calipers (Baty Internatio-

nal Ltd, West Sussex, UK) und der Regressionsgleichung von Durnin und Womersley (1974) be-

rechnet.  

Die VO2max wurde während eines 12-minütigen Laufs mit selbstgewählter moderater Intensität auf 

einer 400 m Laufbahn geschätzt. Dazu wurde eine Sportuhr (Garmin Forerunner 920XT, Garmin 

Ltd., Kansas, USA) in Kombination mit einem HF-Brustgurt (HRM-Tri™, Garmin Ltd., Kansas, 

USA) verwendet. Diese Methode weist im Vergleich zum klinischen Goldstandard, dem kardi-

opulmonalen Belastungstest (engl. Cardiopulmonary Exercise Test, CPET), eine geringfügige Unter-

schätzung der VO2max auf (Passler, Bohrer et al., 2019), was für diese Studie als akzeptabel einge-

stuft wurde. 

Die physische Leistungsfähigkeit (engl. Physical Work Capacity, PWC) bei einer Herzfrequenz von 

90 bpm bzw. 130 bpm wurde anhand des CPET auf einem Fahrradergometer (Excalibur, Lode 

B.V., Groningen, Niederlande) bestimmt. Der CPET fand unter moderaten klimatischen Bedin-

gungen bei 23,9 ± 0,9 °C und 49,3 ± 4 % r. LF. statt. Es wurden die HF bzw. die Sauerstoffauf-

nahme kontinuierlich mit einer mobilen Spiroergometrie (Metalyzer® 3B, Cortex Biophysik 

GmbH, Leipzig, Deutschland) bzw. einem Brustgurt (Polar H10, Polar Electro Oy, Kempele, 

Finnland) gemessen und PWC90 bzw. PWC130 bestimmt.  

Aufgrund des Einflusses von Alter, Geschlecht und Gesundheitszustand auf die Thermoregula-

tion wurde für diese Studie ein homogenes, männliches Probandenkollektiv im Alter von 18 bis 

45 Jahren gewählt. Voraussetzung zur Teilnahme an der Studie war eine hohe körperliche Fitness 

(VO2max > 50 ml/min/kg), keine regelmäßige Medikamenteneinnahme, kein Konsum von Nikotin 

und anderen Suchtmitteln, keine vorhandenen Herz- und Gefäß- bzw. Stoffwechsel- oder Dar-

merkrankungen. Dies wurde im Rahmen einer Anamnese (N = 24) überprüft.  

Nach abgeschlossener Anamnese werden 11 Probanden für die Hauptuntersuchungen zugelassen. 

Beide Hauptuntersuchungen finden in einer Klimakammer (Weiss Umwelttechnik GmbH, Reis-

kirchen, Deutschland) am Lehrstuhl für Ergonomie der Fakultät für Maschinenbau an der Tech-

nischen Universität München bei 35,0 ± 0,3 °C und 56,8 ± 1,6 % r. LF. statt. Um Effekte einer 

Akklimatisierung und tageszeitliche Schwankungen der KKT zu reduzieren, werden beide Haupt-

untersuchungen zur gleichen Tageszeit im Abstand von mindestens sieben Tagen durchgeführt. 

Während der Hauptuntersuchungen tragen die Teilnehmer standardisierte, leichte Sportbeklei-

dung, bestehend aus T-Shirt und Short (beide aus 100 % Polyester) sowie ihre eigene Unterwäsche, 

Socken und Schuhe. Die Standardisierung der Bekleidung ist notwendig, da diese die Thermore-

gulation und somit die Körperkerntemperatur beeinflussen könnte. Das Gewicht der Teilnehmer 

wird vor und nach jeder Untersuchung gemessen, um den Schweißverlust abzuschätzen. Um eine 

ausreichende Hydratation sicherzustellen, konsumieren die Teilnehmer alle 15 min 0,2 l tempe-

riertes Trinkwasser, beginnend bei Betreten der Klimakammer. Der Versuchsablauf wurde in An-

lehnung an Eggenberger et al. (2018) erstellt. Jeder Versuch beginnt mit einer 15-minütigen sit-

zenden Ruhephase außerhalb der Klimakammer, gefolgt von einer weiteren 15-minütigen sitzen-

den Ruhephase innerhalb der beheizten Klimakammer. Anschließend folgt eine Belastung auf ei-

nem Fahrradergometer (ergo_bike premium 8i, daum electronic GmbH, Fürth, Deutschland). Be-

lastungsstart sind 40 W mit einer Steigerung von 20 W/min, bis zum Erreichen einer HF von 
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90 bpm bzw. 130 bpm. Die Belastung dauert maximal 30 min oder wird mit Auftreten eines der 

folgenden Kriterien abgebrochen: Trec > 38,5 °C oder physische Erschöpfung. Die Hauptuntersu-

chungen unterscheiden sich hinsichtlich der Belastungsintensitäten (in Watt) die während der 

PWC-Tests bei einer Herzfrequenz von 90 bpm bzw. 130 bpm erreicht wurden. Die Reihenfolge 

der Hauptuntersuchungen ist randomisiert.  

Als Vergleichswert zur KKT-Schätzung dient die rektale Körperkerntemperatur (Trec). Die Mes-

sung erfolgt mit sterilen Einweg-Temperatursonden (ER400-9/12 Level 1® Ösophagus-/Rektal-

temperatur-Sonde, Smiths Medical ASD Inc., St. Paul, USA; 3 mm Durchmesser; ± 0,2 °C). Die 

Sonde wird 10 cm hinter dem Analsphinkter eingeführt und mit chirurgischem Klebeband am 

Kreuzbein fixiert. Mittels eines Analog-Digital-Wandlers (USB-6000, National Instruments Corp., 

Austin, USA) werden die Rohdaten in LabView 2013 (National Instruments Corp., Austin, USA) 

aufgezeichnet. Das Messsystem wird gegen ein Kalibrierbad (FK30-SL, JULABO GmbH, 

Deutschland) validiert, wobei sowohl die Temperatur des Referenzthermometers (Modell PT100; 

Genauigkeit: ± 0,05 °C) als auch die des rektalen Temperaturmesssystems aufgezeichnet werden. 

Die systematischen Temperaturunterschiede werden in eine lineare Regressionsgleichung (Formel 

5) einbezogen, die anschließend auf die Messwerte der Sensoren angewandt werden, um den Tem-

peraturunterschied zu berücksichtigen. 

 
Trec,korr. = (1,0038 · Trec) - 0,4474 (Formel 5) 

 Mit: 

Trec,korr. = korrigierte rektale Körperkerntemperatur 

Trec = rektale Körperkerntemperatur 

 

(°C) 

(°C) 

   

Zur Erstellung des Vorhersagemodells der KKT werden nachfolgende, in Tabelle 16 aufgelistete, 

physiologische Parameter gemessen. 

Tabelle 16. Für die Erstellung des Vorhersagemodells der KKT gemessene physiologische Parameter. Inklusive der 

Angaben zum Messsystem, Hersteller, Messgenauigkeit und Messfrequenz. 

Parameter  Sensor Hersteller Mess- 

genauigkeit 

Mess- 

frequenz 

Herzfrequenz 

(HF) 

bpm HF-Brustgurt: HRM-
Tri™ 
+ Forerunner 920XT® 

Garmin Ltd., Kansas, 

USA 

n/a 1 Hz 

Hauttemperatur 

(Tskin) 

°C Thermoelement Typ K 

 

Datenlogger: MS6D 

RS Components GmbH, 

Deutschland 

Comet System s. r. o., 

Tschechische Republik 

± 0,2 °C  

(30–50 °C) 

1 Hz 

Hauttemperatur 

isoliert (Tskin,iso) 

°C Thermoelement Typ K  

+ Schaumstoffblock  

(30x30x10 mm,  

ρ = 140 kg/m3) 

Datenlogger: MS6D 

RS Components GmbH, 

Deutschland 

Comet System,  

Tschechische Republik 

± 0,2 °C 

(30–50 °C) 

1 Hz 

Wärmestrom (𝑄̇) W/m² gSkin®-XM 27 9C 

Datenlogger: MSR145 

greenTEG AG, Schweiz 

MSR Electronics GmbH, 

Schweiz 

± 3 % 1 Hz 
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Die am Oberkörper angebrachten Sensoren und deren Positionierung sind in Abbildung 34 dar-

gestellt.  

 
  

 
 

 

  

Abbildung 34. Sensoren und deren Positionierung am Oberkörper. Links: Positionierung ventral (oben) und dorsal 
(unten) am Körper; Mitte: Positionierung der Sensoren ventral (oben) und dorsal (unten); Rechts unten:  Sensoren 
zur Messung von Tskin,iso, Tskin und Wärmestrom (von oben nach unten). (In Anlehnung an Lendt, 2020, S. 26–27) 

Da die Hauttemperatur einen direkten Einfluss auf die Vasokonstriktion hat, kann ein Anstieg der 

Hauttemperatur als ein Index für eine erhöhte Hautdurchblutung gesehen werden (Nybo et al., 

2014). Die Hauttemperatur (Tskin) wird mit Thermoelementen gemessen. Diese werden mit einem 

atmungsaktiven chirurgischen Klebeband (Micropore™, 3M Deutschland GmbH, Neuss, 

Deutschland) am Körper befestigt und an einen Datenlogger angeschlossen. Zur Messung der 

isolierten Hauttemperatur (Tskin,iso) werden die Thermoelemente mit einem Schaumstoffblock 

(30x30x10 mm, ρ=140 kg/m3) wärmeisoliert. Tskin und Tskin,iso werden an vier Körperstellen gemes-

sen: angulus inferior scapulae links, Sternum, linke costae spuriae und linker musculus pectoralis 

major. Zusätzlich wird Tskin,iso am vertebra cervicalis VII (C7) gemessen. Gegenüber Tskin hat Tskin,iso 

den Vorteil, dass durch die Isolierung der Temperatursensoren der Wärmeverlust an der Messstelle 

verhindert und so der Einfluss der Umgebung reduziert wird. Dies kann zu einer besseren Dar-

stellung der tieferen Gewebetemperatur führen (Eggenberger et al., 2018; Richmond et al., 2015). 

Die Messung des Wärmestroms auf der Hautoberfläche liefert Informationen über den trockenen 

Wärmeaustausch mit der Umgebung (Buller et al., 2011). In der vorliegenden Studie wird der Wär-

mestrom am linken angulus inferior scapulae und am linken musculus pectoralis major gemessen. 

Die Wärmestrom-Sensoren sind jeweils an einem Datenlogger angeschlossen und werden mit ei-

nem chirurgischen Klebeband auf der Haut befestigt. Die Messung der HF erfolgt mittels HF-

Brustgurt HRM-Tri™ und der Sportuhr Forerunner 920XT®. Die Rohdaten werden in die Soft-

ware Garmin Connect exportiert und von dort zur weiteren Bearbeitung heruntergeladen.  

4.3.2 Stichprobe 

Die Rekrutierung der Teilnehmer erfolgte von August bis Oktober 2019 durch Aushänge an loka-

len Universitäten und Sportclubs. Die Testung fand von September bis November 2019 statt. Das 

Alter der Stichprobe (N = 11) beträgt im Mittel 30,3 Jahre (SD = 5,3 Jahre). Körpergröße und 
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Körpergewicht belaufen sich auf 180,9 cm (SD = 3,6 cm) bzw. 74,8 kg (SD = 7,3 kg). Daraus 

ergibt sich ein mittlerer BMI von 22,8 kg/m² (SD = 1,9 kg/m²). Der berechnete Körperfettanteil 

der Stichprobe liegt bei 14,4 % (SD = 2,8 %). Die geschätzte VO2max liegt im Mittel bei 

52,6 ml/min/kg (SD = 3,7 ml/min/kg). Die getestete durchschnittliche physische Leistungsfähig-

keit entspricht 54,2 W (SD = 15,5 W) bei PWC90 und 175,8 W (SD = 34,5 W) bei PWC130. 

4.3.3 Datenanalyse 

Die Datenverarbeitung und anschließende Analyse erfolgt mit der statistischen Programmierspra-

che R (R Core Team, 2019) unter Verwendung der R-Pakete dplyr (Wickham et al., 2019) und 

pracma (Borchers, 2019) innerhalb der Software RStudio (RStudio Inc., Boston, USA). Vorab 

werden alle Daten eines jeden Sensors unter Verwendung der Zeitstempel in einem einheitlichen 

Dateiformat in einer Masterdatei zusammengeführt. Diese wird sowohl für jede Versuchsperson 

als auch für beide Hauptuntersuchungen erstellt.  

Aufgrund von Bewegungsartefakten und einer teils lückenhaften Datenübertragung sind die Da-

tensätze, insbesondere die aus PWC130, zum Teil nicht vollständig. Für die Modellerstellung wer-

den ausschließlich die gemessenen unabhängigen Variablen beibehalten, bei denen max. 10 % der 

Datenpunkte fehlen. Dies hat zur Folge, dass die gemessenen Hauttemperaturen (Tskin) an Ster-

num, linker costae spuriae, linkem musculus pectoralis major und die isolierte Hauttemperatur 

(Tskin,iso) an der linken costae spuriae sowie am vertebra cervicalis VII in der Modellerstellung nicht 

berücksichtigt werden können. Fehlende Daten der anderen Variablen wurden linear interpoliert 

und ergänzt. Trec wird mit (Formel 5 (siehe Kapitel 4.3.1) korrigiert. 

Zur Bestimmung der Auswirkungen der gemessenen physiologischen Parameter auf Trec wird der 

Ansatz eines linearen gemischten Modells (engl. Linear Mixed-effect Model, LMM) gewählt. Die Mo-

dellerstellung erfolgt nach Gałecki und Burzykowski (2013, S. 303–326). Für die Modellierung 

wird das R-Paket lme4 (Bates et al., 2015) verwendet. Zur Ableitung der Signifikanzen dient das 

R-Paket lmerTest (Kuznetsova et al., 2017). Das Signifikanzniveau beträgt .05. Die Modellan-

passung wird nach Nakagawa et al. (2017) anhand R² bewertet. Der Übereinstimmungsgrad zwi-

schen der KKT-Schätzung des LMM und der gemessenen Trec wird mittels systematischer, mittle-

rer Abweichungen (Bias), LoA und dem Root Mean Squre Error (RMSE) bewertet. Die Grenzen der 

LoA werden auf 95 % festgesetzt. Zur Berücksichtigung der Messwiederholung wird die Stan-

dardabweichung nach Bland und Altman (2007) bestimmt. Nach Byrne und Lim (2007) wird ein 

empirisches Modell zur klinischen Schätzung der KKT als akzeptabel angesehen, wenn die syste-

matische Abweichung zu Trec< 0,01 °C ist und die LoA innerhalb ± 0,40 °C liegen. Für die Eig-

nung außerhalb eines klinischen Umfeldes werden systematische Abweichungen < 0,27 °C (Casa 

et al., 2007; Ganio et al., 2009) und LoA von ± 0,70 °C akzeptiert (Hunt et al., 2019; Mündel et 

al., 2016).  

Für die Validierung des in dieser Studie erstellten LMM werden die erhobenen Daten aus den 

beiden Hauptuntersuchungen PWC90 und PWC130 in die Kalman-Filter Modelle von Buller et al. 

(2013) (KFQuadratic) und Looney et al. (2018) (KFSigmoid) eingesetzt. Die aus den Modellen resultie-

rende geschätzte KKT wird anhand der oben beschriebenen Parameter bewertet. 
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4.3.4 Ergebnisse 

Es liegt keine Multikollinearität zwischen den unabhängigen Variablen des Modells vor, da der 

Varianzinflationsfaktor für alle Parameter mit festen Effekten < 1,2 ist. Durch Auftragen der Re-

siduen konnte Heteroskedastizität ausgeschlossen werden. Der Shapiro-Wilk-Test verifizierte nor-

malverteilte Zufallseffekte (p > .05). Damit sind die Voraussetzungen zur Erstellung des Modells 

gegeben. 

Die durchschnittlichen maximalen Trec für PWC90 und PWC130 während der Phasen I bis IV 

(I: Ruhe außerhalb der Klimakammer (KK); II: Ruhe innerhalb der KK; III: Belastung; IV: Erho-

lung) sind in Tabelle 17 dargestellt. 

Tabelle 17. Durchschnittliche maximale Trec während PWC90 (N = 10) und PWC130 (N = 11) (Phasen I bis IV). 

Phase I: Ruhe außerhalb der KK; Phase II: Ruhe innerhalb der KK; Phase III: Belastung; Phase IV: Erholung. Dar-

gestellt sind MW ± SD in °C.  

 MW ± SD (°C) 

Haupttest Phase I Phase II Phase III Phase IV 

PWC90 37,48 ± 0,36 37,40 ± 0,29 37,43 ± 0,27 37,46 ± 0,24 

PWC130 37,42 ± 0,21 37,43 ± 0,22 37,64 ± 0,35 38,31 ± 0,23 

     

Für PWC90 bleibt die durchschnittliche maximale Trec während der vier Phasen annähernd kon-

stant. Für PWC130 zeigt sich ein kontinuierlicher Anstieg der durchschnittlichen maximalen Trec 

von Phase I bis IV. Die niedrigsten maximalen Trec werden während Phase I (37,42 ± 0,21 °C) 

gemessen. Während der Belastung steigt Trec auf 37,64 ± 0,35 °C. Im Verlauf von Phase IV ist ein 

weiterer Anstieg von Trec auf 38,31± 0,23 °C zu beobachten. 

Abbildung 35 veranschaulicht den Verlauf von Trec während der Haupttests PWC90 (links) bzw. 

PWC130 (rechts).  

PWC90 PWC130 

 

Abbildung 35. Verlauf von Trec während der Haupttests PWC90 (N= 10) (links) und PWC130 (N = 11) (rechts). Dar-
gestellt sind MW ± SD in °C der Phasen I bis IV. Phase I: Ruhe außerhalb der KK; Phase II: Ruhe innerhalb der KK; 
Phase III: Belastung; Phase IV: Erholung. 
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Das resultierende LMM beinhaltet gemessene Daten folgender Variablen: HF (t = 11,09; p < .001), 

𝑄̇scapula (t = 14,11; p < .001), 𝑄̇pectoralis (t = 5,85; p < .001), Tskin,iso_scapula (t = 1,98; p < 0,05) und 

Tskin,iso_sternum (t = 11,75; p < .001). Das Modell weist ein R² von .74 auf. Der RMSE liegt bei 0,19 °C. 

Da eine zu hohe Anzahl an nichtinvasiven, physiologischen Parametern das Risiko eines Overfit-

tings der Daten birgt (Buller et al., 2018; Eggenberger et al., 2018), wurde das LMM auf ein Mini-

mum an physiologischen Eingabeparametern reduziert. Die Reduktion der Parameter Tskin,iso und 

𝑄̇ erfolgt anhand des geringsten RMSE. Das finale Modell (LMMmin) umfasst die physiologischen 

Parameter HF (t = 10,12; p < .001), Tskin,iso_sternum (t = 13,59; p < .001) und 𝑄̇scapula (t = 30,02; 

p < .001). Folgende Modellgleichung (Formel 6) wurde abgeleitet: 

KKT = 32,03 + (0,002 · HF · 
1

𝑏𝑝𝑚
) + (0,15 · Tskin,iso_sternum) + (0,001 · 𝑄̇scapula · 

𝑚²

𝑊
) 

(Formel 6) 

Mit: 

KKT = Körperkerntemperatur [°C] 

HF = Herzfrequenz [bpm] 

Tskin,iso_sternum = isolierte Hauttemperatur an Sternum [°C] 

𝑄̇scapula = Wärmestrom an angulus inferior scapulae links [W/m²] 

 

Das LMMmin schätzt die KKT mit einem RMSE von 0,19 °C. Das R² des Modells liegt bei .72.  

Für die Verifizierung des LMMmin werden die Datensätze der Haupttests PWC90 und PWC130 in 

bereits publizierte Modelle eingesetzt. Dabei handelt es sich um die Modelle aus Buller et al. (2013) 

und Looney et al. (2018), welche beide auf Kalman-Filtern (KFQuadratic, KFSigmoid) basieren. Nähere 

Informationen zu den Modellen sind in Kapitel 2.3.1 beschrieben. 

Tabelle 18 liefert einen Überblick der Fehlermetriken aus den KKT-Vorhersagen der Modelle 

KFQuadratic und KFSigmoid für die vollständigen Datensätze (Phase I bis IV) der beiden Haupttests 

PWC90 und PWC130. 

Tabelle 18. Fehlermetriken der KKT-Vorhersagen der Modelle KFQuadratic und KFSigmoid für die Datensätze PWC90 

und PWC130. Dargestellt sind RMSE, Bias, LoA.  

Haupttest Modell RMSE (°C) Bias (°C) LoA (°C)  

PWC90 
KFQuadratic 0,47  -0,35 [-1,00; 0,30]  

KFSigmoid 0,46  -0,34 [-0,99; 0,31]  

PWC130 
KFQuadratic 0,37  -0,22 [-0,81; 0,38]  

KFSigmoid 0,37  -0,27 [-0,78; 0,24]  

KFQuadratic aus Buller et al. (2013), KFSigmoid aus Looney et al. (2018) 

       

Die Vorhersagegenauigkeit beider KF-Modelle ist miteinander vergleichbar. Der erkennbare Un-

terschied zwischen den RMSE und den Bias bei PWC90 und PWC130 weist auf einen Einfluss der 

Belastungsintensität auf die Vorhersagegenauigkeit der KKT hin. Bei höherer Belastung scheint 

die KKT-Vorhersage beider KF-Modelle genauer als bei PWC90.  

Der Verlauf der KKT in Abbildung 35 zeigt, dass die KKT insbesondere unter Belastung 

(Phase III) deutlich ansteigt und während der Erholung (Phase IV) vorerst auf diesem hohen Ni-

veau bleibt. Aus diesem Grund wurde die Vorhersagenauigkeit die KF-Modelle unter Einbezie-

hung der Daten aus Belastung und Erholung (ohne die Ruhephasen) bestimmt.  
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Tabelle 19 zeigt die Fehlermetriken der auf dem reduzierten Datensatz basierenden KKT-Vorher-

sage der KF-Modelle. 

Tabelle 19. Fehlermetriken der KKT-Vorhersagen der Modelle KFQuadratic und KFSigmoid für die Daten aus Belas-

tungs- und Erholungsphase der Datensätze PWC90 und PWC130. Dargestellt sind RMSE, Bias, LoA. 

Haupttest Modell RMSE (°C)  Bias (°C) LoA (°C)  

PWC90 
KFQuadratic 0,36  -0,22 [-0,83; 0,39]  

KFSigmoid 0,35  -0,22 [-0,81; 0,38]  

PWC130 
KFQuadratic 0,31  -0,03 [-0,65; 0,59]  

KFSigmoid 0,33  -0,16 [-0,73; 0,41]  

       

Unter Verwendung dieses reduzierten Datensatzes weisen beide KF-Modelle eine höhere Voher-

sagegenauigkeit auf, als unter Einbeziehung aller Daten (Phase I–IV) (Tabelle 18). Der RMSE 

reicht unter Einbeziehung der Daten aus Belastung und Erholung von 0,31 °C bis 0,36 °C, wäh-

rend der RMSE des gesamten Datensatzes zwischen 0,37 °C und 0,47 °C liegt. Die systematische 

mittlere Abweichung der auf dem reduzierten Datensatz basierenden KKT-Vorhersage zur ge-

messenen Trec beträgt -0,03 °C bis -0,22 °C. Sie ist damit geringer als der Bias der Modelle unter 

Verwendung des gesamten Datensatzes (-0,22 °C bzw. -0,35 °C).  

Die höchste Vorhersagegenauigkeit zeigt sich beim KFQuadratic unter Einbeziehung des auf Belas-

tungs- und Erholungsphase reduzierten Datensatzes des Haupttests PWC130. Hier wird die KKT 

nur geringfügig um 0,03 °C unterschätzt. Der RMSE liegt bei 0,31 °C. 

4.3.5 Diskussion 

Im Rahmen der Studie wurde ein LMM zur Vorhersage der KKT erstellt. Eine valide Prognose 

der KKT, insbesondere während körperlicher Belastung, kann zum Erhalt der kognitiven und 

physischen Leistungsfähigkeit beitragen und der Prävention hitzebedingter Erkrankungen dienen. 

Nach schrittweiser Reduktion des LMM auf ein Minimum an physiologischen Eingabeparametern 

(LMMmin) basiert die Schätzung der KKT auf der HF, der isolierten Hauttemperatur am Sternum 

und dem Wärmestrom an der Scapula. Das LMMmin schätzt die KKT mit einem RMSE von 

0,19 °C. Das R² des Modells liegt bei .72. In Übereinstimmung mit den Ergebnissen von 

Eggenberger et al. (2018) zeigt sich hier ebenfalls: Eine geringere bzw. minimale Anzahl an Prä-

diktorvariablen besitzt eine mit dem vollständigen Satz an Variablen vergleichbare Vorhersagekraft 

der KKT. Das Min-Input-Modell von Eggenberger et al. (2018) basiert auf der HF und der iso-

lierten Hauttemperatur an der Scapula. Mit einem R² von .68 ist es mit dem Max-Input-Modell 

(18 Prädiktorvariablen) vergleichbar. Letzteres weist ein R² von .70 auf. Trotz der sich unterschei-

denden Prädiktorvariablen zeigen die Modelle LMMmin und Min-Input-Modell nach Eggenberger 

et al. (2018) eine vergleichbare Vorhersagegenauigkeit der KKT. 

Wie bereits in vorangegangenen Studien aufgeführt (Buller et al., 2015; Laxminarayan et al., 2018; 

Looney et al., 2018; Richmond et al., 2015; Welles et al., 2018), zeigt sich auch in vorliegendem 

LMMmin, dass die HF ein geeigneter Prädiktor für die KKT ist. Der Grund hierfür liegt im Zusam-

menhang der HF mit der metabolischen Wärmeproduktion und dem Wärmetransport zur Haut 

(Buller et al., 2013; Niedermann et al., 2014). Bei steigender HF erhöht sich die Stoffwechselrate 

und folglich die metabolische Wärmeproduktion, welche aufgrund der Thermoregulationsmecha-

nismen des Körpers zu einem gesteigerten Wärmetransport vom Körperkern zur Körperschale an 

die Haut führt. Die isolierte Hauttemperatur am Sternum als weitere Prädiktorvariable des LMMmin 
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entspricht einer knöchernen, proximalen Körperstelle. Nach Richmond et al. (2015) spiegeln iso-

lierte Hauttemperaturen, die an knöchernen Körperstellen gemessen werden, die KKT besser wi-

der als über Muskelgewebe gemessene Temperaturen. Zudem scheint eine proximale Position bes-

ser geeignet als eine distale Messstelle (Eggenberger et al., 2018). Im vorliegenden LMMmin ist der 

Wärmestrom an der Scapula ein wesentlicher Prädiktor der KKT. Dies unterscheidet das LMMmin 

vom Min-Input-Modell von Eggenberger et al. (2018), welches keine Wärmestromdaten enthält.  

Die Verifizierung des LMMmin erfolgte anhand zweier, bereits publizierter KF-Modelle von Buller 

et al. (2013) (KFQuadratic) bzw. Looney et al. (2018) (KFSigmoid). Die KKT wurde mit beiden KF Mo-

dellen für die Datensätze der niedrigen (PWC90) sowie der hohen (PWC130) Belastungsintensität 

geschätzt und mit der gemessenen Trec verglichen. Dabei wurden zudem sowohl die vollständigen 

Datensätze (Phase I–IV) als auch die auf Belastungs- und Erholungsphase reduzierten Datensätze 

(Phase III–IV) verwendet.  

Die Vorhersagegenauigkeit beider KF-Modelle ist miteinander vergleichbar. Der erkennbare Un-

terschied zwischen den Werten des RMSE und des Bias bei PWC90 und PWC130 (Tabelle 18) weist 

auf einen Einfluss der Belastungsintensität auf die Vorhersagegenauigkeit der KKT hin. Bei höhe-

rer Belastung scheint die KKT-Vorhersage beider KF-Modelle genauer als bei PWC90. Werden 

nur die auf Belastungs- und Erholungsphase reduzierten Datensätze genutzt, so zeigt sich im Ver-

gleich zu den vollständigen Datensätzen bei beiden KF Modellen eine weitere Verbesserung der 

Vorhersagegenauigkeit der KKT (Tabelle 19). Die höchste Vorhersagegenauigkeit zeigt sich beim 

KFQuadratic unter Einbeziehung des auf Belastungs- und Erholungsphase reduzierten Datensatzes 

des Haupttests PWC130. Hier wird die KKT nur geringfügig um 0,03 °C unterschätzt. Der RMSE 

liegt bei 0,31 °C. 

Unter Berücksichtigung der vorgeschlagenen Grenzwerte (LoA ± 0,70 °C; Bias ± 0,27 °C) (Casa 

et al., 2007; Ganio et al., 2009; Hunt et al., 2019; Mündel et al., 2016) bedeutet dies die Eignung 

des Modells KFQuadratic zur Schätzung der KKT außerhalb des klinischen Umfeldes. Jedoch sollte 

die Anwendung des Modells auf höhere Belastungsintensitäten eingeschränkt werden.  

Nach Byrne und Lim (2007) wird ein empirisches Modell zur klinischen Schätzung der KKT als 

akzeptabel angesehen, wenn die systematische Abweichung zu Trec< 0,01 °C ist und die LoA in-

nerhalb ± 0,40 °C liegen. Demnach eignet sich keines der KF Modelle zur klinischen Schätzung 

der KKT. 

Ein möglicher Grund für die schlechtere Vorhersagegenauigkeit der KF Modelle bei Anwendung 

der vollständigen Datensätze könnten die deutlich unterschätzten KKT während der Phasen I 

und II sein. Dies deutet auf eine Einschränkung beider KF Modelle bei der Schätzung der Aus-

gangs-KKT hin. Besonders bei Personen mit niedriger Ruheherzfrequenz konnte die deutliche 

Unterschätzung der Trec in den Phasen I und II festgestellt werden.  
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Abbildung 36 zeigt exemplarisch am Beispiel eines hochausdauertrainierten Probanden die vor-

hergesagte KKT. Zu erkennen ist die deutliche Unterschätzung der KKT beider KF Modelle wäh-

rend der Phasen I und II. Innerhalb der Stichprobe wurde dies im besonderen Maße bei zwei 

Probanden beobachtet. Beide Probanden sind Ultramarathonläufer und haben eine über die Pha-

sen I und II gemessene Ruheherzfrequenz von 50 ± 2 bpm. 

 

 

Abbildung 36. KKT-Vorhersage eines hochausdauertrainierten Probanden mittels KF-Modelle bei PWC90 und 
PWC130. 

Die Vorhersagegenauigkeit des LMMmin ist mit einem geringeren RMSE (0,19 °C) besser als die 

Genauigkeit beider KF Modelle. Somit eignet sich das LMMmin ebenfalls zur die Schätzung der 

KKT außerhalb des klinischen Umfeldes. Ein möglicher Grund für die bessere 

Vorhersagegenauigkeit des LMMmin gegenüber der beiden KF-Modelle könnten die weiteren 

Prädiktorvariablen sein. Beide KF-Modelle basieren ausschließlich auf der HF, wohingegen das 

LMMmin neben der HF noch die isolierte Hauttemperatur am Sternum und den Wärmestrom an 

der Scapula berücksichtigt. 

Die Ergebnisse zur Vorhersagegenauigkeit des LMMmin können nicht auf die Grundgesamtheit der 

Bevölkerung übertragen werden. Die homogene Stichprobe gesunder, körperlich aktiver, junger 

Männer stellt eine Einschränkung des Modells dar. Die dargelegten Ergebnisse gelten 

ausschließlich für die beschriebene Population und dürfen nicht ohne weitere Validierungsstudien 

des LMMmin auf andere spezifische Populationen übertragen werden.  

Zur Beurteilung der Validität eines Vorhersagemodells der KKT müsste dessen Leistung auch 

während kritischer KKT bewertet werden. Da die Sicherheit jeder Versuchsperson oberste 

Priorität hat und Gesundheitsrisiken zu minimieren sind, wurde u. a. ein Schwellenwert der KKT 

von 38,5 °C als Abbruchkriterium definiert. Eine hohe Hitzebelastung kann jedoch häufig auch 

zu KKT > 38,5 °C führen (Racinais, Casa et al., 2019). Damit ein Vorhersagemodell der KKT 

zum Erhalt der kognitiven und physischen Leistungsfähigkeit beitragen und der Prävention 

hitzebedingter Erkrankungen dienen kann, sollte die Genauigkeit des Modells in zukünftigen 
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Studien unter ärztlicher Aufsicht auch im Besonderen für den gesundheitskritischen Bereich 

> 38,5 °C getestet werden. 

Buller et al. (2013) untersuchen die Genauigkeit des KFQuadratic Modells zur Schätzung der KKT 

anhand neun Datensätzen aus Feld- (N = 5) und Laborstudien (N = 4). Die Datensätze 

unterscheiden sich hinsichtlich des Akklimatisations-, Bekleidungs- und Hydrationszustandes, den 

klimatischen Bedingungen sowie der Belastungsintensität und -dauer. Unter Verwendung aller 

Daten zeigt sich eine systematische Abweichung zur KKT um -0,03 ± 0,32 °C und ein RMSE von 

0,30 ± 0,13 °C. Unter Annahme einer Normalverteilung sind 95 % der Differenzen zur KKT im 

Übereinstimmungsbereich von ± 0,63 °C zu erwarten. Bei Umgebungstemperaturen von 33 °C 

bis 35 °C und einer geringen Belastungsintensität (Energieumsatz ≤ 375 W) schildern Buller et al. 

(2013) eine signifikante Unterschätzung der KKT. Dies bestätigt das Ergebnis der vorliegenden 

Studie. Bei einer niedrigen Belastungsintensität wird unter Verwendung des vollständigen 

Datensatzes eine systematische Unterschätzung der Trec um 0,35 °C beobachtet. Hingegen wird 

die KKT bei einer sehr hohen Belastungsintensität (Energieumsatz > 675 W) und selbiger 

Umgebungstemperatur (33–35 °C) überschätzt, was im Widerspruch zu den Ergebnissen der 

vorliegenden Studie steht.  Bei höheren Belastungsintensitäten wird die KKT unterschätzt. Der 

RMSE sowie die Breite der LoA beider Studien sind miteinander vergleichbar. Diese 

systematischen Abweichungen können im Rahmen der Verwendung des KF-Modells zum Schutz 

vor hitzebedingten Erkrankungen toleriert werden. Die Unterschätzung der KKT bei niedrigen 

Belastungsintensitäten stellt ein begrenztes Risiko für Personen dar. Die Überschätzung der KKT 

bei sehr hohen Belastungsintensitäten führt tendenziell zu einer früheren Warnung vor einer 

gesundheitsgefährdenden Situation. Die ungleichen systematischen Abweichungen hinsichtlich 

der Über- bzw. Unterschätzung der KKT bei hohen Belastungsintensitäten kann auf die 

Referenzmessung oder auf die Unterschiede in der Belastungsdauer zurückzuführen sein. Sieben 

der neun Studien in Buller et al. (2013) nutzen die Gastrointestinaltemperatur (Tgi) als 

Referenzmessung.  

Hunt et al. (2019) untersuchen die Vorhersagegenauigkeit des KFQuadratic Modells während sich 

abwechselnd, wiederholender Belastungs- und Ruhephasen auf einem Laufband. Die Belastung 

erfolgte randomisiert bei 2,5, 4,0 und 5,5 km/h und einer gleichbleibenden Steigung von 1 %. 

Lufttemperatur und relative Luftfeuchtigkeit betrugen 24 °C bzw. 50 %. Die Probanden (N = 8) 

trugen eine PSA zur Kampfmittelbeseitigung, bestehend aus Jacke, Hose und Helm, sowie Unter-

wäsche zum Schutz vor Chemikalien und ein Atemschutzgerät. Als Referenzparameter diente Tgi. 

Die KKT wird mit einer systematischen Abweichung um 0,01 °C und einem RMSE von 0,32 °C 

vorhergesagt. Unter Annahme einer Normalverteilung sind 95 % der Differenzen zu Tgi im Über-

einstimmungsbereich ± 0,64 °C zu erwarten. Die Ergebnisse zur Schätzung der KKT zeigen sys-

tematische Unterschiede zwischen den Belastungs- und Ruhephasen. Während die KKT in den 

Ruhephasen systematisch um 0,04 °C unterschätzt wird, zeigt sich in den Belastungsphasen eine 

systematische Überschätzung der KKT um 0,10–0,13 °C. Dies widerspricht den Ergebnissen der 

vorliegenden Studie, in der die KKT unter Belastung tendenziell unterschätzt wird. Mögliche 

Gründe für die Unterschiede hinsichtlich der systematischen Abweichungen von der KKT könn-

ten die ungleichen Referenzmessungen Tgi und Trec sowie die nicht vergleichbare Bekleidung der 

Versuchsteilnehmer sein. Es ist zu vermuten, dass sowohl durch das zusätzliche Gewicht der PSA 

als auch durch die erhöhte thermische Belastung aufgrund der Isolationswirkung der PSA die HF 

unter körperlicher Belastung schneller und höher steigt, als mit leichter Sportbekleidung, und da-

mit die Vorhersage der KKT maßgeblich beeinflusst. Der Einfluss der Bekleidung auf die Vorher-

sagegenauigkeit von KF Modellen muss weiter untersucht werden, um eine zukünftige Anwen-

dung im Arbeitsumfeld zu ermöglichen. 
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Ergänzend haben Buller et al. (2015) die Vorhersagegenauigkeit des KF Modells aus Buller et al. 

(2013) während des Tragens einer PSA untersucht. Die Schätzung der KKT basiert auf der ge-

messenen HF. Die Validierung des Modells erfolgt anhand der gemessenen Tgi dreier Teilstudien 

(N = 27). Diese Teilstudien unterscheiden sich hinsichtlich der Stichprobe, der Belastungsdauer 

und -intensität, der Umgebungsbedingungen sowie der PSA. Es wurden keine Unterschiede zwi-

schen den drei Teilstudien bezüglich der vorhergesagten KKT beobachtet. Das Modell schätzt die 

KKT mit einem RMSE von 0,21 ± 0,11 °C und einer systematischen Abweichung zu Tgi von 

0,02 ± 0,25 °C. Unter Annahme einer Normalverteilung sind 95 % der Differenzen zu Tgi im 

Übereinstimmungsbereich ± 0,48 °C zu erwarten. Damit können die Fehlermetriken im Allgemei-

nen in die bisherigen Ergebnisse zur Validität der KF Modelle eingeordnet werden. Die HF scheint 

auch während des Tragens einer PSA ein guter Prädiktor für die thermische Beanspruchung zu 

sein. 

Zusammenfassend lässt sich sagen, dass die Anwendung der Modelle (KFQuadratic, KFSigmoid, 

LMMmin) zur Schätzung der KKT im Sport und Arbeitsumfeld aufgrund der minimalen 

Anforderungen an die Sensoren praktikabel zu sein scheint. Eine weitere Forschung zur 

Individualisierung der Vorhersagemodelle ist gerechtfertigt, um so die Vorhersagegenauigkeit der 

KKT weiter zu verbessern. Insbesondere bei Anwendung auf hochausdauertrainierten Personen 

könnten individualisierte Modelle von Vorteil sein, um individuelle Reaktionen auf thermische 

Belastungen widerzuspiegeln. Weitere Studien sind notwendig, um die Leistung des LMMmin unter 

verschiedenen sport- und arbeitsbezogenen Bedingungen zu bewerten. 
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4.4 Pulsfrequenzmessung – Eine valide Alternative zur Herzfre-

quenzmessung? 

Studien zeigen, dass die Photoplethysmographie (PPG) eine vielversprechende Methode der Puls-

frequenzmessung ist. Ihre Anwendung in Wearables, insbesondere am Handgelenk und am Ohr, 

erfreut sich immer größerer Beliebtheit. Umfassende Studien zur Validität kommerzieller, am Ohr 

applizierter photoplethysmographischer Pulsfrequenzmessgeräte fehlen jedoch. Mit der vorliegen-

den Studie soll ein Beitrag geleistet werden, diese Forschungslücke zu schließen. Das Ziel der 

Studie ist die Validierung zweier kommerzieller Pulsfrequenzmessgeräte. Es wird evaluiert, inwie-

fern die Pulsfrequenzmessung am Ohr eine valide Alternative zur Herzfrequenzmessung darstellt. 

4.4.1 Studiendesign 

Die Studie6 untersucht die Validität des Pulsfrequenzmessgeräts Cosinuss°One (Cosinuss, Mün-

chen, Deutschland) und des DashPro (Bragi, München, Deutschland) Pulsfrequenzmessgeräts 

(Abbildung 37). Der DashPro kombiniert Musik-Player und Pulsfrequenzmessung mittels PPG. 

Die Pulsfrequenz wird in der Ohrmuschel gemessen. Der Cosinuss°One hingegen misst die Puls-

frequenz im äußeren Gehörgang, wo er zudem die Körperkerntemperatur erfasst.  

 

Abbildung 37. DashPro von Bragi (links) und Cosinuss°One von Cosinuss (rechts). (Eigene Darstellung) 

Beide Geräte können mittels wechselbarer Silikonkappen in verschiedenen Größen (XS–L) an das 

Ohr angepasst werden. Der Cosinuss°One bietet zudem ein in der Cosinuss°-Applikation hinter-

legtes Feature zur objektiven Kontrolle der richtigen Größe der Silikonkappe. Hierzu wird die 

empfangene Signalstärke des Photodetektors (PD) genutzt. Bei einer empfangenen Signalrate von 

mind. 60 % kann die Größe als passend angesehen werden. Die Pulsfrequenz wird bei beiden 

Geräten mittels der Reflexionsmessung erfasst. Dabei nutzt der DashPro Infrarotlicht mit einer 

Wellenlänge von ca. 1100 nm, wohingegen der CosinussOne° grünes Licht mit einer Wellenlänge 

von etwa 500 nm anwendet. Laut Herstellerangaben weist der CosinussOne° eine Messgenauigkeit 

von ± 1 bpm auf. Bragi macht keine Angaben zur Messgenauigkeit des DashPro. Im Rahmen 

dieser Validierung werden beide Pulsfrequenzmessgeräte mit der mobilen EKG-Gerät Body-

guard 2 (Firstbeat Technologies Oy, Jyväskylä, Finnland) verglichen. Dieses EKG-Gerät ist kein 

Medizingerät. In Studien zeigte es jedoch 99,98 % Übereinstimmung mit einem klinischen EKG-

Gerät (Parak, 2013). Das Bodyguard 2 eignet sich sowohl für Langzeit- als auch für Belastungs-

EKGs. Mit Hilfe zweier Elektroden wird das Elektrokardiogramm erstellt. Eine Elektrode wird 

medial unterhalb des rechten Schlüsselbeins angebracht, die zweite Elektrode wird zwischen 8. 

und 10. Rippenbogen der linken Körperseite platziert. Die Verbindungslinie zwischen beiden 

Elektroden entspricht einer über den Brustkorb und das Herz verlaufenden Diagonale.  

 

6 Die Probandenstudie wurde veröffentlicht (Passler, Müller und Senner (2019)) 
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Für eine möglichst umfassende Bewertung der beiden Pulsfrequenzmessgeräte wird deren Validi-

tät sowohl im Ruhezustand als auch unter Belastung untersucht. Die Belastung erfolgt unter kon-

trollierten Laborbedingungen auf einem Fahrradergometer (Excalibur Sport, Lode, Groningen, 

Niederlande). Das Testprotokoll beginnt mit einer 10-minütigen Ruhemessung in einer liegenden 

Position, gefolgt von einem 3-minütigen Aufwärmen auf dem Fahrradergometer bei 50 Watt. An-

schließend startet ein individuelles, standardisiertes Belastungsprotokoll. Für eine vergleichbare 

Beanspruchung der Versuchsteilnehmer erfolgt die Belastungssteigerung in Abhängigkeit von Ge-

schlecht und Körpergewicht. Die Belastung in Watt pro Kilogramm Körpergewicht pro Minute 

steigt bei Männern und Frauen linear um 0,4 Watt bzw. 0,3 Watt, beginnend bei 50 Watt. Ziel 

dieses Testprotokolls ist es, eine Belastungsphase von mindestens 10 min aufzuzeichnen und einen 

Herzfrequenzbereich von etwa 90–190 bpm zu messen. Um einen vorzeitigen erschöpfungsbe-

dingten Abbruch durch die Versuchsteilnehmer zu verhindern, wird die Dauer des Protokolls auf 

20 min festgelegt. (Formel 7) und (Formel 8) zeigen die Berechnung der individuellen Zielbelas-

tung von Männern und Frauen in Abhängigkeit des Körpergewichts nach 20 min (t20). 

 Pm,t20 = 50 + (KG · 0,4 · 20) (W/kg) (Formel 7) 

 Pf,t20 = 50 + (KG · 0,3 · 20) (W/kg)  (Formel 8) 

 Mit: 

Pm,t20 = Zielbelastung Männer zum Zeitpunkt t20 

Pf,t20 = Zielbelastung Frauen zum Zeitpunkt t20 
KG = Körpergewicht 

 

(W) 

(W) 

(kg) 

 

    

Die Versuchsteilnehmer erhalten die Instruktion, mit einer selbst gewählten Anzahl an Umdre-

hungen pro Minute (U/min) bis zur physischen Erschöpfung zu fahren. Der Abschluss des Be-

lastungsprotokolls ist ein 3-minütiges Cool-Down bei 50 Watt. Während der Datenaufzeichnung 

werden die Versuchsteilnehmer gebeten, Kieferbewegungen so weit wie möglich einzustellen, da 

diese zu Bewegungsartefakten führen können (Vogel et al., 2009).  

4.4.2 Stichprobe 

Die Teilnehmer der Studie wurden von Oktober bis Dezember 2017 an der Fakultät für Sport- 

und Gesundheitswissenschaften der Technischen Universität München rekrutiert. Die Testung 

erfolgte von November bis Dezember 2017. Zwanzig gesunde Probanden (14 Männer, 6 Frauen) 

nahmen an der Studie teil. Das Alter der 14 Männer und 6 Frauen beträgt im Durchschnitt 

22,3 Jahre (SD = 2,0 Jahre). Das Körpergewicht liegt im Mittel bei 69,9 kg (SD = 11,0 kg). 

4.4.3 Datenanalyse 

Das Bodyguard 2 zeichnet die EKG-Daten mit 1000 Hz auf. Die aus den zeitlichen Abständen 

der RR-Zacken abgeleitete Herzfrequenz wird in Zeitintervallen von je 1 s als Textdatei exportiert. 

Die Daten der Pulsfrequenzmessgeräte werden mit 100 Hz aufgezeichnet. Zur weiteren Bearbei-

tung und zum Export werden die Daten an die entsprechende mobile Fitness-Applikation über-

tragen. Um die Synchronisation der Pulsfrequenzmessgeräte und des Bodyguard 2 zu gewährleis-

ten, müssen deren Zeitstempel zuverlässig und identisch sein. Daher werden alle Dateien im Unix-

Zeitstempelformat (engl. Coordinated Universal Time, UTC) aufgezeichnet. Dieses Format zählt die 

Zeit seit dem 01. Januar 1970 in Millisekunden. Der Dash Pro zählt seit dem 01. Januar 2015, was 

einer Gesamtzeitabweichung zur UTC von 45 Jahren entspricht. Innerhalb von 24 Stunden weist 
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der DashPro eine zeitliche Verzögerung um bis zu 40 s auf. Daher erfolgt unmittelbar vor jeder 

Messung eine Korrektur des Zeitstempels. Die synchronisierten Rohdaten der drei Geräte werden 

kontinuierlich während des gesamten Testprotokolls erfasst.  

Für die weitere Datenbearbeitung und -analyse wird jeder fünfte Wert der Herz- bzw. Pulsfrequenz 

verwendet. Spierer et al. (2015) definieren ein Zeitintervall von fünf Sekunden als ausreichend 

genau, um signifikante Schwankungen der Herzfrequenz zu erkennen. Bewegungsartefakte, her-

vorgerufen durch die Neujustierung der Pulsfrequenzmessgeräte nach der Ruhemessung, führen 

zu starkem Signalrauschen und werden bei der statistischen Auswertung nicht berücksichtigt. 

Die statistischen Analysen erfolgen mit der SPSS-Statistik-Software (Version 24, IBM, Armonk, 

New York, Vereinigte Staaten von Amerika). Die Prüfung der Validität der Pulsfrequenzmessge-

räte erfolgt anhand verschiedener statistischer Kenngrößen.  

Richtigkeit und Präzision der Pulsfrequenzmessung in den Herzfrequenzbereichen ≤ 90 bpm so-

wie ≥ 100 bpm werden anhand des Mean Absolute Percentage Error (MAPE), des Mean Absolute Error 

(MAE) sowie anhand von Bland-Altman-Diagrammen getestet. Der MAPE, der den Fehler als 

Prozentsatz des Gesamtmittelwertes relativ zum Goldstandard darstellt, beinhaltet keinen standar-

disierten Grenzwert bzgl. der Akzeptanz der Messgenauigkeit. In Anlehnung an Fokkema et al. 

(2017) wird ein MAPE ≤ 5 % als Kriteriumswert verwendet. Zur Untersuchung des Übereinstim-

mungsgrades der beiden Pulsfrequenzmessgeräte mit dem EKG werden Bland-Altman-Dia-

gramme nach Bland und Altman (1986) erstellt. Diese Diagramme dienen zur visuellen Bewertung 

von Messdifferenzen der Pulsfrequenzmessgeräte zum EKG. In den Diagrammen wird die Dif-

ferenz jedes Messpaares (Ordinate) zum Mittelwert jedes Messpaares (Abszisse) aufgetragen. Eine 

horizontale Linie kennzeichnet den Mittelwert aller Differenzen (Bias). Der Übereinstimmungs-

bereich (engl. Limits of Agreement, LoA), gekennzeichnet durch zwei weitere horizontale Linien, 

ergibt sich aus der Mittelwertslinie (Bias) ± 1,96 · Standardabweichung (SD) der Differenzen. Die Mittel-

wertslinie entspricht einer systematischen, korrigierbaren Abweichung, wohingegen die LoA einer 

nicht korrigierbaren Abweichung entsprechen. Unter Annahme einer Normalverteilung ist davon 

auszugehen, dass sich 95 % der Messdifferenzen innerhalb der LoA befinden.  

Die mit den Pulsfrequenzmessgeräten erfassten maximalen und minimalen Pulsfrequenzen wer-

den mittels einer einfaktorielle ANOVA mit Messwiederholung mit den Ergebnissen des Body-

guard 2 verglichen. Das Signifikanzniveau liegt bei .05. Ergänzend erfolgt die Ermittlung der Über-

einstimmung beider Pulsfrequenzmessgeräte mit dem EKG bzgl. der Ruheherz- und -pulsfrequen-

zen sowie der maximalen Herz- und Pulsfrequenzen mit Hilfe der Intraklassenkorrelation (ICC) nach 

Liu et al. (2016). In Anlehnung an Fokkema et al. (2017) werden ausgezeichnete, gute, mittlere und 

niedrige Korrelationen als Werte von ≥ .90; .75–.90; .60–.75; und ≤ .60 definiert.  

4.4.4 Ergebnisse 

Entsprechend des Vorgehens nach Bland und Altman (1999, 2003) zeigt die visuelle Inspektion 

weitestgehend normalverteilte Daten. Daher wurde das in Kapitel 4.4.3 beschriebene Verfahren 

zur Datenanalyse angewandt. Nachfolgende Ergebnisse gliedern sich in die Herzfrequenzbereiche 

≤ 90 bpm und ≥ 100 bpm sowie in Ruhe- und maximale Herzfrequenz.  

Ruheherzfrequenz und Herzfrequenz ≤ 90 bpm 

Tabelle 20 zeigt die durchschnittlich gemessenen Ruheherz- und Ruhepulsfrequenzen sowie die 

ICC der In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte im Vergleich zum EKG. Zudem beinhaltet Tabelle 20 die 
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Ergebnisse des Vergleichs der In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte und des EKGs für Herzfrequenzen 

≤ 90 bpm in Form des MAE und des MAPE.  

Tabelle 20. Vergleich der In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte mit dem EKG bezüglich der gemessenen Ruheherz-/ 

Ruhepulsfrequenz und der Herz-/Pulsfrequenzen ≤ 90 bpm. Dargestellt sind MW ± SD, ICC, MAE ± SD und 

MAPE. 

 Ruheherz-/Ruhepulsfrequenz Herz-/Pulsfrequenz ≤ 90 bpm 

 MW ± SD (bpm) ICC MAE ± SD (bpm) MAPE (%) 

Cosinuss°One 53,6 ± 8,3 .94 1,5 ± 1,8 2,5 

DashPro 55,0 ± 9,7 .98 2,0 ± 2,5 3,2 

EKG 54,9 ± 10,1    

     

Die im Ohr gemessene durchschnittliche Ruhepulsfrequenz des Cosinuss°One und des DashPro 

beträgt 53,6 ± 8,3 bpm bzw. 55,0 ± 9,7 bpm. Mit dem EKG werden Ruheherzfrequenzen von 

54,9 ± 10,1 bpm aufgezeichnet. Für die Hauptanalyse wird eine einfaktorielle ANOVA mit wie-

derholten Messungen durchgeführt. Mauchly's Tests zeigen, dass die Annahme der Sphärizität 

nicht verletzt wird (X² (2) = 4,27, p > .05). Daher werden nachfolgend nicht korrigierte Tests be-

richtet. Die Ergebnisse belegen, dass die Ruheherz- bzw. Ruhepulsfrequenzen nicht signifikant 

durch das Messgerät beeinflusst werden (F (2,38) = 3,17, p > .05). Darüber hinaus zeigen der Co-

sinuss°One und der Dash Pro eine ausgezeichnete Übereinstimmung mit dem EKG (ICC = .94 

für Cosinuss°One und ICC = .98 für DashPro). 

Beide In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte zeigen geringe MAE und MAPE, wobei der DashPro 

höhere Werte als der Cosinuss°One aufweist. Abbildung 38 zeigt Bland-Altman-Diagramme der 

In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte Cosinuss°One (links) und DashPro (rechts) im Vergleich zum 

EKG (Bodyguard 2) für den Herzfrequenzbereich ≤ 90 bpm. 

  

Abbildung 38. Bland-Altman-Diagramme der In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte Cosinuss°One (links) und DashPro 
(rechts) im Vergleich zum EKG (Bodyguard 2) bei Herz-/Pulsfrequenzen ≤ 90 bpm. Die Diagramme zeigen die 
Differenz der Herz-/Pulsfrequenz des In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräts zum EKG (bpm) auf der y-Achse relativ zum 
Mittelwert der Herz-/Pulsfrequenz des In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräts und des EKGs (bpm) auf der x-Achse. Der 
Übereinstimmungsbereich (LoA als Bias ± 1,96·SD) ist gekennzeichnet durch gestrichelte Linien; die systematische 
Abweichung (Bias) ist dargestellt als durchgezogene Linie. 
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Beide Pulsfrequenzmessgeräte zeigen systematische Abweichungen zum EKG. Sie unterschätzen 

die Herzfrequenz im Mittel um 0,40 ± 2,44 bpm (Cosinuss°One) bzw. um 0,32 ± 3,12 bpm 

(DashPro). Darüber hinaus zeigen sich Unterschiede bzgl. des Übereinstimmungsbereichs. Die 

Standardabweichungen der Differenzen des Cosinuss°One bzw. des DashPro liegen bei ± 2,44 

bpm bzw. bei ± 3,12 bpm. Unter Annahme einer Normalverteilung liegen 95 % der 

Mittelwertsdifferenzen des Cosinuss°One (Abbildung 38 links) innerhalb des 

Übereinstimmungsbereichs von [-5,17; 4,38] (Upper Limit of Agreement (ULoA) - Lower Limit of 

Agreement (LLoA): 9,55 bpm), während beim DashPro (Abbildung 38 rechts) 95 % der 

Mittelwertsdifferenzen innerhalb [-6,43; 5,8] (ULoA-LLoA: 12,23 bpm) zu erwarten sind. 

Herzfrequenz ≥ 100 bpm 

Tabelle 21 zeigt den MAE und den MAPE der untersuchten In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte für 

Herzfrequenzen ≥ 100 bpm. Beide In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte zeigen geringe, vergleichbare 

MAE und MAPE. 

Tabelle 21. Vergleich der In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte mit dem EKG bezüglich der gemessenen Herz-/ Pulsfre-

quenzen ≥ 100 bpm. Dargestellt sind MAE ± SD und MAPE. 

 Herz-/Pulsfrequenz ≥ 100 bpm 

 MAE ± SD (bpm) MAPE (%) 

Cosinuss°One 1,8 ± 2,8 1,3 

DashPro 1,8 ± 2,8 1,4 

   

Abbildung 39 zeigt Bland-Altman-Diagramme der In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte Cosinuss°One 

(links) und DashPro (rechts) im Vergleich zum EKG (Bodyguard 2) für den Herzfrequenzbereich 

≥ 100 bpm. 

  

Abbildung 39. Bland-Altman-Diagramme der In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte Cosinuss°One (links) und DashPro 
(rechts) im Vergleich zum EKG (Bodyguard 2) bei Herz-/Pulsfrequenzen ≥ 100 bpm. Die Diagramme zeigen die 
Differenz der Herz-/Pulsfrequenz des In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräts zum EKG (bpm) auf der y-Achse relativ zum 
Mittelwert der Herz-/Pulsfrequenz des In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräts und des EKGs (bpm) auf der x-Achse. Der 
Übereinstimmungsbereich (LoA als Bias ± 1,96·SD) ist gekennzeichnet durch gestrichelte Linien; die systematische 
Abweichung (Bias) ist dargestellt als durchgezogene Linie. 
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Beide Pulsfrequenzmessgeräte zeigen systematische Abweichungen zum EKG. Sie unterschätzen 

die Herzfrequenz im Mittel um 1,60 ± 2,93 bpm (Cosinuss°One) bzw. um 0,51 ± 3,23 bpm (Dash-

Pro). Darüber hinaus zeigen sich Unterschiede bzgl. des Übereinstimmungsbereichs. Die Stan-

dardabweichungen der Differenzen des Cosinuss°One bzw. des DashPro liegen bei 2,93 bpm bzw. 

bei 3,23 bpm. Unter Annahme einer Normalverteilung liegen 95 % der Mittelwertsdifferenzen des 

Cosinuss°One (Abbildung 39 links) innerhalb des Übereinstimmungsbereichs von [-7,34; 4,14] 

(ULoA-LLoA: 11,48 bpm), während beim DashPro (Abbildung 39 rechts) 95 % der Mittelwerts-

differenzen innerhalb [-6,85; 5,82] (ULoA-LLoA: 12,67 bpm) zu erwarten sind. 

Maximale Herzfrequenz 

Tabelle 22 zeigt die durchschnittlich gemessenen maximalen Herz- bzw. Pulsfrequenzen sowie die 

ICC der In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte im Vergleich zum EKG.  

Tabelle 22. Vergleich der In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräte mit dem EKG bezüglich der gemessenen maximalen 

Herz-/ Pulsfrequenz. Dargestellt sind MW ± SD und ICC. 

 Maximale Herz-/Pulsfrequenz 

 MW ± SD (bpm) ICC 

Cosinuss°One 181,6 ± 6,4 .84 

DashPro 183,7 ± 4,8 .83 

EKG 183,0 ± 5,1  

   

Im Mittel erreichten die Teilnehmer eine maximale Herzfrequenz von 183,0 ± 5,1 bpm. Die mit 

den In-Ear-Pulsfrequenzmessgeräten gemessene maximale Pulsfrequenz beträgt durchschnittlich 

181,6 ± 6,4 bpm (Cosinuss°One) bzw. 183,7 ± 4,8 bpm (DashPro). Für die Hauptanalyse wurde 

eine einfaktorielle ANOVA mit Messwiederholung durchgeführt.  Der Mauchly-Test zeigte, dass 

die Annahme der Sphärizität nicht verletzt wurde (X² (2) = 3,66, p > .05). Daher werden nicht 

korrigierte Tests berichtet. Die Ergebnisse belegen, dass die maximalen Herzfrequenzen signifi-

kant durch das Messgerät beeinflusst werden (F (2, 38) = 3,80, p ≤ .05). Darüber hinaus zeigen 

der Cosinuss°One und der Dash Pro eine gute Übereinstimmung im Vergleich zum EKG 

(ICC = .84 für Cosinuss°One und ICC = .83 für DashPro). 

4.4.5 Diskussion 

Die vorliegende Studie prüft den Übereinstimmungsgrad der photoplethysmographischen Puls-

frequenzmessung des Cosinus°One sowie des DashPro mit dem EKG des Bodyguard 2. Die Prü-

fung erfolgte anhand des MAPE, der ICC sowie anhand Bland-Altman-Diagrammen.  

Beide Pulsfrequenzmessgeräte tendieren zu einer geringen, systematischen Unterschätzung der 

Herzfrequenzen ≤ 90 bpm (Cosinuss°One: 0,40 bpm; DashPro: 0,32 bpm) sowie ≥ 100 bpm (Co-

sinuss°One: 1,6 bpm; DashPro: 0,51 bpm). Beide Geräte weisen einen MAPE ≤ 5 % auf, wobei 

dieser im Pulsfrequenzbereich ≥ 100 bpm bei beiden Geräten größer ist als im Pulsfrequenzbe-

reich ≤ 90 bpm. Nach Fokkema et al. (2017) kann geschlussfolgert werden, dass beide Geräte eine 

hinreichende Genauigkeit der Pulsfrequenzmessung für Herzfrequenzen ≤ 90 bpm sowie 

≥ 100 bpm aufweisen. Zudem zeigt die ICC beider Geräte eine ausgezeichnete bzw. gute Über-

einstimmung zwischen Ruheherzfrequenz und Ruhepulsfrequenz bzw. maximaler Herzfrequenz 

und maximaler Pulsfrequenz.  

Trotz der engen Übereinstimmungsbereiche beider Pulsfrequenzmessgeräte mit dem EKG, der 

MAPE ≤ 5 % und der guten bzw. ausgezeichneten ICC müssen im Beurteilungsprozess bzgl. der 
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Validität zusätzliche Faktoren, wie die Nutzergruppe, der Zweck der Messung sowie der zu über-

wachende Pulsfrequenzbereich berücksichtigt werden. Ein MAPE von 5 % sollte nicht für jede 

Nutzergruppe als Grenzwert dienen. Bei einer maximalen Herzfreuqenz von 180 bpm entspricht 

ein MAPE von 5 % einer Abweichung um ± 9 bpm. Dies kann insbesondere bei Personen mit 

einer Herz-Kreislauf-Erkrankung zu gesundheitsgefährdenden Situationen führen. 

Boudreaux et al. (2018) führten eine Studie durch, die große Parallelen zur vorliegenden Untersu-

chung aufweist. Bis zu diesem Zeitpunkt ist dies die einzige wissenschaftliche Studie zur Messung 

der Genauigkeit und Präzision photoplethysmographischer Pulsfrequenzsensoren in kommerziel-

len Kopfhörern. Boudreaux et al. (2018) vergleichen die Pulsfrequenzmessung des Bose Sound-

Sport Pulse (BSP; Bose Corporation, Framingham, MA, USA) mit der Herzfrequenzmessung ei-

nes Sechs-Kanal-EKGs (Quinton 4500, Milwaukee, WI, USA). Neben weiteren Belastungsformen 

wird das BSP während eines Stufenprotokolls bis zu einer maximalen Belastung von 200 W auf 

einem Fahrradergometer mit dem EKG verglichen. Boudreaux et al. (2018) kommen zu dem Er-

gebnis, dass das BSP die Herzfrequenz bei niedrigen Belastungsintensitäten geringfügig über-

schätzt, während es die Herzfrequenz bei höheren Belastungsintensitäten unterschätzt. Letzteres 

stimmt mit den Ergebnissen der vorliegenden Studie überein. Durchschnittlich beträgt der MAPE 

des BSP 7,4 %. Die Betrachtung der Ruhemessung zeigt einen MAPE des BSP von 3,2 %. Der 

MAPE des Cosinuss°One (2,5 %) und des DashPro (3,2 %) bestätigt diesen Wert. Jedoch zeigt 

sich beim BSP mit steigender Belastungsintensität ein deutlich höherer MAPE von bis zu 15,4 % 

bei 200 W. Dies steht im Widerspruch zu den Ergebnissen des Cosinuss°One und des DashPro. 

Beide Geräte weisen bei Herzfrequenzen ≥ 100 bpm einen geringen MAPE von 1,3 % bzw. 1,4 % 

auf. Möglicherweise wurde in vorliegender Studie mehr darauf geachtet, dass Kieferbewegungen 

und damit verbundene Artefakte besonders während höherer Belastung reduziert werden. 

Das BSP zeigt im Mittel über den gesamten Messbereich eine gute Übereinstimmung (ICC = .78) 

mit dem EKG. Mit zunehmender Belastungsintensität beobachten Boudreaux et al. (2018) einen 

abnehmenden Übereinstimmungsgrad des BSP mit dem EKG. Die ICC reduziert sich von .97 

unter Ruhe auf .50 bei 200 W, was einer ausgezeichneten bzw. einer niedrigen Übereinstimmung 

entspricht. Der Grad der Übereinstimmung des Cosinuss°One und des DashPro zum EKG redu-

ziert sich ebenfalls mit steigender Herzfrequenz, bleibt aber dennoch in einem guten (ICCCosi-

nuss°One = .83; ICCDashPro = .84) und somit akzeptablen Bereich. 

Gleichermaßen prüfen die Studien von Leboeuf et al. (2014) und Tigges et al. (2019) die Validität 

von photoplethysmographischen Pulsfrequenzmessgeräten am Ohr. Jedoch handelt es sich bei 

den Geräten um selbstentwickelte, nicht kommerzielle Messsysteme. Tigges et al. (2019) vergleicht 

die Daten (N = 28) des entwickelten Pulsfrequenzmessgeräts während einer 4minütigen Ruhe-

messung mit denen eines EKGs. Das Bland-Altman-Diagramm zeigt eine systematische Abwei-

chung des Pulsfrequenzmessgerätes zum EKG von -0,03 ± 1,48 bpm. Unter Annahme einer Nor-

malverteilung sind 95 % der Differenzen im Übereinstimmungsbereich [-2,94; 2,88] zu erwarten. 

Leboeuf et al. (2014) prüft die Validität des selbstentwickelten Pulsfrequenzmessgeräts (N = 14) 

über den gesamten Herzfrequenzbereich, von Ruhe bis zur Ausbelastung (HF > 200 bpm). Dabei 

ergibt sich im Mittel eine systematische, leichte Unterschätzung der Herzfrequenz von 

0,2 ± 4,4 %. Dies entspricht einer ausgezeichneten Übereinstimmung (R² = .98) mit den gemes-

senen Herzfrequenzen des 12-Kanal-EKGs. Die Ergebnisse von Leboeuf et al. (2014) und Tigges 

et al. (2019) sind mit den Ergebnissen der vorliegenden Studie zu vergleichen. 

Am Handgelenk getragene, photoplethysmographische Pulsfrequenzmessgeräte sind bis zum ak-

tuellen Zeitpunkt im Vergleich zu den am Ohr getragenen Geräten ausführlicher auf deren Vali-

dität geprüft worden (Abt et al., 2018; Benedetto et al., 2018; Cadmus-Bertram et al., 2017; Gillinov 
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et al., 2017; Horton et al., 2017; Jo et al., 2016; Reddy et al., 2018; Shcherbina et al., 2017; Stahl et 

al., 2016; Støve et al., 2019; Wallen et al., 2016; Wang et al., 2017). Die Studien untersuchen die 

Validität von Fitness-Trackern und Sportuhren während verschiedener Belastungsformen, -inten-

sitäten und Sportarten. Damit die Vergleichbarkeit der Ergebnisse dieser Studien mit den vorlie-

genden Ergebnissen des Cosinuss°One und des DashPro gegeben ist, werden im Folgenden aus-

schließlich diejenigen Studien betrachtet, bei denen sowohl die Validierung auf einem Fahrrader-

gometer erfolgte als auch ein EKG als Kriteriumsmaß verwendet wurde. Die Validität von Apple 

Watch, Fitbit Charge HR, Basis Peak, Samsung Gear S und Polar M600 wurde in Ruhe, bei nied-

rigen sowie bei hohen Belastungsintensitäten geprüft (Benedetto et al., 2018; Horton et al., 2017; 

Jo et al., 2016; Wallen et al., 2016). Alle Geräte tendieren dazu, die Herzfrequenz, sowohl in Ruhe 

als auch beim Radfahren zu unterschätzen. Wallen et al. (2016) und Horton et al. (2017) weisen 

darauf hin, dass eine zunehmende körperliche Beanspruchung zu einer abnehmenden Genauigkeit 

der Pulsfrequenzmessung führt. Die Ergebnisse von Wallen et al. (2016) zeigen eine systematische 

Unterschätzung der Herzfrequenz von 0,52 bpm (Basis Peak) bis 12,67 bpm (Fitbit Charge HR) 

bei niedrigen Belastungsintensitäten, sowie eine systematische Unterschätzung der Herzfrequenz 

von 7,42 bpm (Basis Peak) bis 14,20 bpm (Fitbit Charge HR) bei hohen Belastungsintensitäten. 

Horton et al. (2017) untersuchen die Validität der Sportuhr Polar M600. Dabei beobachten sie 

ebenfalls systematische Unterschätzungen der Herzfrequenz um 0,1 bpm in Ruhe bzw. um 

1,9 bpm während des Radfahrens. 

Zusammenfassend zeigen die Studien, dass die photoplethysmographische Pulsfrequenzmessung 

am Ohr wie auch am Handgelenk die Herzfrequenz in Ruhe sowie während des Radfahrens un-

terschätzt. Die Höhe der Unterschätzung ist abhängig vom verwendeten Pulsfrequenzmessgerät 

und nimmt mit steigender Herzfrequenz zu.  

Aufgrund der Pulswellenlaufzeit können Unterschiede zwischen Herzfrequenz und Pulsfrequenz 

auftreten. Die Zeitverzögerung zwischen der R-Zacke des EKGs und dem Spitzenwert des Pulses 

am Ohr kann ein möglicher Auslöser der unterschätzten Herzfrequenz sein.  

Untersuchungen (Achten & Jeukendrup, 2003; Tamura et al., 2014; Tamura, 2019) deuten darauf 

hin, dass die Validität photoplethysmographischer Pulsfrequenzmessgeräte durch die Stärke der 

Kompression auf die Haut beeinflusst wird. Eine zu geringe Blutzirkulation sowie eine Relativbe-

wegung des Sensors zur Haut reduzieren die Validität. Dies ist insbesondere bei der Pulsfrequenz-

messung am Handgelenk ein Problem. 

Umgebungslicht ist ebenfalls eine Fehlerquelle der photoplethysmographischen Pulsfrequenzmes-

sung (Trivedi et al., 1997). Es verfälscht das am Photodetektor empfangene, vom Gewebe reflek-

tierte Licht.  

Die Messung im Ohr wurde entwickelt, um diese Fehlerquellen zu minimieren. Wie Vogel et al. 

(2009) zeigen, ist ein PPG-Sensor in der Ohrmuschel nahe dem Gehörgang resistent gegen einen 

Großteil der erwähnten Störfaktoren. Durch die Platzierung im Gehörgang werden Durchblu-

tungsstörungen und das Umgebungslicht reduziert, jedoch ergeben sich dadurch neue Schwächen. 

Kieferbewegungen zählen zu den dominanten Artefakten der photoplethysmographischen Puls-

frequenzmessung im Ohr (Vogel et al., 2009).  

Die Validierungsstudien zeigen allesamt, dass die Photoplethysmographie eine geeignete Techno-

logie zur Pulsfrequenzmessung ist. Anhand der Ergebnisse der vorliegenden Studie lässt sich 

schlussfolgern, dass die photoplethysmographische Pulsfrequenzmessung im äußeren Gehörgang 

eine valide Alternative zur Herzfrequenzmessung darstellt. Dieses Urteil bezieht sich jedoch aus-

schließlich auf die Anwendung der Pulsfrequenzmessgeräte unter kontrollierten Testbedingungen 
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und für gesunde, körperlich aktive Personen. Im Rahmen der Versuchsdurchführung wurden die 

Versuchspersonen angewiesen, ihre Kieferbewegungen zu reduzieren, um damit verbundene Be-

wegungsartefakte zu minimieren. Umfangreiche Studien unter realen Bedingungen können zu ei-

nem umfassenden Verständnis der Wechselwirkung zwischen Validität und Bewegungsartefakten 

beitragen. Tamura (2019) schlägt zudem technische Methoden zur Eliminierung von Bewegungs-

artefakten vor. Die Ergebnisse und Schlussfolgerungen hinsichtlich der Validität des Cosi-

nuss°One und des DashPro können nicht auf die Grundgesamtheit übertragen werden. Die Pro-

bandengruppe repräsentiert eine spezielle Stichprobe. Aufgrund des jungen Alters und des gesun-

den Zustandes der Versuchspersonen können keine Rückschlüsse auf die Validität der beiden un-

tersuchten Pulsfrequenzmessgeräte bei älteren oder kranken Menschen gezogen werden. Bereits 

eine geringe Unterschätzung der maximalen Herzfrequenz durch das Pulsfrequenzmessgerät kann 

für Personen mit Herz-Kreislauf-Erkrankungen, wie beispielsweise einer Herzinsuffizienz, eine 

gesundheutsgefährdende Situation hervorrufen.  

Die Pulsfrequenz ist ein physiologischer Parameter, der zur Trainingssteuerung im Sport oder zur 

Überwachung des allgemeinen Gesundheitszustandes sowie der thermischen Beanspruchung die-

nen kann. Mit steigender Nutzung von Fitness-Trackern und Sportuhren in der Gesundheits- und 

Fitnessbranche müssen, zum Schutz des Verbrauchers, allgemeine Standards und Richtlinien zur 

Regelung von Messgenauigkeit und -präzision definiert werden. Die bestehende Intransparenz, 

z. B. bezüglich der verwendeten Algorithmen, erschwert jedoch die Analyse der Probleme und 

damit auch die Entwicklung von neuer technischer Lösungen. Die vorliegende Studie trägt dazu 

bei, diese Lücke zu schließen. Sie zeigt das Potenzial sowie die Schwächen zweier kommerziell 

erhältlicher, photoplethysmographischer Pulsfrequenzmessgeräte im Ohr. 
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4.5 Nichtinvasive Messung des Wasser -Elektrolyt-Haushalts – 

Ein konzeptioneller Beweis  

Das Forschungsziel ist ein kontinuierlich, in Echtzeit messendes, nichtinvasives System zur Zu-

standsüberwachung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts. Ein Leitfähigkeitsensormodul des Fraun-

hofer Institut für Photonische Mikrosysteme (IPMS, Dresden) wird auf dessen Validität und Re-

liabilität geprüft und hinsichtlich der benötigten Schweißmenge analysiert. Durch die Studie soll 

neues Wissen bzgl. der Leitfähigkeitsmessung von Schweiß generiert werden, welches in die Ent-

wicklung eines nichtinvasiven Messsystems zur Überwachung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts 

einfließen kann. 

4.5.1 Systemdesign 

Das System zur Messung der Leitfähigkeit setzt sich aus einem Leitfähigkeitsensormodul und einer 

Auswerteelektronik (Abbildung 40) zusammen. Beides wurde vom Fraunhofer Institut für Photo-

nische Mikrosysteme (IPMS, Dresden) entwickelt. Das Leitfähigkeitsensormodul besteht aus ei-

nem Quadropolsensor mit kapazitiver Kopplung, einem Temperatursensor und einem sich auf 

der Rückseite des Moduls befindenden Goldkontakt. Der Goldkontakt gewährleistet den anodi-

schen Betrieb, sofern ein Kontakt zum Messobjekt besteht. Eine Beschädigung des Sensormoduls 

durch statische Aufladung wird somit vermieden. Der Quadropolsensor basiert auf einer Vier-

leitermessung. Abbildung 40 (rechts) zeigt eine Detailaufnahme des Quadropolsensors und eine 

schematische Darstellung des Messprinzips.  

  

Abbildung 40. Auswerteelektronik und Leitfähigkeitsensormodul; Rechts: Detailaufnahme des Quadropolsensors 
(5x5 mm) und schematische Darstellung des Messprinzips. Die beiden äußeren Elektroden entsprechen den Anrege-
elektroden, die innenliegenden Elektroden den Messelektroden. (Eigene Darstellung) 

Die Vierleitermessung erfolgt mittels zweier Anrege- und zweier Messelektroden. An den äußeren 

Anregeelektroden wird Wechselstrom angelegt, wodurch die sich in einer Lösung befindenden 

Elektrolyte angeregt werden. Die innenliegenden Messelektroden dienen als Potenzialsonden (He-

ring & Schönfelder, S. 546). Der dort entstehende Potenzialunterschied lässt auf die Impedanz 

einer Lösung schließen. Die Sensorik ist auf ein starres Trägermaterial auf Siliziumbasis aufge-

bracht. Der Leitfähigkeitssensor entspricht einer Fläche von 5x5 mm und weist eine Materialdicke 

(inkl. Trägermaterial) von 470 nm auf. Die Breite der Anregeelektroden und der Messelektroden 

ist 400 µm bzw. 150 µm. Der Abstand der Elektroden zueinander beträgt 150 µm. Der Sensor 
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kann mit einer Messfrequenz von 100 Hz bis 100 kHz betrieben werden. Eine 18-Pin-Steckver-

bindung ermöglicht den Anschluss des Leitfähigkeitsensormoduls an die Auswerteelektronik. Bei 

Umgebungsbedingungen von 20 °C bis 40 °C und 0–80 % r. L.F. beläuft sich der Messbereich auf 

1 µS/cm bis 10 mS/cm. Die Messfrequenz beträgt 1 Hz. Die Datenübertragung und Spannungs-

versorgung (5 V) erfolgt über ein Mini-USB-Kabel an einen Computer. Der open-source Termi-

nal-Emulator Tera Term zeichnet die Messdaten auf. Die weitere Verarbeitung erfolgt in Excel. 

Dort werden die Rohdaten mit einer Savitzky-Golay-Glättung 2. Ordnung mit einem Fenster von 

je fünf Messwerten geglättet. Im Anschluss erfolgt die Multiplikation mit der Zellkonstante sowie 

die Skalierung auf die Bezugstemperatur von 25 °C (Formel 9) um die Leitfähigkeit zu ermitteln. 

 
𝛫(25°𝐶) =  

𝛫(𝑇)

1 +  𝛼(𝑇 − 25°𝐶)
 

 

 

(Formel 9) 

 Mit: 

Κ = Leitfähigkeit 

T = Temperatur 

α = Temperaturkoeffizienten 

 

(μS/cm) 

(°C) 

 

    

Die resultierenden Daten dienen spezifischen Analysen zur Evaluation des Leitfähigkeitssensors.  

4.5.2 Evaluierung des Leitfähigkeitsensors 

Die Evaluierung des Leitfähigkeitsensors umfasst folgende Prüfungen: 

  (1) Benötigte Schweißmenge  

(2) Validität 

  (3) Reliabilität 

  (4) Schweißrückstände auf der Sensoroberfläche 

Zunächst musste im Vorfeld der Evaluierung die Kalibration des Leitfähigkeitsensors durchge-

führt und belastungsinduzierter, ekkriner Schweiß eines männlichen Probanden (27 Jahre, 172 cm, 

72 kg, Functional Threshold Power (FTP) = 280 W) gesammelt werden. Beide Versuche fanden bei 

30 °C und 50 % r. LF. in einer Klimakammer (WEISS Umwelttechnik GmbH, Reiskirchen-Lin-

denstruth, Deutschland) am Lehrstuhl für Ergonomie der Technischen Universität München statt.  

Ziel der Kalibration des Leitfähigkeitsensors ist die Ermittlung der Zellkonstante, welche zur Be-

stimmung der Leitfähigkeit notwendig ist (vgl. Kapitel 4.5.1). Die Kalibration erfolgte mittels 

dreier Referenzlösungen. Tabelle 23 zeigt die für die Kalibration verwendeten Kaliumchlo-

rid(KCl)-Lösungen (Hanna Instruments Inc., Woonsocket, USA) und deren Mischverhältnis mit 

bi-destilliertem Wasser. Die Kalibrierlösung HI70031 wurde standardmäßig verwendet. Die Ver-

dünnung der Kalibrierlösung HI70030 mit bi-destilliertem Wasser (AQUA BIDEST, Medicalcor-

ner24, Oer-Ertkenschwick) erfolgte im Verhältnis 1:1 bzw. 3:1.  

Tabelle 23. Zur Kalibration verwendete KCl-Lösungen. Angegeben sind Mischverhältnis mit bi-destilliertem Wasser 

und Leitfähigkeit (µS/cm) bei 30 °C vor und nach Verdünnung. 

KCl-Lösung Leitfähigkeit der Kalibrierlö-

sung bei 30 °C (µS/cm) 

Mischverhältnis 

KCl/bi-destilliertes 

Wasser 

Leitfähigkeit nach Verdün-

nung bei 30 °C (µS/cm) 

HI70031 1548 Keine Verdünnung 1548 

HI70030 6440 1:1 12880 

HI70030 9660 3:1 12880 
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Aus dem Mischverhältnis ergeben sich eine 0,01-, eine 0,05- und eine 0,075molare KCl-Lösung. 

Der Kalibriervorgang fand jeweils in 30 ml der Kalibrierlösungen statt, die auf 30 °C temperiert 

wurden.  

Die Belastung des Probandenversuchs zur Sammlung des Schweißes erfolgte auf einem Radergo-

meter (ergo_bike premium 8i, daum electronic GmbH, Fürth, Germany). Nach Allen und Coggan 

(2017) wurde vorab ein Functional Threshold Power (FTP)-Test durchgeführt. Dieser bestimmt die 

Leistung, die über eine Dauer von 60 min auf einem Radergometer aufrechterhalten werden kann. 

Die FTP diente zur Belastungssteuerung des Probanden während des Versuchs zur Sammlung des 

ekkrinen Schweißes. Die Belastung des Probanden erfolgte bei 235 W, was einer FTP von ca. 84 % 

entspricht. Der Probandenversuch gliederte sich in 15 min Akklimatisation, 30 min Belastung und 

15 min Erholung. Die Akklimatisation sowie die Erholungsphase fanden in sitzender Position 

statt. Eine kontinuierliche Messung (1 Hz) der Körperkerntemperatur mit einem rektalen Tempe-

ratursensor (Level 1®, general purpose temperature probe ER400-9, Smiths Medical ASD Inc., 

St. Paul, Minnesota, USA) diente der Überwachung des Gesundheitszustandes des Probanden. 

Kriterien für einen vorzeitigen Abbruch des Versuchs waren ein Steigen der Körperkerntempera-

tur auf > 39 °C bzw. ein Zustand der subjektiv wahrgenommenen physischen Erschöpfung. Der 

Proband durfte während des Versuchs Flüssigkeit zuführen. Die konsumierte Flüssigkeitsmenge 

wurde durch eine abschließende Gewichtskontrolle berücksichtigt (Maughan et al., 2007). Wäh-

rend der 30-minütigen Belastung wurde die lokale Schweißrate entsprechend des Vorgehens von 

Morris et al. (2013) am unteren Rücken und in Höhe des 10. thorakalen Wirbels bestimmt. Hierzu 

diente ein einseitig laminiertes, saugfähiges Patch (laminated Airlaid 2724, Technical Absorbents 

Ltd., Grimsby, UK) einer Fläche von 64 cm² (Abbildung 41 rechts).  

 

  

Abbildung 41. Links: Versuchsaufbau zur Messung der Leitfähigkeit und der Schweißrate; Rechts: saugfähiges Patch 
zur Schweißratenmessung. (Ronneberger, 2018, S. 61–62) 

Das 8x8 cm große Patch verfügt über eine Aufnahmekapazität von > 28 g/cm2. Ein Rahmen sollte 

Schweiß anderer Körperstellen vom Patch fernhalten. Die Fixierung des Patches inkl. des Rah-

mens erfolgte nach gründlicher Reinigung der Hautoberfläche unter Verwendung zweier Pflaster-

streifen (Transpore™, 3M, London, Ontario, Kanada) am unteren Rücken. Während der 30-minü-

tigen Belastung wurde der Schweiß innerhalb von drei Zeitintervallen von jeweils 5 min gesammelt 

und daraus die lokale Schweißrate berechnet: Intervall (I) 0–5 min, (II) 12,5–17,5 min und (III) 

25–30 min. Nach den Zeitintervallen (I)–(III) wurde das Patch jeweils ohne Rahmen mit einer 

Präzisionswaage (PFB, Kern & Sohn GmbH, Balingen, Deutschland) gewogen. Aus der Differenz 

des Gewichtes vor und nach jedem Zeitintervall, der Patchoberfläche und der Dauer eines jeden 

Zeitintervalls kann nach Morris et al. (2013) die lokale Schweißrate in mg/cm2min berechnet wer-

den. Um ein Verdunsten des gesammelten Schweißes bzw. eine Gewichtszunahme durch den 
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Feuchtegehalt in der Luft zu vermeiden, wurden die Patches in luftdichten, wiederverschließbaren 

Plastikbeuteln aufbewahrt. Im Rahmen zusätzlicher ex-situ Messungen wurden die Natrium- und 

Kaliumkonzentrationen des ekkrinen Schweißes mit ionenselektiven Elektroden (LAQUAtwin B-

731 Kaliummessgerät, LAQUAtwin B-722 Natriummessgerät, Horiba, Kyoto, Japan) gemessen. 

Die Natrium- und Kaliumkonzentration des gesammelten Schweißes liegen im Bereich von 

940 mmol/l bzw. 480 mmol/l. Die Schweißrate am unteren Rücken ist 5 min nach Versuchsbe-

ginn bei 0,86 mg/cm²min, steigt bis Minute 15 auf 1,75 mg/cm²min und erreicht zum Versuchs-

ende 1,97 mg/cm²min. Die lokale Hauttemperatur erhöht sich über die Versuchsdauer von 

31,3 °C auf 33,5 °C. Die Gewichtsmessungen vor und nach der Belastung zeigen einen Verlust 

von ca. 1 kg Körpergewicht. Dies entspricht einem Wasserverlust von etwa 1,4 % des Körperge-

wichts. 

Im weiteren Verlauf wird das Vorgehen der Prüfungen 1–4 zur Evaluierung des Leitfähigkeits-

ensors erläutert. Die Prüfungen erfolgen allesamt in einer Klimakammer (WEISS Umwelttechnik 

GmbH, Reiskirchen-Lindenstruth, Deutschland) am Lehrstuhl für Ergonomie der Technischen 

Universität München bei 30 °C und 50 % r. LF. 

(1) Benötigte Schweißmenge 

Für die Gewährleistung stabiler Leitfähigkeitswerte muss der Leitfähigkeitsensor konstant mit ei-

ner ausreichenden Menge an Schweiß bedeckt sein. Dazu werden exakt abgemessene Flüssigkeits-

mengen einer 0,01molaren KCl-Kalibrierlösung (HI70031 Kalibrierlösung Leitfähigkeit 1413 

μS/cm, Hanna Instruments, Woonsocket, USA) mit Hilfe von Messpipetten (Tacta, Tacta® me-

chanische Pipette, 1 Kanal, 0,1–5 µl, Satorius AG, Göttingen; Picus, Picus® elektronische Pipette, 

1 Kanal, 5–120 µl, Satorius AG, Göttingen) auf die Sensoroberfläche appliziert. Die Leitfähigkeits-

messung erfolgt von 1 bis 40 µl, wobei bis 4 µl in 1 µl Schritten und von 5 bis 40 µl in 5 µl Schritten 

vorgegangen wird. 

(2) Validität 

Die Versuchsdurchführung zur Validität des Leitfähigkeitsensors erfolgt ex-situ. Der Leitfähig-

keitssensor wird mit der unter (1) Benötigte Schweißmenge als ausreichend definierten Menge an be-

lastungsinduziertem, ekkrinen Schweiß vom unteren Rücken eines männlichen Probanden be-

deckt. Die Dauer einer Messung beträgt 2 min. Die Messung wird dreimal wiederholt. Als Refe-

renzgerät dient ein Konduktometer mit Messzelle (GMH 3430, GHM GROUP – Greisinger, Re-

genstauf, Deutschland). Wässrige Lösungen weisen eine Temperaturabhängigkeit von etwa 2 % 

pro Grad Celsius auf (Oesterle, 1990). Zu dessen Kompensation wird ein Temperatursensor (Le-

vel 1®, general purpose temperature probe ER400-9, Smiths Medical ASD Inc., St. Paul, Min-

nesota, USA) verwendet. Die Validität des Leitfähigkeitsensors wird anhand des MAPE und der 

Bland-Altman-Analyse bestimmt. Dabei werden die Mittelwerte des Leitfähigkeitsensors und des 

Konduktometers aus dem Zeitintervall der ersten bis zweiten Messminute miteinander verglichen. 

Bei der Bland-Altman-Analyse werden die LoA auf 95 % festgesetzt. Einen standardisierten 

Schwellenwert des MAPE für eine hinreichende Validität gibt es bis zum jetzigen Zeitpunkt nicht. 

Im Rahmen der beschriebenen Tests gilt, in Anlehnung an Feito et al. (2012) und Fokkema et al. 

(2017), ein Schwellenwert von 5 %. 

(3) Reliabilität 

Die Reliabilität des Leitfähigkeitsensors wird anhand der Test-Retest-Reliabilität ermittelt. Die 

Leitfähigkeit einer 0,01-, 0,05- und einer 0,075-molaren KCl-Lösung sowie die Leitfähigkeit von 

Schweiß wird jeweils dreimal getestet. Das Versuchsdesign entspricht dem der Kalibriermessun-

gen. Die Test-Retest-Reliabilität wird anhand des MAPE, der Mittelwertsdifferenzen mit deren 

Standardfehlern und der Intraklassenkorrelation (ICC; 95 % Confidence Interval (CI)) bestimmt. Die 
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Berechnung erfolgt in der Statistik-Software SPSS (Version 23.0, IBM SPSS Inc., Chicago, IL, 

USA). Die Wertebereiche der ICC gliedern sich nach Fokkema et al. (2017) in > .90; .90–.75; .75–

.60 und < .60, die respektive als sehr gut, gut, mittelmäßig und schlecht definiert werden. Der 

Schwellenwert des MAPE wird auf 5 % gesetzt. 

(4) Schweißablagerungen auf der Sensoroberfläche 

Um mögliche Schweißablagerungen zu erfassen, wird der Zustand der Sensoroberfläche nach ei-

nem Langzeitversuch über 180 min unter dem Digitalmikroskop VHX-500 (Keyence, Osaka, Ja-

pan) betrachtet. Dabei wird der Leitfähigkeitsensor mit der unter (1) Benötigte Schweißmenge als aus-

reichend definierten Menge an belastungsinduziertem, ekkrinen Schweiß vom unteren Rücken ei-

nes männlichen Probanden bedeckt. 

4.5.3 Ergebnisse 

Nachfolgend erfolgt die Darstellung der Ergebnisse der in Kapitel 4.5.2 erläuterten Prüfungen zur 

Evaluierung des Leitfähigkeitsensors. 

(1) Benötigte Schweißmenge 

Abbildung 42 zeigt die gemessenen Leitfähigkeiten in Abhängigkeit der Flüssigkeitsmenge, mit der 

die Sensoroberfläche benetzt wurde. 

 

Abbildung 42. Mit dem Leitfähigkeitsensor gemessene Leitfähigkeit einer KCl-Kalibrierlösung (1413 µS/cm) in Ab-
hängigkeit der Flüssigkeitsmenge, mit der die Sensoroberfläche des Leitfähigkeitsensors benetzt wurde. 

Ab etwa 2 µl zeigen sich stabile Leitfähigkeitswerte. Jedoch liegen diese deutlich unter dem Leit-

fähigkeitswert der Kalibrierlösung. Mit zunehmender Flüssigkeitsmenge, mit der die Sensorober-

fläche benetzt wird, nähert sich die gemessene Leitfähigkeit den 1413 µS/cm der Kalibrierlösung 

an. Bei den Mengen von 35 µl und 40 µl werden zu hohe Leitfähigkeiten gemessen. Der Variati-

onskoeffizient schwankt zwischen 0,2 % und 0,7 %. 
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(2) Validität 

Die Messungen bzgl. der Validität des Leitfähigkeitsensors zeigen im Vergleich zu den Werten des 

Konduktometers nur geringfügige Abweichungen (Tabelle 24).  

Tabelle 24. Vergleich der gemessenen Leitfähigkeiten des Leitfähigkeitsensors mit denen des Konduktometers. Dar-

gestellt sind MW ± SD (mS/cm), MAPE (%), Bias (mS/cm) und LoA (mS/cm). 

 Konduktometer Leitfähigkeitsensor 

 (mS/cm) MW ± SD (mS/cm) MAPE (%) Bias (mS/cm) LoA (mS/cm) 

Messung 1 6,47 6,45 ± 0,02 0,3 

-0,01 [-0,03; 0,01] Messung 2 6,49 6,48 ± 0,01 0,4 

Messung 3 6,47 6,48 ± 0,02 0,4 

      

Der MAPE der drei Messungen liegt bei 0,3–0,4 %. Die Bland-Altman-Analyse ergibt eine mittlere 

Abweichung des Leitfähigkeitsensors zum Konduktometer um -0,01 mS/cm. Unter Annahme ei-

ner Normalverteilung sind 95 % der Mittelwertsdifferenzen des Leitfähigkeitsensors innerhalb des 

Übereinstimmungsbereichs von [-0,03; 0,01] zu erwarten. 

(3) Reliabilität 

Tabelle 25 zeigt die Ergebnisse der Test-Retest-Reliabilität des Leitfähigkeitsensors. Die Test-Re-

test-Reliabilität ist abhängig von der untersuchten Lösung.  

Tabelle 25. Test-Retest-Reliabilität des Leitfähigkeitsensors bei 0,01-, 0,05- und 0,075molarer KCl-Lösung sowie bei 

Schweiß. Verglichen werden jeweils drei Messungen. Dargestellt sind Anzahl der Messpunkte (n), Mittelwertsdiffe-

renz ± SE (µS/cm), MAPE (%), ICC und CI (µS/cm). 

Lösung Messver-

gleich 

Mess-

punkte (n) 

Mittelwertsdifferenz ± SE 

(µS/cm) 

MAPE (%) ICC CI (µS/cm) 

0,01 M KCl 

1 vs. 2 55 40,1 ± 0,1 2,8 .98 [0,97; 0,99] 

1 vs. 3 55 55,5 ± 0,4 3,7 .94 [0,90; 0,97] 

2 vs. 3 55 15,3 ± 0,4 1,0 .91 [0,86; 0,95] 

0,05 M KCl 

1 vs. 2 55 4,5 ± 0,3 0,1 .99 [0,98; 0,99] 

1 vs. 3 55 110,0 ± 1,1 1,7 .92 [0,87; 0,95] 

2 vs. 3 55 105,9 ± 0,9 1,6 .94 [0,91; 0,96] 

0,075 M KCl 

1 vs. 2 52 25,7 ± 1,3 0,3 .94 [0,90; 0,96] 

1 vs. 3 52 6,0 ± 0,5 0,1 .99 [0,98; 0,99] 

2 vs. 3 52 31,5 ± 1,6 0,3 .93 [0,88; 0,96] 

Schweiß 

1 vs. 2 55 19,8 ± 0,9 0,3 .97 [0,96; 0,98] 

1 vs. 3 55 4,2 ± 0,5 0,1 .98 [0,97; 0,99] 

2 vs. 3 55 19,6 ± 0,7 0,3 .98 [0,97; 0,99] 

       

Dabei ergeben sich beim Schweiß (0,1–0,3 %) sowie bei der 0,075molaren KCl-Lösung (0,1–

0,3 %) die niedrigsten MAPE Werte. Die höchsten MAPE Werte werden bei der 0,01molaren 

KCl-Lösung beobachtet (1,0–3,7 %). Die ICC liegt zwischen .91 und .99. 
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(4) Schweißablagerungen auf der Sensoroberfläche 

Abbildung 43 zeigt die Salzkristall-Rückstände auf der Sensoroberfläche nach einer Langzeitmes-

sung über 180 min. 

   

Abbildung 43. Salzkristall-Rückstände auf der Sensoroberfläche nach einer Langzeitmessung über 180 min in Schweiß. 
Dargestellt von links nach rechts: 20-, 100- und 400-fache Vergrößerung der Sensoroberfläche des 
Leitfähigkeitsensors. (Ronneberger, 2018, S. 82) 

4.5.4 Diskussion 

Das Ziel der Teilstudie war es, neues Wissen zu generieren, welches in die Entwicklung eines 

nichtinvasiven Messsystems zur Überwachung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts einfließen kann. 

Grundgedanke dabei war die Analyse des Schweißes und hierbei speziell die Bestimmung seiner 

Leitfähigkeit für die Überwachung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts. Dies ist bislang noch wenig 

untersucht. Der Fokus der Studie lag auf der Untersuchung der Anforderungen an einen vom 

Fraunhofer Institut für Photonische Mikrosysteme (IPMS, Dresden) entwickelten Leitfähigkeits-

ensor und dessen Validierung. 

Für die genaue Messung der Leitfähigkeit unter Verwendung des Leitfähigkeitsensormoduls wird 

aufgrund der Ergebnisse der Messreihe in Abbildung 42 eine Flüssigkeitsmenge von 30 µl emp-

fohlen. Selbst bei hohen lokalen Schweißraten wird der bloße Kontakt des Leitfähigkeitsensors 

mit der Haut nicht ausreichen, um eine ausreichende Benetzung der Sensoroberfläche sicherzu-

stellen. Es muss folglich ein Konzept entwickelt werden, welches sowohl die Sammlung als auch 

den Transport einer gleichbleibenden Schweißmenge von 30 µl zur Sensoroberfläche garantiert. 

Um das Messsystem dennoch möglichst klein zu dimensionieren, empfielt sich die Schweißsamm-

lung am unteren und mittleren Rücken. Dort treten die höchsten lokalen Schweißraten auf (Smith 

& Havenith, 2011, 2012). 

Die Validitätsprüfung des Leitfähigkeitsensors ergibt einen MAPE von 0,3–0,4 %. Dieser MAPE 

ist deutlich geringer als die von Feito et al. (2012) und Fokkema et al. (2017) definierte maximale 

Abweichung von ± 5 %. Demzufolge weist der Leitfähigkeitsensor eine ausreichende Validität 

auf. Die Leitfähigkeit stellt die Basis für weiterführende Analysen dar und erlaubt den Rückschluss 

auf den Status des Wasser-Elektrolyt-Haushalts. Eine konstante Messung der Leitfähigkeit ist zu 

empfehlen, da darauf basierend Trendvorhersagen getätigt und Handlungsempfehlungen für den 

Nutzer ausgesprochen werden können. Die Messfrequenz von 1 Hz ist für diese Zwecke ausrei-

chend. 

Die Test-Retest-Reliabilität des Leitfähigkeitsensors ist positiv zu bewerten. Der MAPE liegt 

zwischen 0,1 % und 3,7 % und somit unter dem Schwellenwert von ± 5 %. Gleichwohl sich die 

Mittelwertsdifferenzen deutlich unterscheiden und zum Teil relativ hoch sind, zeigt sich 

durchwegs eine sehr gute Intraklassenkorrelation mit Werten > .90. Es wird ein Bias von 
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4,2 µS/cm bis 110,0 µS/cm gemessen. Dabei sind hohe bzw. niedrige Mittelwertsdifferenzen nicht 

einer bestimmten Messlösung zuzuordnen. Eine eventuelle Verunreinigung der Lösung bzw. der 

Sensorfläche könnte die Ursache für diese stark variierenden Mittelwertsdifferenzen sein. Findet 

keine Säuberung der Sensoroberfläche statt, dann ist eine deutliche Salzkristallbildung zu erwarten. 

Abbildung 43 zeigt deutlich, dass sich bei einer Langzeitmessung Salzkristalle auf der 

Sensoroberfläche bilden. Eine Beeinflussung der Messergebnisse sowie eine Beschädigung der 

Sensoroberfläche kann infolgedessen nicht ausgeschlossen werden.  

Schweiß als alternatives Biofluid zur Zustandserfassung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts stellt die 

Wissenschaft vor Herausforderungen. Chemische Rückstände auf der Haut, z. B. durch Kosme-

tika, oder aus der Umwelt können Schweiß verunreinigen. Die ex-situ gemessenen Natrium- 

(940 mmol/l) und Kaliumkonzentrationen (480 mmol/l) des ekkrinen Schweißes decken sich mit 

den Literaturdaten von Taylor und Machado-Moreira (2013). Die lokale Schweißrate am unteren 

Rücken ist zum Ende der Belastungsphase mit  1,97 mg/cm²min etwas höher als der von Smith 

und Havenith (2011) berechnete Median (1,91 mg/m²min). Die geringfügigen Abweichungen er-

geben sich womöglich durch die unterschiedlichen Versuchsbedingungen. Smith und Havenith 

(2011) bestimmten die lokale Schweißrate bei einer niedrigeren Umgebungstemperatur (25,7 °C), 

wodurch die geringere Schweißrate erklärt werden kann. Die Beanspruchung wirkt sich ebenfalls 

auf die Schweißrate aus, ist jedoch bei den beiden Studien nicht miteinander vergleichbar, da un-

terschiedliche Parameter (FTP vs. VO2max) verwendet wurden. 

Auswirkungen der Schweißrate auf u. a. die Elektrolytkonzentration und damit auf die Leitfähig-

keit stellen die größte technische Herausforderung für ein nichtinvasives Messsystem zur Überwa-

chung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts dar (Bariya et al., 2018). Mehrere Faktoren beeinflussen 

die Schweißrate. Hierzu gehören die Körperstelle, die Belastungsdauer und -intensität, Temperatur 

und Luftfeuchtigkeit der Umgebung, Bekleidung und individuelle Faktoren, wie Alter, Geschlecht 

und Trainingszustand (Baker, 2017; Barnes et al., 2019; Choi et al., 2020; Smith & Havenith, 2011, 

2012). Publikationen weisen darauf hin, dass ein Zusammenhang zwischen den Schweißelektro-

lytkonzentration und der Schweißrate besteht (Morgan et al., 2004; van den Heuvel et al., 2009), 

weshalb die Schweißrate unbedingt in einem Messsystem zur Überwachung des Wasser-Elektro-

lyt-Haushalts berücksichtigt werden muss. 

Bislang ist der Nutzen der Leitfähigkeit des Schweißes für die Überwachung des Wasser-Elektro-

lyt-Haushalts noch wenig untersucht. Nur selten wurde ein Leitfähigkeitsensor in ein Messsystem 

integriert (Coyle et al., 2010; Nyein et al., 2018; Yuan et al., 2019). Dabei diente der Leitfähigkeits-

ensor zur Bestimmung der Schweißrate bzw. der Gesamtelektrolytkonzentration im Schweiß. 

Erste Labor- und Feldstudien liefern vielversprechende Ergebnisse. Yuan et al. (2019) beschreiben 

eine hohe Messgüte ihres Sensors über die Dauer von 20 Stunden. Die Gesamtelektrolytkonzent-

ration wird dabei mit einer Sensitivität von 0,063 μS/mM und einer sehr hohen Zuverlässigkeit 

gemessen. Nyein et al. (2018) zeigen, dass der verwendete Leitfähigkeitsensor die physiologische 

Schweißrate mit einer ausreichenden Genauigkeit quantifiziert. 

Für eine genaue Vorhersage des Wasser-Elektrolyt-Haushalts werden in der Literatur weitere Sen-

soren empfohlen (Armstrong, 2007). Die Leitfähigkeit spiegelt die Konzentration aller im Schweiß 

gelösten Elektrolyte wider und gibt daher keine detaillierte Auskunft über den Elektrolyt-Haushalt. 

Ionenselektive Elektroden ermöglichen die spezifische Messung einzelner Elektrolytkonzentrati-

onen im Schweiß. Natrium, Chlorid und Kalium sind für die Regulation des Wasserhaushalts ver-

antwortlich. Aufgrund ihrer hohen Konzentration im EZV sind Natrium- und Chloridionen die 

bestimmenden Größen für die extrazelluläre Konduktivität (Martinsen & Grimnes, 2014; Sonner 

et al., 2015). Natrium muss dem Körper aufgrund der hohen Konzentration, mit der es während 
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intensiver körperlicher Belastung ausgeschieden wird, zugeführt werden (Bergeron, 2003). Eine 

natriumselektive Elektrode kann Aufschluss über die rückzuführende Menge geben. Zudem be-

obachten Gao et al. (2016) eine Dehydration (Körpergewichtsverlust ≥ 2,75 %) bei einem einset-

zenden exponentiellen Wachstum der Schweißnatriumkonzentration. Die Stichprobe war aller-

dings sehr klein (N = 6) und der Zusammenhang konnte nur bei zwei der sechs Versuchsteilneh-

mer beobachtet werden. Aufgrund dessen sollte dieser Zusammenhang in weiteren Studien aus-

führlich untersucht werden. Sollte sich jedoch bestätigen, dass anhand der Schweißnatriumkon-

zentration der Zeitpunkt einer Dehydration bestimmt werden kann, wäre eine natriumselektive 

Elektrode für die nichtinvasive Überwachung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts von großem Nut-

zen. Aufgrund der Korrelation zwischen der Schweißnatrium- und der Schweißchloridkonzentra-

tion (Patterson et al., 2000) wäre eine natriumselektive Elektrode ausreichend, um beide Parameter 

zu bestimmen. Neben Muskelkrämpfen (Bergeron, 2003) kann ein übermäßiger Verlust an Kalium 

zu einer Hypokaliämie und damit zu einer akuten Gesundheitsgefahr führen (Speedy et al., 2001). 

Ein Vorteil der Schweißkaliumkonzentration ist dessen Unabhängigkeit von der Schweißrate 

(Sonner et al., 2015). Aufgrund der geringen Kaliumkonzentration im Schweiß (Tabelle 9) ist der 

Einfluss auf die Leitfähigkeit jedoch als relativ gering einzuschätzen. Eine kaliumselektive Elekt-

rode kann demnach nur geringfügig zur Überwachung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts beitragen. 

Des Weiteren wäre die Integration eines pH-Sensors denkbar. Der pH-Wert korreliert mit der 

Schweißrate und gilt als Indikator für die Belastungsintensität und die Dehydration (Dang et al., 

2018; Patterson et al., 2000; Sonner et al., 2015). Auswirkungen der Schweißrate auf die Elektro-

lytkonzentrationen würden sich so besser bestimmen lassen. 

Studien belegen die Existenz zahlreicher Prototypen, die Parameter wie die Schweißrate oder 

Elektrolytkonzentrationen messen. Es ist jedoch noch nicht ausreichend geklärt, inwiefern diese 

Daten Rückschlüsse auf den aktuellen Körperzustand zulassen (Bariya et al., 2018). Für die Ent-

wicklung eines nichtinvasiven Messsystems zur Überwachung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts ist 

die Kenntnis des Zusammenhangs der Elektrolytkonzentrationen im Blut und Schweiß von we-

sentlicher Bedeutung. Diese Zusammenhänge sollten im Rahmen einer Studie ausführlich unter-

sucht werden. Die Ergebnisse einer solchen Studie würden wesentlich zur Auswahl geeigneter 

Sensoren und Stoffparameter beitragen, anhand derer der Wasser-Elektrolyt-Haushalt nichtinva-

siv überwacht werden kann. Zudem müssen die Auswirkungen der Schweißrate auf die Elektro-

lytkonzentrationen im Schweiß und die Leitfähigkeit weiterhin analysiert werden.  

Für die Vergleichbarkeit der Studienergebnisse mit bereits publizierten Ergebnissen sind bei der 

Durchführung einer solchen Studie insbesondere die klimatischen Bedingungen, die Belastungs-

intensität, die Messstelle und die Messmethodik zu berücksichtigen (Baker, 2017). Ein standardi-

siertes Versuchsprotokoll kann zur schnelleren Entwicklung eines validen Messsystems beitragen. 

Die Standardisierung des Versuchsdesigns schließt gleichermaßen die Auswahl der Stichprobe ein. 

Auf diese Weise lässt sich die interindividuelle Variabilität der Elektrolytkonzentrationen im 

Schweiß kontrollieren (Dill et al., 1966; Meyer et al., 2007; Meyer et al., 2016; Patterson et al., 

2000). Inter- und intraindividuelle Unterschiede entstehen u. a. aufgrund des Alters, des Ge-

schlechts, des Trainingszustands sowie der Messstelle (Baker, 2017; Baker & Wolfe, 2020; 

Patterson et al., 2000; Taylor & Machado-Moreira, 2013). Die Einnahme bestimmter Medikamente 

bzw. Krankheiten wie beispielsweise Mukoviszidose können ebenfalls die Elektrolytkonzentratio-

nen im Schweiß und damit auch die Leitfähigkeit beeinflussen (Emrich et al., 1968; Licht et al., 

1957). Die Leitfähigkeit des Schweißes von Mukoviszidose Patienten kann aufgrund der gestörten 

Chloridsekretion der Schweißdrüsen > 13 mS/cm sein. Der in vorliegender Studie verwendete 

Leitfähigkeitssensor ist für Leitfähigkeiten von bis zu 50 mS/cm geeignet. Die Auswerteelektronik 



 

113 

ist nur für den Messbereich von 10 µS/cm bis 10 mS/cm ausgelegt. Demzufolge sollte der Mess-

bereich der Auswerteelektronik erweitert werden, um die Messung höherer Leitfähigkeiten zu er-

möglichen. 

Weitere Anforderungen an ein Messsystem zur nichtinvasiven Überwachung des Wasser-Elektro-

lyt-Haushalts bestehen in einer mobilen Datenübertragung, einer intuitiven Bedienung und einem 

nutzerzentrierten Feedback. Das Feedback sollte den aktuellen Wasser-Elektrolyt-Haushalt sowie 

eine Trendvorhersage enthalten. Janta (2021) untersuchte in seiner Dissertation unter anderem die 

Risiken falsch-positiver bzw. falsch-negativer Rückmeldungen an den Nutzer. Darüber hinaus soll-

ten dem Nutzer Handlungsempfehlungen gegeben werden, um einen unausgewogenen Wasser-

Elektrolyt-Haushalt ausgleichen zu können.  



 

 

 

5 FAZIT UND AUSBLICK 

Sofern das Tragen einer Persönlichen Schutzausrüstung (PSA) nicht vorgeschrieben ist, wird diese 

aufgrund mangelhaften Komforts und der zusätzlichen körperlichen Belastung häufig unsachge-

mäß bzw. nicht getragen. Um die Akzeptanz und somit die Tragequote von PSA zu erhöhen, muss 

diese ergonomischer gestaltet werden. Mit der Verordnung des Europäischen Parlaments und des 

Rates vom 9. März 2016 (2016/425, 2016/DE) wurde ein wichtiger Schritt in diese Richtung ge-

tätigt. Nach der Verordnung zählt die Ergonomie zu den Entwurfsgrundsätzen von PSA. Mit 

Inkrafttreten der Verordnung sind Hersteller von PSA verpflichtet, ergonomische Anforderungen 

zu berücksichtigen. Damit soll die Akzeptanz gegenüber der PSA und folglich die Sicherheit, der 

Komfort und die Leistungsfähigkeit des Nutzers verbessert werden.  

Ergonomische PSA beschränkt sich nicht nur auf die Anpassung an die Anthropometrie und die 

Biomechanik des Nutzers, sondern beinhaltet auch die Optimierung des Thermomanagements. 

Der Grund dafür liegt auf der Hand: PSA beeinträchtig häufig den Wärmeaustausch des Körpers 

mit der Umgebung. Kann die Thermoregulation das Wärmegleichgewicht des Körpers nicht mehr 

aufrechterhalten, steigen die Körperkerntemperatur (KKT) und die Herzfrequenz (HF), der Was-

ser-Elektrolyt-Haushalt kann aus dem Gleichgewicht geraten. Begleiterscheinungen einer hohen 

thermischen Beanspruchung sind neben einer geringen thermischen Behaglichkeit, eine vermin-

derte Arbeitsleistung und Ausdauer. Hitzebedingte Erkrankungen im Sport und Arbeitsumfeld 

sind keine Seltenheit. Zum Schutz der Arbeitnehmer vor zu hoher Hitzebelastung gelten lediglich 

Empfehlungen. Besonderes Augenmerk gilt hierbei dem Kopf, nicht nur, weil hier das Thermo-

regulationszentrum sitzt, sondern weil er im Bereich Sport und Arbeit häufig durch einen Helm 

geschützt sein muss. Dessen Bauform und die verwendeten Helmmaterialien bestimmen sein Iso-

lationsvermögen und den Luftaustausch, wobei die klimatischen Randbedingungen extrem sein 

können, insbesondere dann, wenn hohe Außentemperaturen mit intensiver Strahlung kombiniert 

sind. Der Wunsch nach einer effektiven und gleichsam komfortablen Kopfkühlung ist somit na-

heliegend. Der Stand der Forschung und Technik zu persönlicher Kühlausrüstung für den Kopf 

hat sich überwiegend im Bereich der Motorrad- und Industrieschutzhelme entwickelt. Für noch 

schwerere Helme, wie z. B. die ballistischen Helme von Einsatzkräften (Polizei, Militär), sind noch 

wenig Lösungen existent und man beschränkt sich bis dato auf die Kühlung des Rumpfes. Ein 

Grund dafür dürfte sein, dass die technischen Anforderungen an ein Kühlsystem für den Einsatz 

unter ballistischen Helmen sehr hoch sind. Eine Kühlung des Torsos ist unter Berücksichtigung 

der Anforderungen wesentlich einfacher zu realisieren. Die vorliegende Arbeit zeigt technische 

Lösungen zur Reduktion der thermischen Belastung am Kopf. Der Fokus lag dabei auf Phase 

Change Materials (PCMs) und flüssigkeitsgekühlter Ausrüstung.  

Te i l s tu d i e  I  untersuchte das Kühlpotential von PCMs. Es wurden Erkenntnisse darüber ge-

sammelt, welche maximale Kühldauer die PCMs besitzen und welche Phasenübergangstemperatur 

sich für die Anwendung am Kopf eignet. Anhand mehrerer Funktionsprototypen wurde zudem 

die Frage geklärt, inwiefern ein PCM den lokalen thermischen Diskomfort unter einem ballisti-

schen Helm reduziert. Ein zentrales Resultat von Teilstudie I ist, dass ein die Stirn und Schläfen 

kühlendes System mit einem PCM den lokalen thermischen Diskomfort unter ballistischen Hel-

men in warmer Umgebung reduzieren kann. Gleichwohl anorganische PCMs auf Salzhydratbasis 

gesundheitlich unbedenklich sind, zeichnen sie sich durch die Neigung zum Supercooling sowie 
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durch eine breite Phasenübergangstemperatur aus. Zur Vermeidung von Hautirritationen und Käl-

teschmerz bei gleichzeitiger Kühlung der Haut sollte die Phasenübergangstemperatur leicht unter-

halb der thermischen Indifferenzzone (27–33 °C) liegen. Im Vergleich der verschiedenen PCMs 

zeigte sich das PCM RT26 für die Anwendung am Kopf am geeignetsten. Der Funktionsprototyp 

reduziert den thermischen Diskomfort über eine Dauer von 120 min. Die von Nagano et al. (2003) 

zur Reduktion der thermischen Belastung im Sport und Arbeitsumfeld empfohlenen Anforderun-

gen an PCMs werden durch das PCM RT26 größtenteils erfüllt. 

In T e i l s tu d i e  I I  wurde ein aktives, flüssigkeitsgekühltes System für ballistische Helme entwi-

ckelt und im Probandenversuch validiert. Die Ergebnisse der Teilstudie II zeigen, dass das System 

in der Lage ist, den Kopf wirksam zu kühlen: Ohne Kühlung des Kopfes werden lokal 

Hauttemperaturen von bis zu 42 °C gemessen, die Wärmebelastung ist demnach als deutlich zu 

hoch einzustufen. Das aktive, flüssigkeitsgekühlte System reduziert sowohl die thermische Belas-

tung als auch den lokalen thermischen Diskomfort. Mögliche Auswirkungen auf kardiovaskuläre 

Funktionen sollten in zukünftigen Untersuchungen analysiert werden. Ein wesentlicher Vorteil 

des entwickelten Kühlsystems stellt die aktive Kühlung der Kühlflüssigkeit dar. Aufgrunddessen 

ist mit einer deutlich längeren Kühlwirkung verglichen mit passiven Kühlsystmen zu rechnen. Die 

Entwicklung des aktiven Kühlsystems erfolgte unter Berücksichtigung der wesentlichen 

Anforderungen. In Kombination mit einem ballistischen Helm muss das Kühlsystem u. a. 

beständig gegenüber extremen Umwelteinflüssen sein, ein geringes Gewicht haben, es darf die 

Bewegungsfreiheit sowie das Sichtfeld des Nutzers nicht einschränken und die Materialien müssen 

nicht entflammbar sein. Selbstverständlich muss außerdem die Schutzfunktion des Helms 

beibehalten werden. Gleichwohl viele dieser Anforderungen erfüllt werden, besteht 

Optimierungspotential. Die Regelung der Kühlleistung sollte an individuelle Präferenzen 

angepasst und intelligent gestaltet werden. Eine intelligente Regelung bedeutet in diesem 

Zusammenhang, eine von der thermischen Beanspruchung des Helmträgers und den klimatischen 

Gegebenheiten geregelte Kühlleistung.  

In Te i l s tu d i e  I I I  wurde ein linear gemischtes Modell (engl. linear-mixed effect model, LMM) zur 

Vorhersage der Körperkerntemperatur erstellt und validiert. Ein Vergleich mit zwei publizierten 

Kalman-Filter (KF) Modellen ergänzt die Validierung. Der Nutzen einer Vorhersage der KKT in 

Echtzeit liegt in der Überwachung der thermischen Beachspruchung und damit auch des Gesund-

heitszustandes des Menschen. Gesundheitsgefährdende Situationen können auf diese Weise früh-

zeitig erkannt und geeignete Gegenmaßnahmen ergriffen werden. Das entwickelte LMMmin benö-

tigt für die Vorhersage der KKT die nichtinvasiven Messdaten der Herzfrequenz, Hauttemperatur 

am Sternum und des Wärmestroms an der Scapula. Das LMMmin erklärt 72 % der Varianz der 

KKT und schätzt die KKT mit einem RMSE von 0,19 °C. Damit ist die Vorhersagegenauigkeit 

des LMMmin im Vergleich zu den beiden KF Modellen, deren RMSE bei 0,31–0,47 °C liegt, höher. 

Unter Berücksichtigung der von Casa et al. (2007), Ganio et al. (2009), Hunt et al. (2019) und 

Mündel et al. (2016) definierten Grenzwerte eignet sich das LMMmin ebenfalls zur die Schätzung 

der KKT außerhalb des klinischen Umfeldes. Ein möglicher Grund für die bessere Vorhersage-

genauigkeit des LMMmin gegenüber der beiden KF-Modelle könnten die weiteren Prädiktorvariab-

len sein. Beide KF-Modelle basieren ausschließlich auf der HF, wohingegen das LMMmin neben 

der HF noch die isolierte Hauttemperatur am Sternum und den Wärmestrom an der Scapula be-

rücksichtigt. Aufgrund der geringen Anzahl an benötigten Sensoren ist davon auszugehen, dass 

die Anwendung der untersuchten Modelle zur Schätzung der KKT im Sport und Arbeitsumfeld 

praktikabel ist. Jedoch sind weitere Studien notwendig, um die Leistung der Vorhersagemodelle 
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unter verschiedenen sport- und arbeitsbezogenen Bedingungen zu bewerten. Zudem ist eine indi-

viduelle Anpassung der Modelle an z. B. die Ruheherzfrequenz anzustreben, um so die Vorhersa-

gegenauigkeit der KKT weiter zu verbessern.  

Te i l s tu d i e  IV  prüfte, inwiefern die Pulsfrequenzmessung im Ohr eine valide Alternative zur 

Herzfrequenzmessung darstellt. Die Pulsfrequenz ist ein physiologischer Parameter, der zur Über-

wachung des allgemeinen Gesundheitszustandes sowie der thermischen Beanspruchung oder zur 

Trainingssteuerung im Sport dienen kann. Mit steigender Nutzung von Fitness-Trackern und 

Sportuhren in der Gesundheits- und Fitnessbranche müssen jedoch allgemeine Standards und 

Richtlinien zur Regelung von Messgenauigkeit und -präzision zum Schutz des Verbrauchers defi-

niert werden. Die bestehende Intransparenz, z. B. bezüglich der verwendeten Algorithmen, er-

schwert die Analyse der Probleme und damit die Entwicklung neuer technischer Lösungen. Dies 

erfordert einen bedeutsamen Beitrag der Industrie. Studien zeigen, dass die Photoplethysmogra-

phie (PPG) eine vielversprechende Methode der Pulsfrequenzmessung ist. Ihre Anwendung in 

Wearables, insbesondere am Handgelenk und am Ohr, erfreut sich immer größerer Beliebtheit. 

Ein PPG-Sensor in der Ohrmuschel nahe dem Gehörgang ist gegenüber der meisten Störfaktoren 

resistent (Vogel et al., 2009). Durch die Platzierung im Gehörgang werden Durchblutungsstörun-

gen und das Umgebungslicht reduziert. Aus diesem Grund empfielt sich die Pulsfrequenzmessung 

an dieser Körperstelle. Umfassende Studien zur Validität kommerzieller, am Ohr applizierter, pho-

toplethysmographischer Pulsfrequenzmessgeräte fehlen allerdings bis zum aktuellen Zeitpunkt. 

Die vorliegende Studie trägt dazu bei, diese Lücke zu schließen. Sie zeigt das Potential sowie die 

Schwächen der beiden kommerziell erhältlichen photoplethysmographischen Pulsfrequenzmess-

geräte Cosinuss°One und DashPro auf. Trotz der Tendenz zur leichten Unterschätzung der Herz-

frequenz kann nach Fokkema et al. (2017) geschlussfolgert werden, dass beide Geräte eine hinrei-

chende Genauigkeit der Pulsfrequenzmessung für Herzfrequenzen ≤ 90 bpm sowie ≥ 100 bpm 

aufweisen. Anhand der Ergebnisse der vorliegenden Studie lässt sich ableiten, dass die pho-

toplethysmographische Pulsfrequenzmessung im äußeren Gehörgang eine valide Alternative zur 

Herzfrequenzmessung darstellt. Dieses Urteil bezieht sich jedoch ausschließlich auf die Anwen-

dung der Pulsfrequenzmessgeräte unter kontrollierten Testbedingungen und für gesunde, körper-

lich aktive Personen. Umfangreiche Studien unter realen Bedingungen können zu einem umfas-

senden Verständnis der Wechselwirkung zwischen Validität und Bewegungsartefakten beitragen. 

Anhand technischer Verbesserungen müssen Bewegungsartefakte deutlich reduziert werden, um 

die Genauigkeit und Präzision auch während körperlicher Aktivität zu gewährleisten.  

In T e i l s t ud i e  V  wurde neues Wissen generiert, welches in die Entwicklung eines nichtinvasiven 

Messsystems zur Überwachung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts einfließen kann. Grundgedanke 

dabei war die Analyse des Schweißes und hierbei speziell die Bestimmung seiner Leitfähigkeit für 

die Überwachung des Wasser-Elektrolyt-Haushalts. Dies ist bislang noch wenig untersucht. Der 

Fokus von Teilstudie V lag auf der Untersuchung der Anforderungen an einen vom Fraunhofer 

Institut für Photonische Mikrosysteme (IPMS, Dresden) entwickelten Leitfähigkeitsensor und des-

sen Validierung. Sowohl die Test-Retest-Reliabilität als auch die Validität dieses Leitfähigkeits-

ensors sind positiv zu bewerten, für eine zuverlässige und kontinuierliche Analyse muss jedoch 

eine ausreichende Schweißmenge vorhanden sein. Für den verwendeten Leitfähigkeitsensor wird 

eine Flüssigkeitsmenge von 30 µl empfohlen. Die Leitfähigkeit spiegelt die Konzentration aller im 

Schweiß gelösten Elektrolyte wider und gibt daher keine detaillierte Auskunft über den Elektrolyt-

Haushalt. Für eine genaue Vorhersage des Wasser-Elektrolyt-Haushalts werden in der Literatur 

weitere Sensoren empfohlen (Armstrong, 2007). Die Kenntnis des Zusammenhangs der Elektro-

lytkonzentrationen im Blut und Schweiß ist von wesentlicher Bedeutung. Diese grundlegenden 
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Zusammenhänge müssen im Rahmen zukünftiger Studien ausführlich untersucht werden, bevor 

weitere Sensoren ergänzt werden. 

AUS ALLEN TEILSTUDIEN UND RECHERCHEN ABGELEITETE ERKENNTNISSE 

Sofern PSA die thermische Belastung des Nutzers erhöht und diese nicht anderweitig reduziert 

werden kann ohne die Schutzwirkung zu beeinflussen, sollte die PSA bei heißen Umgebungsbe-

dingungen mit einer persönlichen Kühlausrüstung ergänzt werden. Diese kann, abhängig von der 

thermischen Belastung und der PSA, am Torso und/oder am Kopf getragen werden.  

Ergänzend zur Reduktion der thermischen Belastung mittels Kühlung stellt die Überwachung der 

thermischen Beanspruchung des Menschen eine weitere Möglichkeit zur Prävention hitzebeding-

ter Erkrankungen dar. Da valide Messungen der Vitalparameter meist nur invasiv erfolgen können, 

wurde im Rahmen der Arbeit u. a. geprüft, inwiefern sich physiologische Parameter zur objektiven 

Messung der thermischen Beanspruchung mittels Wearables nichtinvasiv und in Echtzeit überwa-

chen lassen. Um im Sport bzw. Arbeitsumfeld anwendbar zu sein, müssen Wearables eine hohe 

Validität und Reliabilität aufweisen und dürfen weder die Leistung noch den Komfort des Nutzers 

beeinflussen. Wearables finden überwiegend im Freizeit- und Leistungssport Anwendung, doch 

auch im Arbeitsumfeld gewinnen sie als Ergänzung der Persönlichen Schutzausrüstung bzw. als 

intelligente Schutzausrüstung zunehmend an Bedeutung. Die vorliegende Arbeit analysiert kom-

merziell verfügbare Geräte sowie neue technische und modellbasierte Lösungen zur nichtinvasi-

ven Überwachung der thermischen Beanspruchung des Menschen. Untersucht wurden die Kör-

perkerntemperatur, die Herzfrequenz und der Wasser-Elektrolyt-Haushalt. 

Durch die Beantwortung der Forschungsfragen und das Erreichen der Forschungsziele wird mit 

vorliegender Arbeit ein wissenschaftlicher Beitrag geleistet auf dem Weg, hin zu einer in Bezug auf 

Ergonomie verbesserten PSA. Noch sind einige Herausforderungen auf diesem Weg zu meistern. 

Für einen nachhaltigen Gesundheitsschutz vor zu hoher thermischer Belastung sind Empfehlun-

gen schlichtweg nicht ausreichend. Vielmehr sind technische Normung und Standards sowie deren 

Prüfung nötig, um die Ergonomie als Entwurfsgrundsatz einer PSA zu gewährleisten. Ein erster 

Schritt wurde mit den Normen DIN 13921:2007-08 Persönliche Schutzausrüstung – Ergonomische 

Grundlagen und DIN EN 17558:2020-11 Ergonomie von PSA-Ensembles getätigt. Die vorliegende Ar-

beit stützt sich vor allem auf die Prüfung der durch PSA verursachten Wärmebelastung. Die DIN 

EN 17558:2020-11 definiert objektive Grenzen der Wärmebelastung und liefert somit einen Rah-

men für diesen Parameter. Offen bleibt wie diese Grenzen während des Einsatzes der PSA zur 

Aufrechterhaltung des Wohlbefindens bzw. Vermeidung von Überbeanspruchung der PSA-Nut-

zer kontrolliert werden? Wearables könnten eine geeignete Lösung sein. Jedoch sind die Anforde-

rungen an deren Validität bis dato nicht durch eine Norm geregelt. Mit zunehmend intelligenter 

werdender PSA sollten solche Normen und Standards aber folgen. 

Die vorliegende Arbeit hat gezeigt, dass die Kombination aus persönlicher Kühlausrüstung und 

der Zustandsüberwachung der Vitalparameter dem umfänglichen Schutz der Gesundheit sowie 

der Steigerung des Komforts und der Leistungsfähigkeit von Arbeitnehmern und Sportlern dienen 

kann. Digitalisierung und KI bieten das Potential, um körperliche Aktivitäten im Sport und Ar-

beitsumfeld noch sicherer zu gestalten. In naher Zukunft ist es denkbar, die KKT anhand der am 

Handgelenk bzw. Ohr gemessenen Pulsfrequenz und eines individualisierten, mathematischen 

Modells, wie z. B. dem LMMmin, mit ausreichender Validität und zugleich hohem Komfort vor-
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herzusagen. Auf Basis der vorhergesagten KKT kann sowohl die thermische Beanspruchung über-

wacht als auch die persönliche Kühlausrüstung nach individuellen Präferenzen geregelt werden. 

Die Kombination und Vernetzung technischer Lösungen ist die Zukunft ergonomischer, intelli-

genter PSA. 
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Anhang I: CP50-Skala 
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Anhang II: Anamnesebogen für Sportler (DGSP) 
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Anhang III: Deutsche Version PAR-Q (Physical Activity Readiness Questionnaire) 
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Anhang IV: Physisches Kopfmodell 

   

 

 

Abbildung 44: Physisches Kopfmodell (Passler et al., 2016). 

 

 


