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Zusammenfassung

Mit der Entwicklung einer DSP-basierten Messplattform wird ein Gesamtsystem vorge-
stellt und validiert, auf dem verschiedene Methoden der Audiometrie fusioniert werden
kénnen.

Durch Kalibrierung des Systems bezogen auf den addquaten Reizpegel am Trommelfell, re-
sultieren geringere intraindividuelle Abweichungen eines neuen optimalen Reizparadigmas
zur Messung von Distorsionsprodukten otoakustischer Emissionen (DPOAES). Alternati-
ve Kalibrierungsansétze zur Bestimmung der notwendigen Parameter werden in Simula-
tion und Messung beschrieben. Zur Anwendung gelangt ein Kalibrierverfahren, das auf
einfachen, technischen Modellen des menschlichen Gehohrs beruht und die akustischen
“Charakteristika” des Individuums durch einfachen Abgleich mit einer skalierbaren Da-
tenbank miteinbezieht.

Aus DPOAE I/O-Funktionen kénnen objektive Schitzwerte der Horschwelle und des pe-
gelabhéngigen, kompressiven Verlaufs der Verstirkung im Innenohr gewonnen werden.
Durch einen Vergleich mit Messdaten aus subjektiver Tonschwellenaudiometrie und Laut-
heitsskalierung wird dargestellt, wie valide Parameter zur Anpassung eines Horgerétes
gewonnen werden konnen.

Zusammen mit dem eigenen Messsystem wird ein hybrides Reizparadigma vorgestellt,
mit dem DPOAE und auditory steady-state responses (ASSRs) simultan und ohne Ein-
schrankung der prinzipiell divergierenden, optimalen Parameter gemessen werden konnen.
Die wechselseitigen Beeinflussungen auf die erzielten Resultate im hybriden Modus wer-
den im Vergleich zur singuldren Messung quantifiziert und diskutiert. Bei der binauralen
Stimulation und simultanen Kombination mehrerer Testfrequenzen bei der DPOAE Mes-
sung sind die gegenseitigen Beeinflussungen ebenfalls gering.

Unter Beachtung der Zeitersparnis, die mit der Kombination der Verfahren einhergeht,
und der Automatisierbarkeit der Messungen, bietet das beschriebene Messsystem deut-
liche Verbesserungen der Moglichkeiten der objektiven Audiometrie fiir die praktische
Anwendung im klinischen Betrieb.

xii



1 Einleitung

Wer Ohren hat, der hore. (Mt 13,9)

Im Zusammenhang der kausalen Folge von Zuhoren, Verstehen und das Gehorte in (gute)
Taten umsetzen, wird dieses Zitat nicht nur in der Bibel haufig benutzt. Allerdings stellt
die dabei mitschwingende Selbstverstandlichkeit der Kausalitét fiir 14 Millionen Menschen
in Deutschland ein grofies Problem dar. Sie héren schlecht. Jeder fiinfte Erwachsene ist be-
troffen, jeder dritte 60 bis 70-J&hrige und jeder zweite iiber 70 Jahre ([27]). Aufgrund eines
gednderten Freizeitverhaltens treten auch bei jiingeren Menschen vermehrt Horschédden
auf ([69], [55]). Drei von Tausend Neugeborenen haben eine angeborene erhebliche Stérung
der Horfahigkeit.

Der Grad der Beeintrachtigung héngt dabei hauptséchlich vom Beginn und Ausmafl des
Horverlustes ab. So fithren angeborene oder frithkindlich erworbene Horschdden héufig zu
einer gestorten Sprachentwicklung und somit zur Verschlechterung der kommunikativen,
psychischen und sozialen Entwicklung des Kindes. Nicht erkannte Horstorungen fithren zur
Retardierung des normalen Entwicklungsverlaufs. Die Altersschwerhorigkeit hingegen geht
mit einer iiber Jahre dauernden Anpassung der Menschen an die gednderten Horfahigkeit
einher. Die Kompensation durch ein angepasstes Horgerdt wird dementsprechend héufig
als plotzliche Storung der geéinderten Lebensgewohnheiten aufgefasst und fithrt zu Inak-
zeptanz der neuen Sinneseindriicke. Im Allgemeinen gehen Schiadigungen der Horfunktion
mit negativen psychosozialen Folgen einher ([53],[33]). Sie fithren héufig zu Abkapselung
und Weltentfremdung der Betroffenen. Im Gegensatz zur Sehhilfe, welche gerne auch oh-
ne funktionelle Notwendigkeit als modisches Accessoire benutzt wird, wird die Horhilfe
in der Gesellschaft nicht mit positiven Konnotationen verkniipft. Zur Stigmatisierung der
Horgeschadigten kommt hinzu, dass die Qualitéat vieler Horgeréte als unzureichend emp-
funden wird.

Mit moderner Technologie kann jedoch beiden Problemen entgegen getreten werden.
Neben zunehmend modischem Design kénnen Horgerédte als Complete in the Channel
(CiC) Geriite nach auBlen hin unsichtbar vollstdndig im duBeren Gehorgang Platz finden.
Stupide Mechanismen der Schallverstirkung sollten durch korrekte Anpassung moder-
ner Dynamik-Kompressionshorgerite ebenfalls der Vergangenheit angehoren. Allerdings
miissen Horgerdte als Halbprodukte den individuellen Bediirfnissen in relativ langwie-
rige Sitzungen angepasst werden ([33]). Vor allem é&ltere Menschen empfinden die dazu
notwendigen subjektiven Hortests als sehr anstrengend, was héufig mit nicht reproduzier-
baren Ergebnissen einhergeht. Nicht-kooperativen Patienten, wie Kleinkinder oder geistig
verwirrten Personen, bleibt eine Anpassung moderner Horhilfen aufgrund einer fehlenden
Objektivierung der Einstellung zumeist verwehrt.



1 FEinleitung

1.1 Motivation und Beitrage dieser Arbeit

Im Rahmen eines von der Deutschen Forschungsgemeinschaft (DFG) geforderten Projek-
tes wurden seit dem Jahr 2000 die Moglichkeiten zur Parametrierung moderner Dynamik-
Kompressionshorgeréte exklusiv basierend auf objektiven Methoden der Audiometrie
untersucht. Die Mitarbeit an diesem Projekt bildet die Grundlage fiir die vorliegende
Dissertation. Diese hat zwar nicht die Horgerédteparametrierung zum Kernthema, sondern
fokussiert sich auf Beitrdge zur Steigerung der Effizienz der objektiven Audiometrie.
Lediglich Teilaspekte behandeln konkret die objektive Gewinnung der Parameter wie
Kompressionsverlust oder Quantifizierung der Horschwelle, die zur Horgerdteeinstellung
benutzt werden sollen.

Durch die enge Kooperation zwischen dem Lehrstuhl fiir Realzeit-Computersysteme
(RCS) und der Abteilung fiir experimentelle Audiologie der Hals-Nasen-Ohren (HNO)-
Klinik des Klinikums rechts der Isar (rdl) an der Technischen Universitdt Miinchen
(TUM) wurde eine neue Messumgebung in Hard- und Software entwickelt, auf der kli-
nisch anwendbare, objektive Methoden der Audiometrie am Patienten® erprobt und deren
Tauglichkeit iiberpriift werden konnten. Neben der neu geschaffenen Option, verschiedene
Untersuchungen auf einer einzigen Messplattform zu kombinieren, war es moglich den
Vorteil durch simultane Anwendung von bisher konkurrierenden, objektiven Methoden
der Audiometrie darzustellen. In Zusammenhang mit dem Vorschlag einer objektiveren
Art der Kalibrierung konnten Messungen sowohl zeitlich als auch qualitativ optimiert
werden. Methodische Verbesserungen der objektiven Horschwellenschétzung und der
Vergleich objektiv gewonnener Parameter mit der subjektiven kategorialen Lautheits-
skalierung ermoglichen fiir die Zukunft eine Objektivierung der Anpassung moderner
Dynamik-Kompressionshorgerite.

1.2 Gliederung

Grundlagen Als interdisziplindres Projekt im Bereich der Medizintechnik ist es notig,
die physiologischen Grundlagen zum Versténdnis der Arbeit kurz darzulegen und wei-
terfithrende Hinweise fiir interessierte Leser zu geben. Die zwei wichtigsten objektiven
Methoden der Audiometrie dieser Arbeit, ndmlich otoakustische Emissionen (OAE) und
akustisch evozierte Potenziale (AEP), werden in Kapitel 2 erldutert.

Stand der Technik Die aktuellen Moglichkeiten und Trends der Forschung im Bereich
der objektiven Audiometrie werden in Kapitel 3 dargestellt. Ohne den Anspruch, das Ge-
biet vollstdndig darzustellen, sollen die thematisch verwandten Arbeiten erwahnt werden,
und so die Moglichkeit der Einordnung und Abgrenzung zur vorliegenden Arbeit gegeben
werden.

D) Die Bezeichnungen Patient und Proband werden in dieser Arbeit unabhiingig vom Geschlecht der
jeweiligen (Versuchs-)Person gefiihrt.



1.2 Gliederung

Erweiterte Kalibrierkonzepte Resultierend aus unterschiedlichen Kalibrierungsmetho-
den in Kombination mit darauf nicht angepassten Stimulationen, streuen Ergebnisse
und Interpretationen der OAE Messungen verschiedener Forschungsgruppen immens.
Zur Kompensation der Effekte interindividuell variierender Trommelfellimpedanzen und
Gehorgangsléingen werden Ansétze zur Kalibrierung audiometrischer Messgeréite mit ein-
fachen Ohrsonden vorgestellt und analysiert. Eine neue, skalierbar einsetzbare Methode
der Kalibrierung wird in Kapitel 4 beschrieben. Sie versucht, die Vergleichbarkeit der Mes-
sergebnisse unterschiedlicher Forschergruppen zu erhohen, indem exklusiv auf technisch
implementierte und reproduzierbare Modelle Bezug genommen wird. Die Interpretation
der physiologischen Variationen der Messergebnisse kann dadurch deutlich verbessert
werden?.

Beitrage zur Verbesserung der Moglichkeiten objektiver Audiometrie Die Mdoglich-
keiten und Grenzen der objektiven Vorhersagbarkeit der Horschwelle werden in Kapitel
5 basierend auf klinischen Patientendaten dargestellt und resultieren in einen Vorschlag
zur objektiven Horschwellenschitzung.

Zwei als ’alternative’ Verfahren zur Detektion von OAEs bekannte Verfahren werden auf
ihre Eigenschaften hin in Simulation und konkreter Implementierung in der unterschied-
lichen Messgeréten untersucht und als gleichwertig charakterisiert.

Um mittels objektiver Methoden das Lautheitsempfinden eines Menschen vorhersagen zu
konnen, werden initiale Arbeiten zu Vergleichsmoglichkeiten abschliefend in Kapitel 5.3
dargestellt. Die Vorgehensweise konnte anhand von Fallstudien bestétigt werden, ohne
jedoch bereits den Reifegrad einer universellen in der klinischen Praxis anzuwendenden
Methode zu besitzen.

Entwicklung eines Messsystems zur Fusion verschiedener objektiver Methoden der
Audiometrie Die Rahmenbedingungen und die Elemente des entwickelten Messsystems
wird in Kapitel 6 dargestellt. Neben dem Prinzip der Erweiterbarkeit und Plattformun-
abhéangigkeit kommt der Zweiteilung des Messsystems eine besondere Bedeutung zu. Die
Intelligenz in den Verfahren und der Messablaufsteuerung wird verteilt auf eine Mess-
plattform in Form eines Headsets mit digitalem Signalprozessor (DSP) und einer fle-
xiblen, state-of-the-art Benutzerschnittstelle wie z.B. Personal Computer (PC), Subnote-
book oder Smartphones. Telemedizinische Anwendungsszenarien kénnen damit Abléufe
des klinischen Betriebs optimieren. Vergleichende Funktionstests des neuen Messsystems
bzgl. der Erfassung von Distorsionsprodukten otoakustischer Emissionen (DPOAEs) und
auditory steady-state responses® (ASSRs) mit validierten Messsystemen der klinischen
Praxis und Untersuchungen zu Reproduzierbarkeit zeigen die Moglichkeit der Fusion ver-
schiedener objektiver Verfahren auf einer Messplattform.

2) Quantifizierbare Vorteile dieser Kalibrierung basierend auf dem neu entwickelten Messsystem (siehe
Kapitel 6) werden in Kapitel 8 vorgestellt.

3) Die Bezeichnung auditorisch stationire Potenziale als deutsche Ubersetzung ist ungebriuchlich.



1 FEinleitung

Gleichzeitige Messung otoakustischer Emissionen und akustisch evozierter Poten-
ziale Die ASSR ermoglicht eine quantitative und frequenzspezifische Erfassung des
Horverlustes auf neuraler Ebene. Die Reizantworten lassen sich im gesamten Dynamik-
bereich des Horens aufnehmen. Der notige Zeitaufwand ist im Vergleich zur Messung
von DPOAE, mit deren Hilfe keine schweren Horstérungen quantifiziert werden kénnen,
allerdings erheblich grofier. In Kapitel 7 wird dargestellt, wie die Vorteile beider Verfahren
zur Steigerung der Effizienz simultan genutzt werden konnen. Qualitative gegenseitige
Beeinflussungen dieser hybriden Messung werden diskutiert.

Optimierungen und simultane, binaurale sowie multifrequente Messung Als Ergeb-
nis der in Kapitel 4.6 vorgestellten neuen Methode der Kalibrierung wird in Kapitel 8
ein neues optimales Reizparadigma zur DPOAE Messung mit der neu entwickelten Mess-
plattform vorgestellt. Im Vergleich zu einer konventionellen Art der Kalibrierung kénnen
Vorteile quantifiziert gegeniibergestellt werden.

DPOAE Messungen kénnen voll automatisiert binaural und mit jeweils zwei Testfrequen-
zen simultan durchgefiihrt werden. Daraus resultieren Zeitvorteile und Synergieeffekte die
anhand von Fallbeispiele der hybriden Messung mit der erstellten Messplattform unter-
mauert werden. Die klinische Anwendbarkeit der Verfahren wird abschlieBend diskutiert.

Ausblick Neben einer kurzen Zusammenfassung der wesentlichen Beitrage dieser Arbeit
werden in Kapitel 9 weitere Fusionsmoglichkeiten objektiver und subjektiver Verfahren
der Audiometrie auf dem Messsystem dargelegt.



2 Grundlagen

2.1 Physik, Psychoakustik und Physiologie

Das menschliche Ohr empféangt und verarbeitet Schallwellen. Dies sind mechanische Lon-
gitudinalwellen, die sich ausgehend von einer Schallquelle, einem schwingenden Korper,
in Festkorpern, Fliissigkeiten und Gasen in Form von Druckschwankungen ausbreiten.
Diese Druckschwankungen breiten sich mit der Schallgeschwindigkeit ¢ aus, die in Luft
bei T = 0°C ca. 331,6 m/s betriigt . Der mit den Verdichtungen und Verdiinnungen
verbundene Schallwechseldruck p ist dem statischen atmosphérischen Druck iiberlagert
und hat im einfachsten Fall eines reinen Tones eine sinusformige Abhéngigkeit von Zeit
und Ort. Die Amplitude der Schwingung beeinflusst die subjektiv empfundene Schall-
druckpegel. Der rdaumliche Abstand zweier benachbarter Punkte gleichen Schalldrucks
bezeichnet man als Wellenlénge A und ist mit der Tonhohe, welche durch die Frequenz f
charakterisiert, wird nach Gleichung 2.1verkniipft.

c=X-f (2.1)

Das Gehor des Menschen ist in der Lage Frequenzen im Bereich von 16 Hz bis etwa
20000 Hz zu erfassen. In diesem Bereich konnen ungefahr 640 Tonhohen unterschieden
werden, wobei bereits ein Frequenzunterschied von nur 0,2 bis 0, 5% differenziert werden
kann. Der frequenzabhéngige, minimale Schalldruck, der nétig ist, um ein Horereignis
beim Menschen auszulsen, charakterisiert die Hérschwelle (siehe Bild 2.1). Das Gehor ist
im Bereich von 500 Hz bis 5 kHz, dem Hauptsprachbereich, am empfindlichsten. Bei etwa
4 kHz ist es imstande noch einen minimalen Schalldruck von ca. 10~° Pa wahrzunehmen.
Dieser liegt bereits in der Groflenordnung des von der Brownschen Molekularbewegung
verursachten Schalldrucks. Das Gehor kann aber auch noch Schalldriicke von etwa 200 Pa
verarbeiten. Erst hier beginnt, je nach Frequenz, die Schmerzgrenze und es kommt zu einer
Uberbelastung des Hororgans. Um den groBen vom Menschen erfassbaren Dynamikbereich
anschaulich darzustellen, wird der Schalldruckpegel L verwendet, welcher den tatséchliche
Schalldruck p, relativ zu dem Bezugsschalldruck py = 2 - 107 Pa nach Gleichung 2.2 in
Bezug gesetzt:

L[dB SPL] = 20 - logm];”*’ (2.2)

0
Der Schalldruckpegel L ist als Logarithmus einer Verhéltnisgrofie grundsétzlich dimensi-
onslos und besitzt keine Einheit. Jedoch fiigt man zur Kennzeichnung der Logarithmierung

U Die Schallgeschwindigkeit in Gasen hiingt von Druck, Dichte und Temperatur ab.
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Bild 2.1: Alltagsgerdausche im Bezug zu Horfeld, Schalldruckpegel, Schalldruck und
Lautstérkepegel nach Silbernagl und Despopoulos [174]

—%—2 Zv

J-Z

, S

pv

.p

0

V"TVZ v
Pl
Z | v*

Bild 2.2: Formelsammlung zur Umrechnung akustischer GroBen ([12]). Die Groflen (und
ihre elektrischen Analogien): Schalldruck p (in Analogie zur elektrischen Span-

nung U), Schallschnelle v (Stromstérke I), Schallimpedanz Z (Widerstand R)

und Schallintensitét J (Leistung P). Anwendungsbeispiel: v = L(I = %).



2.1 Physik, Psychoakustik und Physiologie

und der gewéhlten Bezugsgrofie dem Zahlenwert die Mafeinheit dB SPL (Sound Pressure
Level) an. Wird der Schalldruckpegel p, auf die mittlere Horschwelle eines Normalhoren-
den bezogen fiigt man im Unterschied dazu die Einheit dB HL (Hearing Level). Dient als
Bezugswert die individuelle Horschwelle einer Person, findet als MaBeinheit dB SL (Sensa-
tion Level) Verwendung. Der Schalldruckpegel ist eine physikalische, messbare Grofie und
spiegelt nicht die physiologische, frequenzabhéngige Schalldruckpegelempfindung beim
Menschen wider. Im Gegensatz zur Schallfeldgréfie L bezieht sich die Schallintensitét
I auf den Energiegehalt. Fiir beide Gréfien gilt die Beziehung I =~ p? . Im Sprachgebrauch
benutzt man als Schallintensitétspegel den Zusatz dB SIL:

x

Ly[dB SIL] = 10-logio—
Jo

W

Jo = 1077—;

m

Zur Ubersicht iiber den Zusammenhang von Schalldruck p (in Analogie zur elektrischen
Spannung U), Schallschnelle v (Stromstérke I), Schallimpedanz Z (Widerstand R) und
Schallintensitit J (Leistung P) eignet sich Bild 2.2. Eine Ubersicht iiber die vom mensch-
lichen Ohr wahrnehmbaren Pegel- und Frequenzbereiche bietet die in Bild 2.1 dargestellte
Horflache nach Robinson-Datson (DIN 1318), die im unteren Bereich von der Horschwelle
und im oberen von der Schmerzgrenze begrenzt wird. Dazwischen sind weitere Kurven
gleichen Schalldruckpegels, die so genannten Isophone, eingezeichnet. Diese geben an,
welcher Schalldruckpegel bei einer bestimmten Frequenz und einem durchschnittlichen
Normalhorenden die gleiche Schalldruckpegelempfindung auslost wie der Schalldruckpe-
gel eines 1 kHz-Tons. Der Schalldruckpegel Ly ist dimensionslos, wird aber in der Einheit
phon® angegeben. Da das Ohr fiir etwa 1 kHz den gréBten Dynamikbereich aufweist, wer-
den Schalldruckpegelwerte auf diese Frequenz bezogen. Per Definition stimmt daher die
Phonskala bei 1 kHz mit der Schalldruckpegelskala [dB SPL] iiberein. Die Schalldruckpe-
gel alltéglicher Gerdusche sind zur Orientierung ebenfalls abgebildet, wobei jedoch noch-
mals auf die frequenzabhéngigkeit der Empfindung hingewiesen werden muss. Das vom
menschlichen Gehor erméglichte Auflosungsvermogen von verschieden lauten Toénen liegt
abhéngig von Art, Dauer, Frequenzbereich und Pegel des Schalles bei ndherungsweise
1 phon. Dies bedeutet, dass geringste Schalldruckunterschiede relativ zueinander wahr-
genommen werden konnen. Das absolute Lautheitsauflosungsvermogen ist dabei aller-
dings wesentlich geringer. Der Schalldruckpegel Ly veranschaulicht das frequenzabhéngige
Schalldruckpegelempfinden, jedoch nicht die relative Anderung des Schalldruckpegelein-
drucks bei unterschiedlichen Pegeln bezogen auf eine bestimmte Frequenz. Dafiir wurde
die Grofle der Lautheit N eingefiihrt, die ebenso wie der Schalldruckpegel dimensionslos
ist, aber fiir gewohnlich in sone® angegeben wird. Die Lautheit in sone gibt an, um wie
viel mal lauter oder leiser ein Schall im Vergleich zu einem 1 kHz-Ton mit 40 dB SPL, der
per Definition einer Lautheit von 1 sone entspricht, empfunden wird. Der Verlauf der nach
Zwicker sowie Fletcher und Munson bei Normalhorenden ermittelten sone-Lautheitskurve

2) Aus dem Griechischen fiir Stimme, Laut.
3) Aus dem Lateinischen von ’sonare’ fiir erklingen, erténen. Neben sone ist auch CU (Categorial Unit)
als Mafleinheit bei der kategorialen Lautheitsskalierung gebréduchlich.
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fiir 1kHz, lasst sich wie in Bild 2.3 gezeigt darstellen.
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Geraden bei Pegeln kleiner als 1 kHz nach Zwicker und Fastl [191, S. 207]
40 dB SPL zu erkennen sind.

Fiir Pegel oberhalb 40 dB SPL kann man nach dieser Kurve vereinfacht annehmen, dass
mit einer Erhéhung des Pegels um 10 dB eine Verdopplung der Lautheit einhergeht.

In Bild 2.4(a) ist das menschliche Hororgan dargestellt. Es besteht aus drei Abschnitten,
dem dufleren Ohr, dem Mittelohr und dem Innenohr. Die Aufgabe des dufleren Ohres ist,
die Energie der Schallwellen in der Luft {iber die Ohrmuschel zu sammeln und durch den
Gehorgang an das Trommelfell zu leiten (Luftleitung). Bei Erwachsenen weist der leicht
s-formig gebogene Gehorgang in etwa eine Léange von 15 bis 30 mm auf. Das Trommelfell
grenzt den dufleren Gehdrgang von der Paukenhdhle des Mittelohrs ab. Es besteht aus
einer ovalen Membran und ist schrig in den Gehorgang gestellt. Auf der Innenseite des
Trommelfells ist die Membran mit dem Hammer, einem der Gehorknochelchen, verwach-
sen. Durch Schalldruckschwankungen wird das Trommelfell in Schwingungen versetzt und
diese mechanisch iiber Hammer, Amboss und Steigbiigel im Mittelohr an das durch die
Steigbiigelplatte verschlossene ovale Fenster iibertragen. Durch dieses mechanisches Hebel-
system werden unterschiedlichen Wellenwiderstinde von Aufienohr (Luft) und Innenohr
(Fliissigkeit) aneinander anpasst und eine moglichst verlustarme Ubertragung des Schalls
gewihrleistet. Diese Anpassung birgt eine Verbesserung von 15 bis 20 dB. Durch die
Flachenunterschiede zwischen Trommelfell und ovalem Fenster erfolgt eine Duckerhéhung
iiber die Gehorkndchelchenkette zum Innenohr hin. Zudem sorgt das Mittelohr {iber die
mit dem Rachenraum verbundene Eustachische Rohre fiir einen Druckausgleich mit der
Umwelt, um eine optimale Anpassung der Trommelfellspannung an den Umgebungsdruck
sicherzustellen. Je nach Hohen- und Wetterlage betriagt dieser zwischen 960 Pa und 1050
Pa und ist somit bedeutend hoher als der maximal empfindbare Schallwechseldruck.

Nach der Schalliibertragung auf das ovale Fenster gelangen die Druckwellen in das sich
im Felsenbein befindliche Innenohr, dem eigentlichen Rezeptor. Hier wird der Schall in
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Bild 2.4: Schematische Darstellungen des Gehors und des Corti-Organs
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Nervenimpulse umgesetzt, die danach iiber die Hérnerven an den auditorischen Cortex
weitergeleitet werden und letztendlich zu einem Horeindruck beim Menschen fiihren. Die
Cochlea besteht aus drei aneinander liegenden fliissigkeitsgefiillten Schneckengéngen, die
zusammen vom ovalen Fenster bis zur Schneckenspitze laufen. Dort gehen der obere und
der untere Kanal am Helikotrema ineinander iiber. Diese beiden Kanéle sind mit Na-+-
reicher Perilymphe gefiillt, widhrend der mittlere Kanal K+-reiche Endolymphe enthélt.
Der obere Kanal, der vom Mittleren nur durch die sehr diinne Reissnermembran getrennt
ist, schlieBft dabei direkt an das ovale Fenster an. Der untere Kanal, der vom mittleren
durch die Basilarmembran getrennt ist, endet am runden Fenster an der Wand der Pau-
kenhohle. Das Fliissigkeitsvolumen in der Cochlea ist abgeschlossen (Endolymphe), so
dass die vom Schall verursachte Steigbiigelbewegung in eine Schwingung der gleichsam
inkompressiblen Perilymphfliissigkeit umgewandelt wird. Dies hat eine Auslenkung der
Membran am runden Fenster zur Folge. Wéaren die Reissner- und die Basilarmembran
vollig starr, liefe die Druckwelle im oberen Kanal bis zur Schneckenspitze und von dort
iiber den unteren Kanal zuriick zum runden Fenster. Die Basilarmembran verfiigt jedoch
iiber einen Steifigkeitsgradienten und gibt einer wellenférmigen Volumenverschiebung
nach. Eine Schwingung breitet sich frequenzselektiv in Form von Wanderwellen aus,
welche schematisch entlang einer ausgerollten Cochlea in Bild 2.5(a) dargestellt ist. Eine
Wanderwelle ist im Allgemeinen dadurch charakterisiert, dass ihre Einhiillende keine Wel-
lenknoten oder Wellenbéuche aufweist und fiir stationire Zusténde konstant ist. Wahrend
die Wellenldnge der Wanderwelle entlang der Cochlea immer kiirzer wird, wéchst ihre
Amplitude zu einem Maximum, um dann sehr schnell zu verebben. Mit exponentieller ab-
nehmender Geschwindigkeit verlduft die Wanderwelle von basal nach apikal. Im Vergleich
zur Schallgeschwindigkeit in der Lymphfliissigkeit ist die Geschwindigkeit der Wanderwel-
le relativ gering. Der Ort der maximalen Auslenkung der Basilarmembran ist abhéngig
von der Frequenz der anregenden Schallwelle. Dadurch ist jeder Schallfrequenz eine be-
stimmter Ort des Maximums der Wanderwelle auf der Basilarmembran zugeordnet. Dies
wird als Frequenz-Orts-Transformation der Cochlea bzw. als tonotope Bild bezeichnet
und in Bild 2.5(b) skizziert. Durch die Schwingungen des Endolymphschlauches kommt
es zu einer Auslenkung der Basilarmembran gegeniiber der dariiber liegenden, relativ
starren Tektorialmembran. In Bild 2.4(b) erkennt man dariiber hinaus die Haarzellen,
welche sich auf der Basilarmembran befinden. Man unterscheidet zwischen den einreihig
stehenden inneren Haarzellen (iHz) und den dreireihig angeordneten duferen Haarzellen
(4Hz). Jede dieser Haarzellen besitzt ungefihr 100 Sinneshérchen, die so genannten Ste-
reozilien, wobei nur die der 4Hz in engem Kontakt zur Tektorialmembran stehen. Man
geht davon aus, dass die iHz, von denen 95% der afferenten®’ Nerven abgehen, die eigent-
lichen Sinnesrezeptoren darstellen. Dagegen enden die meisten efferenten® Nervenfasern
bei den 4Hz. Durch die Bewegung der Basilarmembran gegeniiber der Tektorialmembran
werden die Zilien verbogen. Dabei 6ffnen sich vermutlich iiber ein mechanisches Hebel-
system, den Tip Links, die Transduktionskanile. Von der Endolymphe flieBen Ca?T und
K™ Tonen in die Zilie ein, wodurch eine Depolarisation ausgelést wird und ein elektrischer
Impuls erzeugt werden kann. Im Unterschied zur iHz, deren elektrischer Impuls im Ge-

4) Afferente Nervenfasern leiten Impulse von der Zelle zum Gehirn.
%) Efferente Nervenfasern leiten Impulse vom Gehirn an die Zelle

10
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Verbiegung der Wénde
des Endolymphschlauches

Hullkurve

Entfernung vom Steigbtigel (cm)

(a) Wanderwelle

bei bei
ovales 700Hz rundes 3000Hz

Fenster\é:’r t / Fenster

-------------- —2>

2l
Kochlea Helikotrema e Kochlea
(entrollt) (entrollt)
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Bild 2.5: Wanderwelle und tonotope Abbildung auf der Cochlea. Beide Schemata aus Sil-
bernagl und Despopoulos [174]

hirn letztlich als Schallereignis wahrgenommen wird, kommt der chemischen Reaktion der
dHz vermutlich eine andere Bedeutung zu, da sich auch die Art des “Einbaus” der 4Hz
signifikant unterscheidet. Wéahrend bei den inneren Haarzellen, wie bei fast sdmtlichen
Zellen des menschlichen Korpers, der grofite Teil der Oberfliche in Kontakt mit den
benachbarten Stiitzzellen stehen, sind die &Hz in einer einzigartigen Art und Weise frei
im Endolymphraum aufgespannt. Lediglich ihr Fufl wird von einer Stiitzzelle umfasst und
die obere Abschlufiplatte, aus der die Stereozilien ragen, sind von Nachbarzellen umringt.
Der grofite Teil des Zellkorpers der &Hz wird frei von Endolymphe umspiilt.

Man vermutet, dass die &Hz als einzige Sinneszellen des menschlichen Korpers zu eige-
nen Bewegungen imstande sind. Ausgelost durch das Sensorpotenzial, konnen sich die
Zellen leicht kontrahieren oder wieder entspannen. Dazu nutzen sie Filamente dhnlich
den Aktin- und Myosin-Filamenten in Muskelzellen. Ein beeindruckendes Beispiel dieser
aktiven Bewegung wurde von BBC in Form einer tanzenden Haarzelle in der Dokumen-
tation Far We Go 1987 veroffentlicht [0]. Das Ausmafl der Kontraktion héngt dabei auch

11
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Bild 2.6: Rasterelektronenmikroskopische Aufnahmen von Haarzellen eines Meerschwein-
chens im gesunden Zustand und nach Larmschédigungen (Quelle unbekannt)

von der Frequenz ab, mit der die Hérchen ausgelenkt werden ®. Vor allem im Bereich
niedrigen Schallenergien ist diese aktive Verstirkung bedeutsam. Sie wird von den dHz
im wesentliche autonom gesteuert. Die efferente Innervation ist dazu prinzipiell nicht
erforderlich 7. Nur so lisst sich erkléren wie Tone, welche auf der Basilarmembran ledig-
lich eine Auslenkung von einem Zehntel Nanometer hervorrufen, ungefahr soviel wie ein
Atomdurchmesser und 5000 mal weniger als die Wellenlénge von sichtbarem Licht, gerade
noch wahrgenommen werden kénnen. Dies féllt schon fast in den Bereich der Brownschen
Molekularbewegung, so dass man fast das thermische Rauschen der Fliissigkeitsmolekiile
des Innenohrs héren konnte®).

Insgesamt geht man davon aus, dass die 4Hz eine frequenzselektive, nichtlineare, aktive
Verstarkung der Wanderwelle durchfithren und auf diesem Wege den adédquaten Reiz der
iHz erhohen. Bei hohen Pegeln geht der Verstirkungsprozess der 4Hz in Sattigung und
die iHz werden direkt durch die relativ starke Auslenkung der Basilarmembran stimu-
liert. Die pegelabhéingige Verstdrkung bezeichnet man als Dynamikkompression. In den
Bilden 2.6(a) bis 2.6(c) sicht man Aufnahmen gesunder und geschidigter Haarzellen eines
Meerschweinchens. Deutlich erkennt man die Verdnderung der Struktur der Haarzellen
nach Larmexposition. Experimentell nachgewiesen geht damit eine gestérte neuralen
Reizleitung einher. Der hohe Dynamikbereich wird eingeschrénkt und das kompressive
nichtlineare Verhalten der Basilarmembranauslenkung wird zunehmend linear. Der Ver-
lust an Trennschérfe und Sensitivitit geht hédufig einher mit unverminderter Horleistung

6) Jede #Hz hat eine Resonanzfrequenz, welche eine Oktave tiefer liegt als diejenige der Basilarmembran-
stelle auf der sie sich befindet. Eine dHz, die z.B. auf 2 kHz-Schwingungen optimal reagiert, befindet
sich am Basilarmembranort, der auf 4 kHz “gestimmt” ist - aus Sicht der Schalleinspeisung am ovalen
Fenster also vor der Stelle, welche die hochsten Schwingungen ausfiithrt. Dieser Mechanismus kann als
Schwunggeber interpretiert werden.

Eine Riickkopplung iiber Neuron wire auch wegen der Leitungs- und Refraktéirzeiten viel zu langsam,
um die mehrere kHz schnellen Schwingungen zu steuern. Man geht heute davon aus, dass die efferente
Innervation einen moderiereden Effekt auf diese Schwingungstétigkeit der dufleren Haarzellen ausiibt.

8) Theoretisch vorstellbar ist auch, dass das thermische Rauschen der Molekularbewegung von den Haar-

zellen aufgenommen wird und durch einen neuralen Filter der Horverarbeitung nicht gehort wird.

7
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2.2 Otoakustische Emissionen (OAE)

bei hohen Schalldruckpegeln. Dies wird in der Literatur historisch bedingt als Rekruitment
bezeichnet. In Form der Altersschwerhorigkeit betrifft dies bereits heutzutage jeden Zwei-
ten tiber 80 Jahre (Morton [125]) - Tendenz steigend. Obwohl Héreindriicke prinzipiell nur
subjektiv erfassbar sind, ist bei dem Grofiteil der cochleédr bedingten Schwerhorigkeiten
eine viel versprechende Moglichkeit zur objektiven Erfassung vorhanden: die Aufnahme
von otoakustische Emissionen.

2.2 Otoakustische Emissionen (OAE)

“Wie kommt es denn, dafl sich bey Stimmung einer Quint 2 - 3 auch noch
der dritte Klang in einer subtilen Mitténung meldet und horen ldsst, und
zwar allemal eine Oktav zu dem tiefen Klang der Quint?“ Darauf antwortet
der Musiker: “Die Natur hat darinnen ihr liebliches Spiel, und weisst, dafl bey
2 - 3 die 1 noch fehle, und sie solchen Klang gerne dabey haben wolle, damit
die Ordnung von 1-2-3 z.E. ccg vollkommen sey, daher kommt auch, daf} eine
Quinte 3 Fufl den Ton so vollkommen macht, und einen dritten Klang mit sich
fithrt, der fast so stark ist, als ein gelindes Gedackt.“ (Sorge, 1744)

Die Natur als vollkommene Ordnungsmacht war fiir Georg Andreas Sorge 1744 der Grund
fir das Auftreten des von ihm erstmals beschriebenen Differenztons ([13]). Geisterhaft be-
zeichnetet Tartini dagegen das Phinomen 1757 als terzo suono ([11]). Mit “beschranktem
Stellenwert” und als “bestétigungsbediirftig” lehnte mehr als 200 Jahre spéter die Zeit-
schrift Nature eine Veroffentlichung bzgl. der Entdeckung aktiver Schallemissionen durch
das menschlichen Ohr durch Kemp ab. 1976 fand Kemp heraus, dass es aus ca. einem
Drittel aller gesunden Ohren ganz leise pfeift und es sich dabei nicht um Tinnitus, dem
Ohrklingeln, handelt. Tinnitus ist stets ein pathologischer Prozess. Die von Kemp ge-
fundenen Emissionen aus dem Ohr sind dagegen Anzeichen eines gut funktionierenden
Innenohrs. Wahrend sich die entdeckten spontanen Emissionen nur in einem Drittel aller
gesunden Ohren finden, fand er auch evozierte Emissionen, die sich in allen gesunden
Ohren finden lassen.

Otoakustische Emissionen sind Schallereignisse, die von der aktiven und nichtlinearen
Mechanik des Innenohres erzeugt werden, iiber das Mittelohr nach auflen gelangen, vom
Trommelfell abgestrahlt werden und im geschlossenen Gehorgang mit einem empfindli-
chen Mikrophon gemessen werden kénnen. Es wird unterschieden zwischen Emissionen,
die spontan, also ohne akustischen Reiz, auftreten, und solchen, die mit transienten Reizen
(Klicks oder Ton-Pips) oder stationéren Reizen (Sinustone) ausgelost werden. Seit ihrer
Entdeckung vor 27 Jahren (Kemp [101]) sind die OAE in fast allen untersuchten Wirbeltie-
ren nachgewiesen. OAE besitzen ein betréchtliches Potenzial zur nicht-invasiven Analyse
und Diagnostik von mechanischen Innenohreigenschaften und Innenohrstérungen.
Obwohl es unterschiedliche Thesen bzgl. der Entstehung der otoakustischen Emissionen in
der Literatur gibt, geht man iibereinstimmend davon aus, dass sie als Nebenprodukt der
im Innenohr stattfindenden (aktiven) nichtlinearen Prozesse angesehen werden kénnen.
Dadurch sind sie geeignet, Storungen der Schallverarbeitung auf der Ebene der dufleren
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2 Grundlagen

Haarzellen (8Hz) zu diagnostizieren. IThr Verhalten bei Beeintrachtigungen der &Hz un-
terstiitzt diese Annahme.

2.2.1 Klassifizierung der OAE

Wie schon erwahnt existieren unterschiedliche Arten von OAE.

Spontane otoakustische Emissionen (SOAE) sind Emissionen, die in ca. 30 % aller
Normalhorenden spontan - ohne duflere Stimulation - auftreten kénnen. Die durch
Mittelungsprozesse erfassbaren Emissionen haben bis heute noch keine klinisch an-
wendbare Relevanz fiir objektive Diagnostik. Die urspriinglich vermutete Korrelati-
on der SOAE mit Tinnitus konnte nicht eindeutig bestétigt werden ([113]).

Transient evozierte otoakustische Emissionen (TEOAE) werden durch Klickreize aus-
gelost. Dieser transiente und kurze Stimulus erregt zumeist einen gréfSeren Bereich
der Cochlea, so dass die zeitlich trennbare Antwort eine frequenzinsensitive Aus-
sage iiber die Cochlea erlaubt. Durch Maskierungen und schmalbandigere Stimuli
wie Chirps wird versucht die Frequenzauflosung der Methode zu verbessern. Als in
der klinischen Praxis anwendbare schnelle Methode zum allgemeinen Screening der
Cochleafunktion kénnen TEOAE zumeist bis zu Horverlusten von 30 dB HL nach-
gewiesen werden. 1978 wurden stimulierte Emissionen erstmals von Kemp [101]
beschrieben.

Stimulus-Frequenz otoakustische Emissionen (SFOAE) werden durch einzelne Si-
nustone oder sich langsam in der Frequenz erniedrigende Sweeps evoziert. Pro-
blematisch bei der Erfassung ist die Tatsache, dass Stimulus und Emission sowohl
zeitlich als auch in der Frequenz iiberlappen. Eine Trennung des Antwortsignals vom
auslosenden Reiz kann iiber nichtlineare Eigenschaften der Emissionen erfolgen.

Distorsionsprodukte otoakustischer Emissionen (DPOAE) bezeichnen die auftreten-
den Verzerrungsprodukte des Innenohrs als Antwort auf die Darbietung zweier
Sinustone mit bestimmten Frequenz und Pegelverhéltnis. Am prominentesten
tritt zumeist das kubische Verzerrprodukt? der Frequenz fap = 2fi — fo aus
dem Leistungsspektrum der Antwort hervor, das mit dem Frequenzverhéltnis der
Primartone f—f = 1.2 ausgelost wird. Bei optimalen Schalldruckpegelverhéltnissen
der Primé&rtone kénnen auch bei Innenohrgeschédigten mit bis zu 60 dB HL Emis-
sionen gemessen werden. Durch intra- und interindividuelle Vergleiche der Lei-
stungsspektren der DPOAE kann unter Beriicksichtigung der akustischen Kali-
brierung der Messaparatur sogar eine zuverldssige objektive Vorhersage iiber die
Horschwelle getroffen werden. In der klinischen Praxis werden allerdings bei vermu-
teten Horverlusten iiber 50 dB HL weitere Untersuchungen bzgl. der retrocochleiren
Schallverarbeitung angestofien, die nicht unmittelbar mit DPOAE {iberpriift werden
kénnen.

9 In Form eines Tutorials beschreibt Knuth [106] die mathematischen Grundlagen bei der Entstehung
otoakustischer Emissionen.
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2.2 Otoakustische Emissionen (OAE)

2.2.2 Messung der OAE

Die Messung der OAE erfolgt durch empfindliche Mikrofone im abgeschlossenen, dufleren
Gehorgang. Das Grundprinzip der Signalverarbeitung liegt im Mittelungsprozess der reiz-
synchron aufgenommenen Reizantworten. Die wichtigste Grundlage der angewendeten
Signalverarbeitung ist dabei, dass sich 'weifle’ Rauschanteile des aufgenommenen Signals
mit der Anzahl der Mittelungen N um LN verringern. Nicht-weifle Bestandteile des auf-
genommenen Signals konnen dadurch aus dem Grundrauschen hervortreten.

Die DPOAE werden durch stationére An-
regung mit zwei Sinusténen benachbarter
Frequenz ausgelost und entstehen vermut-
Wandermelion. lich als direkte Folge der Nichtlinearitét

umhiillende des cochledren Verstarkungsmechanismus.
(schematisch)

Helikotrema | ovales Fenster

Durch die nichtlineare Verstarkung der

X .. . . . .
7 < dHz werden, wie auch in einem techni-

- !\ 866 B schen System, Verzerrungsprodukte ver-
'HZT _ /\;\z/\/\. schiedener Ordnung verursacht. Dabei
Perzeption Emission sind sowohl quadratische als auch kubi-

sche Distorsionsprodukte beim Menschen
nachweisbar. Das im menschlichen Ohr
Bild 2.7: Zwei-Quellen-Theorie schematisch. mit der grofiten Amplitude vorkommende
Quelle: Janssen in Lehnhardt und Verzerrungsprodukt hat seinen Ursprung
Laszig [113, S. 87] in einer kubischen Nichtlinearitét und be-
findet sich, abhingig von den Frequenzen
fi und f5 der beiden Primértone, an der Frequenz fg, =2 - f1 — fa.
Der Ort z. der Entstehung der DPOAE befindet sich auf der Basilarmembran im
Uberlappungsbereich der beiden - durch die Simuli ausgelosten - Wanderwellen nahe
des charakteristischen Ortes x5 der Frequenz fs (siche Bild 2.7). Neben dieser Hauptquel-
le der DPOAE existiert nach der Zweiquellentheorie (Shera und Guinan [167]) noch eine
weitere Emissionsquelle am Ort z,, dem Ort der Perzeption der Frequenz fg,. Dieser zwei-
te Anteil der DPOAE ist zum ersten Anteil phasenverschoben. Die daraus resultierenden
Interferenzen werden als Ursache grofler Amplitudenschwankungen direkt benachbarter
DPOAE Messungen verstanden und als Feinstruktur der DPOAE bezeichnet. Aufgrund
der unsymmetrischen Umbhiillenden der Wanderwelle und dem abrupten Abfall ihrer Am-
plitude in Richtung Helikotrema, héingt der Uberlappungsbereichs von den Stimuluspegeln
Ly und Ly ab. In einer einfachen Modellvorstellung korreliert der Uberlappungsbereich
der beiden auslosenden Wanderwellen mit der Amplitude der Emission und erklart die
Asymmetrie eines heuristisch verifizierten, optimalen Anregungsparadigmas, der Pegel-
schere nach Kummer [109](siehe Tabelle 3.1).
Die Spektralamplitude der im dufleren Gehorgang messbaren Distorsionsprodukte hangt
allerdings von weiteren Faktoren ab. Dabei spielt vor allem die Mittelohrfunktion eine
wichtige Rolle. Bei Versteifung des Schallleitungsapparates im Mittelohr nehmen die
Emissionen ab, da die Ubertragung sowohl der Primértone in das Innenohr, als auch der
Emissionen vom Innen- iiber das Mittelohr in den dufleren Gehoérgang abgeschwicht ist.
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2 Grundlagen

Ferner hat die Gehorgangsldnge einen erheblichen Einfluss auf die Emissionspegel, da ei-
nerseits das einhergehende groflere Volumen des Gehorgangs eine Dampfung der Anregung
mit sich bringt und andererseits stehende Wellen im Gehorgang die Stimulusdarbietung
verfélschen konnen.

2.2.3 Klinischer Nutzen der OAE

Zur Erkennung von Horstérungen beim Neugeborenen-Horscreening kommen heutzutage
bereits Handgerdte zum Einsatz, die sich durch einfache Handhabbarkeit und automa-
tisierten Messablauf auszeichnen. Die Abklarung des Horvermogens erfolgt dabei durch
Messung der otoakustischen Emissionen (zumeist TEOAE oder DPOAE) und auditorisch
evozierten Potenziale (AEP), die eine Trennung zwischen horgeschidigt (fail Antwort)
und nicht horgeschidigt (pass Antwort) gewéhrleisten. Das Neugeborenen-Horscreening
ist ein Siebtest zur frithen Erfassung von Horschédden, bei dem ein Neugeborenes mit ei-
ner fail Antwort zur weiteren Abklirung der Diagnose einer umfassenden audiologischen
Diagnostik unterzogen wird. Sowohl aus gesundheitsékonomischer Sicht als auch zur In-
formation der Eltern ist entscheidend, ob das Kind, welches das Screening nicht bestanden
hat, tatsdchlich horgeschédigt ist. Aus der Beobachtung, dass der Prozentsatz von fail
Antworten beim ersten Test (kurz nach der Geburt) im Vergleich zum zweiten Test (ein
paar Tage nach der Geburt) hoher ist, kann abgeleitet werden, dass nicht-pathologische
Faktoren das Ergebnis beeinflussen. Eine Ursache hierfiir konnen beispielsweise noch
vorhandene Fruchtwasserreste in der Paukenhohle sein, die zu einer passageren Schalllei-
tungshorstorung fithren.

Bis heute fehlen schnelle Tests, die in der Lage sind, eine passagere Mittelohrschwerhorigkeit
von einer persistierenden, versorgungsbediirftigen cochledren Schwerhdrigkeit zu unter-
scheiden, und die helfen konnen, unnotige, zeitaufwandige und kostenintensive Nach-
untersuchungen zu vermeiden. Otoakustische Emissionen haben iiber das Horscreening
hinausgehend das Potenzial einer weiterfithrenden audiologischen Diagnostik. Insbesonde-
re mit Hilfe der DPOAE konnen Sensitivitéts-, Kompressionsverlust (Recruitment) und
Trennschéarfeverlust des Innenohres quantitativ und mit hoher Frequenzauflésung erfasst
werden. Da DPOAE sehr eng an die Funktion der dufleren Haarzellen (4Hz) gebunden
sind (Mills und Rubel [121]) und nahezu alle Formen der Innenohrschwerhorigkeit mit der
Funktionseinschrénkung oder Verlust der &Hz beginnen, bieten sie die Moglichkeit, das
Hordefizit dort zu erfassen, wo es auf der Horbahn entsteht. DPOAE erlauben dariiber
hinaus eine Topodiagnostik der Horstorung. Hochgradige Horverluste lassen sich mit Hilfe
der DPOAE zumeist nicht quantitativ exakt beschreiben, da sie die Schallverarbeitung
im unteren und mittleren Dynamikbereich widerspiegeln. Akustisch evozierte Potenziale
(AEP) eignen sich als objektive Methode zur Quantifizierung hochgradiger Horstérungen
besser. Alle objektiven Moglichkeiten helfen in der klinischen Praxis bereits heute, Simu-
lanten oder Aggravanten zu iiberfithren und die Ergebnisse der subjektiven Audiometrie
zu kontrollieren.
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2.3 Akustisch evozierte Potenziale (AEP)

2.3 Akustisch evozierte Potenziale (AEP)

Unter akustisch evozierten Potenzialen versteht man die an der Kopthaut korreliert zu
einem akustischen Reiz auftretenden Potenziale. Sie werden mit unterschiedliche Verfah-
ren der elektrischen Reaktionsaudiometrie (ERA) gemessen. Allgemein wird dabei die
dargebotene Schallwelle {iber die Horsinneszelle in elektrische Reize gewandelt und an-
schliefend auf verschiedenen Nervenbahnen zum zentralen Nervensystem weiter geleitet.
Die verschiedenen Eigenschaften der akustischen Reize wie Frequenz, Intensitédt und Dau-
er werden in unterschiedlichen vernetzten Zentren ausgewertet, in denen zahlreiche Ner-
venzellen angeregt werden. Die Erfassung der AEP erfolgt durch Elektroden am Kopf
des Probanden bzw. Patienten. Je nach Art der Anregung und Auswertung werden ver-
schiedene “Arten” von AEP und ERA unterschieden. Zumeist wird dadurch auch eine
Topodiagnostik der Horstorung moglich.

2.3.1 Klassifizierung der AEP

Friihe Akustisch Evozierte Potenziale (FAEP) bezeichnen die Potenzialantwort auf
einen transienten Klickreiz, die von 1,5 ms bis zu 10 ms nach der Reizdarbietung
erfasst werden konnen. FAEP werden mittels Hirnstammaudiometrie (brainstem
evoked response audiometry = BERA) erfasst, wobei im Zeitbereich die Wellen des
Antwortsignals (genannt Jewett I - Jewett VII) in Amplitude und Latenz ausge-
wertet werden. In der klinischen Praxis dient dieser frequenzinsensitive Test zur
Diagnostik retrocochledrer Horstérungen bei Erwachsenen und zur Abschéatzung
des Horverlustes bei Kindern. Durch die unabhéngigkeit der FAEP kénnen auch
Kleinkinder im sedierten Zustand untersucht werden.

Mittlere Akustisch Evozierte Potenziale (MAEP) charakterisieren die Antwort auf
einen transienten Klickreiz im Bereich von 10 ms bis zu 50 ms nach Reizdarbietung.

Spdte Akustisch Evozierte Potenziale (SAEP) werden mittels Hirnrindenaudiometrie
(Cortical Evoked Response Audiometrie = CERA) gemessen. Sie bezeichnen die
“spiten” Antworten auf dieses Ereignis bis zu 1 s nach der Reizdarbietung. Teil-
weise werden SAEP zeitlich bis 300 ms begrenzt definiert und so von den sehr
spiten AEP mit einer Latenz von 1 s unterschieden. Da SAEP vigilanzabhéingig
sind, werden sie nur zur Uberpriifung psychogener Taubheit oder bei Simulation
einer Schwerhorigkeit herangezogen. In Bild 2.8(a) ist der typische zeitliche Verlauf
der “verschiedenen” AEP dargestellt.

Elektrocochleographie (ECoG) bezeichnet die Messung der Mikrofonpotenziale der in-
neren und dufleren Haarzellen, der Summationspotenziale und Aktionspotenziale im
Zeitbereich bis zu 3,5 ms. Zum Ausschluss einer cochledren Restfunktion wird diese
Untersuchung z.B. vor einer Cochlea-Implantat-Operation durchgefiihrt.

Auditory steady-state response (ASSR) oder Amplitude Modulation Following Re-
sponse (AMFR) sind frequenzsensitive, stationidre Potenzialantworten, die durch
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2 Grundlagen

Amplitudenmodulierte Sinussignale ausgelost werden, evtl. in Verbindung mit wei-
teren Frequenzmodulationen. Es wird vermutet, dass ASSR lediglich eine stationére
Uberlagerung der MAEP Antworten darstellen.

Da AEP ein Bestandteil des Elektroenzephalogramm (EEG) sind und im speziellen die
ASSR Bestandteil der Gamma-Frequenz des EEG ist, sollen im Folgenden noch kurz
weitere Figenschaften des EEG beschrieben werden.

2.3.2 Anteile eines EEG

Beim EEG werden kollektive Potenzialschwankungen der Hirnrinde von der Kopfhaut mit
Hilfe von Oberflichenelektroden abgeleitet. Dabei sind zumeist insgesamt 23 Elektroden
in gleichméBigem Abstand nach dem 10-20-System auf der Oberflache verteilt. Potenzial-
schwankungen werden als Spannungsdifferenzen zwischen den 22 Messelektroden zu einer
Referenzelektrode gemessen.

Stellt man die abgegriffenen Potenzialverlaufe im Zeitbereich dar, werden verschiedene
Rhythmen sichtbar:

a-Wellen: Sie treten beim wachen Erwachsenen bei geschlossenen Augen auf und haben
eine Frequenz von etwa 10 Hz und eine Amplitude von ca. 50uV.

[-Wellen: Nach dem 6ffnen der Augen verschwinden die a-Rhythmen und es kénnen (-
Wellen mit einer Frequenz im Bereich von 14 Hz bis 30 Hz und etwas geringerer
Amplitude festgestellt werden. Sie sind Ausdruck gesteigerter Aufmerksamkeit.

v-Wellen: Als y-Rhythmen bezeichnet man Potenzialschwankungen mit einer Frequenz
grofer als 30 Hz bis 110 Hz. Sie treten vermehrt bei geistiger Anstrengung (z.B.
beim Lernen) auf.

0-Wellen: Im Tiefschlaf konnen 9-Wellen mit Frequenzen unterhalb von 3 Hz beobachtet
werden.

Man unterscheidet dariiber hinaus noch die Spontane von der evozierten oder induzier-
ten Aktivitdt und die Abklingende von der Stationdren. Im Unterschied zur spontanen
Aktivitit konnen durch fast alle Reizmodalititen'®) korrelierte, induzierte Potenziale aus-
gelost werden. Charakteristisch sind dabei die Hauptaktivitdt von 30 Hz bis 80 Hz und
der nicht streng zeitliche Bezug zum Stimulus. Evozierte Potenziale haben ihre Aktivitét
zumeist um die 40 Hz und folgen innerhalb der ersten 100 ms nach dem Stimulus. Sie
sind an diesen streng zeitlich gebunden und von kurzer Dauer. Auf periodische Stimuli
hin konnen stationidre Antworten langerer Dauer folgen.
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Bild 2.8: Zeitlicher Verlauf der Antwort und Dipolmodell der Entstehung der akustisch
evozierten Potenziale. Beide Abbildungen aus Kollmeier [31] .

2.3.3 Messung der AEP

Bei der Aufnahme von AEP werden zumeist Differenzsignale zwischen ipsilateralem Ma-
stoid und Vertex mit insgesamt drei Elektroden aufgenommen 'Y, Synchron zum Stimulus,
der meist iiber Knochenleitungshorer oder Luftleitungshorer dargebracht wird, wird das
Antwortsignal aufgezeichnet und gemittelt. Im Normalfall sollte das Gegenohr vertdubt
werden, um Uberhéren ausschliefen zu kénnen und die entstandenen Potenziale auf die
Leistung des Priifohres alleine riickfithren zu kénnen. Nach der Wandlung des akustischen
Reizes in elektrische Signale durch die inneren Haarzellen (iHz) auf der Basilarmembran
treten die aufeinander folgenden Aktivitdten der Horbahn mit zunehmender Latenz auf.
Auf der Kopfhaut kénnen quasi im “Fernfeld” die einzelnen Dipolschwinger gemessen wer-
den (vgl. auch Bild 2.8(b) und Herdman et al. [71]) und das Summenpotenzial, getrennt
vom mit aufgenommenen Rauschen, im Frequenz- oder Zeitbereich analysiert werden.
Zur Analyse im Zeitbereich werden alternierend die gemessenen Zeitintervalle (Frames) in
zwei unterschiedliche Zwischenspeicher A und B reizsynchron gemittelt. Nach variablen,
stimuluspegelabhéngigen Mittelungszeiten kann durch Summenbildung im Vergleich zur
Differenzbildung eine Signalantwort (S) von einer Rauschantwort (V) ermittelt werden.
Unter der Annahme, dass sich Stérungen der Messung auf beide Puffer A und B zu glei-
chen Anteilen verteilen, kann ein Signal zu Rauschabstand (SNR) ermittelt werden.

Mit A = Sy + Ny und B = S + Np ergibt sich anschaulich im Grenzwert A + B =
Sa+Sg+Nyg+-Ng~2xS+Nund A—B=854—Sg+N4— Ng =~ N.Der SNR lasst
sich dadurch aus dem Quotienten % A+B abschétzen.

10) Bereits 1942 entdeckte Adrian [29] am Igel durch Geruchsreize ausgeloste Potenziale.
1) Diese Potenziale beziehen sich jeweils auf eine dritte Referenzelektrode, welche hiufig an der Stirn bzw.
Nacken angebracht ist
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Bei den frequenzsensitiven ASSR kann die Unterscheidung von Reizantwort und Rauschen
im Frequenzbereich dhnlich der DPOAE Analyse erfolgen.
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(a) ASSR Stimulus (b) ASSR Antwort

Bild 2.9: ASSR Stimulus in Zeit- und Frequenzbereich (nach Pethe [111]) sowie Amplitu-
denspektrum und Polarkoordinatendarstellung der Antwort (nach Pethe et al.

[146])

ASSR Durch Stimulation des Gehors mit einem amplitudenmodulierten Sinuston nach
Gleichung 2.3 stellt sich im Innenohr ein eingeschwungener Zustand ein.

uap (t) = o[l + m - cos(27 frneat)] - cos(2m fit) (2.3)

Dabei bezeichnen m = TL—]O” den Modulationsgrad, uy die Grundamplitude, f,,,q die Fre-
quenz des modulierten Sinus und f;. die Frequenz des Tragers.

Zur Auslosung optimaler ASSR betrigt m in der Regel zwischen 90% und 100%. Tref-
fen die Schalldruckwellen des amplitudenmodulierten Reizes auf das Trommelfell, so wird
nach der Weiterleitung durch das Mittelohr der entsprechende Ort der Cochlea um die
Tragerfrequenz angeregt. Die Amplitudenschwankungen des Trégers mit dem Rhythmus
der Modulationsfrequenz werden von den Horsinneszellen auf der Basilarmembran regi-
striert und an den Hornerv codiert weitergeleitet. Das Gehirn fiihrt anschliefend eine
Demodulation des elektrischen Reizes durch. Die resultierenden, periodischen Spannungs-
schwankungen lassen sich zwischen Vertex und Mastoid als Bestandteil des EEG ableiten.
Es kann exakt die Modulationsfrequenz des Stimulus nachgewiesen werden, wobei die
stabilsten Antworten bei Modulationsfrequenzen um 40 Hz (vigilanzabhéngig) sowie um
80 Hz (vigilanzunabhéngig) auftreten (Pethe et al. [116]). Die Analyse der Reizantwort

20
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erfolgt nach Transformation in den Frequenzbereich und wird anhand der Parameter Am-
plitude und Phase beschrieben. In Bild 2.9(a) ist der typische akustische Reiz in seinem
zeitlichen Verlauf sowie in seiner spektralen Struktur dargestellt. Gegeniibergestellt ist
eine typische ASSR Antwort in Bild 2.9(b) sowohl in Spektral- als auch Polarkoordina-
tendarstellung.

Obwohl die Phase Auskunft {iber die Laufzeit zwischen Stimulusreiz und evozierten Poten-
zial gibt, ist aufgrund der Periodizitdt im Gegensatz zu transient evozierten Potenzialen
nur mittelbar eine Aussage iiber absolute Latenz zu machen. Demgegeniiber steht der
Vorteil der ASSR, eine vollstindig objektivierbare Auswertung der Antwort vornehmen
zu konnen. Bei FAEPs erfolgt die Auswertung zumeist durch einen menschlichen Exper-
ten. Zum Nachweis der erwarteten Antwortfrequenz im EEG existieren eine Reihe von
statistischen Verfahren (siche Abschnitt 3.2).
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3 Stand der Technik

Mit kommerziell erhéltlichen Messsystemen der objektiven Audiometrie ist es schwer
moglich, die Parameter des Messablaufs vollstéindig und frei einzustellen. Einfache Dar-
stellungsunterschiede der Messergebnisse in unterschiedlichen Systemen kénnen durch die
Anwender in der klinischen Praxis deshalb félschlich als grundsétzliche Unterschiede mis-
sinterpretiert. Bedingt durch die historische Entwicklung der einzelnen Messsysteme und
verstiarkt durch die ’gefithlten” Verfahrensunterschiede einzelner Messsysteme, resultiert
die Problematik, dass verschiedenen Verfahren objektiver Audiometrie in separaten Mo-
dulen implementiert sind. Neben dem daraus resultierenden ’Maschinenpark’, den der
Anwender fiir umfassenden Untersuchungen benétigt, gehen viele Synergieeffekte durch
Kombination und Automatisierung unterschiedlicher Methoden verloren.

Die Entwicklung einer flexiblen Messplattform in dieser Arbeit erlaubt es, objektive
Verfahren der Audiometrie simultan zu kombinieren. Zur Einordnung der resultieren-
den Verbesserungen wird im Folgenden der Stand der Technik dargestellt werden. Die
Schliisselworte DPOAEY, ASSR und Kalibrierung bilden dabei die Kerngebiete der Arbeit
und sollen betonen, dass die vorliegende Beschreibung des Status-Quo keine allumfassen-
de Darstellung der vielfaltigen Forschungsanstrengungen auf dem Gebiet der objektiven
Audiometrie sein kann.

3.1 Distorsionsprodukt otoakustischer Emissionen
(DPOAE)

Bei der Erfassung der DPOAE werden zumeist Mittelungen vorgenommen, um den Pegel
an der DPOAE Frequenz mit dem Rauschpegel der benachbarten Frequenzbereiche zu
vergleichen. In einigen Anwendungen werden ausschliefSlich Auswertungen der Phase der
DPOAE vorgenommen. Stabiles Verhalten der Phase wihrend einer Messung wird als
valide Antwort interpretiert, da z.B. weiles Rauschen keine Stabilitdt der Phase aufwei-
sen sollte. Neben der Auswertung im Frequenzbereich konnen im Zeitbereich auch Filter
eingesetzt werden wie z.B. bei Vivography der Firma VivoSonic [15]. Ein Vergleich der
Verfahren erfolgt in Abschnitt 5.2 simulativ und umgesetzt am konkreten Beispiel eines
kommerziellen Handheld Screeners der Firma Fischer-Zoth [1].

Die auf dem Markt befindlichen Messsysteme, die in Abschnitt 3.4 im Uberblick dar-
gestellt sind, schopfen das Potenzial der DPOAE nur zogerlich aus. In der klinischen

1) Sofern kein weiterer Zusatz angefiihrt ist, wird in dieser Arbeit auf die DPOAE der Frequenz fap =
2. f1 — fo Bezug genommen.
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3.1 Distorsionsprodukt otoakustischer Emissionen (DPOAE)

Routine werden iiblicherweise DPOAE nur bei stark iiberschwelligen Reizen gemessen,
obwohl bekannt ist, dass die mit schwellennahen Reizpegeln ausgelosten DPOAE die
groBte Sensitivitdt aufweisen (Kummer et al. [109], Dorn et al. [50]). Voraussetzung
hierfiir ist ein ausreichend grofles Signal-Stérverhéltnis, welches nur mit extrem rauschar-
men Mikrofonen erreicht werden kann und nicht in allen Messsystemen zur Anwendung
kommen.

Die Reproduzierbarkeit von DPOAE bei Kindern oder Erwachsenen wird in der Literatur
durchwegs als sehr gut beschrieben. Z.B. nach Lasky [! 1 1] variieren die Pegel der 2f; — fo
DPOAE in konsekutiven Messungen innerhalb einer Abweichung von 1,5 dB, die Phasen
der DPOAE innerhalb von 15 Grad. Selbstverstéindlich hédngen jeweilige Zahlenwerte vom
verwendeten Messsystem, Messdauer und Rahmenbedingungen ab und werden tendenziell
bei niedrigen Stimuluspegeln schlechter (Lasky [112]).

Mit DPOAE Input/Output-Funktionen (I/0O-

Primirtonpegel Funktionen, Wachstumsfunktionen) kann die
kompressive nichtlineare Verstdarkung des In-

L, [dB SPL] L, [dB SPL] nenohres in gewissen Bereichen sehr gut wi-
63 60 dergespiegelt werden. Aus Tierversuchen ist
61 55 bekannt, dass die Reizantwort der Basilar-
59 50 membran einen nichtlinearen kompressiven
57 45 Verlauf hat, was letztlich den hohen Dyna-
55 40 mikbereich des Ohres erkldrbar macht (Rhode
53 35 [155], Ruggero et al. [160]). Wird zur Auslosung
51 30 der DPOAE beim Menschen ein Reizpara-
49 25 digma verwendet (siche Tabelle 3.1), welches
47 20 der unterschiedlichen Kompression der beiden

Primértone am Entstehungsort in der Cochlea
Tabelle 3.1: Optimale Primértonpegel Rechnung tréagt, so spiegelt ihr Wachstums-
zur Auslésung maximaler verhalten die aus tierexperimentellen Studien

DPOAE Pegel beim Men- bekannte kompressive Basilarmembranantwort

schen nach Kummer et al. wider (Janssen et al. [90, 1], Whitehead et

[109]. al. [185],[186], Kummer et al. [110, 109], Boege

und Janssen [35]). Somit kann der Kompres-

sionsverlust des cochledren Verstirkers? (Recruitment) mittels DPOAE quantifiziert
werden (Mills und Rubel [124], Kummer et al. [109], Neely et al. [131]). Die Ahnlichkeit
der nicht-invasiven Messung von DPOAE I/O-Funktionen mit den Daten aus dem Tier-
modell erlaubt die Vermutung, aus diesen weitere Schlussfolgerungen auf den Status des
Horvermogens schlieen zu kénnen. Prinzipiell in der klinischen Praxis etabliert sind da-
bei bereits die Verfahren des Neugeborenen-Horscreenings mittels OAE. Die Antwort des
Innenohres auf iiberschwellige Reizpegel um die 50 dB SPL dienen zur Klassifizierung der

2) Der Begriff wurde von Davis [46] erfolgreich in der Literatur eingefiihrt, obwohl es sich damit lediglich

um ein theoretisches Konzept handelt, das einige mechanische Elemente des Cochleamodells als ak-
tiv propagiert, um die gemessenen Daten mit der theoretisch erwarteten Antworten in Einklang zu
bringen.
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3 Stand der Technik

Horfunktion der Neugeborenen in Pass oder Fail/Refer. Neben dem TEOAE Horscreening
ist in Deutschland mittlerweile auch das frequenzspezifische DPOAE Horscreening eta-
bliert (Tabelle 3.2). Nicht zuletzt durch Arbeiten der Projektkollegen des Autors konnte
das diagnostische Potenzial der DPOAE in Deutschland erkannt, verbreitet und wei-
ter eruiert werden. So ldsst sich durch Extrapolation der DPOAE I/O-Funktionen ein
DPOAE-Schwellenpegel bestimmen und somit die cochleére Horschwelle schitzen (Boege
und Janssen [35], Gorga et al. [01]). Erweiterungen der Schwellenschitzung unter Mit-
arbeit des Autors (Oswald et al. [139], [110], [138], Oswald und Janssen [130], [137])
werden in Abschnitt 5.1 zusammenfassend dargestellt. Der Zusammenhang der objekti-
ven Messung mit der subjektiven Horschwelle ist durch Arbeiten der Arbeitsgruppe von
Neely, Dorn und Gorga ebenfalls bestatigt worden ([51], [50], [64], [131]). Nicht optimale
Stimulation in Verbindung mit identischer Auswertung der Messergebnisse fiithrt in der
Literatur auch heute noch zu unterschiedlichen Einschétzungen der diagnostischen Wer-
tigkeit der DPOAE I/O-Funktionen. Losungsmdoglichkeiten werden in Abschnitt 4.6 und
Abschnitt 8.1 néher beleuchtet.

Durch Aufnahme von ISO-Suppressions-Tuningkurven koénnen Informationen iiber die
Trennschérfe des Innenohres gewonnen werden (Kummer et al. [108], Abdala [25], Gorga
et al. [03]). Es ist bekannt, dass die mechanischen Schwingungen der dueren Haarzellen
(nachgewiesen durch die OAE) iiber das mediale olivo-cochleéire Biindel in ihrer Ampli-
tude verédndert werden. Es wird daher ein Protektionsmechanismus oder eine verbesserte
Signalerkennung im Storgerdusch diskutiert (Kirk und Smith [105], Liberman und Guinan
[115]). Mittels contralateraler Suppression der DPOAE durch Breitbandrauschen sowie
durch ipsilaterale Adaptation der DPOAE kann die Funktion des efferenten Horsystems
erfasst werden ( Liberman et al. [I16], Kim et al. [103]). Mogliche klinische Anwen-
dungen dieser Methoden sind die Bestimmung der Innenohrvulnerabilitét (Maison und
Liberman[120]) und - alternativ zur Hirnstammaudiometrie - die Erkennung neuronaler
Horstorungen (James et al. [80]).

Nach der Zwei-Quellen-Theorie entstehen DPOAE am Ort der Uberlappung der beiden
Wanderwellen der Primértone (Kim [102], Shera und Guinan [167]). Dieser mit der Wan-
derwelle verkniipfte Anteil wird historisch als wave fized phenomenon bezeichnet. Der
zweite Anteil, das place fized phenomnenon, entsteht vermutlich durch kohérente lineare
Reflexion am Ort der Perzeption der Distorsionsfrequenz®. Es wird angenommen, dass
place-fixed Anteile der DPOAE fiir die Feinstruktur der DPOAE (Mauermann [121])
und somit fiir schnelle Phasenédnderungen verantwortlich sind. Wave-fixed Anteile hinge-
gen sind fiir die resultierende Energie der Emission charakteristisch. Es konnte gezeigt

3) Aufgrund der lingeren Laufzeit zur zweiten Quelle wird dies in der Literatur auch als long-latency
generator bezeichnet. Allerdings werden diese Begriffe in der Literatur nicht immer konsistent den
jeweiligen Mechanismen der Erzeugung zugeordnet. Lineare Reflexion bzw. nichtlineare Verzerrung
werden nicht immer mit place-fixed (long latency) respektive mit wave fixed (short latency) verkniipft
und zeugen damit von der immer noch herrschenden Unsicherheit bzgl. der zu Grunde liegenden
Mechanismen.

Die Feinstruktur bezeichnet das Phanomen, dass benachbarte Frequenzbereiche stark unterschiedliche
Eigenschaften haben. So ergeben sich bei der DPOAE Feinstruktur Schwankungen der DPOAE-Pegel
innerhalb 50 Hz um bis zu 20 dB; die Feinstruktur der subjektiven Horschwelle beinhaltet ebenfalls
Variationen derselben Gréflenordnung.

4)
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3.1 Distorsionsprodukt otoakustischer Emissionen (DPOAE)

werden, dass bei Schwerhorigkeit an der Frequenz 2 f; — f5 die Feinstruktur verschwindet,
wogegen bei Schwerhorigkeit an der Frequenz f, die Feinstruktur erhalten bleibt, sofern
tiberhaupt DPOAE zu erfassen sind (Mauermann et al. [122], [123]). Bei Horgeschéddigten
tritt die Feinstruktur nicht so prominent auf. Bereits in den ersten Berichten iiber die
Feinstruktur von He und Schmiedt [70] wird darauf hingewiesen, dass Variationen der
Primértonpegel oder Frequenzverhiltnisse erhebliche Auswirkungen auf die Form der
beobachteten DPOAE I/0O-Funktionen haben kénnen. Erweiterungen der Zwei-Quellen-
Theorie beinhalten multiple Reflexionen und kénnen dadurch seltene Formen der gemes-
senen Feinstruktur erklaren (Dhar et al. [17]. Normalerweise wird die Feinstruktur iiber
die Frequenz als periodisch und dem Logarithmus einer Sinuskurve dhnlich beschrieben.
Die generell beobachtete interindividuelle Variabilitat der Feinstruktur der DPOAE iiber
der Frequenz kann aber auch den jeweils angewandten Reizparadigma zugeschrieben wer-
den (Moulin [120]).

Der zugrunde liegende Mechanismus der konstruktiven bzw. destruktiven Uberlagerung
verschiedener Quellen ist allerdings eine Erklarung fiir Beobachtungen, die fiir ein zwei-
tes Filter-Modell sprechen, welches in Konkurrenz zum Modell des aktiven, cochledren
Verstéarkers steht. 1970 wurde zunédchst angenommen, dass eine zweite Art Filter in der
Cochlea existieren muss, um die Unterschiede der mechanischen Tuningkurven der Basi-
larmembran und der neuronalen Tuningkurven der Hornervenfasern erkldren zu kénnen.
Allen und Fahey [30] wiesen ebenso wie De Boer et al. [30] im Tierexperiment nach, dass
es keinerlei Hinweise auf einen cochledren Verstérker gibt, sofern das Frequenzverhéltnis
der Primértone % gegen 1 strebt. Simultane Messungen von DPOAE und Ableitungen
an Hornervenfasern von Katzen bzw. direkte Messungen der Basilarmembranschnelle
konnten keinerlei Verstiarkungseffekt der Cochlea nachweisen. Basierend auf vereinfachten
Annahmen® konnte Shera [160] erkliren, warum die hochsten Amplituden der DPOAE
beim Frequenzverhéltnis der Stimuli f—f = 1,2 auftreten und die Verstdrkung bei % ~ 1
durch destruktive Welleninterferenz wieder vermindert sein konnte.

Es besteht bei den DPOAE I/O-Funktionen die Vermutung, dass diese einen Zusam-
menhang mit der subjektiv empfundenen Lautheit aufweisen. Physiologisch ldsst sich
dies damit begriinden, dass die Lautheitsempfindung proportional zur Anzahl der ge-
reizten iHz und damit mittelbar auch zur Amplitude der Basilarmembranauslenkung ist
(Schlauch et al. [163], Steinberg und Gardner [176]), welche wiederum von der nichtlinea-
ren Verstarkung der 4Hz beeinflusst wird. Diese Nichtlinearitét stellt den Grund fiir die
Existenz der DPOAE dar. Somit ist sowohl fiir die Lautheit als auch fiir die DPOAE eine
gemeinsame Ursache anzunehmen. Der Vergleich zwischen diesen beiden Grofien erscheint
sinnvoll, wenngleich einige der zugrunde gelegten Annahmen noch nicht mit vollkomme-
ner Sicherheit bewiesen sind. Verdnderungen der Lautheitsfunktion, welche nicht von der
Schédigung der 4Hz herriithren, sondern zum Beispiel aufgrund von Beeintréchtigungen
der iHz oder Schiadigungen der neuralen Ebene zustande kommen, konnen mit Hilfe der
DPOAE aus den bereits oben erlduterten Griinden nicht erfasst werden. Deshalb wird
eine Vergleichbarkeit der Kurvenverldufe dieser beiden Groflen nur bei Normalhérenden
und Horgeschadigten mit einer Stérung der Funktion der 4Hz zu erwarten sein. Da diese

% Die Quellen der DPOAE sind ausgedehnten Regionen auf der Basilarmembran zugeordnet, die nen-
nenswerte Variation der Phasen umspannen.
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Schadigung in der Regel nicht singulédr auftritt, sondern von anderen Beeintriachtigung,
wie zum Beispiel einer Storung der iHz begleitet wird, ist letztendlich in den meisten
Fillen nur eine Annéherung der beiden Groflen zu erwarten. Da jedoch héufig die 4Hz
deutlich stérker als die iHz von Schéden betroffen sind, sollte ein sinnvoller Vergleich
von DPOAE und Lautheit bei einem iiberwiegenden Teil von Patienten moglich sein.
Neely und Kollegen [131] konnten fiir Normalhérende eine Korrelation zwischen gemesse-
nen DPOAE I/O-Funktionen und der Lautheitsfunktion nach Fletcher und Munson [5]
bzw. den mit diesen Funktionen verbundenen Steigungen nachweisen. Sowohl die Kom-
pression® der Lautheitsfunktion als auch der DPOAE I/O-Funktion fiir Normalhorende
kénnen durch eine gemeinsame Gerade approximiert werden. Dies gilt allerdings nur fiir
die gemittelte Kompression Normalhorender. Interindividuell ist die Streuung der Kom-
pression relativ groff. Daran ankniipfende initiale Untersuchungen des Autors werden in
Abschnitt 5.3 dargestellt. Vertiefende Untersuchungen innerhalb der Arbeitsgruppe sind
durch Miiller und Janssen [127] veroffentlicht.

Man vermutet, dass Stimulus Frequency OAE (SFOAE) detailliertere Informationen iiber
die Basilarmembranbewegung und Korrelationen zur Lautheit oder Hoérschwelle geben
konnen (Schairer und Keefe [162]). Aufgrund der komplizierten Rahmenbedingungen zur
Aufnahme von SFOAE ist diese Methode in der Literatur wenig vertreten und wird in
der klinischen Praxis nicht angewendet.

Die meisten Studien bezogen auf DPOAE zeigen, dass zumeist das Verzerrprodukt an
der Frequenz 2 - f; — fy zur weiteren Analyse verwendet wird, da deren Amplituden-
spektrum am deutlichsten auftritt und somit am leichtesten zu erfassen ist. Im niedrigen
Frequenzbereich kénnen im Einzelfall jedoch auch andere DPOAE mittels multivariater
Analyse herangezogen werden und somit einen Beitrag zur Diagnostik liefern, wie dies
von Gorga et al. [62] beschrieben ist. Das Verzerrprodukt der Frequenz 2 f, — f; birgt den
Vorteil, oberhalb der Stimulusfrequenzen f; und f; angesiedelt zu sein. Durch die vor-
handenen %—Charakteristik des Umgebungsrauschens kann es im Einzelfall bei niedrigen
Testfrequenzbereich um 500H z sein, dass die niedrigere Amplitude der 2 f, — f; durch den
niedrigeren Rauschanteil ein besseres Signal zu Rausch Verhéltnis (SNR) besitzt als die
2f1 — fo DPOAE. Die anderen DPOAE sind zumeist nur iiberschwellig zu evozieren und
bergen weniger Potenzial. Es ist zu vermuten, dass auch der effektive Ort der Entstehung
der unterschiedlichen Emissionen variiert und neben der Zwei-Quellen-Theorie weitere
Quellen in eine multivariate Analyse einzubeziehen wéren. Heuristische abgesicherte Stu-
dien zum diagnostischen, klinisch relevanten Mehrwert dieses Ansatzes sind bisher nicht
veroffentlicht.

3.2 Auditory steady-state response (ASSR)

ASSR werden mit stationdren Reizen wie z.B. einem amplitudenmodulierten Sinuston
ausgelost. Sie stellen die synchronisierte, neuronale Aktivitéit des Mittelhirns dar (Picton
et al. [150]) und sind daher im Gegensatz zu den im Innenohr generierten DPOAE teilweise
vigilanzabhéngig. ASSR erlauben die Betrachtung des Innenohres im eingeschwungenen

6) Die Kompression ergibt sich aus dem Kehrwert der Steigung.
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3.2 Auditory steady-state response (ASSR)

Zustand. Die besten Reizantworten ergeben sich bei wachen Menschen bei einer Modula-
tionsfrequenz von 40 Hz (Dobie und Wilson [19]). Ein weiteres Antwortmaximum - jedoch
mit geringerer Amplitude - ergibt sich bei Modulationsfrequenzen zwischen 80 und 90 Hz.
Die mit den hoheren Modulationsfrequenzen ausgelosten ASSR zeigen eine geringere Vi-
gilanzabhingigkeit (Pethe et al. [145]). Aufgrund ihrer hohen Frequenzspezifitit und der
Moglichkeit, Aussagen auch iiber das Horvermogen bei tiefen Frequenzen (< 1 kHz) zu
erlauben, sind die ASSR eine wichtige Alternative zu den in der Hirnstammaudiometrie
untersuchten AEP, die bei transienter Reizung mit Klicks oder mit Tonbursts entstehen
und daher nur eine schwache Frequenzspezifitiat aufweisen.

Eine praktische Anwendungsméglichkeit der vigilanzabhéngigen ASSR mit Modulations-
frequenzen um 40 Hz besteht in der Uberwachung der Sedierungstiefe wihrend einer
Operation. Dies wird in der Literatur jedoch ambivalent diskutiert. Neben den atte-
stierten Unzuldnglichkeiten nach Pocket und Tan [153] wird die generellen Eignung der
Methode beschrieben (Plourde und Picton [151], Plourde und Villemure [152], Picton
[119]). Unter Beachtung der Mittelungstechnik im Zeitbereich sowie der Ableitung der
Potenziale zwischen Vertex und unterer Nacken konnte die Tiefe der Anésthesie in Zu-
kunft durch ASSR automatisiert erfolgen. Im Vergleich zum bispectralen Index (BIS)”
erzielen binaural stimulierte ASSR vergleichbare Vorhersagen der Sedierung (Bonhomme
et al. [37]).

Der Einfluss der Elektrodenpositionen auf die qualitativen und quantitativen Ergebnisse
der ASSR (v.a. SNR) wird von Cebulla et al. [11] beschrieben. Dabei wird die Ablei-
tung zwischen Vertex und ipsilateralem Mastoid als beste Option dargestellt, gefolgt von
der Ableitung zwischen Vertex und Nacken als zweitbeste Option, mit nicht signifikant
schlechteren, mittleren SNR.

Im Vergleich zur subjektiv ermittelten Horschwelle konnen durch ASSR gute objekti-
ve Schétzungen vorgenommen werden (Herdman und Stapells [73]). Neben der hohen
Frequenzsensitivitdt sind im vgl. zur DPOAE Schwellenschéitzung auch bei schweren
Horstorungen Schwellenvorhersagen mit Standardbweichungen von unter 15 dB zu errei-
chen. Nach Gorga et al. [(6] besteht in aktuell erhéltlichen Implementierungen der ASSR
Messsysteme eine Beschrinkung der Dynamik. Anhand von zehn Fallbeispielen, bei denn
keine Horschwelle mittels konventioneller Audiometrie erfassbar war, wurden mittels
ASSR Horschwellen von 100 dB ermittelt und somit Fehler von 18 - 22 dB begangen. In
Verbindung mit der Studie von Swanepol und Hugo [181] muss dieser Fehler sehr kritisch
gesehen werden. Basierend auf ASSR Messungen mit Stimulationspegel gréfler 100 dB
HL wird dort die Option einer Cochlea-Implant Operation zuriickhaltend bewertet, ob-
wohl FAEP und subjektive Horschwellen diese Indikation befiirworten wiirden. Small und
Stapells [172] sowie Picton und John [118] beschreiben die Problematik der technischen
Artefakte in Bezug auf ASSR sehr detailliert®. Bezogen auf die eigene Messplattform
werden Methoden zur Artefaktvermeidung in Abschnitt 6 beschrieben.

Bei Normalhorenden {iberschéitzen die ASSRs die subjektiv ermittelte Horschwelle von 5

") Der BIS Index wird ohne (akustische) Stimulation als Parameter aus dem EEG abgeleitet und im
klinischen Monitoring bei Sedierungen angewendet.

8) Es wird zumeist Bezug genommen auf das M.A.S.T.E.R. System, das in der Gruppe um Picton ent-
wickelt wurde.
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bis zu 25 dB (25 dB Abweichung bei 500 Hz Testfrequenz) laut der Studie von Holiday
et al. [77].

Nach Cone-Wesson et al. [15] kann durch intraindividuelle Vergleichsmessungen von ASSR
mit und ohne Storgerdusche objektiv der Unterschied zwischen Schallleitungshorverlust
und Schallempfindungsstorung quantitativ abgeschitzt werden. Schmalbandiges Rau-
schen, das iiber Knochenleitungshorer dargeboten wird, iiberlagert den Stimulus der
ASSR, der iiber Luftleitung appliziert wird. Der Vergleich der unterschiedlich stimulier-
ten ASSR ergibt eine Abschitzung zur Differentialdiagnostik. Nach einer Studie von Jeng
et al. [91] kann der Unterschied der ASSR, welche durch Luftleitung im Vergleich zur
Stimulation iiber Knochenleitung ausgelost werden, auch direkt Auskunft iiber den Grad
der Schallleitungsstorung geben. Aufgrund von Stimulationsartefakten mit Knochenlei-
tungshorern erscheint diese Methode nur bis zu mittleren Schwerhorigkeiten brauchbar.
Der Vergleich der ASSR mit Hirnstammantworten, die mit Klick oder Tonebursts aus-
gelost werden, ergibt nach Cone-Wesson et al. [11] vergleichbare Schwellenschéitzungen,
obwohl diese, abhéngig von Frequenz, Stimulus und Detektionsmechanismus, leicht di-
vergieren.

Die Abhéngigkeiten der 40 Hz ASSR Amplitude von Trigerfrequenz oder zusétzlich
dargebotenen Tonen wird von Ross et al. [158],[159] beschrieben. Dabei verringert sich
die Amplitude der ASSR mit zunehmender Frequenz im Bereich bis zu 4 kHz. Bei
Darbietung eines weiteren Tonsignals kann eine Suppression der ASSR Amplituden fest-
gestellt werden, die grofler ausfallt, falls der Suppressorton unterhalb der Testfrequenz
(Tragerfrequenz der ASSR) dargeboten wird. Diese Ergebnisse sind mit 80 Hz ASSR
nicht reproduzierbar, so dass als Ort der Entstehung des Suppressionseffektes der primére
auditive Cortex vermutet wird.

Nach [119] konnen innerhalb einer Stunde bei ca. vier Frequenzen Schitzungen der
Horschwelle mit ca. 15 dB Genauigkeit getroffen werden. Dabei werden die multiplen
Antworten an unterschiedlichen Frequenzorten binaural ausgewertet - es existieren wei-
tere Optimiermoglichkeiten bei den Abbruchkriterien. Hier werden die Amplituden nach
dem F-Test als Kriterium benutzt. Es wird festgestellt, dass pro Messpunkt keine signifi-
kanten Verbesserungen mehr erzielt werden konnen, sofern die Messdauer zehn Minuten
iibersteigt. Auch bei vigilanzunabhéngigen 80Hz ASSR bringt es die steigende Unruhe
des Patienten/Probanden mit sich, dass keine Potenziale mehr erkannt werden kénnen.
Die Genauigkeit der Schiatzungen konnte durch relativ hoch aufgeloste Reihenmessungen
mit Stimuluspegeln von weniger als 10 dB Abstand nicht mehr erh6ht werden.

Weitere statistische Tests neben dem F-Test zum Nachweis der ASSR wie g-sample
Test, HT,-Test, modifizierter Rayleigh Test oder Magnitude-Squared-Coherence (MSC)
werden von Cebulla et al. [12] und Stiirzebecher et al. [180] beschrieben. F-Test und HTs-
Test vergleichen z.B. die Varianzen von Nutz- und Storsignal miteinander. Eine weitere
Moglichkeit besteht darin, allein anhand der Phase der Reizantwort die Signifikanz mit
dem Phasen-Kohérenz-Test zu ermitteln. Picton et al. [1417] schlagen eine gemeinsame
Betrachtung der Amplitude und Phase mit einem modifizierten t-Test (phase-weighted
t-test) vor. Untersuchungen bzgl. der Leistungsfahigkeit unterschiedlicher statistischer
Tests haben gezeigt, dass trotz der unterschiedlichen Ansétze die Leistungsfahigkeit der
Tests insgesamt gleichwertig ist (Valdes et al. [97]).
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3.3 Kalibrierung

In Deutschland sind die ASSR noch relativ wenig verbreitet. Im amerikanischen Schrift-
tum werden iiberzeugende Ergebnisse an Erwachsenen dargestellt. Es ist zu erwarten,
dass sich die ASSR zukiinftig zu einer Standardmethode in der Pddaudiologie entwickelt.

Synergieeffekte DPOAE und ASSR Sowohl bei den DPOAE als auch bei den ASSR
besteht die Moglichkeit einer simultanen multifrequenten Stimulation des Ohres (Zurek
und Rabinowitz [190], Kim et al. [104], John et al. [97], Herdman und Stapels [72]). Die Ge-
samtuntersuchungsdauer zur Abschétzung der Horschwelle mittels ASSR bei monauraler
und einfacher Frequenzanregung wird mit mehreren Stunden angegeben (Pethe [111]). Bei
Multifrequenzanregung und binauraler Messung kann die Untersuchungsdauer jedoch um
den Faktor 2 zzgl. der Anzahl der Stimulationsfrequenzen pro Ohr gesenkt werden. Die
Untersuchungsdauer zur Abschitzung der Horschwelle mittels DPOAE ist im Vergleich
zu den ASSR deutlich geringer. Bei der Horschwellenschitzung von zwolf Frequenzen liegt
die Untersuchungsdauer bei Einfachanregung und monauraler Messung bei zehn Minuten
(Janssen et al. [39]). Bei Multifrequenzanregung und binauraler Messung kann die Unter-
suchungsdauer noch weiter herabgesetzt werden. In Abschnitt 8 werden Messergebnisse
der binauralen, multifrequenten DPOAE Messung vorgestellt und konkrete Zeitvorteile
quantifiziert.

Ansitze zur Kombination von DPOAE und ASSR werden von Purcell et al. [151] be-
schrieben. Dabei kénnen die Moglichkeiten der Kombination beider Verfahren aufgrund
des verwendeten Messsystems bzw. des gewédhlten Ansatzes zur Stimulation nur sehr ein-
geschrinkt ausgeschopft werden. In Abschnitt 7 wird ein Verfahren vorgestellt und Mess-
ergebnisse présentiert, die eine simultane und hybride Erfassung von ASSR und DPOAE
mit jeweils optimalen Stimulationen zulédsst (Oswald et al. [131]).

3.3 Kalibrierung

Ziel der Kalibrierung audiometrischer Instrumente ist es, einen definierten Schalldruck-
pegel am addquaten Reizort zu erzeugen und dadurch die Reaktion auf das Schallereignis
auf ein quantitativ definierbares Mafl zu beziehen. Im Falle der OAE und AEP Messungen
sollte dadurch ein definierter Schalldruckpegel am Trommelfell als addquater Reizpegel
angelegt werden konnen. Ein einfacher Zusammenhang zwischen Spannung am Laut-
sprecher der Einsteckohrsonde und Schalldruckpegel am Trommelfell ist aufgrund des
lastabhéngigen Frequenzgangs der Lautsprecher und der interindividuell unterschiedli-
chen Trommelfellimpedanz und Gehorgangsgeometrie nicht gegeben (Hudde [33]). Ein
Lautsprecher fungiert prinzipiell als Schallflussquelle und wird abhéngig vom angekop-
pelten Volumen erst indirekt zur Schalldruckquelle. Der Schalldruck ist von individuellen
Parametern (Gehorgangslinge, Impedanzen) beeinflusst, die durch Kalibrierung ausge-
glichen werden miissen. Eine einfache Freifeldvermessung der Lautsprecher mit einem
kalibrierten Mikrofon ist bei Ohrsonden nicht ausreichend.

In der Literatur kommen unterschiedliche Kalibrierverfahren zum Einsatz. Das ge-
bréuchlichste Verfahren ist die Im-Ohr-Kalibrierung bzw. In-the-Ear adjustment (ItE)
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nach Whitehead et al. [I86]. Bei dieser Strategie werden die Spannungen an jedem
Lautsprecher frequenzabhéngig so korrigiert, dass sich ein konstanter Stimuluspegel am
Mikrofon der Sonde einstellt. Fiir die Messung wird vereinfacht angenommen, dass der am
Mikrofon der Ohrsonde gemessenen Schalldruck demjenigen am Trommelfell entspricht.
Siegel [169] wies jedoch nach, dass diese Annahme falsch ist. DPOAE - Vergleichsmes-
sungen mit Kalibrierungen bezogen auf eine normal im dufleren Gehorgang positionierte
Ohrsonde und einem direkt am Trommelfell positionierten Mikrofon ergaben Unterschiede
der Emissionen von bis zu 20 dB. Diese Fehler konnte auf die Stehende Wellen Problema-
tik im duBeren Gehorgang zuriickgefiihrt werden. Untersuchungen von Neely et al. [133]
konnten diesen Effekt bestédtigen, indem sie subjektive Horschwellenbestimmungen mit
jeweils zwei unterschiedlichen Einstecktiefen der Ohrsonden durchfiihrten. Die eigentlich
konstante subjektive Horschwelle variierte dabei im Mittel um 11 dB SPL. Durch Ver-
wendung der Schallintensititspegels (SIL) anstelle des Schalldruckpegels (SPL) konnte
die Variabilitdt der Horschwelle auf lediglich 0,5 dB reduziert werden und erscheint somit
als geeigneteres Maf. Die energiebasierte Mafleinheit hat den Vorteil, losgelost von Quer-
schnittflaichen des Gehorgangs oder interindividuellen Impedanzvariabilititen zu sein. Der
Nachteil liegt in der geringen Verbreitung des Schallintensitdtsmaflies in der klinischen
Praxis sowie der relativen Vergleichbarkeit mit den herkommlichen Schalldruckmafen.

Bei der Konstant-Spannungs-Kalibrierung
(CV oder iso-voltage-strategy) wird im
Gegensatz zur ItE nicht direkt im Ohr
kalibriert, sondern an einem Referenz-
kuppler (z.B. Briiel&Kjser Ohrsimulator
Typ 4157) der Schalldruckpegel am Kupp-
lermikrofon bei gegebener Ausgangsspan-
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nung bestimmt. Unter der Annahme eines 10 48 "
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flachen, frequenzunabhingigen Verlaufs Stimolus frequency (KHE)
der Lautsprecherkennlinien kann eine be-
stimmte Spannung am Lautsprecher mit Bild 3.1: Kalibrierungsbedingte Schall-
einen entsprechenden Schalldruckpegel am druckunterschiede zwischen Trom-
Trommelfell verkniipft werden und zwar melfellebene  und  Sondenebene
frequenzunabhéngig und unabhéngig von (Quelle: Whitehead et al. [186])

der Distanz des Trommelfells zum Ohr-

sondenmikrofon. Wie in Bild 3.1 dargestellt, bringt diese Art der Kalibrierung im Bereich
bis zu 7 kHz geringere Unterschiede zwischen Trommelfellschalldruckpegel (TP) und no-
minal angenommenen Schalldruckpegel (Whitehead et al. [180]). In Erweiterung der CV
kann das individuelle Gehdérgangsvolumen in Bezug auf das Volumen des Referenzkupp-
lers gesetzt werden und eine Volumenanpassung erfolgen (CV mit Volumenanpassung).
Fehlerquellen dieser Kalibrierung bleiben jedoch der interindividuell unterschiedliche Fre-
quenzgang zwischen Gehorgang und Kuppler sowie die bei der Messung im Kuppler
aufgenommenen Interferenzen, die im Ohr je nach Einstecktiefe der Sonde bei anderen
Frequenzen liegen und in der Amplitude unterschiedlich stark ausgepréigt sein kénnen.
Der Vorteil der CV liegt darin, dass sich destruktiv iiberlagernde Wellen am Ort des
Sondenmikrofons, keine Rolle spielen und damit im Vergleich zur ItE Abweichungen

30



3.3 Kalibrierung

im Frequenzbereich bis etwa 5 kHz kleiner sind (siehe Bild 3.1). Die Impedanz des
Mittelohrsystems beeinflusst ebenfalls entscheidend die Phase und die Amplitude der
vom Trommelfell reflektierten Welle. Dadurch kommt es unter Beachtung der endlichen
Impedanz des Trommelfells zu Differenzen zwischen den am Trommelfell und Sonde
anliegenden Schallpegel. Nach Gilman und Dirks [60] betrdgt der Unterschied zwischen
dem Sondenpegel und dem Trommelfellpegel bis zu 6.5 dB alleine durch Variation der
Impedanz bei gleicher Einstecktiefe der Ohrsonde.

Letztendlich hat die Kalibriermethode einen erheblichen Einfluss v.a. auf die DPOAE-
Messung. Falls die Priméartonpegel L; und L, individuell unterschiedlich stark von ihrem
Sollwert abweichen, ist damit eine Verdnderung des DPOAE-Pegels verbunden. Im Be-
sonderen ist bei Verwendung eines optimalen Reizparadigmas wie z.B. der Pegelschere
nach Kummer et al. [109] (Ly = 0.4Ly + 39 [dB SPL]) eine erhohte Variabilitdt in den
I/O-Funktionen zu erwarten. In Konsequenz daraus kénnen Folgerungen wie Horschwelle,
Kompressionsverlust o.4. nur mit erhhten Unsicherheiten geschétzt werden (Miiller et
al. [128]). Ansdtze zur Verbesserung der Kalibrierung werden in Abschnitt 4 vorge-
stellt. Die Grenzen der individuellen Bestimmung der relevanten Parameter werden dort
durch Testmessungen beispielhaft beschrieben und Losungsméoglichkeiten durch Einbe-
ziechung von Modellvorstellungen vorgestellt. Ein mehrstufiges Kalibrierkonzept, das als
technisches Referenzmodell die bisher einflieBenden, personenabhéngigen Variationen eli-
minieren kann, wird in Abschnitt 4.6 vorgestellt. Die resultierenden Verbesserungen in
Bezug auf DPOAE Messungen werden vergleichend zur ItE Kalibrierung in Abschnitt 8.1
prasentiert.

Akustische Verfahren zur Schiatzung der Distanz zwischen Trommelfell und Ohr-
sonde Zur Lingenschitzung werden im Allgemeinen die Minima der stehenden Wellen
im &dufleren Gehorgang ausgewertet, die in der Ubertragungsfunktion kenntlich werden.

Wihrend Searchfield et al. [165] bzw. Storey und Dillon [177] nur bei einer festen Fre-
quenz (i.allg. 6 kHz) Messungen durchfiihren, betrachten Dirks et al. [18] und Chan und
Geisler [13] die gesamte ,,Gehorgangsiibertragungsfunktion®. Im ersteren Fall wird das

Minimum der Ubertragungsfunktion durch Verschiebung des Mikrofonkanals gesucht,
im letzteren bei fester Sondenposition. Die Ergebnisse der einzelnen Arbeiten stimmen
prinzipiell iiberein und gehen von einer Standardabweichung der Abstandsschéitzung im
Bereich von £2 mm aus. Unterschiede in den Ergebnissen resultieren zumeist durch einen
uneinheitlichen Bezugspunkt der Abstandsschétzung. Verwendet man einen Einheitlichen
wie z.B. den oberen Bereich des Trommelfells (Top of Drum, TOD), so erkldren die
Unterschiede in den getroffenen Annahmen® die Widerspriiche in der Literatur. Fiir die
,grobe® Abstandsschitzung, welche zur Plazierung einer Sonde im Trommelfellnahbe-
reich notig ist, wird der Methode die klinische Eignung attestiert, da trotz des einfachen
Prinzips eine hohe intra- und interindividuelle Reproduzierbarkeit nachzuweisen ist.

Die Arbeit von Zemplenyi et al. [187] beschreibt eine optische Methode der Distanzschétzung.
Durch die Fokussierung eines Operationsmikroskops auf zwei unterschiedliche Referenz-
punkte im Gehorgang kann mittels der geringen Tiefenschérfe die Lage der Referenzpunkte

9) Z.B. die unterschiedlichen Bezugspunkte in der Trommelfellebene
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sehr genau bestimmt werden. Die daraus resultierende Abstandsmessung eignet sich zwar
nicht mittelbar zur Distanzschitzung mit einfachen Einsteckohrsonden, kénnte sich zur
Gewinnung von Referenzdaten fiir die Uberpriifung des akustischen Verfahrens jedoch
anbieten.

Akustische Verfahren der Impedanzmessung In den Arbeiten von Lodwig [117] und
Huang et al. [79] wird eine Methode zur Trommelfellimpedanzmessung vorgestellt, welche
die korrekte Berechnung einer Lastimpedanz zuldsst. Unter Verwendung einer Norton-
Ersatzschaltung der Schallquelle der Ohrsonde werden mittels einer Art Absolutkalibrie-
rung in Rohren mit bekannter Abschlussimpedanz die Quellparameter der Sonde extra-
hiert. Die ermittelten Quellparameter lassen iiber ein Netzwerkmodell des Gehoérgangs die
Bestimmung der individuellen Trommelfellimpedanz zu. Wihrend die Arbeit von Lodwig
besonders intensiv auf das fiir die Impedanzmessung notwendige elektroakustische Netz-
werkmodell eingeht, ist die Abhandlung von Huang et al. fiir die vorliegende Arbeit vor
allem von Interesse, da eine &hnliche Einsteckohrsonde verwendet wird. Die Methode wird
fiir den Frequenzbereich bis 10 kHz als geeignet betrachtet, wenn auch multiple Fehler-
quellen schnell Abweichungen in der Gréflenordnung von 10 bis 15dB bewirken koénnen.
In Abschnitt 4 werden die Ansétze von Lodwig und Huang et al. konkret in Simulation
und Messung am eigenen Messsystem umgesetzt und evaluiert.

Da beide Ansétze auf einer Netzwerkmodellierung basieren und diese fiir die Simulation
der akustischer Vorgénge grundlegend ist, muss auf die Arbeiten von Letens [111] und
Hudde und Engel [80, &1, 82] hingewiesen werden. Von besonderem Interesse fiir eine
angestrebte Fehlerpradiktion des Trommelfellschalldrucks sind die Mittelohrmodelle nach
Shaw und Stinson [114, S. 141], sowie nach Hudde und Engel [30, 81, 82, S. 724]. Ba-
sierend auf diesen Modellvorstellungen eines 'mittleren” Ohres kann die Kalibrierung von
individuellen subjektiven Einfliissen befreit werden (siche Abschnitt 4.6).

3.4 Verfiighbare kommerzielle Messgerate

Die Ubersicht in Tabelle 3.2 soll einen Uberblick iiber kommerziell erhiltliche Gerite
der objektiven Audiometrie geben. Zumeist sind die Systeme PC-basiert. Viele Hersteller
bieten jeweils einzelne Module zum Kombinieren auf demselben Gerét an. Kombinierbar-
keit muss dabei allerdings als serielle Ausfiithrbarkeit und Integrierbarkeit der (Software-
)Zusatzmodule auf demselben PC verstanden werden. Obwohl die Aufstellung nur einen
groben Eindruck der Vielfalt bieten kann und nicht als geschlossen betrachtet werden
darf, bietet kein kommerziell erhéltliches Messgerat die Moglichkeiten, die mit dem eige-
nen Messsystem umsetzbar sind (sieche Abschnitt 6). Aufgefiihrt sind primér Produkte zur
Erfassung von OAE und AEP, da deren simultane Kombinierbarkeit den Kern der vorlie-
genden Arbeit darstellt (siche Abschnitt 7). Weitere Gerdte und Funktionen, die ebenfalls
integriert werden konnten, wie Tympanometer o.4., werden teilweise auch angeboten.
Durch Firmenkéaufe verschieben sich momentan die Zugehorigkeiten bzgl. der Hersteller
und Distributoren, so dass die Auflistung nur temporére Giiltigkeit besitzt. Quantitativen
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Angaben zu Pegel und Frequenzbereiche sind prioritir bzgl. DPOAE und ASSR angege-
ben. Falls zusétzlich ein anderes Verfahren wie TEOAE auf demselben Gerét verfiighbar
ist, so konnen zumeist hohere Maximalpegel des transienten Stimulus erreicht werden. Die
Werte sollten deshalb nur als Anhaltspunkt interpretiert werden. Weiterfithrende Informa-
tionen sind den jeweils angegebenen Quellen bzw. der folgenden Ubersicht zu entnehmen.

Biologic Systems, Mundelein U.S.A. [1(]
Fischer-Zoth [1], Germering Deutschland (Natus)
GN Otometrics, Taastrup Danemark [2]

Grason Stadler, Madison U.S.A. [3]

Guymark [17], Cradley Heath U.K.

Intelligent Hearing Systems, Miami U.S.A. [18]

Interacoustics [19], Assens Dénemark (William Demant Holding)
Institute of Control Systems [1], Chorzow Polen
Labat [20], Mestre Italien

Maico [21], Berlin Deutschland (William Demant Holding)
Natus [22], San Carlos U.S.A.

Otodynamics [23], Hatfield U.K.

Sonamed [21], Waltham, U.S.A.

Tympany [25], Stafford, U.S.A.

William Demant Holding [26], Kopenhagen Dénemark
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Name xOAE | xAEP | xaural L f [kHz| | Spezielles
[dB SPL]
AuDX II DP, TE |- mon | 89 (TE) | 0.5-10 | Handheld; nur 26 Freq.
ScoutSport DP,S, TE| - mon 89 (TE) 0.5-10 | 85 dB Dynamik
: ABaer Infant | TE F mon 30 - 40 |- 16 bit; Handheld; iVm
-5 | CUB [dB nHL| Compaq iPAQ
% AEP - F, M, | mon - - VEMP,ECochG; Erw.
M S, E z. Potenzialmessung
M.AS.T.ER. | - ASSR | bin 132 0.5-4 | 16 bit, 4 Freq. simultan
CHARTREP | - F, M, | mon - 0.5 - 4 | VEMP, ECochG; Erw.
; S, E, bzw. 8 | z.  Potenzialmessung;
= ASSR binaural f. ASSR
g Octavus - F mon 0 - 100 |- Handheld
S [dB HL]
O | AccuScreen[l] | DP,TE |F mon | 65 1.4 -4 | 16 bit; Handheld; (siche
.
O Abschn. 5.2)
Capella DP S TE| - mon - - -
— | GSI AUDIO | DP,TE |F mon 100 (TE) | 2-6 96 dB Dynamik
&% | GSI  Audera | DP F,ASSR mon 80 0.25 - 8 | VEMP,ECochG;
g ...[17] Mod.freq. ASSR abh.
3 v. Trégerfreq.
O | GSI 70[17] DP - mon 45 - 70 1.2 -6 | Handheld
= | Smart ... DP,TE | F,ASSR mon 75 0.5 -8 | SmartBox als HW; sep.
Software je Verfahren
= | Eclipse TE F mon 50-90 (F) | - 16 bit
— | OtoRead DP,TE |- mon 40 - 70 0.5-4 | 16 bit; Handheld
= | KubaMikro TE F mon 30 - 70 |- iVm Compaq iPAQ
[dB nHL]
— | Echolab DP S TE| - mon - - Handheld Screener
— | EPIC PE - F.M mon - - VEMP, eCoG ...
ERO Scan[5] | DP,TE |- mon | 40 - 70 1.5-6 | 18 bit, Handheld
— | MB11 - F mon 0-70 - BERAphon
K} MB21 - F,FSS | mon 0-70 - Fast  Steady  State
= (FSS) &  automat.
= Schwellenpred.
— | 1LO292 DP,S,TE| - mon 95 (TE) - 16 bit
— | Echocheck TE - mon 6-55 - Handheld
2L | Clarity DP F mon - -
— | VivoScan DP,TE |- mon 40-80 0.5-8 Handheld
= Integrity DP,TE | F,ASSR bin 40-75 0.5-8 Bluetooth;  Amplitro-
’% de; nur 0.5,1,24 kHz
2 (ASSR), 15 Freq. (DP);
; nur ASSR binaural
Vivo600R DP - mon - 115 - 16 bit; vordef. Prog.
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

Prinzipiell miissen quantitative Angaben tiber applizierte Schalldruckpegel individuell an-
gepasst werden, um intraindividuelle Vergleichbarkeit herzustellen. Dies geschieht im Nor-
malfall durch Kalibrierungen vor, wihrend oder nach einer Messung direkt am Patienten.
Aufgrund der bereits in Abschnitt 3.3 genannten Problematik wére es hilfreich, indivi-
duell die relevanten Kenngrofien exakt quantifizieren zu kénnen. Die Abschlussimpedanz,
welche effektiv an den Miniaturlautsprechern der Ohrsonde anliegt, ist neben der Distanz
zwischen Ohrsonde und Trommelfell der wichtigste Parameter.

Ausgehend von den Ergebnissen der Dissertation von Lodwig [117] wurden Ansétze ent-
wickelt, die mit Verwendung einfacher Ohrsonden individuelle Kompensationen der Kali-
brierfehler erméglichen. Ausfiihrlich beschrieben in den dabei entstandenen Diplomarbei-
ten von Frostl [59], Horbrand [85] und Schultz [164] sind im Folgenden nur die wesentlichen
Erkenntnisse zusammengefasst.

4.1 Grundlagen

Zur Gewinnung der Ubertragungsfunktion der Einsteckohrsonden im #ufleren Gehorgang
wird als Anregungssignal ein breitbandiger ,,Chirp“? konstanter Scheitelspannung ver-
wendet. Aus dem Antwortsignal des Mikrofons der Sonde kann die Ubertragungsfunktion
zwischen Lautsprecher und Mikrofon berechnet werden. Da der Schalldruck am Lautspre-
cher lastabhiingig ist, kann nicht ohne weiteres eine Ubertragungsfunktion von Schall-
druck am Lautsprecher zu Spannung am Lautsprecher [Paps/Vis] aufgestellt werden.
Aufgrund einer Absolutkalibrierung des Mikrofons ist die Empfindlichkeit des Sondenmi-
krofons [Vysrx/Panrk| bekannt.

Beispielhaft fiir die im Projekt verwendete ER10C(P)-Sonde von Etymotic-Research [175]
ist in Bild 4.1(a) und 4.1(b) die Empfindlichkeitsfunktion des Mikrofons bzw. der Laut-
sprecherfrequenzgang in einem Zwislocki-Kuppler? dargestellt. Zusammen mit der be-
kannten, frequenzabhéngigen Verstirkung eines Mikrofonvorverstarkers [Viv / Vx| wird
der Schalldruckpegel am Mikrofon mit der Spannung am Lautsprecher [Payi /Vys| in Be-
ziehung gesetzt. Anhand dieser Funktion ist es moglich, den bei einer bestimmten Frequenz
vorgesehenen Schalldruck am Mikrofon einzustellen. Dazu wird analog zum Schalldruck-

D) Der ,,Chirp* ist ein Sinuston stetig wachsender Frequenz, welcher den gesamten betrachteten Frequenz-
bereich abdeckt.

2) Dieser bietet eine brauchbare Approximation der Trommelfellimpedanz im Frequenzbereich bis ca.
4kHz.
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” Empfindlichkeit (94dB Schallfeld) Zwislocki Kuppler Frequenzgang
L~
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(a) Mikrofonfrequenzgang (b) Lautsprecherfrequenzgang

Bild 4.1: Nominaler Mikrofonfrequenzgang und Lautsprecherfrequenzgang der Ohrsonde
ER-10C(P) inkl. Vorverstirker nach Angaben von Starkey [175].

pegel L aus Gleichung 2.2 mit Formel 4.1 den korrespondierenden Schalldruck berechnet.
p=po - 10(z) (4.1)

Solange die Anordnung ein LTI-System?® darstellt, ergibt sich die Spannung am Lautspre-
cher nach Multiplikation des Schalldrucks mit dem Kehrwert der Ubertragungsfunktion
[PGMIK/VLS]‘

Mit der Annahme der Mikrofonlokalisation direkt am Trommelfell ist der Ablauf der ,,In-
the-Ear® (ItE) Kalibrierung in der Anwendung mit einigen Problemen behaftet (siche
Abschnitt 3.3). Aufgrund der damit verbundenen Unannehmlichkeiten kann man in der
praktischen Anwendung das Mikrofon im Normalfall nicht direkt am Trommelfell platzie-
ren.

Stehende Wellen Laut Definition in Stocker [179, S. 274ff] oder Veit [183, S. 63f] ent-
stehen stehende Wellen mit einer rdumlichen Periodizitit von A/2 durch Uberlagerung
zweier ebener Wellen gleicher Frequenz bzw. gleicher Wellenlédnge, aber entgegengesetzter
Laufrichtung, wobei die Minima® und Maxima® der stehenden Welle ortsfest sind. Ste-
hende Wellen treten vor allem dort auf, wo Schall reflektiert wird, wie z. B. bei einseitig
schallhartem® Abschluss eines Rohres.

In einem Rohr (kreisrunder Querschnitt) mit idealem, schallhartem Abschluss werden
Schallwellen reflektiert. An jedem Ort des Rohres iiberlagern sich so die hin- und
riicklaufenden Schallwellen. Im Abstand einer viertel Wellenlénge vor dem schallhar-
ten Abschluss ist die reflektierte Welle genau eine halbe Wellenldnge ldnger unterwegs als
die einfallende Welle. Durch die Phasenverschiebung von 180° iiberlagern sich die Wellen
an dieser Stelle destruktiv und es bildet sich ein Druckminimum (p,,;, = 0) aus.

3) engl.: linear time invariant

4) Die ortsfesten Minima werden auch als Schwingungsknoten bezeichnet.
%) Die ortsfesten Maxima werden auch als Schwingungsbiuche bezeichnet.
6) Der Begriff schallharter Abschluss ist gleichbedeutend mit einer Reflektanz von R = +1.
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4.1 Grundlagen

Abhéngig vom Abstand zwischen Sondenkopf und Trommelfell wird bei bestimmten Fre-
quenzen der Trommelfellschalldruckpegel vom Sondenschalldruckpegel abweichen (siehe
Bild 3.1). Fiir bestimmte Frequenzen befindet sich das Mikrofon in einem Knoten der
stehenden Welle (Abstand D = A\/4 zwischen Sondenkopf und Trommelfell), so dass der
Schalldruckpegel am Trommelfell grofier ist als der am Mikrofon der Ohrsonde gemes-
sene Schalldruckpegel (siehe Bild 4.2). Damit fiihrt die ItE-Kalibrierung im Bereich von

HEEN

Bild 4.2: Schematische Darstellung der stehenden Wellen im Gehorgang. In Abhéngigkeit
vom Abstand D zwischen Sondenkopf (links) und dem Trommelfell differiert der
SPL der Ohrsonde erheblich vom SPL am Trommelfell.

3,5 bis TkHz (Siegel und Hirohata [170], Siegel [169]) zu betréchtlichen systematischen
Unterschéitzungen des Stimulusschalldruckpegels am Trommelfell. Unter der Annahme
einer schallharten Terminierung durch das Trommelfell lasst sich der betroffenen Fre-
quenzbereich mit Gleichung 2.1 und dem Abstand nach Gleichung 4.2 berechnen?.

(2n+1)c

=D

mit ¢=(331,5+0,6-T) (4.2)
Hierbei sind n: die Ordnung der stehenden Welle (n > 0), D: der Abstand zwischen Trom-
melfell und Sonde, c¢: die temperaturabhéngige Schallgeschwindigkeit in Luft, 7" Tempe-
ratur in ° C. Je kiirzer die Distanz zwischen Sonde und Trommelfell ist, desto héher sind
die Frequenzen an denen Ausloschungen durch stehenden Wellen auftreten. Fiir den in
der klassischen Audiometrie relevanten Frequenzbereich bis zu 8 kHz zeigen sich deutli-
che Unterschitzungen des Trommelfellschalldruckpegels um bis zu 20 dB ( [169], [180])
vor allem bei Personen mit ,,langen“ Gehorgéangen (> 25 mm). Konsequenterweise wiirden
subjektive Bestimmungen der Hérschwelle mit Einsteckohrsonden und dieser Kalibrierung
im betreffenden Bereich zu niedrige Werte bestimmen. Da die Pegel der DPOAE nicht
linear von den Pegeln der Primértone abhéngen (siehe Abschnitt 8), fithren systematische
Kalibrierfehler zumeist zu unzureichender Stimulation und somit zu kleineren Pegeln der
DPOAE. Es darf nicht vergessen werden zu erwéhnen, dass die Problematik der stehen-
den Wellen auch in umgekehrter Richtung fiir die vom Trommelfell abgestrahlten DPOAE
gelten. Allerdings ist dabei der DPOAE-Pegel am Trommelfell als quasi Schallfluiquelle
voraussichtlich niedriger als der am Mikrofon, sofern man die Sonde vereinfacht als schall-
harten Abschluss modeliert. Man iiberschétzt also den DPOAE-Pegel, ohne dass sich dies
storend auswirken wiirde. Absolute Pegel der DPOAE streuen interindividuell so, dass
nur Parameter aus intraindividuellen Vergleichen der DPOAE-Pegel interindividuell in

7) Die angegebene Formel ist eine lineare Nitherung fiir —20° C bis +40° C.
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

Bezug gesetzt werden®.

Nichtlineare Effekte und Zeitvarianz Die folgenden Verfahren setzen ein LTI-System
voraus. Die fiir den Sondenaufbau nétigen Miniatur-Mikrofone und -Lautsprecher stellen
jedoch i.allg. nur im , Kleinsignalbereich“ lineare Systeme dar. muss dafiir Sorge getra-
gen werden, dass Lautsprecher und Mikrofon nur im linearen Bereich betrieben werden,
was eine entsprechende Einschrinkung des Aussteuerungsbereiches? bedeutet. Auch die
Zeitvarianz ist ein Problem, denn die ermittelten Kalibrierdaten sollten wéhrend des Mes-
szyklus giiltig bleiben. Die Temperatur- und Feuchtigkeitsempfindlichkeit der verwendeten
Sondenmikrofone macht sich teilweise storend bemerkbar.

4.2 Vier Kalibrierkonzepte fiir einfache Ohrsonden

Entsprechend der Ergebnisse in der Literatur (siche Abschnitt 3.3) bietet sich eine mehr-
stufige Vorgehensweise zur Verbesserung der Kalibrierung in aktuellen Messsystemen an.

1. Moglichst exakte Abstandsschitzung zwischen Trommelfell und Ohrson-
denspitze
Die Methode der akustischen Abstandschéitzung von Ohrsonde zum Trommelfell
kann als erstes Indiz benutzt werden, um diejenigen Frequenzbereiche zu erkennen,
in denen aufgrund der Kalibrierung nenneswerte Abweichungen zwischen Trommel-
fellschalldruckpegel und Schalldruckpegel an der Ohrsonde auftreten kénnten. Unter
Ausnutzung der Minima der stehenden Welle im &ufleren Gehorgang, kann mit der
oben erwéhnten, einfachen Theorie eine Genauigkeiten im Bereich von +0.5-1mm
erreicht werden. Simulationsergebnisse unter zu Hilfenahme der elektroakustischen
Analogie (Skudrzyk [171], Terhardt [182], Zwicker und Zollner [192]) sind in Ab-
schnitt 4.3.2, Messergebnise der Experimente in Abschnitt 4.3.4 dargestellt.

2. Messung der Trommelfellimpedanz mittels Norton-dquivalenter Quellen-
modellierung
Durch Bestimmung weiterer Gehorgangsparameter wie Gehérgangsdurchmesser und
Volumen konnte unter Zuhilfenahme weiterer Modellierung die exakte Berechnung
des Trommelfellschalldrucks realisiert werden, wie dies von Lodwig [117] mit spezi-
ell angepassten Otoplastiken umgesetzt wurde. In der praktischen Umsetzung mit
einfachen Einsteckohrsonden ergeben sich jedoch zu grofie Ungenauigkeiten fiir die
exakte messtechnische Ermittlung der individuellen Trommelfellimpedanz. In Ab-
schnitt 4.4 wird der Einflufl der Fehlerquellen in Simulation und Messung dargestellt
und kurz diskutiert.

8) Zumeist werden Lg, abhingig vom Stimulationspegel Lo in Form der I/O-Funktionen dargestellt.

Daraus resultierende Parameter wie Steigung, Kompression oder Schwellenschéitzung werden zu in-
terindividuellen Verlgeichen herangezogen.

9 Die Einschrinkung des Aussteuerungsbereiches ist sowohl im Frequenz- als auch im Schalldruckpegel-
bereich notig.

38



4.3 Verfahren zur akustischen Distanzschitzung

3. Pradiktion des Trommelfellschalldrucks unter Annahme der Mittelohr-
modelle aus der Literatur
Alternativ zur individuellen Messung der Trommelfellimpedanz kénnten Modellda-
ten aus der Literatur als Ersatzlosung herangezogen werden. Aufgrund der individu-
ellen Abweichungen zum Modell sind Ungenauigkeiten unvermeidbar. Fiir interindi-
viduelle Vergleiche hat diese Art der Kalibrierung den Vorteil, dass die Bezugsgrofie
eindeutig spezifiziert ist und technisch implementiert werden kann. Messdaten un-
terschiedlicher Messgerdte konnten durch Kalibrierung in Bezug auf diese Modelle
vergleichbar gemacht werden'®. Simulationsergebnisse und Experimente sind in Ab-
schnitt 4.5 dargestellt.

4. Schatzung des Trommelfellschalldrucks mittels Referenzdatenbank
Unabhéingig von Modellierungsdaten aus der Literatur kann eine Datenbank be-
stehend aus technischen Implementierungen unterschiedlicher Ohrmodelle als Kali-
briermodell herangezogen werden (siehe Abschnitt 4.6). In dieser Datenbank kénnen
Schalldruckwerte am modellierten Trommelfell erfasst und in Beziehung zur Uber-
tragungsfunktion der Miniaturlautsprecher zum Sondenmikrofon gesetzt werden.
Ein einfacher Vergleich der Ubertragungsfunktion, die im Ohr eines Patienten er-
fasst wurde, mit der Datenbank ermoglicht eine Referenz auf den dazu assoziierten
Trommelfellschalldruckpegel. Die Datenbank kann die wichtigsten Parameter wie
z.B. Einstecktiefe und Mittelohrimpedanz in beliebigen Variationen beinhalten und
so skalierbar fiir unterschiedliche Messsysteme angewendet werden. Vergleichend
zur [tE-Kalibrierung werden Vorteile dieser Kalibrierung in Bezug auf die DPOAE
Messung in Abschnitt 8.1 présentiert.

4.3 Verfahren zur akustischen Distanzschatzung

Hinter dem akustischen Verfahren steckt der Versuch, den bei der Sondenbeschallung un-
erwiinschten Effekt der stehenden Wellen (siche Abschnitt 4.1) zur Distanzschétzung zu
nutzen. Um fiir eine feste Sondenposition die Frequenz herauszufinden, deren stehende
Welle ein Minimum am Mikrofonort hat, muss der gesamte Frequenzbereich untersucht
werden. Somit kann mit der Ubertragungsfunktion zwischen Miniaturlautsprecher und
Sondenmikrofon eine Lagebestimmung der Sonde durchgefiihrt werden, indem man dort
nach dem \/4-Minimum sucht. Uber Gleichung 4.2 mit n = 0 kann der Abstand D des
Sondenkopfes vom Abschluss (Trommelfell) sehr einfach berechnet werden. Die Betrach-
tung als einseitig geschlossenes Rohr ist nach den Ergebnissen in Chan und Geisler [13]
und Dirks et al. [18] zuldssig. Aufgrund der oberen Grenzfrequenz von 10kHz ist die Mi-
nimumsdetektion nur bis zu einem Mindestabstand von etwa 10 mm moglich.

Auch wenn die Theorie sehr einfach gehalten ist, werden implizit eine Reihe von Annah-
men getroffen, deren Giiltigkeit in der praktischen Anwendung iiberpriift werden muss.

19 Durch ItE-Kalibrierung bezieht man sich jeweils auf die (unbekannten) Eigenschaften eines Individu-
ums. Forschungsgruppeniibergreifend kénnen Ergebnisse nur tiber jeweils differierende Normkollektive
verglichen werden und sind somit lediglich bedingt vergleichbar.
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

4.3.1 Einschrankungen in der praktischen Umsetzung

Trommelfellimpedanz Entgegen der Annahme einer schallharten Terminierung, weist
das Trommelfell weder eine unendlich hohe Impedanz auf, noch ist diese frequenzun-
abhéngig. Zudem ist die Trommelfellimpedanz nicht rein resistiv, was zu zusétzlichen
Phasenverschiebungen der reflektierten Wellen fiihrt.

Zur Veranschaulichung ist in Bild 4.3 die mittlere Trommelfellimpedanz nach dem Modell
von Shaw und Stinson'!) (vgl. Letens [114, S. 141]) gezeigt. Es sind sowohl Betrag als auch
Phase iiber den interessierenden Frequenzbereich aufgetragen. Aufgrund der endlichen

3k 90

45

[3*]
=
Phase [°]

Betrag [AkOhm]

=

45

?00 200 500 1k 2k S5k 10k -9?00 200 500 1k 2k Sk 10k
Frequenz [Hz] Frequenz [Hz]

Bild 4.3: Mittlere Trommelfellimpedanz nach dem Modell von Shaw und Stinson. Auf-

grund unterschiedlicher Eigenschaften des individuellen Gehors (durch Trom-
melfellschéden, . ..) sind grofie interindividuelle Abweichungen maglich.

Impedanz tritt keine Totalreflexion auf, sondern es wird nur ein Teil der Schallenergie
zuriickgeworfen. Dieser Umstand ist fiir den Vorgang des Horens notwendig und liegt in der
Funktion des Mittelohres als Schalliibertrager ins Innenohr begriindet. Durch die partielle
Reflexion wird allerdings erwirkt, dass ein gesuchtes Schalldruckminimum nicht mehr so
deutlich ausféllt (pyin # 0). Man kann dennoch zumeist ausgepriagte Minima feststellen.
Weist die Trommelfellimpedanz frequenzabhéngig grofle Schwankungen auf, so kénnen
Minima in der Ubertragungsfunktion auftreten, welche ausschlieBlich auf die Anderung des
Reflexionsfaktors des Trommelfells zuriickzufiithren sind und nicht auf stehende Wellen.
Somit ist nicht immer eine eindeutige Klassifizierung des \/4-Minimums moglich. Negativ
wirken sich ebenfalls zusétzliche Phasenverschiebungen bei der Reflexion am Trommelfell
aus. Je grofler die zusétzliche Phase oder je gréfler die Wellenldnge des Minimums ist,
desto grofler fallt der Verschiebungseffekt aus. Eine Verédnderung der Distanz von Sonde
zu Trommelfell um 0,1 mm kénnte bei einem Minimum bei 8000 Hz durch eine Zusatzphase
von 1,67° ebenfalls hervorgerufen worden sein. Bei einem Minimum um 4000 Hz hingegen
wére dieselbe Verschiebung durch einen Phasenversatz von 0,84° iiberkompensiert. Ein
positives Vorzeichen der Phase sorgt fiir eine Unterschédtzung der Distanz und ein negatives
Vorzeichen entsprechend fiir eine Uberschiitzung der Distanz.

1) Das genannte Modell ist ein vollstéindiges Netzwerkmodell des Mittelohres, das Durschnittswerte 'mitt-
lerer’ Ohren widerspiegelt.
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4.3 Verfahren zur akustischen Distanzschitzung

Eventuell bestiinde durch den kiinstlichen Aufbau eines statischen Druckes im Gehérgang
die Moglichkeit, das Trommelfell derart zu versteifen, dass Fehler minimiert werden'?.
Allerdings bedarf dies neben einer klinischen Uberpriifung auch Miniaturmikrofone in
abgedichteten Sonden, die unabhéngig vom statischen Druck sind. Der Arbeitspunkt der
Miniaturlautsprecher wiirde ebenfalls negativ beeinflusst.

Lautsprecherfrequenzgang Im Idealfall eines flachen Frequenzgangs des Lautsprechers
im betrachteten Frequenzbereich von 100 Hz—10kHz und der Annahme eines homogenen
Rohres mit schallharter Terminierung (einfaches Modell) konnte das A/4-Minimum als
globales Minimum im Amplitudenspektrum erscheinen, was die Detektion erleichtert.
Da dies bei realen, lastabhéngigen Miniaturlautsprechern nicht zutrifft, sollte ein Mini-
mum der Ubertragungsfunktion zumindest als lokales Extremum vorliegen. Sofern der
Lautsprecherfrequenzgang monoton ist und nur geringe Steigungen aufweist, sollte eine
zuverléssige Detektion moglich sein.

Frequenzauflésung des Messsystems Die Messgenauigkeit hdngt unter anderem von
der Frequenzauflosung der Ubertragungsfunktion ab. Eine begrenzte Genauigkeit wirkt
sich um so stiarker als Fehler bei der Distanzschétzung aus, je niedriger die Frequenz
des Minimums ist, d.h. um so grofler die Distanz zwischen Sondenkopf und Trommel-
fell ist. Ein Fehler um eine Spektrallinie bewirkt bei einer Frequenzauflosung von 50 Hz
bei 8000 Hz nur 0,625% Differenz, was einem Distanzunterschied von ca. 67 um'®) gleich
kommt. Bei 4000 Hz betrigt dieser Unterschied bereits 1,25% oder 265 um.

Da sich nach Lodwig [117, S. 42] Langenabweichungen im hundertstel Millimeterbereich
negativ auf die Ergebnisse einer darauf basierenden Impedanzmessung niederschlagen
konnen (vor allem zu hoheren Frequenzen hin), ist eine ausreichende Frequenzauflosung
unabdingbar.

Temperaturabhangigkeit Wie man Gleichung 4.2 entnehmen kann, ist die Distanz-
schéitzung iiber die Schallgeschwindigkeit temperaturabhéngig. Eine Temperaturabwei-
chung von 1K fiihrt zu einer Geschwindigkeitsabweichung von ca. 0,2 %. Die Abweichun-
gen pflanzen sich unmittelbar in der Schétzung fort.

Bei 8000 Hz betragt der Distanzunterschied nur ca. 19 um, wahrend er bei 4000 Hz schon
auf 38 um angewachsen ist. Lodwig [117]) hélt deshalb die Temperatur iiber eine heizbare
Otoplastik konstant. Dies ist in der praktischen Anwendung mit einfachen Einsteckohr-
sonden nicht sinnvoll.

Gehorgangsgeometrie Die Modellierung des Gehorgangs als Rohr approximiert den
Gehorgang nur grob. In Wirklichkeit weist er eine gekriimmte, trichterartige Form auf, de-

12) Durch die Versteifung des Trommelfells kénnte das System in einen definierten Grenzzustand gebracht
werden, dessen Impedanz als bekannt angenéhert werden kann.
13) Die Schallgeschwindigkeit betriigt bei T' = 20° C ungefiihr ¢ ~ 344m/s.
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

ren Querschnittsflache einer Ellipse dhnelt. Solange ein einigermafien glatter Querschnitts-
verlauf vorliegt, stellt diese Naherung kein Problem dar (vgl. Lodwig [117]).

Das Hauptproblem ist aber die Schriglage des Trommelfells, welches um néherungsweise
45° gegen die Gehorgangsachse gedreht ist. Die Wahl eines einheitlichen Bezugspunktes,
auf den sich die Distanzangaben beziehen, fillt in den Arbeiten von Chan und Geisler [13],
Searchfield et al. [165] und Storey und Dillon [177] auf den "Top of Drum’ (TOD), also
auf das dem Gehorgangsausgang niher liegende Ende des Trommelfells.

Eine weitere wichtige EinfluBgrofie ist der Umbo, ein tricherféormiger Einzug des Trommel-
fells etwas unterhalb der Mitte, der den unteren Ansatzpunkt des Hammers bildet. Dieser
zweite Bezugspunkt ist insofern wichtig, da die Untersuchungen bei Chan und Geisler [13]
und Letens [111] einen frequenzabhéngigen effektiven Ort der Reflexion belegen. Fiir stei-
gende Frequenz wandert der effektive Ort der Reflexion vom TOD in Richtung Umbo,
wodurch, je nach Frequenz des Minimums, ein zusétzlicher Korrekturterm fiir den Be-
zugspunkt TOD zu beriicksichtigen ist.

4.3.2 Simulationsergebnisse

Um die GroBenordnung der akustischen Effekte abzuschétzen und damit eine Verifizierung
der Messergebnisse (sieche Abschnitt 4.3.4) zu erméglichen, basierte die Simulation unter
Matlab auf dem Modell einer idealen Schalldruckquelle. Der Gehorgang wurde als homo-
genes Rohr (hR) mit schallharter Abschluss in elektroakustischer Analogie wie in Bild
4.4 modelliert. In Anlehnung an den Anfangsdurchmesser eines mittleren menschlichen

C) +P0 hR | iZT +p1

Bild 4.4: Modell zur Bestimmung der Rohrverstiarkung relativ zum Schalldruck am Mi-
krofonport (p1/po). Der Block hR entspricht der Kettenmatrix eines homogenen
Rohres und Zr der schallharten Abschlussimpedanz.

Gehorgangs wurde als Durchmesser ein Wert von 9mm gewéhlt sowie unterschiedliche
Distanzen zwischen Trommelfell und Schalldruckquelle von 10, 20 und 30 mm untersucht.
In Bild 4.5 sind die Ubertragungsfunktionen des homogenen Rohres p; /py unterschied-
licher Lange dargestellt. Die extrem scharfen Resonanzen resultieren aus der Interferenz
hin- und riicklaufenden Welle. Da die Resonanzschérfe dieser Minima direkt von der Giite
des Systems abhéngt, also den beteiligten Verlusten, ergeben sich bei schallhartem Ab-
schluss besonders starke Resonanzen.

Durch eine geringfiigige Modifikation des Modells aus Bild 4.4, namlich der Aufteilung
des Rohres in zwei Abschnitte ergibt sich das Modell in Bild 4.6. Der Schalldruck relativ
zum Schalldruck py der Messebene kann als Funktion des Ortes x ausgedriickt werden.
Abhéngig von der Distanz zum simulierten Trommelfell ergeben sich fiir einige Frequenzen
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4.3 Vertahren zur akustischen Distanzschéitzung
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Bild 4.5: Schalldruckverhéltnis zwischen schallharter Abschlussimpedanz und Messebene
(p1/po), berechnet nach dem Modell in Bild 4.4. In der Legende sind die Langen
[ der jeweiligen Rohre angegeben. Oberhalb von 2kHz sind starke Resonanzen
zu verzeichnen.
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Bild 4.6: Modell zur Berechnung von Schalldruckverldufen in einem homogenen Rohr der
Lénge y mit schallhartem Abschluss. Das Rohr wird in zwei Abschnitte unter-
teilt. Der erste Abschnitt wird in der Lange von 0 bis y mm variiert, der zweite
Abschnitt ergénzt den Rest zur Gesamtlange von y mm. Somit kann der Schall-
druck p, fiir beliebige Frequenzen berechnet werden.

unterschiedliche Schalldriicke von mehr als 30 dB (siche Bild 4.7). Eine Verschiebung von
nur 1 mm kann Messfehler von bis zu 10dB zur Folge haben. Unter der Annahme schall-
harter Abschliisse bedeutet dies im Umkehrschluss, dass zur rechnerischen Kompensation
der resultierenden Abweichungen mit einer Genauigkeit der Sondenlokalisation von 1 mm
nicht ausreichend ist.

Um eine Naherung fiir das schrig sitzende, menschliche Trommelfell zu erhalten (siche
Bild 4.10(a)) wird der Winkel des Abschlusses in Bild 4.8 zu 45° gewihlt. Im Vergleich
zu Bild 4.5 ergeben sich im Bild 4.9 nach niedrigeren Frequenzen hin verschobene Kur-
venverldufe. Diese Verschiebung wurde durch das zusétzliche Volumen der eingebrachten
Nahbereichsnédherung verursacht. Bei den Simulationen zeigte sich auch, dass der Haupt-
reflexionspunkt der Wellen nicht, wie eigentlich angenommen, in der Mitte der Schrige
liegt (= Rohrachse), sondern bei etwa 1/3 der Tiefe des Nahbereichs (siehe Bild 4.10(b)).
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Bild 4.7: Modellierte Schalldruckverldufe in einem homogenen Rohr bei verschiedenen Fre-
quenzen und Beschallung mit idealer Schalldruckquelle. Die Darstellung erfolgt
in dB relativ zum Schalldruck py der Messebene. Der stark reflektierende, schall-
harte Abschluss fithrt zu Minima jeweils A/4 vor dem Abschluss. Die Position 0
entspricht dem Abschluss.

O yro | nr [N\ ﬂz], I

Bild 4.8: Erweitertes Modell zur Bestimmung der Rohrverstarkung relativ zum Schall-
druck in der Mikrofonebene (p;/po). Neu hinzugekommen ist der mittlere Block,
der die Kettenmatrix der schréigen Nahbereichsndherung darstellt.

Die Daten zeigen eine geringfiigige, frequenzabhéngige Verschiebung des Reflexionspunk-
tes in der Grofenordnung von 1/10—1/100 mm. Der effektive Reflexionspunkt der Wellen
liegt fiir hohere Frequenzen tiefer im Nahbereich, d.h. die effektive Linge des Rohres
nimmt fiir héhere Frequenzen zu.

4.3.3 Messaufbau zur Distanzschatzung

In Bild 4.11 ist der Aufbau des verwendeten Messsystems im Schema dargestellt. In Matlab
wurden die dazu notwendige Funktionalitdten implementiert. Der Digitale Signalprozes-
sor CacDSP wurde dabei in Form einer PCMCIA Einsteckkarte verwendet, der baugleich
zum DP2000 System [175] jedoch mit differierender Firmware ausgestattet war. Als Ohr-
sonde in unterschiedlichen Spritzen- oder Schlauchmodellen des Gehorgangs wurde die
ER10C(P) Sonde von Etymotic Research verwendet.
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Bild 4.9: Schalldruckverhéltnis zwischen schallharter Abschlussimpedanz und Messebene
(p1/po), berechnet nach dem Modell in Bild 4.8. Die in der Legende angege-
benen Léngen beziehen sich nur auf den Rohrabschnitt bis zum TOD, fiir die
Nahbereichsnédherung sind noch 9mm zu addieren.
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(a) Trommelfellnahbereich nach Letens [114], S. 178 (b) Modellierung der Nah-

bereichstiefe

Bild 4.10: Die Genauigkeit der Approximation des Trommelfellnahbereichs nimmt vom
schragen Rohrende, iiber den Kegeltrichter, bis hin zum schrdgen Rohrende
mit konischem Trommelfell kontinuierlich zu (links). Rechts ist die getroffene
Definition der Nahbereichstiefe dargestellt.
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Programm- Mess-
oberfliiche MATLAB CacDSP ER-10CP objekt

Bild 4.11: Schematischer Aufbau des verwendeten Messsystems

4.3.4 Messergebnisse

Die Ergebnisse der Distanzschiatzung wurden fiir unterschiedliche Messobjekte im Fre-
quenzbereich von 100 Hz bis 10 kHz ausgewertet.

Homogenes Rohr mit rechtwinkligem, schallhartem Abschluss In der einfachsten
Konstellation, bestehend aus einem homogenen Plexiglasrohrchen mit 9 mm Durchmes-
ser und einer schallharten Terminierung (siehe Bild 4.12) wurden Distanzen zwischen
Sondenkopf und Abschluss von 7.5 bis 35 mm untersucht. Obwohl keine Temperaturrege-
lung o.4. erfolgte, herrschten zwischen den Messreihen vergleichbare Rahmenbedingungen.
Der geometrische Abstand wurde dabei mit einem Lineal mit einer Genauigkeit von ca.
0.5 mm erfasst. In Tabelle 4.1 sind geometrischer und akustisch ermittelter Abstand ge-

=

Bild 4.12: Messaufbau zur Messung an homogenen Rohren mit rechtwinkliger, schallharter
Terminierung. Es wurden Distanzen von 7,5-35mm bei einem Durchmesser
von 9 mm untersucht.

geniibergestellt. In jeweils fiinf aufeinander folgenden Messdurchlaufen mit identischem
Sondensitz ergaben sich zwei Mittelwerte der Abstandsschétzung. Fiir beide Miniaturlaut-
sprecher (LS) der Ohrsonde werden die Mittelwerte mit myg; und mpgo, die Standard-
abweichungen mit o7g; und o5 bezeichnet. Die Abweichungen der Abstandsschétzung
von den geometrischen Referenzdaten sind im Rahmen der Ablesegenauigkeit der geo-
metrischen Abstandsmessung. Die Messungen zeigen sehr geringe Standardabweichungen,
welche durch die Frequenzauflosung von 50 Hz (Versatz um eine Spektrallinie) entstanden
sein konnten. Die verwendeten Schaumstoffoliven, deren Material sich nach dem Einsetzen
in das Messobjekt noch iiber einen liangeren Zeitraum leicht ausdehnen, kénnten ebenfalls
zu Ungenauigkeiten in der Messung gefiihrt haben.

Fiir den geometrischen Abstand von 7,5mm'¥) wurden erhohte Differenzen zur akusti-
schen Schatzung verzeichnet. Durch das Auftreten hoherer Schallfeldmoden, deren endli-

14) Die Distanz von 7,5 mm liegt eigentlich auerhalb des interessierenden Frequenzbereiches.
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4.3 Verfahren zur akustischen Distanzschitzung

Ergebnisse der Distanzschitzung [mm]

geom. Abstand | mys1 | ors1 | mrse | ons2 | Arst | Arse
35,0 34,75 1 0,00 | 34,75 | 0,00 | —0,25 | —0,25
32,5 32,22 | 0,00 | 32,22 | 0,00 | —0,28 | —0,28
30,0 30,25 | 0,28 | 30,14 | 0,23 | 40,25 | +0,14
27,5 27,69 | 0,00 | 27,69 | 0,00 | +0,19 | +0,19
25,0 25,10 | 0,20 | 25,32 | 0,00 | +0,10 | +0,32
225 22,72 | 0,00 | 22,72 | 0,00 | +0,22 | +0,22
20,0 20,14 | 0,00 | 20,14 | 0,00 | +0,14 | +0,14
17,5 17,55 | 0,00 | 17,38 | 0,00 | 40,05 | —0,12
15,0 15,15 | 0,00 | 15,02 | 0,00 | +0,15 | +0,02
12,5 12,94 | 0,00 | 12,97 | 0,08 | +0,44 | +0,47
10,0 9,90 | 0,00 | 9,75 | 0,02 | —=0,10 | —0,25
7.5 849 | 0,04 | 836 | 0,07 | +0,99 | +0,86

Tabelle 4.1: Ergebnisse der Distanzschédtzung an Rohren mit rechtwinkliger, schallhar-
ter Terminierung. Hierbei bezeichnet m die arithmetischen Mittelwerte (aus
jeweils 5 aufeinanderfolgenden Messungen), o die Standardabweichungen
und A die Differenz zwischen geometrischer und akustischer Schétzung. Die
Abkiirzung LS im Index steht fiir Lautsprecher.

che Dampfung, der Ndhe zum schallharten Abschluss, sowie des ungiinstiger werdenden
Lautsprecherfrequenzganges oberhalb von 10 kHz, sind diese Abweichungen plausibel.
Im Messablauf stellte sich heraus, dass eine Verdrillung des Gummikanals, welcher den
Sondenkorper mit der Schaumstoffolive verbindet, zu verfilschten Ergebnissen fiithren
kann. Die einhergehende Variation des Querschnittverlaufes sowie Verdnderungen der aku-
stischen Dichtigkeit im Nahbereich des Mikrofons zeigen deutliche Auswirkungen. Eine
Wolbung des Schaumstoffs vor die Mikrofonebene wirkt sich ebenfalls negativ auf die
Messergebnisse aus.

Homogenes Rohr mit schragem, schallhartem Abschluss Analog zur Simulation sollte
der Einfluss des schrigen Abschlusses auf den Reflexionspunkt der Wellen untersucht wer-
den. Bei unveréinderten Rahmendbedingungen wurden die homogenen Plexiglasréhrchen
mit einer schrigen'®, schallharten Terminierung versehen (siehe Bild 4.13). Die geome-
trische Distanz wurde auf den Mitte der Abschragung referenziert. In Tabelle 4.2 sind
die akustisch geschétzten Distanzen aufgefiithrt. Aus den Daten kann geschlossen werden,
dass die effektiven Reflexionspunkte der Wellen, fiir die prédizierten Distanzen, zwischen
dem vom Modell vorhergesagten 1/3 und dem geometrischen 1/2 der Nahbereichstiefe
liegen (siehe Bild 4.10(b)).

Eine frequenzabhéngige Variation des Reflexionspunktes, wie in der Simulation beobach-

15) Der Winkel der Schrige betriigt etwa 45°.
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

L
= ERN

Bild 4.13: Messaufbau zur Messung an homogenen Rohren mit schriger (45°), schallhar-
ter Terminierung. Es wurden Distanzen von 12,5mm bis 38,5mm bei einem
Durchmesser von 9 mm untersucht.

Ergebnisse der Distanzschitzung [mm]
geom. Abstand | mrsi | ors1 | mrs2 | ors2 | Arst | Apss
43,0 42,89 | 0,56 | 42,88 | 0,56 | —0,11 | —0,12
38,5 37.77 1 0,00 | 37,77 | 0,00 | 0,73 | —0,73
36,0 35,23 | 0,38 | 35,23 | 0,38 | —0,77 | —0,77
30,0 29,59 | 0,00 | 29,59 | 0,00 | —0,41 | —0,41
26,0 25,88 1 0,21 | 25,88 | 0,21 | —0,12 | —0,12
92,0 21,20 | 0,14 | 21,29 | 0,14 | —0,71 | —0,71
17,0 16,59 | 0,11 | 16,59 | 0,11 | —0,41 | —0,41
12,5 12,13 | 0,04 | 12,13 | 0,04 | —0,37 | —0,37

Tabelle 4.2: Ergebnisse der Distanzschétzung an Rohren mit schriager (45°), schallharter
Terminierung. Die Distanzen bezeichnen in diesem Fall den Abstand zwischen
Sondenkopf und der Mitte der Schrége. Hierbei bezeichnet m die arithme-
tischen Mittelwerte (aus jeweils 5 aufeinanderfolgenden Messungen), o die
Standardabweichungen und A die Differenz zwischen geometrischer und aku-
stischer Schitzung. Die Abkiirzung LS im Index steht fiir Lautsprecher.

tet, konnte aufgrund der begrenzten Frequenzauflosung nicht festgestellt werden.

4.4 Verfahren zur akustischer Impedanzschatzung

Der Ausgangspunkt dieses Verfahrens besteht in der Modellierung einer Schallquelle als
ideale Schallflussquelle mit einer akustischen Parallelimpedanz. Diese Quellparameter der
Schallquelle kénnen mittels bekannter Impedanzen messtechnisch bestimmt werden, wo-
durch anschliefend auch unbekannte Lastimpedanzen 'gemessen’ werden kénnen.

Analog zur Vorgehensweise von Lodwig [117] sollte untersucht werden, ob mit einfachen
Ohrsonden in der Praxis Messungen der individuellen Trommelfellimpedanz moglich sind.
Neben den grundlegenden Modellvorstellungen werden im Folgenden lediglich die um-
gesetzten KErgebnisse der Simulation unter Matlab und die Messergebnisse présentiert.
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4.4 Verfahren zur akustischer Impedanzschétzung

Ausfiihrlichere Betrachtungen sind in Frostl [59] oder bei Lodwig [1 17] nachzulesen.

Eine Ohrsonde besteht grundsétzlich aus einer Schallquelle und einem Mikrofon. Unter
bestimmten Voraussetzungen'®) ist die Darstellung der in Bild 4.14 gezeigten Anordnung
als kalibrierte Schallquelle mit nur zwei komplexen frequenzabhéngigen Groflen zuléssig:

e dem bei akustischem Kurzschluss erzeugten Schallfluss ¢o und

e der akustischen Innenadmittanz Yj.

O

D»q 2}"0 Y

Y

Bild 4.14: Prinzip der kalibrierten Schallquelle und Ersatzschaltbild (Quelle: Lodwig [117,
S. 31])

Die Ohrsonde ist in der elektroakustischen Analogie durch das Ersatzbild nach Bild 4.14
beschreibbar (Nortons Theorem). Der oben gewidhlten Form des Ersatzschaltbildes wurde
im Vergleich zum ebenfalls moglichen Aufbau aus Schalldruckquelle mit Serienimpedanz
der Vorzug gegeben, um die Gleichungen in einfacherer Form aufstellen zu kénnen. In
Bild 4.14 beziehen sich die konzentrierten Elemente auf die Mikrofonposition, so dass die
Quelleigenschaften auch die Schaumstoffolive nebst Anschlusskanélen einbeziehen. Es gilt
demnach fiir eine an die Sonde angeschlossene Admittanz Y,:

qo

p= _ 49
Yo+ Yo

Y, =2 Y, 4.3
, o (4.3)

An GIL. 4.3 ist ersichtlich, dass eine Berechnung der Lastadmittanz Y, nur durch Kenntnis
der Quellparameter gy und Yy moglich ist. Die dazu notwendige Kalibrierung erfolgt,
indem mindestens zwei bekannte akustische Lastadmittanzen Y; und Y; angeschlossen
werden und dann jeweils der Schalldruck am Mikrofon bestimmt wird. Das Auflosen der
beiden entstehenden Gleichungen nach 4.3 ergibt die entsprechenden Quellparameter

Y Y
Y, — Y, P

qo = 712 11 und Yy = 71)11 ]912 ) (4.4)
P2 pr P2 pr

wobei p; und py die Schalldriicke darstellen, welche an den jeweiligen Lastadmittanzen Y;
und Y5 gemessen wurden. In diesen Gleichungen wird vorausgesetzt, dass die Betriebs-
spannung des Wandlers und damit sein Urschallfluss bei wechselnder Last unveréndert
bleibt (vgl. Lodwig [117, S. 32]). Solange die Voraussetzungen eines LTI-Systems gegeben

16) Fiir die Giiltigkeit der Beschreibung ist es nétig, dass das Schallfeld in der Zuleitung als ebene Welle
beschrieben und somit eindimensionale modelliert werden kann. Desweiteren miissen alle beteiligten
Elemente LTI-Systeme sein.
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

sind, herrscht ein linearer Zusammenhang zwischen der Spannung am Lautsprecher und
am Mikrofon. Dadurch hat eine Verédnderung der Betriebsspannung keinen Einfluss auf das
Messergebnis. Der Mikrofonfrequenzgang spielt fiir die Impedanzmessung ebenfalls keine
Rolle. Der Mikrofonfrequenzgang bedingt letztlich nur einen Skalierungsfaktor. Setzt man
die so modifizierten Kalibriergleichungen 4.4 in die Bestimmungsgleichung 4.3 ein, hebt
sich der Skalierungsfaktor auf, welcher durch den Mikrofonfrequenzgang bedingt ist. Da-
her wird, wie bei Lodwig [117, S. 32] vorgeschlagen, anstelle von ¢y mit dem Frequenzgang
k gerechnet, fiir den gilt:

k= 4o _umik _ 4o hmzk (45)

urs p urs
Dabei bezeichnet h,,;; die Absolutempfindlichkeit des Mikrofons, urs die Spannung am
Lautsprecher, u,,;; die Spannung am Mikrofon, ¢y den bei akustischem Kurzschluss er-
zeugter Schallfluss und p den gemessenen Schalldruck in der Mikrofonebene. Demzufolge
sind die Groflen k£ und Yy zugénglich, ohne dass man die Mikrofonempfindlichkeit oder
die absolute Spannung am Lautsprecher kennt, was die Kalibrierung auf die Messung der

Ubertragungsfunktion
Uik

(4.6)

m =
urs

mit zwei bekannten Impedanzen reduziert. Hiermit ergeben sich die Kalibriergleichungen
mit den vereinfachten Groflen zu

Yo Y

Yy —Y) e " ms

J— _ m2
o=71_1 ud Yo=7T—7, (4.7)

mo mi ma mi

sowie die Bestimmungsgleichungen bei der Impedanzmessung zu

k

Mg

wobei m jeweils die gemessene Ubertragungsfunktion nach 4.6 bei der Kalibrierung bzw.
Impedanzmessung ist.

Im praktischen Einsatz normiert man die Admittanzen zumeist auf die Wellenimpedanz
des Bezugsquerschnittes. Im Folgenden wird deshalb von normierten Admittanzen ausge-
gangen, ohne dass eine besondere Kennzeichnung der entsprechenden Formelteile erfolgt.

4.4.1 Einschrankungen in der praktischen Anwendung

Obwohl die zu Grunde liegende Theorie einfach erscheint, ist die Messung akustischer
Impedanzen mit Fehlerquellen behaftet. Diese sind durch kontruktive Verdnderungen in
ihren Auswirkungen begrenzbar. Die in den nachfolgenden Abschnitten aufgefiihrten Ver-
besserungsansétze sind aufgrund der vorgegebenen Sondenhardware fiir den klinischen
Einsatzes mitunter noch nicht praktikabel.
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4.4 Verfahren zur akustischer Impedanzschétzung

GroéBenordnung der beteiligten Impedanzen Die Kalibrierimpedanzen miissen sich im
gesamten betrachteten Frequenzbereich hinreichend stark unterscheiden. Wie man anhand
der Kalibriergleichungen 4.7 leicht erkennt, sind die Groflen & und Y sonst undefiniert.
Fiir den praktischen Einsatz kommen nur schallhart verschlossene Rohre definierter Lénge
in Frage, da nur diese Elemente ausreichend genau in ihrer akustischen Impedanz bekannt
sind. Unter Vernachlédssigung von Verlusten lassen sich normierte Admittanzen wie folgt
beschreiben:

Yiw = tanhyl mit v=a+j3 (4.9)

2

und a=0 sowie = Lf, (4.10)
c

mit Yy, als bekannte Lastadmittanz, v als Ausbreitungskoeffizient und [ als Lénge des
Rohrabschnitts zwischen Sondenkopf und Terminierung. Die Bestimmung von [ erfolgt
bis zu einer Distanz von 10 mm mit Hilfe der akustischen Distanzschétzung aus Abschnitt
4.3 und unter 10 mm rein geometrisch, wodurch gemachte Schéatzfehler direkt in Yy, ein-
gehen. Gl. 4.9 ist (unter Vernachlissigung der geringen Dampfung «) periodisch iiber der
Frequenz und kann zur Ubereinstimmung zweier Kalibrierimpedanzen bei entsprechenden
Frequenzen und Léngen fiihren.

Um eine hohere Genauigkeit bei der numerischen Berechnung der Kalibrierimpedanzen zu
erreichen, konnen Verluste im Medium und an den Wéanden beriicksichtigt werden, indem
die Formeln aus Keefe [100] anstatt der unter Gleichung 4.9 angefiihrten Vereinfachung
verwendet wird.

Geméf Lodwig [1 17, S. 33] fithren auch Pole in den Admittanzen zu numerischen Schwie-
rigkeiten in den Kalibriergleichungen, weshalb die Kalibrieradmittanzen letztendlich nur
im Bereich I < A\/4 sinnvoll anwendbar sind'”. Da sich kurze Abschliisse (d.h. kurze,
schallhart verschlossene Rohre) in ihren tieffrequenten Eigenschaften kaum mehr unter-
scheiden, muss der interessierende Frequenzbereich u.U. in mehrere Bereiche aufgeteilt
werden.

Je nach Literaturquelle werden zwei bis vier Kalibrierimpedanzen empfohlen. Wéhrend

Huang et al. [79, S. 1130] nur zwei Impedanzen (L; = 8—-12mm, Ly = 15m) verwen-
det, sind es bei Lodwig [117, S. 41] drei (L; = 1mm, Ly = 5mm, L3 = 13mm) und bei
Voss und Allen [184, S. 374] vier (L; = 11,3mm, Ly = 17,2mm, Ly = 20,6 mm, L4 =
30,2 mm).

Der Durchmesser der Kalibrierkoérper sollte nicht mehr als 10—15% vom Durchmesser
der zu bestimmenden Last abweichen (vgl. Huang et al. [79, S. 1142]), da die Sonden-

kopfkompression in die Quellparameter mit einfliet. Beim Gehoérgang kann man fiir eine
Erwachsenen-Ohrolive!®) in guter Ndherung von ca. 7mm Durchmesser ausgehen, was der
maximalen Kompressivitiat der Schaumstoff-Olive entspricht und kein tieferes Einfiihren
der Sonde zulésst.

17) Die Liinge eines Kalibrierkorpers muss kiirzer als A/4 der hochsten vorkommenden Frequenz sein.

18) Die Einsteckohrsonden sind mit unterschiedlichen Aufsétzen fiir verschiedene Gehérgangsdurchmesser
verfiighbar. Neben Schaumstoff-Oliven kommen tw. auch Plastik-Oliven in verschiedenen Formen zum
Einsatz, wodurch jeweils unterschiedliche akustische Effekte auftreten kénnen.
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

An Gleichung 4.8 erkennt man, dass die Subtraktion zu numerischer Ungenauigkeit fiihrt,
wenn die gesuchte Admittanz grofl im Vergleich zur Innenadmittanz der Sonde ist (Y, <
Ys). Es muss konstruktiv dafiir gesorgt sein, dass Yy im gesamten Frequenzbereich hin-
reichend klein ist, die Quelle also einer idealen Schallflussquelle méglichst Nahe kommt.
Anhand der Messdaten von Huang et al. [79, S. 1134] in Bild 4.15 siecht man, dass die
ER-10C-Sonde diese Forderung erfiillt. Der zu erwartende Messfehler durch Fehler in der

Quelladmittanz ¥,

Last Durchmesser
-------- 12,5mm

£
(%)
£
2
Z -
~ =
= g 0,25 I
= 2 d
b S -
2 £ 0,00 -
@ -
£ 005 3
AT
0,1 1 10 0,1 1 10
Frequenz (kHz) Frequenz (kHz)

Bild 4.15: Quelladmittanzen (berechnet aus Messungen mit der ER10-CP) fiir drei ver-
schiedene Rohrdurchmesser (6,2mm, 9,5mm und 12,5mm). Hierbei entspre-
chen pSiemens: 107%m®/Ns und Periods: 27. (Quelle: Huang et al. [79, S. 1134])

Ubertragungsfunktion von Lautspregher—Mikrofonlg) kann anhand Gl. 4.8 abgeschétzt
werden. Indem man die gemessene Ubertragungsfunktion m mit einem relativen Fehler
1+ ¢ mit € < 1 versieht, berechnet sich die fehlerbehaftete Admittanz Y, zu

’ ]f k(l — E)

Y =— YV, &2 —~— 7 _ Y, 4.11
T m(1+€> 0 m 0 ( )

und damit deren relativer Fehler zu

Y’ k‘(l*ﬁ)_}/b }/0
e T T 0 g (204, 4.12
v, Loy (5 +1) 412

Aus Gleichung 4.12 geht hervor, dass der Fehler bei der Impedanzmessung bzw. Admit-
tanzmessung stark vom Verhéltnis Y, /Y, abhéngt und mit groflerem Yy bzw. kleinerem Y,
zunimmt. Ebenso wirken sich Fehler bei der Bestimmung der Kalibriergrofie k£ aus. Fehler
der GroBe Yy gehen nach Gleichung 4.8 (mit vertauschtem Vorzeichen) in das Messergebnis
ein und wirken sich bei groem Y{/Y, besonders stark aus.

19) Messfehler in der Ubertragl}ngsfunktion werden z. B. von Temperaturschwankungen, Feuchte, Drift der
Wandler, Rauschen oder Ubersprechen verursacht.
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4.4 Verfahren zur akustischer Impedanzschétzung

Hoéhere Schallfeldmoden Anders als bei elektromagnetischen Wellen in Hohlleitern, ist
in der Akustik eine Grundmode bei allen Frequenzen ausbreitungsfahig. Die eindimen-
sionale Modellierung greift nur diese eine Grundmode auf, hthere Moden werden nicht
beriicksichtigt. Obwohl hohere Schallfeldmoden erst oberhalb einer bestimmten — vom
Querschnitt abhéngigen — Grenzfrequenz ausbreitungsfiahig sind, besitzen sie auch unter-
halb dieser Grenzfrequenz eine endliche Démpfung (vgl. Skudrzyk [171, S. 145]). Demzu-
folge ist zu Querschnittsspriingen und anderen Quellen hoherer Schallfeldmoden ein Min-
destabstand einzuhalten. Nach Hudde [84, S. 1312] betréigt die Grenzfrequenz der ersten
Azimutalmode (m = 1, n = 0) fiir einen konkret angenommenen Gehorgangsdurchmesser
(d = 8mm?)

tloc C
= =0,59- = 25,05 kHz. 4.13
flO 29w R ’ d ) Z ( )

Hierbei sind t,,,: Nullstelle n der 1. Ableitung der Besselfunktion J,,(¢), R: Radius des
Rohres, d: Durchmesser des Rohres. Dieser Wert liegt weit oberhalb des interessieren-
den Frequenzbereichs bis 10 kHz. Im verlustlosen Fall betrégt der Ausbreitungskoeffizient
hoherer Moden in Langsrichtung eines Rohres gemafi Hudde [34, S. 1312]

Vinn, = m = Jboy/1 - (’%)2 (4.14)

. tmnC w 2T
mit  f, = s und [y = ¢ = 5.

Dabei sind fy: Freifeld Wellenzahl, w: Kreisfrequenz, c¢: Schallgeschwindigkeit, A: Wel-
lenldnge. Die Démpfung der ersten Azimutalmode ergibt sich fir R = 4mm und f =
10 kHz unter Verwendung von

agp [dB/m] = 201log,, e” (4.15)

zu ca. o = 3600 dB/m, also 3,6 dB/mm. Wird eine Ddmpfung hoherer Moden um den Fak-
tor e angestrebt, dann ergibt sich der Mindestabstand zwischen Mikrofonkanal6ffnung und
Schaumstoffolive zu etwa 4,4 mm. Entsprechend wird bei Huang et al. [79, S. 1142] eine
Verlangerung der Mikrofonkanal6ffnung vorgeschlagen. Diese erscheint fiir den klinischen
Einsatz ungeeignet, aufgrund der schwierigeren Handhabung. Die Wahrscheinlichkeit, dass
der Mikrofonkanal durch die Gehoérgangswand blockiert wird, ist mit der Verldngerung
viel grofer, da man auf die genaue Ausrichtung der Schaumstoffolive im Gehorgang kei-
nen Einfluss hat. Der Sondenkopf wird dadurch anfélliger fiir Verunreinigungen wie z.B.
durch Zerumen.

Zeitvarianz Neben der Temperatur- und Feuchtigkeitsempfindlichkeit des Sondenmi-
krofons hat die Temperaturabhéngigkeit der Schallgeschwindigkeit (ca. 0,16%/K) bereits
negative Auswirkungen auf die Messgenauigkeit. Besonders gravierend sind die Auswir-
kungen, wenn zwischen Kalibrierung und Messung eine Temperaturéinderung stattfindet,

20) 8 mm entspricht dem mittleren Gehérgangsdurchmesser eines Erwachsenen.
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

was bei Messungen mit einem auf Umgebungstemperatur befindlichen Ohrsonde am Ohr
zwangslaufig eintritt. Nach Lodwig [117, S. 36] wirkt sich hierbei bereits eine Abwei-
chung von 0,1dB deutlich storend auf das Ergebnis der Impedanzmessung aus. Die Ka-
librierréhrchen sollten deshalb auf ca. 35° C?Y) bei Verwendung der ER-10C Ohrsonde
geheizt werden, um temperaturbedingte Unterschiede zwischen Gehoérgang und Kalibrier-
rohr soweit als moglich zu reduzieren.

Transformation Die Messung der Impedanz erfolgt zunéchst in der Mikrofonebene. Von
dort muss sie an den interessierenden Messort — also in den Bereich des Trommelfells —
transformiert werden. Somit beeinflusst die Transformation der gemessenen Impedanz
auch deren relativen Fehler. Zum einen ist die Transformation wegen der normalerweise
nicht exakt bekannten Gehorgangsabmessungen fehlerbehaftet, zum anderen konnen be-
reits in der Messung vorhandene Fehler verstirkt werden. In Bild 4.16 wird anhand eines
konkret simulierten Beispiels der "Transofmationsfehler” verdeutlicht. Die Mittelohrimpe-
danz des Modells nach Shaw und Stinson (vgl. Letens [1 14, S. 141]) wurde {iber eine 30 mm
lange Leitung mit drei Abschnitten unterschiedlichen Durchmessers transformiert, mit ei-
nem stochastischen Messfehler in Betrag und Phase versehen und riicktransformiert. Die
transformierte Impedanz wird durch eine entsprechende Anordnung gemessen. Dabei ist
die Auswirkung des Fehlers sehr stark frequenzabhéngig, wobei die kritischen Frequenz-
bereiche von der jeweiligen Transformationsstrecke und der Impedanz abhéngen.

Bewegte Massen In Lodwig [117,S. 37] wird auch noch die Masse des bewegten Anteils
des Wandlers?? als Ursache fiir weitere Messfehler angefiihrt. Hierbei wirkt die Lorentz-
kraft, als Wirkprinzip des dynamischen Wandlers, zwischen der Schwingspule und dem
Magnetkreis, so dass auch dieser eine Beschleunigung erfdhrt. Stellt sich die bewegte
Masse als nicht vernachléssigbar gegeniiber der Gesamtmasse des Wandlers heraus, so
erzeugt die Bewegung des Wandlers Korperschall, der zum einen direkt auf das Mikrofon
wirkt, aber zum anderen eine Kolbenbewegung der Sonde an der Ankopplung und damit
einen Schallfluss erzeugen kann. Dem Umstand der Korperschalliibertragung wird bei der
ER-10C Sonde durch eine aufwiindige Konstruktion?® Rechnung getragen.

Stimuli-Pegel Als weitere Fehlerquelle wird von Huang et al. [79, S. 1129] die falsche
Wahl der Kalibrierpegel angefiihrt. Diese sollten im Bereich von 60 90 dB SPL liegen, um
im menschlichen Ohr nicht durch evtl. auftretende spontane otoakustische Emissionen?*
beeinflusst zu werden. Durch zu hohe Pegel kénnen Nichtlinearitdten durch Mittelohr-
muskelkontraktionen beim Menschen oder durch die Sondenlautsprecher (besonders im
Frequenzbereich iiber 6 kHz) auch wihrend der Quellparameterbestimmung auftreten.

21) 35° C entsprechen einem guten Schitzwert fiir die Gehdrgangstemperatur.

22) Beim dynamischen Wandler sind dies z.B. Membran und Schwingspule.

23) Der Anschluss der Lautsprecher und des Mikrofons erfolgt iiber Silikonaufsitze und freischwebende
Verdrahtung.

24) 1. allg. haben SOAE einen Schalldruck von weniger als 20 dB SPL.
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4.4 Verfahren zur akustischer Impedanzschétzung
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Bild 4.16: Beispiel fiir den Einfluss von Leitungstransformationen auf die Messgenauigkeit
von Impedanzmessungen. Die Mittelohrimpedanz Z; (vgl. Modell von Shaw
und Stinson in Letens [114, S. 141]) wird iiber eine gestufte Leitung trans-
formiert (Z;), mit einem stochastischen ,Messfehler* von 5% versehen und
riicktransformiert. Dargestellt ist jeweils der Betrag der Impedanz in dB rela-
tiv zum Wellenwiderstand Z;, eines Rohres von 8 mm Durchmesser.

4.4.2 Messaufbau der Impedanzmessung

In Bild 4.11 ist der Aufbau des verwendeten Messsystems im Schema dargestellt, wobei
auch hier die notwendigen Funktionalitdten in Matlab implementiert wurden. Da die Be-
stimmung der Sondenquellparameter auf konkrete Messdaten angewiesen war, wird auf
die Darstellung einer Simulation verzichtet.

Die Admittanzmessungen wurden an homogenen Rohren mit rechtwinkligem, schallhar-
tem Abschluss durchgefiithrt. Der Durchmesser der Rohrchen betrug 9 mm, die Léngen
wurden mit 4 und 8 mm gewihlt?®. Der Frequenzbereich war auf den in der klinischen

25) Eine Aufteilung in mehrere Frequenzbereiche und damit mehrere Kalibriersiitze erschien wegen des
eingeschrénkten Frequenzbereiches bis 10 kHz nicht notwendig.
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

Audiometrie relevanten Bereich von 200 Hz—8 kHz eingeschrinkt.

4.4.3 Messergebnisse

In Bild 4.17 und 4.18 sind die beiden erhaltenen Quellparameter Yy und k& nach Betrag
und Phase iiber der Frequenz abgebildet. Wie man deutlich erkennen kann, weisen die
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10 180
1Yy 90
107
2 &
& g 0
. =
10°
-90
-9
10 L PR S S T 'Y L L L i PR _180 i L PR S S 'Y " L L L PR
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Frequenz [Hz] Frequenz [Hz]

Bild 4.17: Innenadmittanz Yy der Sonde (unnormiert), berechnet anhand von Kalibrier-
rohren der Langen 4 und 8 mm mit Durchmesser 9 mm. Nach den Untersuchun-
gen von Huang et al. [79, S. 1134] (siehe Bild 4.15) sind gléttere Verldufe zu
erwarten, die jedoch nicht exakt reproduziert werden konnten. Auffillig sind
vor allem die groflen Storungen der Phase der Admittanz.

ermittelten Kurven erhebliche Storungen auf. Im Vergleich zu Huang et al. [79, S. 1134]
(siehe Bild 4.15) liegen die Betréige in der erwarteten Groenordnung. Die Phasenverlaufe
erweisen sich jedoch als unbrauchbar. Eine einfache Glattung der Kurven ergidbe zwar
zu Huang et al. vergleichbare Ergebnisse, entbehrt aber jeglicher Grundlage?®. Evtl. be-
griindet durch die begrenzte Auflosung der geometrischen Distanzschitzung oder durch
kleine Abweichungen im Messsystem im Vgl. zu Huang et al., war die Quellparameter-
bestimmung nicht exakt genug und reproduzierbar durchzufiihren. Um eine ungeeigne-
te Wahl der Kalibrierldngen auszuschlieBen (siehe Abschnitt 4.4.1), wurden noch andere
Kombinationen von Kalibrierkérpern untersucht, ohne jedoch eine deutliche Verbesserung
der Ergebnisse zu erreichen.

Verwendet man die ermittelten (fehlerbehafteten) Quellparameter, berechnet sich die
Lastadmittanz eines 16,56 mm langen Réhrchens?”) wie in Bild 4.19 abgebildet. Diese Da-

26) Die gemessenen Parameter konnen selbstverstéindlich mathemaisch aufbereitet werden, um die Daten

von Huang et al. widerzuspiegeln. Allerdings kénnten dann diese Daten auch direkt als Modellgrund-
lage benutzt werden.

27) Die Distanzbestimmung erfolgte anhand der akustischen Distanzschitzung.
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4.4 Verfahren zur akustischer Impedanzschétzung
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Bild 4.18: Frequenzgang k der Sonde (unnormiert), berechnet anhand von Kalibrierrohren
der Léngen 4 und 8 mm mit Durchmesser 9 mm. Wie bei der Innenadmittanz
wéren auch hier glittere Kurvenverlaufe zu erwarten. Die Phase des Frequenz-
gangs erscheint fehlerhaft.

ten sind auf die Leitungsadmittanz eines Rohres mit 9 mm Durchmesser normiert. Zum
besseren Vergleich wurde die nach dem elektroakustischen Modell berechnete Admittanz
als gestrichelte Kurve unterlegt. Trotz der beschrinkten Qualitdt der Quellparameter,

180
40t
90
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o) —
= e
2 z o
: £
aa]
O L
90t
___________ — Messung
2007 e Theorie
-180
500 1k 2k Sk 8k 500 1k 2k S5k 8k
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Bild 4.19: Impedanzmessung an einem schallhart abgeschlossenen Rohr von 9 mm Durch-
messer und 16,65 mm Lange. Die Normierung erfolgte auf die Leitungsimpedanz
eines Rohres mit 9 mm Durchmesser. Die gestrichelte Linie zeigt den theoreti-
schen Verlauf in der Messebene.

gelingt die Bestimmung des Admittanzbetrages im Vergleich zu den theoretischen Erwar-
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

tungen. Die Phase der Admittanz ist jedoch unbrauchbar, wie aus den Phasenverlaufen
der Quellparameter (siehe Bild 4.17 und Bild 4.18) zu erwarten war.

Die Abweichungen des berechneten Admittanzbetrages vom theoretisch erwarteten Wert
lagen bis zu einer Frequenz von ca. 5kHz im Bereich von £4 dB (siehe Bild 4.20).

Fiir weitergehende Betrachtungen sind die Ergebnisse der Impedanzmessung insgesamt
jedoch wenig befriedigend. Da die Phasenverldufe der Impedanz den ,effektiven® Reflexi-
onspunkt der Wellen beeinflussen, kann nur mit Kenntnis des korrekten Phasenverlaufs
eine exakte Abbildung der akustischen Vorgénge erfolgen.

5 T T T T T T 1 T T T T T T T
=)
=
& i
E Y Messung
L Theorie J
-10F 4
-15 I 1 ] 1 1 L1 1 1 1 1 1 1 1 1
500 1k 2k Sk 8k

Frequenz [Hz]|

Bild 4.20: Fehler des berechneten Lastadmittanzbetrages relativ zur theoretisch bestimm-
ten Admittanz in der Messebene (Yaressung/ YTheoric)- Bis etwa 5kHz bewegen
sich die Abweichungen im Rahmen von +4dB.

Mogliche Fehlerursachen Wie Bild 4.21 zeigt, éndert sich die Ubertragungsfunktion fiir
kurze Distanzen zwischen Ohrsonde und Terminierung mit steigender Scheitelspannung
(= Amplitude) am Lautsprecher sehr stark. Bei groBen Distanzen dagegen sind die Uber-
tragungsfunktionen auch fiir unterschiedliche Spannungen nahezu deckungsgleich. Daraus
folgt, dass die Annahme eines LTI-Systems nur fiir bestimmte Rahmenparameter gegeben
ist. Als Ursachen fiir dieses Phéinomen kommen mehrere Effekte in Frage. Es spielen bei
kiirzeren Distanzen hohere Schallfeldmoden (siehe Abschnitt 4.4.1) durchaus eine Rol-
le (endliche Dimpfung). AuBerdem scheint sich der Crest-Faktor?®) der Lautsprecher in
Abhéngigkeit von den angehéingten Lastimpedanzen mit den applizierten Spannungen zu
andern, wodurch zumindest lokal die LTI-Bedingung verletzt ist.

Im Vergleich zu den Ergebnissen von Huang et al. ([79]) konnten die Phasen der Quel-
ladmittanz nicht storungsfrei repliziert werden, obwohl prinzipiell vergleichbare Sonden
bei der Untersuchung verwendet wurden. Huang et al. berichten zwar von besonderen
Anpassungen der Sonde durch den Hersteller, verweisen in diesem Zusammenhang jedoch

28) Der Crest-Faktor bezeichnet das Verhiltnis zwischen Scheitelwert und Effektivwert einer WechselgroBe.
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4.5 Verfahren zur Préadiktion des Trommelfellschalldrucks

Distanz 16mm Distanz 4mm

Betrag

500 1k 2k 5k 8k 500 1k 2k 5k 8k
Frequenz [Hz] Frequenz [Hz]

Bild 4.21: Uberpriifung der LTI-Bedingung anhand gemessener Ubertragungsfunktionen
fiir verschiedene Distanzen und unterschiedliche Scheitelspannungen am Son-
denautsprecher des DP2000-Systems. Die Ubertragungsfunktion héngt im mitt-
leren Frequenzbereich fiir kurze Distanzen stark von den Scheitelspannungen
ab. In den Legenden sind die Amplituden der jeweils benutzten ,,Chirps“ ver-
merkt.

auf die zusétzliche Kanalfithrung zum Aufbau von statischem Druck fiir die Messungen in
Katzenohren. Generell wird iiber vielféltige Storeinfliisse der Messungen v.a. in Frequen-
zen oberhalb 2 kHz berichtet. Da die Giite der Sonde dennoch vergleichbar sein sollte,
miissen die Abweichungen der vorliegenden Messergebnisse in der weiteren Messumge-
bung vermutet werden und die Methodik fiir den stabilen Einsatz in der klinischen Praxis
(noch) bezweifelt werden.

Alternative zur Messung der Trommelfellimpedanz bieten sich die Mittelohrmodelle nach
Hudde und Engel [80, 81, 82] bzw. Shaw und Stinson an (vgl. Letens [114]). Diese konnten
fiir einen Grofiteil der Patienten valide Parameter liefern und eine zuverléssige Trommel-
fellschalldruckpradiktion zulassen. Die Zuléssigkeit dieses Vorgehens miisste in klinischen
Untersuchungen noch belegt werden. Insbesondere miisste untersucht werden, in welcher
GroBenordnung sich Fehler bewegen, die aus individuelle Abweichungen der Patienten
resultieren.

4.5 Verfahren zur Pradiktion des Trommelfellschalldrucks

Anhand von elektroakustischen Modellen oder auch Messdaten kann der Trommfellschall-
druck aus den Quellparametern der Sonde in Vorwiértsrichtung als auch der DPOAE-Pegel
am Trommelfell in Riickwértsrichtung abgeschétzt werden. Dazu werden die Ergebnis-
se aus Gehorgangsléngenschitzung und Trommelfellimpedanzmessung bzw. -modell iiber
das Netzwerkmodell in Bild 4.22 weiterverarbeitet, welches wiederum unter MATLAB im-
plementiert wurde. Der Gehorgang wird als Leitung konstanten Querschnitts modelliert,
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

Yo ypo Gg [ | D iiZD *Pl

Bild 4.22: Modell zur Bestimmung der Gehorgangsverstiarkung relativ zum Schalldruck
in der Mikrofonebene (p;/po) fiir die Vorwartsiibertragung vom Sondenkopf
zum Trommelfell. Die Blocke von links nach rechts: Ersatzschaltbild der Sonde,
Gehorgang (homogenes Rohr), Kegeltrichter-Nahbereichsndherung, Trommel-
fellimpedanz.

dessen Lange durch die Gehorgangslingenschiatzung bestimmt wird, also den Bereich bis
zum TOD festlegt. Fiir den Durchmesser wird von der maximalen Kompressibilitiat der
Schaumstoffolive, etwa 7 mm, ausgegangen”.

Die Nahbereichsnaherung erfolgt mit der Kegeltrichterform (sieche Bild 4.10(a)). Der An-
fangsdurchmesser wird entsprechend an den TOD-Durchmesser, in diesem Fall von 7 mm,
angepasst. Als Abschluss wird die Trommfellimpedanz angefiigt. Da die messtechnische
Bestimmung der Abschlussimpedanz selbst im Rohrmodell nicht in befriedigendem Ma-
Be gelang, werden im Folgenden die Netzwerkmodelle von SHAW/STINSON und HUD-
DE/ENGEL benutzt. Abhéngig vom gewéhlten Modell ergeben sich in Bild 4.23 deutli-
che Unterschiede im Frequenzverlauf des Verhéltnisses von Trommelfellschalldruck zum
Schalldruck der Messebene von bis zu 10 dB3?). Im Verbindung mit Bild 4.5 erkennt man,

dass das Mittelohrmodell nach Hudde schallharter ist als das nach Shaw.

Pradiktion des DPOAE-Schalldruckes Trotz der erwdhnten geringeren, praktischen
Bedeutung der exakten Pradiktion des DPOAE Pegels am Trommelfell, kann mit
der Netzwerkmodellierung auch der Schalldruck der aus dem Innenohr kommenden
DPOAE Pegel abgeschiatzt werden. Das Vorgehen ist dem Obigen dhnlich und ver-
wendet die Ergebnisse aus Gehorgangslingenschiatzung, Trommelfellimpedanzmessung
bzw. -modell, sowie zusétzlich die Impedanz der Sonde. Wie in Bild 4.24 dargestellt,
muss die riickwirtsgerichtete Ubertragungsfuntkion po/p; bestimmt werden. Zur ’kor-
rekten’ Abschéitzung der Ergebnisse wurden gemittelte Impedanzmesswerte der ER-10C
Ohrsonde nach Huang et al. [79, S. 1134] benutzt (siehe 4.15), welche im Bereich ober-
halb 2 kHz im Gegensatz zu eigenen Messwerten keine Storungen aufwiesen. Mit einer
Gehorgangslédnge von 20 mm, ergaben sich abhéngig von der jeweiligen Trommelfellimpe-
danz nach SHAW /STINSON oder HUDDE/ENGEL die Frequenzginge in Bild 4.25. Da die
DPOAE vereinfacht als Schalldruckpegel p; simuliert wurden, traten die Unterschiede der
Mittelohrmodelle nicht so deutlich auf. DPOAE miissen am Trommelfell als Schallfluss-
quelle aufgefasst werden, welche iiber des ovalen Fensters am Innenohr an das Mittelohr

29) Dies gilt nur fiir die Erwachsenen-Ohrolive; fiir andere GréBen muss man entsprechend adaptieren.
30) Beispielhaft dargestellt mit einer Distanz von 20 mm von Messebene zum TOD.
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4.6 Verfahren zum Schétzen des Trommelfellschalldrucks anhand skalierbarer Datenbanken

Betrag [dB]
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Bild 4.23: Schalldruckverhéltnis zwischen Trommelfell und Messebene (p;/po), berechnet
nach dem Modell aus Bild 4.22. Der Unterschied aufgrund der beiden Mittel-
ohrmodelle ist deutlich erkennbar. Der gemessene Schalldruck in der Mikro-
fonebene ist niedriger als der reale Schalldruck in der Trommelfellebene (Un-
terschitzung).

& Jrtm| IN [ oo [T gn

Bild 4.24: Modell zur Bestimmung der Gehorgangsverstiarkung relativ zum DPOAE-
Schalldruck am Trommelfell (py/p;) fiir die Riickwértsiibertragung vom
Trommelfell zum Sondenkopf. Durch die umgekehrte Schallflussrichtung sind
die inversen Kettenmatrizen zu verwenden. Die Blocke von links nach
rechts: Ersatzschaltbild der DPOAEs, Trommelfellimpedanz, Kegeltrichter-
Nahbereichsnidherung, Gehorgang (homogenes Rohr), Quelladmittanz der Son-
de.

weitergeleitet werden. Aufgrund der geringeren klinischen Relevanz wurden weitere mo-
dellbezogenen Anpassungen nicht néher verfolgt.

4.6 Verfahren zum Schatzen des Trommelfellschalldrucks
anhand skalierbarer Datenbanken

Zusammenfassung der Ausgangslage FEine Platzierung der Sonde oder auch eines
Horgeréts in unmittelbarer Nahe des Trommelfells ist ohne Verletzungsgefahr und Schmer-
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Bild 4.25: Schalldruckverhéltnis zwischen Messebene und Trommelfell (po/p;), berechnet

nach dem Modell aus Bild 4.24. Der gemessene Schalldruck in der Mikrofonebe-

ne ist hoher als der reale Schalldruck in der Trommelfellebene (Uberschitzung).

Basierend auf beiden Mittelohrmodellen ergeben sich iibereinstimmende Kur-
venverlaufe.

zen nur schwer moglich. Die Ohrsonden bzw. Horgerédte werden daher im &ufleren Ab-
schnitt des Gehorgangs eingesetzt. Die Entfernung zwischen Sondenspitze bzw. Horgerit
und Trommelfell ist dabei unbekannt. Als Folge stehender Wellen ist der Schalldruck
entlang der Gehorgangsachse nicht konstant. Das bedeutet, dass der mit dem Mi-
krofon der Ohrsonde gemessene Schalldruck nicht mit dem Schalldruck am Trommel-
fell iibereinstimmt. Die zwei Hauptfaktoren fiir den Unterschied, die Geometrie des
Gehorgangs und die Impedanz des Trommelfells mit angeschlossenem Mittel- und Inne-
nohr, weisen eine grofle inter-individuelle Variabilitdt auf und kénnen nicht ausreichend
genau mit vertretbaren Aufwand gemessen werden. Auch bei einem Horgerat muf zur op-
timalen Verstirkungseinstellung des Horgerdtes der Schalldruck am Trommelfell bekannt
sein. Bei der Horgerdateanpassung wird der Schalldruck in der Néhe des Trommelfells
iiber einen in den Gehorgang hineingelegten Schlauch gemessen (in-situ Messungen). Das
Einlegen eines Schlauchs in den Gehorgang ist v.a. bei Kindern nicht immer praktikabel
und kann wegen Verinderungen der Gehoérgangsgeometrie®?) zu fehlerhaften Messungen
fithren.

Ear Canal Compensated Calibration: ECCC Bei der im Rahmen dieser Arbeit ent-
wickelten Methode der Ear Canal Compensated Calibration (ECCC), sollen die oben
genannten Nachteile vermieden werden und eine skalierbare Methode fiir unterschied-
liche Leistungsanforderungen vorgestellt werden. Beliebig viele unterschiedliche Norm-
Referenzkurven fiir verschiedene effektive Gehorgangslingen bzw. Einstecktiefen oder

31) Insbesondere wenn Schlauch und Ohrpassstiick zusammen in den Gehorgang eingefithrt werden, kann
sich die Gehorgangsgeometrie verdndern.
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4.6 Verfahren zum Schétzen des Trommelfellschalldrucks anhand skalierbarer Datenbanken

Mittelohrimpedanzen werden dabei anhand eines technischen Modells des menschlichen
Ohres erfasst (Ohrsimulator) und in einer Datenbank hinterlegt. Fiir jeden Datensatz
sind Ubertragungsfunktionen der Miniaturlautsprecher zum Sondenmikrofon mit Uber-
tragungsfunktionen der Miniaturlautsprecher zur Trommelfellebene miteinander assozi-
iert. Die Ubertragungsfunktionen der Trommelfellebene werden dabei durch ein weiteres
Mikrofon am Trommelfell aufgenommen. Bei einer realen Messung am Patienten bringt ein
Vergleich der Ubertragungsfunktion der Sondenebene mit den Werten aus der Datenbank
eine dazu assoziierte Ubertragungsfunktion der (technisch modellierten) Trommelfellebe-
ne hervor. Durch die skalierbare Anzahl an Variationen von Distanzen und Impedanzen
konnen fiir jedes audiologisches Messsystem oder auch fiir Horgerdte eindeutig repro-
duzierbare und den Leistungsanforderungen angepasste Kalibrierungsdatenbénke erstellt
werden. Obwohl das Verfahren und die Moglichkeiten der ECCC in dieser Arbeit erst-
mals dargelegt werden, ist das zu Grunde liegende Prinzip schon von Gilman et al. [(1]
formuliert worden:

“Calibration of the probe in an ear simulator at approximately the same di-
stance from the eardrum as in the real ear, minimizes probe measurement
errors of the eardrum SPL.“ (Gilman et al. [(1])

4.6.1 Messaufbau

Bild 4.26 zeigt schematisch den Messaufbau zur Aufnahme der Referenzkurven mit dem
Ohrsimulator Type 4157 von Briiel & Kjeer mit der zu kalibrierenden Messplattform (sie-
he Abschnitt 6). Ein alternativer Messaufbau zusammen mit dem DP2000 System von
Starkey [175] wurde im Rahmen der Diplomarbeit von Horbrand [85] untersucht und kann
dort im Detail nachgelesen werden. Der Kuppler besteht aus einem Ansatzrohr (simulier-

Messrechner[™] IR- ™ Messplatt- > Ohrsonde >

mit OPAH [ Verbindung | form |4 ER-10C | Ohrsimulator
B&K4157
T mit
SvsiD Mikrofon
- s Messverstirker| o| Vorverstirker B&K 4134
Software i B&K 2610 l B&K 2610 -
Spektrometer

Bild 4.26: Schematischer Messaufbau zur Kalibrierung der Messplattform mit dem Soft-
ware Spektrometer Sysld

ter Gehorgang), dessen Linge D und Durchmesser d variiert werden kénnen, sowie aus
einem Mittelohrsimulator, der mit dem Ansatzrohr verbunden ist. Der Mittelohrsimulator
besteht aus einem Mikrofon (simuliertes Trommelfell), dessen Lastimpedanz Z7p variiert
werden kann (simulierte Mittel- und Innenohrimpedanz in Anlehnung an individuelle Im-
pedanzmessungen).
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

Ubertragungsfunktionen Ohrsimulator Pegel am simulierten Trommelfell ermittelt mit SysID
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Bild 4.27: Ubertragungsfunktionenen verschiedener Referenzebenen im Ohrsimulator bei
verschiedenen Abstéanden zum ’Trommelfell” von 15 mm bis 36 mm konstant
bleibender Anregung durch einen Frequenzchirp von 0,1 Volt Lautsprecherspan-
nung. Dargestellt ist hier eine Kalibrierung des DP2000 Systems.

4.6.2 Kalibrierungsablauf
Aufnahme von Referenzkurven

Mit Hilfe des Lautsprechers (LS), welcher sich in dem zu kalibrierenden Sender (z.B.
Ohrsonde oder Horgerét) befindet, wird ein Schalldruck im Kuppler erzeugt. Eingangs-
signal des Lautsprechers ist ein Sinuston mit einstellbarer Frequenz, ein Chirp (Sinus-
schwingung variierender Frequenz) oder ein anderes geeignetes Testsignal mit definierter
Eingangsspannung Uy s(f). Nach Einsetzen des zu kalibrierenden Schallsenders wird fiir
verschiedene Gehorgangslangen D, Gehorgangsdurchmesser d und Lastimpedanzen Zrp
der Schalldruck pg rey der Sondenebene iiber das im Schallsender befindliche Mikrofon ge-
messen. Gleichzeitig wird iiber das Mikrofon des Mittelohrsimulators der Schalldruck prg
der Referenzebene (Trommelfell) aufgenommen. Fiir jede Gehorgangslinge, Gehorgangs-
durchmesser und Lastimpedanz ergibt sich ein assoziiertes Paar von Ubertragungsfunk-
tionen, die in einer Datenbank abgelegt werden.

In Bild 4.27(a) sind die Ubertragungskurven der Sondenebene, in Bild 4.27(b) diejenigen
der Trommelfellebene bei unterschiedlichen 'Gehérgangslingen’? von 15 mm bis 36 mm
dargestellt.

Um verschiedene Gehorgangsldngen von 15 mm bis 36 mm am Ohrsimulator simu-
lieren zu konnen, wurde eine 8 mm dicke Plastikhiilse an die Offnung des Ohrsimu-
lators angebracht. Der Hiilsendurchmesser wurde dabei gleich dem durchschnittlichen

32) Als Gehorgangslinge soll der Abstand von Sondenspitze zum Trommelfell verstanden werden.
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4.6 Verfahren zum Schétzen des Trommelfellschalldrucks anhand skalierbarer Datenbanken

Gehorgangsdurchmesser eines Erwachsenen gewahlt. Bei Tests mit Hiilsendurchmessern
vom 12 mm ergaben keine deutlichen Unterschiede in der Form der aufgenommenen Kur-
ven. Der Durchmesser des Gehorgangs beeinflusst die Ubertragungsfunktionen dement-
sprechend weniger als z.B. die Einstecktiefe der Ohrsonde oder die Abschlussimpedanz.

Messung des Schalldrucks im individuellen Geh6rgang

Nach Einsetzen des zu kalibrierenden Schallsenders in den Gehorgang des Probanden bzw.
Patienten wird der Schalldruck pg p(f) mit Hilfe des im zu kalibrierenden Schallsender
befindlichen Mikrofons gemessen. Der Schalldruck im &ufleren Gehoérgang wird mit Hilfe
des Lautsprechers LS erzeugt, der sich ebenfalls im Schallsender befindet. Genauso wie
bei den Kupplermessungen ist das Ausgangssignal des Lautsprechers ein Sinuston mit
einstellbarer Frequenz, z.B. ein Chirp oder ein anderes Testsignal mit definierter Spannung

Us(f)-

Korrektur der Lautsprecherspannung

Der im Probanden- bzw. Patientenohr gemessene Schalldruck pg p(f) wird mit den Refe-
renzkurven pg ges(f) verglichen. Die Referenzkurve, die sich am Besten an den individuell
gemessenen Schalldruck pg p(f) anpassen lésst, wird ausgewihlt. Die zugehorige Refe-
renzkurve prp(f) dient zur Korrektur des Eingangssignals Ups(f) am Lautsprecher des
zu kalibrierenden Schallsenders. Bei Verwendung des so korrigierten Eingangssignal des
Schallsenders wird der nominal gewiinschte Schalldruck am Trommelfell des Probanden
bzw. Patienten erzeugt.

Bei Anwendung dieser Methode werden die Einfliisse der Gehorgangsgeometrie und
der Mittelohrimpedanz minimiert. Die Abweichung des geschétzten Schalldrucks vom
tatsédchlichen Schalldruck am Trommelfell hingt von der Abstufung der Parameter D, d
und Zrp ab.

Bild 4.28 zeigt den Ablauf der ECCC im Uberblick der Ubertragungsfunktionen.

1. Bestimmen der Ubertragungsfunktion (rot) des realen Probandenohres (Sondene-
bene).

2. Vergleich mit den Ubertragungsfunktionen des Ohrsimulators aus der Datenbank,
die mit verschiedenen Einstecktiefen (Abstdnden Trommelfell - Sonde) Léange aufge-
nommen wurden. Bestimmung der am besten angepassten Referenzkurve (schwarz).

3. Auswahl der dazu assoziierten Kurve der Trommelfellebene als Referenziiber-
tragungsfunktion (griin).

4. Berechnen der Lautsprecheransteuerung in Abhéangigkeit der Kalibrierungsfunktion.
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

Matching einer realen Ohriibertragungsfunktion eines Probanden
70 T T . .

T T
— reale Ubertragungsfunktion Proband
—— ausgewahlte UB-Fkt. ER-10C

—— korresp. Norm—Kalibrierkurve
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Bild 4.28: Ubertragungsfunktionen der Sondenebene im Probanden im Vergleich zur Re-
ferenzdatenbank. Die assoziierte Ubertragungsfunktion der Trommelfellebene
der besten Ubereinstimmung ist ebenfalls hervorgehoben.

Abhéngig vom Detailierungsgrad der hinterlegten Datenbank bleiben weiterhin Ungenau-
igkeiten bestehen. Die Unterschiede der realen, individuellen Ubertragungsfunktion des
Probanden im Vergleich zu den gemessenen Ubertragungsfunktionen im Ohrsimulator re-
sultieren v.a. durch die unexakte Approximation der Impedanz des Trommelfells durch
das Ohrsimulatormikrofon. V.a. oberhalb 4 kHz stimmt die modellierte Impedanz laut
Herstellerangaben nicht mehr mit den Modellvorstellungen iiberein. In Bild 4.28 sind die
Unterschiede zwischen der Ubertragungsfunktion in einem menschlichen Ohr und dem Si-
mulator zu erkennen. Bei der Auswahl der besten Ubereinstimmung mit den Referenzda-
ten konnen sowohl die akustische Distanzschitzung als auch reine Interpolationsverfahren
und Regressionsverfahren zum Einsatz kommen.

Generelle Anwendungsbereiche der ECCC sind alle audiometrischen Messverfahren, in de-
nen Einsteckohrsonden zum Einsatz kommen als auch bei der Anpassung von Horgeréten.

4.7 Zusammenfassung mit Fallbeispiel: Auswirkung der
Kalibrierung auf DPOAE-Messungen

Die Kalibriermethode hat einen erheblichen Einfluss auf die DPOAE-Messung, da die bei
unterschiedlichen Frequenzen dargebotenen Primértonpegel L; und L, unterschiedlich
stark von ihrem wahren Sollwert abweichen kénnen. Damit weicht der adaquate Reizpe-
gel am Trommelfell vom optimalen Reizparadigma zur Auslosung maximaler DPOAE-
Pegel ab. Dies fiihrt zu einer Verdnderung der Form der DPOAE I/O-Funktionen, welche
lediglich bei optimaler Reizung zur weiteren objektiven Analyse benutzt werden soll-
ten. Man erkennt (in Bild 4.29), dass bei der mit [tE-Kalibrierung gemessenen DPOAE
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4.7 Zusammentassung mit Fallbeispiel: Auswirkung der Kalibrierung auf DPOA E-Messungen
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Bild 4.29: Messung von DPOAE I/O-Funktionen bei 4 kHz fiir CV-Kalibrierung (blau)
und ItE-Kalibrierung (rot) bei einer Person mit geschitzter Gehorgangslange
von etwa 22 mm (Minimum der stehenden Welle befindet sich im Bereich
um 4000 Hz) - links: Original DPOAE I/O-Funktionen; rechts: DPOAE 1/0O-
Funktion der ItE wurde um 13 dB SPL entlang der Lsd-Achse verschoben.

I/O-Funktion deutlich hohere Emissionsamplituden im Vergleich zur Messung mit CV-
Kalibrierung auftraten. Dies muss auf methodische Ursachen zuriickzufithren sein, da
DPOAE-Messungen bei konstantem Sondensitz sehr zuverldssig reproduzierbar sind und
nicht in diesem Ausmafle schwanken (siehe Abschnitt 8). Es liegt deshalb die Vermutung
nahe, dass abhéngig von der Kalibriermethode unterschiedliche Anregungspegel die Ur-
sache fiir die verschieden starken Emissionspegel waren. Die Messung erfolgte bei fo = 4
kHz. In diesem Frequenzbereich ergab die akustische Abstandschitzung ein deutliches
Indiz auf ein Minimum der Schalldruckverteilung, welches durch eine stehende Welle ver-
ursacht wurde. Die erhohten Emissionspegel bei der ItE-Kalibrierung lassen sich dann
durch eine fiir beide Primértone effektiv zu hohen Pegeldarbietung erkldren. Die fehler-
hafte Darbietung entsteht durch einen im Vergleich zum Trommelfellschalldruck zu nied-
rigen, bei der Kalibrierung gemessenen, Schalldruckpegel am Sondenmikrofon, welcher
durch einen Schwingungsknoten einer stehenden Welle in der Messebene verursacht wird.
Man erkennt, dass bei einer Verschiebung der mit [tE-Kalibrierung gemessenen DPOAE
[/O-Funktion um 13 dB SPL entlang der Lo-Achse, diese Funktion in die DPOAE-Kurve
bei CV-Kalibrierung iibergeht3%).

Prinzipiell kann man sagen, dass Anregungspegel der Sondenlautsprechern von individu-
ellen Eigenschaften des dufleren Gehorgangs und der Mittelohrimpedanz abhéngig sind.
Die Kalibrierung bildet diesen Vorgang in entsprechend generierte Quantitdten von Lo
ab, wobei unterschiedliche Kalibrierungen zu unterschiedlichen adédquaten Reizpegeln am
Trommelfell fithren. Diese sind fiir die Auslésung der DPOAE alleine relevant. Die retro-
grad emittierten DPOAE werden unabhéngig von der Art der Kalibrierung jeweils mit
demselben Sondenmikrofon erfasst und auf identische Weise in Schalldruck umgerechnet.

33) Die I/O-Funktion kann als die Schnittebene mit dem DPOAE-Pegelgebirge interpretiert werden, welche
senkrecht iiber dem optimalen Reizparadigma der Primé&rtonpegel-Ebene steht. In dem abgebildeten
Beispiel muss dies nicht unbedingt zutreffen, da auch eine Verscherung der Schnittfliche durch die
Unterschiede der Kalibrierung entstehen kénnte. Siehe Abschnitt 8.1.
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4 Erweiterte Kalibrierkonzepte

Pegelfehldarbietungen verschlechtern die interindividuelle Vergleichbarkeit und fithren zu
fehlerhaften Auswertungen, wie z.B. der objektiven Horschwellenschiatzung nach Boege
und Janssen [35].

In Abschnitt 8.1 wird ein optimales Reizpegelparadigma nach ECCC vorgestellt und im
Detail die Auswirkungen der Kalibrierung auf die Erfassung von DPOAE erortert.
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5 Beitrage zur Verbesserung der
Moglichkeiten objektiver Audiometrie

OAEs werden im Rahmen des Neugeborenen-Horscreening als objektiver Indikator der
Horfunktion herangezogen. Abhéngig von der Nachweisbarkeit von Emissionen bei Sti-
mulation mit Schalldruckpegeln von etwa 50 dB SPL erfolgt eine Klassifizierung in pass
oder fail. Damit ist das Potenzial der OAE und im Speziellen der DPOAE als Spiegel
des aktiven cochledren Verstirkers bei weitem nicht ausgeschopft. Unabhéngig von der in
Abschnitt 6 vorgestellten Messplattform werden im Folgenden methodische Beitréige zur
Verbesserung der objektiven Audiometrie prasentiert, mit deren Hilfe DPOAE Messun-
gen in Beziehung zur subjektiven Horschwelle und Lautheit gesetzt werden kénnen. Durch
eine Erweiterung der Horschwellenprédiktion nach Boege und Janssen [35] konnten die
Moéglichkeit und Grenzen der Schwellenschitzung retrospektiv anhand einer Datenbank
von 796 Ohren mit zumeist mittleren Schwerhorigkeit dargestellt werden (siehe auch Os-
wald et al. [138], Oswald und Janssen [137]).

Zur Anwendung dieser Methode fiir prospektive Studien konnte in Zusammenarbeit mit
einem Partner aus der Industrie eine Erweiterung eines kommerziellen Neugeborenen-
Horscreening-Geréts entwickelt werden. Neben einer initialen Evaluierung der Methode
im kommerziellen Handheld-System Echo-Screen der Fischer-Zoth GmbH [1] konnte die
Gleichwertigkeit unterschiedlicher Nachweisverfahren simulativ dargestellt werden.

Die Ahnlichkeit von DPOAE I/O-Funktionen mit Lautheitsfunktionen war der Anlass
mit identischer Apparatur an einem kleinen Kollektiv Normalhorender die Lautheit und
DPOAE I/O-Funktionen im Rahmen einer Diplomarbeit zu vergleichen (Miiller [129]).
In Divergenz zum Normalhorenden ergaben sich dabei fiir Schwerhorige sowohl in der
Lautheitsfunktion als auch den DPOAE I/O-Funktionen markante Abweichungen, die sy-
stematisch zur objektiven Abschétzung einer Verstdarkungsfunktion zur Anpassung von
Horgerédten herangezogen werden kénnen. Die unmittelbare Erweiterung der Studie mit
mehreren Schwerhorigen durch Miiller und Janssen [127] konnte den initialen Ansatz
bestétigen.

5.1 DPOAE & Horschwelle

Die Horschwellenpradiktion mittels Extrapolation der DPOAE 1/O-Funktionen, wie
in Bild 5.1(a) dargestellt, resultiert aus der Problematik, dass DPOAE direkt an der
Horschwelle nicht mehr unbeeinflusst vom Rauschen erfasst werden konnen. Als heu-
ristische Faustregel nimmt man an, dass DPOAE Messungen bestenfalls 10 dB ober-
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5 Beitrédge zur Verbesserung der Moglichkeiten objektiver Audiometrie

halb der subjektiven Horschwelle nachgewiesen werden koénnen. Durch wiederholte
unabhéngige Tests kann der Nachweis der DPOAE nach dem Konsensuspapier iiber
Neugeborenen-Horscreening [11] zuverlédssiger gestaltet werden. Aufgrund messtechni-
scher Beschriankungen sind Emissionen an der Horschwelle mit den bisher bekannten
Verfahren nicht nachzuweisen. Anstatt einer Vorhersage der Horschwelle basierend auf
dem niedrigsten Stimulusreizpegelpaar, mit dem DPOAE noch nachzuweisen sind, bietet
es sich an, den Verlauf der gesamten 1/O-Funktion zu beachten. Durch die semilogarith-
mische Darstellung der I/O-Funktion und der Anpassung einer Ausgleichsgeraden ergibt
sich ein Schnittpunkt mit der Stimulus Lo-Achse in Bild 5.1(a). Dieser reprisentiert den
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Bild 5.1: Die Horschwellenschétzung (links) und der Einfluss der Art der Regression
(rechts). Durch Gewichtung kann die variierende Qualitét einzelner Messpunkte
mit einbezogen werden und der Einfluss von wahrscheinlichen Ausreiflern mini-
miert werden.

nicht mehr messtechnisch erfassbaren Schalldruck 0 Pa der DPOAE mit Stimuluspegel

LEDPT 1)-

Durch die Einbeziehung der gesamten I/O-Funktion wird mehr als ein Messpunkt zur Vor-
hersage herangezogen, so dass Messungenauigkeiten der Einzelmessung ausgeglichen wer-
den konnen. Die Kriimmung der im Normalfall kompressiven nichtlinearen I/O-Funktion
spiegelt einen intraindividuellen Vergleichswert wider. Ein Verlust der Kompression wie
er bei cochledren Horschiden zu Tage tritt, flieft unmittelbar in die Schwellenvorhersage
mit ein. Physiologisch bedingte interindividuelle Differenzen der DPOAE Pegel wiirden
bei der Schwellenvorhersage ohne Beachtung der 1/O-Funktion deutliche Diskrepanzen
auslosen, da der minimal nachweisbare DPOAE Pegel von der Qualitit der Mikrofone
des Messsystems sowie der Rahmenbedingungen der Messung wie Mittelungszeit und
Rauschniveau abhéngt. Individuen mit generell niedrigen Emissionspegeln hétten ten-
denziell schlechtere Schwellenschétzungen mit derselben Messaparatur als Individuen mit

1) Es ist fraglich, ob der Schalldruck von 0 Pa als Minimum der DPOAE zuliissig ist, da der Schalldruck
verursacht durch Brownsche Molekularbewegung eine untere Grenze 0Pa < ppmin < 20u Pa definiert.
Lediglich Schalldriicke der DPOAE oberhalb dieser Grenze kénnen sinnvoll als DPOAE-Pegel erkannt
werden.
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5.1 DPOAE & Horschwelle

generell hohen Emissionspegeln. Die interindividuelle Betrachtung von absoluten Pegeln
wird von mehreren Umwelteinfliissen stérend beeinflusst als intraindividuelle Vergleichs-
messungen. Durch die Extrapolation der I/O-Funktion wird ein messtechnisch nicht
erfassbarer Bereiche methodisch miteinbezogen und die Schwellenvorhersage unabhéngig
von heuristisch beliebig gewihlten Offsets?) gestaltet.

Abhéngig vom Pearsonschen Korrelationskoeffizienten der DPOAE Pegel zu den Stimu-
luspegel Ly wurde nach Boege und Janssen [35] vorab eine Auswahl getroffen, bei welchen
I/O-Funktionen eine Schwellenvorhersage moglich war. Die Steigung der 1/O-Funktion im
Bereich von Ly zwischen 40 und 60 dB SPL wurde ebenfalls herangezogen, um motched’
I/O-Funktionen® von der Vorhersage ausschliefen zu kénnen.

Gewichtete Extrapolation der DPOAE 1/0O-Funktionen zur Schwellenvorhersage
Der Bezug der DPOAE-Schwellenschitzung zur subjektiv ermittelten Horschwelle mittels
Tonaudiometrie wurde bei Boege und Janssen an ca. 120 ausgewéhlten Patientendaten
teilweise mit sehr hoher Frequenzauflosung durchgefiihrt. In Erweiterung dieser Arbeiten
wurden retrospektiv eine Datenbank mit 796 schwerhorigen Ohren ausgewertet und die
Schwellenschétzung durch DPOAE mit der Horschwelle der Tonaudiometrie verglichen.
Der initiale Versuch die Daten nach den Extrapolationskriterien von Boege und Janssen
auszuwerten ergab nur knapp 40 % verwertbare Daten. Dementsprechend wurden die
heuristisch gewédhlten Ausschlusskriterien sowie die Extrapolation der I/O-Funktion mo-
difiziert.

Unter der Annahme, dass qualitativ unterschiedliche Messpunkte auch nicht gleichwertig
in die Vorhersage eingehen sollten, wurden Gewichtungsfaktoren eingefiihrt, welche Mes-
spunkte mit gutem SNR bzw. valide, schwellennah ausgeloste Emissionen bevorzugen.
Allgemein kann dies ausgedriickt werden durch

Min [Z W1W2 (pDP (LQ) — Preg (L2)>2} mit wy; = (C (LZmax - Lz))a

SNR(Ls) \"
minSNleid ’

und wy =

wobei mit ¢ in w; der numerische Dimensionsausgleich zwischen SNR und Stimuluspe-
gel geschaffen wird. Die Schwellennéhe kann rekursiv iiber eine erste Schwellenschétzung
bestimmt werden. In Gleichung 5.1 ist diese nur linear als Abstand zum maximalen Lo
Stimulus dargestellt, der klirrfrei mit dem Messsystem dargestellt werden kann. In w,
wird das Verhéltnis von vorhandenem SNR auf das Mindestmafl des SNR einer validen
Messung bezogen. Mit den Variablen a und b ist es moglich, die beiden Einflussfaktoren
unterschiedlich stark einzubeziehen. Die Gewichtung der Regression erfolgt nach der An-
nahme, dass besseres SNR und schwellennihere DPOAE gleichwertige Parameter sind.

2) Eine giingige Methode zur Schwellenschiitzung war es, von dem niedrigsten Reizpegel zur Auslésung

einer validen DPOAE einen Offset von z.B. 10 dB abzuziehen und dies als Hérschwelle zu deklarieren.

Eine Notch bezeichnet ein lokales Minimum der im Normalfall streng monoton ansteigenden I/0-
Funktion. Durch Feinstruktureinfliisse oder nicht optimale Reizung kénnen Notches bei Stimulation
mit Ly= 50 dB SPL auftreten und sich stoérend auf die lineare Extrapolation zur Schwellenvorhersage
auswirken.

3)
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5 Beitrédge zur Verbesserung der Moglichkeiten objektiver Audiometrie

Der prinzipielle Einfluss der Art der Regression auf die Schwellenvorhersage ist in Bild
5.1(b) dargestellt. Die Least-Mean-Squares (LMS) Regression erzielt basierend auf den-
selben Daten wie die gewichtete Regression unterschiedliche Horschwellen.

Als Ausschlusskriterien wurden gewéhlt:

e Nur DPOAE Messungen mit einem SNR von mehr als 6 dB wurde als valide be-
trachtet und zur weiteren Analyse zugelassen.

e Mindestens 3 valide Messdaten sind zur Berechnung der Regressionsgerade pro I1/O-
Funktion notig.

e [/O-Funktionen mit negativer Steigung werden ignoriert.

e Patientendatensédtze ohne subjektive Tonschwellenaudiometrie kénnen nicht zum
Vergleich herangezogen werden.

Da die DPOAE-Daten mit dem kommerziellen Messsystem CubeDis von Mimosa Acou-
stics sowie der Etymotic Research ER10C Sonde von unterschiedlichen "Untersuchern’ und
die Audiometriedaten mit einem klinische Tonaudiometer erfasst wurden, sind folgende
Annahmen und Einschrinkungen beim Vergleich beider Datensétze zu beachten:

e Die retrospektiven Daten wurden in keinerlei Hinsicht korrigiert. Die zu Grunde
liegenden Reizung beruhte auf der Kummerschen Pegelschere mit L; = 0.4 % Ly +
39dB und ItE Kalibrierung.

e Der Vergleich der subjektiven Horschwelle mit der objektiven Schitzung beruhte
auf einer Umrechnung der Schalldruckwerte des ER10C Einsteckhorers/CubeDis auf
die Druckwerte des klinischen Tonaudiometers mit Kopthoérer ermittelt mit einem
Normalhorendenkollektiv von 30 Personen.

e Retrocochledre Storungen konnten durch fast durchgéngig vorhandenen ABR Unter-
suchungen und Analyse der I-V Interpeaklatenzen in fast allen Féllen ausgeschlossen
werden.

e Die Messfrequenzen der subjektiven Tonaudiometrie stimmten nicht exakt mit de-
nen der objektiven DPOAE Messung iiberein. Interpolierte Werte der Horschwelle
mussten herangezogen werden, wodurch Feinstrukturunterschiede ignoriert wurden.

Ergebnisse Obwohl die Datensétze direkt aus dem klinischen Alltag entnommen wur-
den und diese nicht zur Rekonstruktion der Horschwelle aufgenommen wurden, wiesen
ca. 80 % (=14670) der I/O-Funktionen einen Pearsonschen Korrelationskoeffizienten von
r? > 0,7 auf. Diese Ergebnis rechtfertigte die lineare Regression. In Bild 5.2 ist die Schwel-
lenschéitzung mittels gewichteter Regression der DPOAE I/O-Funktion im Vergleich zu
den Werten der subjektiven Tonaudiometrie dargestellt. Die individuellen Abweichungen
der objektiven Schétzung von der subjektiven Angabe ergab eine mittlere Abweichung
von 2 dB und einer Standardabweichung von 11 dB. Die Schwellenschétzung tendierte
im Mittel auf eine Unterschétzung der Horschwelle, wobei die grofiten Abweichungen im
Bereich grofierer Horstorungen vorlagen. Bei Horverlusten von iiber 40 dB HL wich die
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Bild 5.2: Abweichungen (links) und Absolutdarstellung der objektive Schétzung Lo —
Threshold gegeniiber subjektive Angaben HL bei 14670 1/O-Funktionen. Mit-
telwert der Abweichung: 2 dB; Standardabweichung 11 dB.

objektive Schwellenschétzung auch im Mittel besonders stark von den Audiometriedaten
ab. Durch eine Auswertung der Daten nach Horverlustklassen und nach frequenzspezi-
fischen Gesichtspunkten in Bild 5.3 konnten die zu Grunde liegende Problematik néher
analysiert werden:

e Lediglich im Bereich der Normalhorenden ergab sich eine sehr gute Ubereinstimmung
zwischen subjektiven Angaben und objektiver Schitzung mit Abweichungen von
weniger als 10 dB.

e Bei Horverlusten oberhalb 40 dB HL unterschéitzten die objektiven Methoden den
Horverlust im Mittel um bis zu 30 dB.

e In den Frequenzbereichen von 2-3 kHz und bei 8 kHz traten die gréfiten Abweichun-
gen auf.

Alternative Variationen der Gewichtungen bei der Regression ergaben keine nennenswerte
Verbesserung der statistischen Kennzahlen des Datensatzes, wobei darauf hinzuweisen ist,
dass individuelle Fehlpradiktionen in der retrospektiven Analyse nicht auf deren Repro-
duzierbarkeit hin durch Wiederholungsmessungen analysiert werden konnten.

Diskussion Die deutlich gréfieren Abweichungen im Bereich von 2-3 kHz sowie bei 8 kHz
deuten auf eine nicht optimale Stimulation der DPOAE aufgrund der ItE Kalibrierung
hin (siehe Abschnitt 4.6 und 8.1). Bei Horverlusten oberhalb 40 dB HL waren héufig nur
wenige Messpunkte mit dem verwendeten Messsystem erfassbar - u.a. aufgrund der Li-
mitierung der Stimulation auf maximal 65 dB SPL. Dementsprechend war die zu Grunde
liegende Datenmenge geringer als bei den anderen Hérverlustklassen. Einfliisse durch sy-
stematischen Anderungen der DPOAE bei Tinnituspatienten (Janssen et al. [92]) konn-
ten im gegebenen Datensatz mangels spezifizierter Dokumentation der Patientendaten
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Bild 5.3: Abweichungen der objektiven Schétzung von subjektiven Angaben in Bezug auf
Frequenz und Horverlustklassen

nicht separiert werden. Bei einigen Tinnituspatienten kommt es trotz Horschédigung zu
erhohten Emissionspegeln in Schwellennéhe. Adaptationen der Gewichtung zur Regres-
sionsrechnung, um diesem Umstand Rechnung zu tragen, konnten in der retrospektiven
Studie nicht gewonnen werden.

Die durchgéngige mittlere Unterschéitzung des Horverlustes auch in niedrigen Horverlust-
klassen ist u.a. durch die Extrapolation der Regressionsgeraden bis zu p = 0 Pa syste-
matisch bedingt. Eine Erhohung der Grenze auf den minimal wahrnehmbaren Wechsel-
schalldruck von 20p Pa wiirde die generelle Unterschitzung vermindern und k&me den
physiologischen Gegebenheiten néher. Eine DPOAE unterhalb dieser "Existenzschwelle’
wére besser dem Brownschen Rauschen oder anderen Effekten zuzurechnen.

Aufgrund der Interpolation der Audiometriedaten konnte die vorhandene Feinstruktur der
Tonschwellenaudiometrie ignoriert und dadurch quantitative Unterschiede herbeigefiihrt
worden sein. Dariiber hinaus sind bei Wiederholungsmessungen der subjektiven Audio-
metrie tagesformabhingige Schwankungen von mehr als £10 dB realistisch. Insgesamt
weist die Schwellenschitzung eine deutliche Korrelation mit der subjektiven Hoérschwelle
bei den meisten Patientendaten auf, obwohl im Einzelfall eklatante Abweichungen von bis
zu 50 dB auftraten. Die Ursachen fiir diese Ausreifler konnten retrospektiv nicht eindeutig
gekléart werden.

Durch die Gewichtung wird der initiale Ansatz nach Boege und Janssen [35] nur marginal
erweitert. Auch ohne Gewichtung kénnen gute Ergebnisse der Schwellenvorhersage erzielt
werden. In der retrospektiven Analyse der Patientendaten lag der bedeutende Vorteil
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der gewichteten Extrapolation in dem nahezu verdoppelten Anteil der verwertbaren 1/0-
Funktionen. Verwendet man I/O-Funktionen bis zu einem Primértonpegel Ly von 65 dB
SPL unter (manueller) Beachtung eines individuell optimalen Reizparadigmas fiihrt eine
ungewichtete Pegelschétzung zu befriedigenden Ergebnissen. Relativiert man die Abwei-
chungen der objektiven Schwellenpradiktion in Bezug auf die Varianzen der subjektiven
Tonschwellenaudiometrie von 10 dB, wird der Unterschied zwischen gewichteter und un-
gewichteter Extrapolation in der klinischen Praxis bedeutungslos.

In prospektiven Analysen wird zur Horschwellenschétzung aus DPOAE-I/O-Funktionen
empfohlen:

Stimuluspegel durch Kalibrierung (nach ECCC; siehe 4.6) auf die Trommelfellrefe-
renzebene beziehen.

Bei Bedarf individuelle Anpassungen der Stimuli abweichend von dem als optimale
Trommelfell-Pegelschere bezeichneten Reizparadigma durchfiihren (siehe Abschnitt
8.1 und 8.4), sofern weitere Daten vorhanden sind und eine individuelle Abweichung
nahe legen.

Das absolute Rauschniveau, Phasenvariationen der DPOAE und diskrete Einstreu-
ungen in benachbarten Frequenzbereichen der DPOAE zur Artefaktvermeidung her-

anziehen. Ursachen beheben bzw. Wiederholungsmessungen veranlassen (siehe Bild
6.6).

Je I/O-Funktion sicherstellen, dass mindestens 5 Messpunkte mit ausreichendem
SNR, storungsfrei erfasst werden kénnen. Wiederholungsmessungen zur Verifikation
heranziehen bzw. die Signifikanz der Messung beachten (siehe Abschnitt 5.2).

Der Stimulus-Abstand der einzelnen, validen Messpunkte sollte nicht grofler als 5 dB
sein.

Moglichst horschwellennah evozierte DPOAE erfassen.

Pearsonschen Korrelationskoeffizient rz,,, berechnen, um die Linearitét zwischen
dem Druck pg, [Pa] der DPOAE und dem Stimuluslevel L, [dB SPL] quantifizieren

zu konnen:
—_, (L2i—L2)(papi—pap)

rL =
2pdp \/Zl 1(L22 L2 Z:L:l(pdpi_Pdp)z

Mit rz,p,, > 0.7 ist das Datenmaterial als gut geeignet zu betrachten. Je néher rr,,,
an 1 grenzt, desto geringer sind die zu erwartenden Fehler der Regressionsgeraden
und somit auch der Extrapolation und Schwellenschétzung.

Die Regressionsgerade der Form p,., = mLy + t findet man durch Minimumsuche:

Min [Zn: Wi (papi — Preg) | mit w = (0.05 (80 — Ly;2))

i=0
(SN Ri>
und wy = 5 ,
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wobei hier z.B. numerisch eine schwellennahe Messung bei L, = 20 dB SPL mit
SNR=6 dB gleich gewichtet wird mit einer weit iiberschwelligen Messung bei Ly =
60 dB SPL mit SNR=18 dB. Da schwellennahe Messungen mit schlechtem SNR und
iiberschwellige Messungen mit gutem SNR ausgestattet sind, konnten Optimierungs-
verfahren der Gewichtung zu besseren Ergebnissen fiihren. Initiale Untersuchungen
der DPOAE im erweiterten Reizpegelbereich haben ergeben, dass sich die Form der
[/O-Funktion nach der Sattigung wieder zu einem linearen Anstieg hin &ndern kann
( Dorn et al. [51, 50], Oswald et al. [112]), wodurch die Gewichtungen im hohen
Reizpegelbereich entsprechend anzupassen sind. Ohne Beachtung des geédnderten
Steigungsverhaltens im hohen Reizpegelbereich wird sich die linearen Regression
iiber die gesamte I/O-Funktion weniger eignen, was durch einen geringeren Korre-
lationskoeffizienten deutlich wird.

Die geschétzte Schwelle ergibt sich zu:
Leppr = Lory = p‘jn_t, wobei pp = 20uPa als minimal wahrnehmbarer Wechsel-

schalldruck bzw. Existenzschwelle der DPOAE verwendet werden soll.

Der ermittelte Schétzwert soll bzgl. seiner Validitdt mit den Messbedingungen in
Relation gesetzt werden.

5.2 Vergleich von DPOAE-Messverfahren und

Abbruchkriterien

Grundsétzlich unterscheiden sich die retrospektive Analyse von einer quasi schritthalten-
den (online) Verarbeitung von Daten. Im Bereich der objektiven Audiometrie ebenso wie
in vielen Bereichen der medizinischen Messtechnik haben beide Vorgehensweisen Vor- und
Nachteile. Bei der retrospektiven Analyse kann die Datenaufnahme methodisch und sy-
stemtechnisch prinzipiell getrennt von der Datenauswertung erfolgen. Trotz hoherer Kom-
plexitat und grofleren Rechenanforderungen erscheint die online Auswertung der erfassten
Daten attraktiver:
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Der Untersucher kann wihrend der Messung am Patienten die jeweiligen Ergebnisse
bereits interpretieren.

Die Riickkopplung an den Patienten kann ad hoc erfolgen.

Unklare Ergebnisse konnen ohne Anderungen der Umwelteinfliisse sofort iiberpriift
werden und Wiederholungsmessungen angestofien werden.

Die Messergebnisse konnen benutzt werden, um den Messablauf online zu modifi-
zieren und anzupassen. Dies kann automatisiert erfolgen.

Abbruchkriterien kénnen dynamisch angepasst werden, um variierenden Bedingun-
gen zum Trotz vergleichbar signifikante Messergebnisse zu erhalten.



5.2 Vergleich von DPOAE-Messverfahren und Abbruchkriterien

e Zusitzlich zur online-Darstellung kénnen die Daten durch Einhaltung der Schnitt-
stellen retrospektiv analysiert werden.

Vor allem zur Optimierung der Erfassung, zum Nachweis der DPOAE und zur Mini-
mierung des Zeitbedarfs fiir die DPOAE-Messung werden heutzutage zwei Aspekte des
DPOAE Signals getrennt voneinander analysiert. Die spektrale Amplitude der DPOAE
im Vergleich zu spektralen benachbarten Amplituden dient im SNR-Verfahren als Ab-
bruchkriterium oder mittelbar als Signifikanzniveau der Messung. Der Verlauf der Phase
der DPOAE wihrend einer Messung mit identischen Parametern kann alternativ heran-
gezogen werden. Durch Simulation als auch durch konkrete Implementierung auf einem
kommerziellen Gerédt des Neugeborenenhorscreenings namens FEchoScreen der Fischer-
Zoth GmbH (siehe Tabelle 3.2), konnen Vorteile beider Betrachtungsweisen dargestellt
werden. Detailliert nachzulesen in der Diplomarbeit von Gruber [67] (siehe auch Gruber
et al. [68]) soll der Sachverhalt zusammengefasst dargestellt werden.

SNR-Verfahren Um eine DPOAE mit dem SNR-Verfahren nachweisen zu kénnen, muss
sich die spektrale Amplitude der DPOAE Frequenzlinie signifikant von den Amplituden
der Nachbarschaft abheben. Durch reizsynchrone Mittelung einzelner Zeitabschnitte ( Fra-
mes) und der meist berechtigten Annahme von reizunkorrelierten Rauschen (stationdgrer
Gauf3-Prozess) verbessert sich das SNR proportional zur Quadratwurzel der Anzahl von
Mittelungen N:

SN R Gewinn ~ 20 - log V' N[dB]. (5.1)

Da die Frequenz der DPOAE f;, exakt bekannt ist, kann mittels Diskreter Fourier Trans-
formation (DFT) aus dem gemittelten Daten die interessierenden Anteile des Linienspek-
trums ausgewertet werden. In den meisten Laborsystemen und kommerziellen Systemen
wird das DPOAE Signal in Relation zum Umgebungsrauschen gesetzt. Trotz d&hnlicher De-
finition des SNR sind die quantifizierbaren Unterschiede der Messsysteme nicht unbedeu-
tend. Da ’schone Kennzahlen’ als Verkaufsargument fiir kommerzielle Geréte in der Praxis
relevant sind, muss beim Vergleich verschiedener Verfahren auf verschiedenen Geriten auf
diesen Umstand hingewiesen werden. Prinzipiell sollte das Umgebungsrauschen nahe der
DPOAE-Frequenzlinie als Referenz herangezogen werden. Um messtechnische Einfliisse
oder sporadische Storeinfliisse zu minimieren verwendet man zumeist mehrere Frequenz-
linien und kommt mit Formel 5.2 zu einer quantitativen Abschitzung.

(5.2)

SNR =20 log,, < |DPOAE — Pegel| ) 4B

| > normierteNachbar — Pegel|

Fiir den DPOAE-Nachweis mit dem SNR-Verfahren wird in der Regel ein Grenzwert defi-
niert, der als Abbruchkriterium dient. Nach einer statisch festgelegten Anzahl von Mitte-
lungen im Zeitbereich wird das SNR berechnet. Liegt das Ergebnis unter dem Grenzwert,
so konnte keine Emission nachgewiesen werden und die Messung wird bis zu einer maxi-
malen Mittelungszeit fortgesetzt. Umgekehrt bedeutet das Uberschreiten des Schwellwer-
tes den Nachweis eines Distorsionsprodukts. In der Praxis wird héufig eine Schwelle von
6 dB benutzt. Anhand der schematischen Darstellung des relevanten Ausschnitts einer

7
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DPOAE-Messung in Bild 5.4 sollen die existierenden Variationen der SNR-Bestimmung
nach Formel 5.2 dargestellt werden:

Eine

Variation der Bandbreiten oder der Linienanzahl als Grundlage des Umgebungsrau-
schens.

Durch Variation der Anzahl der Nachbarlinien und durch Variation der Frequenz-
auflosung im Messsystem variiert die Bandbreite des Rauschens und somit des SNR.

Mittelwerte der Umgebung oder schlechtester Wert als Referenzrauschen.

Durch Mittelung der benachbarten Pegel kénnten Stérungen in unmittelbaren Nach-
barfrequenzen der DPOAE durch elektrische Geriite filschlicherweise die DPOAE
Pegel beeinflussen (Leakage). Vor allem in Gerdten ohne weitere Analyse und Dar-
stellung des gesamten Spektrums kann der Wert des SNR durch Mittelung eine
unzuléssig hohe Zuverlassigkeit der Messung suggerieren (siehe hierzu auch Bild
5.4).

Symmetrische oder Asymmetrische Nachbarschaft

Vor allem im niedrigen Frequenzbereich unterhalb 500 Hz steigt das Rauschen stark
an. Eine (einseitige) Verlagerung oder Verbreiterung der Nachbarlinien fithrt zu
quantitativ besseren SNR Werten.

Verzicht auf SNR und Angabe des Basisrauschens im mittleren Frequenzband.

Die Angabe des Rauschniveaus im mittleren Frequenzbereich kann ein Hinweis sein
auf die Mittelungsdauer und somit indirekt ein Indiz fiir die Zuverlassigkeit einer
Messung. Aufgrund existierender, quasi-diskreter elektromagnetischer Einstreuung
und der Moglichkeit die Mikrofonempfindlichkeit (frequenzabhéngig) mit einzube-
ziehen ist diese Grofe als Referenz jedoch nicht empfehlenswert.

SNR im Bezug auf Signifikanzniveau der Messung als Abbruchkriterium

Obwohl das SNR als Indiz fiir das Signifikanzniveau der Messung dient, darf es
nicht mit dem Signifikanzniveau v.a. bei Online-Auswertungen gleichgesetzt werden.
Abhéngig von der Dauer des Mittelungsprozesses éndert sich prinzipiell die zu Grun-
de liegende Datenmenge, so dass bei identischem SNR und unterschiedlicher Mes-
szeit unterschiedliche Signifikanzniveaus vorliegen. Analog zu der von Stiirzebecher
[180] vorgestellten Problematik statistischer Tests bei wiederholtem Testen, muss
auch bei DPOAE Messungen die variierende Datenbasis in Betracht gezogen wer-
den. Ansonsten muss beachtet werden, dass derartige Signifikanzabschatzungen erst
bei ldngerer Messzeit konvergieren.

Der Bezug des SNR auf ein Varianzniveau wird im Folgenden noch simulativ ermit-
telt und mit Messwerten an Probanden verglichen (siche Bilder 5.7(b) und 5.7(a)).

gingige Variante zur Auswahl normierter Nachbar-Pegel besteht in der Verwen-

dung der gemittelten Amplitudenquadrate der drei hoheren und tieferen DPOAE-
Nachbarspektrallinien als Umgebungsrauschen.

Anstelle des Mittelwerts der Nachbarlinien der DPOAE, bestimmt das Maximum der
Nachbarlinien als 'worst case’ das Rauschniveau in Bild 5.4. Neben dem Nachteil quan-
titativ ein schlechteres SNR abzubilden, erkennt man die Moglichkeit diskrete Einstreu-

78



5.2 Vergleich von DPOAE-Messverfahren und Abbruchkriterien

ungen im relevanten Frequenzbereich nahe der DPOAE als Storer zu erkennen und als
Zahlenwert kenntlich zu machen. Vor allem Messgerdte ohne Darstellungsmoglichkeiten
des gemessenen Spektralbereichs kdime diese worst case Abschétzung zu Gute.

Bei der gewéhlten Puffergrofie Np = 1024
ergibt sich bei einer Abtastrate von f, =

48 kHz ein Linienabstand nach Gleichung
10 > ] 6.1 von Af = 46,9 Hz. Unter der An-

20+

| SNR - 2308 nahme, dass jeweils drei Nachbarlinien der
g DPOAE Frequenzlinie zur Berechnung des
%407 Rauschens herangezogen werden, ergibt
& 2of ] sich eine Bandbreite von 141 Hz zu bei-

ol ] den Seiten der DPOAE Frequenz als Basis

der Ermittlung des Rauschniveaus®. Diese
S Bandbreite ist fiir niedrige Frequenzberei-
0 M I IO e 2M0 e 200 2100 che ungeeignet. Z.B. Fiir fo = 600H z, f; =
500 Hz iberlappen die Frequenzbereiche
der Antwort bei fyp = 400 Hz zzgl. der
Bandbreite von 140 Hz die Stimulusbe-
reiche und konnen so nicht mehr fiir die
SNR Bestimmung unmittelbar herangezo-
gen werden. Als Ausweg aus diesem Dilem-
ma werden bei kommerziellen Geréten die Stimulusbereiche oftmals nicht mit einbezogen
und weiter entfernte Bereiche des Frequenzspektrums mit zur Berechnung des Rauschens
herangezogen. Da sich biologisches Rauschen jedoch auch bei der DPOAE Messung im
niedrigen Frequenzband mit einer & Charakteristik verdndert, ist dieser Ansatz kritisch
zu betrachten. Eine weitere Alternative besteht in der Beschriankung der Bandbreite auf
nur eine Nebenlinie des Amplitudenspektrums, wodurch der statistische Einfluss fiir die
Einzelmessung wiederum steigt. Durch Verdnderungen von Puffergrofie Np oder Abtast-
rate f; kann im niedrigen Frequenzbereich bei gleichbleibender Nebenlinienanzahl eine
letztlich willkiirlich gew&hlte Variation der SNR Schétzung vermieden werden.

Bild 5.4: Schematische  Darstellung  zur
Berechnung des Signal-Rausch-
Abstands. Es gehen nur die mit o
gekennzeichneten Messpunkte in
die Berechnung ein.

Phasenstatistik Die Grundannahme bei der Phasenstatistik ist, dass Rauschanteile bei
der zu untersuchenden DPOAE - Frequenz gleichverteilt sind, welches als Nullhypothese
Hy angenommen wird (Zoth et al. [189]). Man geht bei der Formulierung der Nullhypothe-
se davon aus, dass kein reizkorreliertes Signal existiert, und deshalb an der zu erwarteten
Frequenz ein Rauschsignal vorhanden ist. Da dieses Rauschen ndherungsweise als stati-
stisch gleichverteilt angesehen wird, ergibt sich eine zufillige Amplitude und Phasenlage
an der analysierten Frequenzlinie. Ist jedoch ein Signal vorhanden (Alternativhypothese
H ), so stellt sich eine konstante Phasenlage ein und die Nullhypothese kann auf einem
fest definierten Signifikanzniveau verworfen werden.

4) Bei einer Abtastfrequenz von beispielsweise 7 kHz und einer Pufferlinge des Zeitsignals von 1024
Werten ergibt dies eine Bandbreite von £20.5 Hz um die DPOAE Frequenz.
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4 Imag 4 Imag

Real Real

.

Bild 5.5: Phasenstatistik — schematisch: Normierte Phasenvektoren werden vektoriell ad-
diert (drunken man’s walk). Ein Signal gilt als nachgewiesen, wenn der ,, Vekto-
renast“die Umkreislinie schneidet (rechtes Bild); wenn kein Signal nachgewiesen
werden kann, windet sich der ,, Vektorenast“um den Nullpunkt und schneidet die
Umbkreislinie nicht (linkes Bild).

Wihrend einer Messung der DPOAE® werden je aufgenommenen Messabschnitt (Frame)

die normierte Phaseninformation der Antwortfrequenz ausgewertet. Dazu wird die Formel
der DFT (aus Schriifer [51])

Np—1

u(jwr) Z f(nT,)e dwenta (5.3)

mit Hilfe der Eulerschen Formel /¥ = cos(y¢) + j sin(¢p) sowie der Kreisfrequenz wy, =
Nf}ak (k=0,1, ..., Np—1) in die Form

27 Np—1 27Tlm Np_1 2mkn

Fy(jwy) :Fd(jNPTak) = ZO f(nT,) cos( N, )—J Z f(nT,) sin( N, ) (5.4)

gebracht. Np entspricht dabei der Lange des Frames, T, = fia dem Abtastintervall und
f(nT,) den abgetasteten Werten des Signals. Fiir die DFT ausgewertet an der DPOAE-
Frequenz f,, gilt

27T Np—1 Np—1

Fd(jNPT F) k= fop NoTa = Z f(nTy) cos(2m fapnTy) — j Z f(nT,) sin(2r fgnTy) (5.5)

n=0 n=0

Der Real- und Imaginéarteil der DFT aus Gleichung 5.5 kann durch eine Faltungsoperation
des Rohdatenframes mit einer Sinustabelle in digitalen Signalprozessoren (DSPs) sehr
schnell bestimmt werden.

Man erhélt damit einen komplexen Vektor, der anschlieBend auf eine feste Lange nor-
miert wird. Durch die Normierung eliminiert man die Information der Amplitude und

5) Die Phasenstatistik kann auch bei der ASSR angewendet werden. Siehe Abschnitt 6.4.5.
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5.2 Vergleich von DPOAE-Messverfahren und Abbruchkriterien

betrachtet nur die Phasenlage der DPOAE. Die normierten komplexen Vektoren eines
jeden Rohdatenframes werden vektoriell aufsummiert.

U—>5um _ U framel + Uframe2 +. (56)
|'Uf7’amel| |Uframe2|

Ist kein Signal vorhanden, so ergibt sich der in Abbildung 5.5 links dargestellte Verlauf
in der komplexen Zahlenebene. Aufgrund der zuféllig verteilten Phase bewegen sich die
aneinander gereihten Vektoren um den Koordinatenursprung herum. Wird ein Signal re-
gistriert, so bildet sich ein Vektorenast vom Ursprung in Richtung der Kreislinie heraus
(siehe 5.5 rechts). Umgangssprachlich wird der Kurvenverlauf auch als drunken man’s walk
bezeichnet. Die Kreislinie stellt eine Abbruchschwelle dar, d.h. iiberschreitet die Summe
der normierten Vektoren die Kreislinie, so wird die Messung abgebrochen und die Nullhy-
pothese verworfen. Der Radius des Kreises ist ein Maf fiir die Signifikanz der Reizantwort
und wird in Anlehnung an die Binomialstatistik vereinfacht als o bezeichnet®. Wird der
Radius vergroert wird die statistische Sicherheit der Giiltigkeit der Alternativhypothese
erhoht. Somit wird die Wahrscheinlichkeit eines Fehlers 1. Art verringert. Dieser besagt,
dass obwohl kein Signal vorhanden ist (H, miisste angenommen werden) wird eine Ant-
wort detektiert (Hy wird abgelehnt). Wird die Abbruchschwelle erniedrigt, verringert man
die Wahrscheinlichkeit, dass ein vorhandenes Signal nicht detektiert wird (Fehler 2. Art).
Der Vorteil der Phasenstatistik in der Praxis ist die einfache Kombinierbarkeit mit weite-
ren Methoden der Signalvorverarbeitung. So wird im Echo-Screen die Analyse der Phase
in mehreren so genannten Artefaktklassen gleichzeitig konkurrierend durchgefiihrt. Bei
dieser Technik werden die normierten Vektoren in acht verschiedenen Artefaktklassen auf-
addiert. Die Klassen-Einteilung erfolgt anhand einer Leistungsanalyse des Rauschens des
jeweiligen Eingangssignal-Frames. Je nach Messumgebung kénnen einzelne Stérgeréusche
oder periodische Storer ohne Zeitverlust regelrecht ausgeblendet werden.

Verfahrensvergleich durch Simulation

Mit beiden beschriebenen Verfahren kénnen DPOAE-Emissionen in der Praxis nachge-
wiesen werden; die Phasenstatistik alleine liefert keine Information iiber die spektralen
Betriage der Emission. Das SNR-Verfahren ignoriert die Vorteile Analyse der DPOAE-
Phasen. Eine Simulation zeigt im Folgenden, dass eine erweiterte Phasenstatistik im Ver-
gleich mit dem SNR-Verfahren Messwerte liefert, die einen Abgleich beider Verfahren
sinnvoll ermoglichen.

Beide Messverfahren wurden dazu in MATLAB programmiert und die Phasenstatistik um

6) In Analogie zum Binomial-Experiment eines wiederholten Miinzwurfs (Zahl oder Wappen) kann man
die Anzahl der nétigen Frames (Anzahl der Miinzwiirfe) die nétig ist, damit der Vektorenast die
die Abbruchschwelle zo {iberschreitet mit der Wahrscheinlichkeit verkniipfen, mit der zufillig eine
derartige Ungleichverteilung (Hiufung von Zahl bzw. Wappen) auftreten kénnte. Heuristisch kann o
mit dem Signifikanzniveau in Verbindung gebracht werden, indem durch Messreihen ein Bezug zur
Reproduzierbarkeit des Ergebnisses hergestellt wird.
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Bild 5.6: Simulationsergebnisse des SNR-Verfahrens (links) im Vergleich zur Phasenstati-
stik (rechts). Die mittlere Abweichung der Pegelschéitzung sowie die Standard-
abweichung bei 500 Wiederholungen sind in der oberen Zeile dargestellt. Die
durchschnittliche Anzahl der Mittelungen (Nummer), um das jeweilige Abbruch-
kriterium zu erfiillen, ist jeweils in der unteren Zeile abgebildet. Die maximale
Mittelungszahl war auf 1600 festgelegt. Bei 500 Wiederholungen der Simulation
ist in der unteren Zeile die Anzahl der nicht erkannten Antworten mit + markiert
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eine Pegelschéitzroutine erweitert. Fiir die nachfolgenden Verifikation in der Praxis wur-
den die Routinen analog der Implementierung des Programmablaufs auf dem Echo-Screen
durchgefiihrt. Beiden Verfahren wurden identische Eingangssignale als 'DPOAE-Signale’
vorgegeben”) . Das Ergebnis der Simulationen ist in Bild 5.6 dargestellt. Zum Vergleich
der beiden Methoden wurden vier Parameter herangezogen:

e Absolute Abweichung der Pegelschéitzung in dB
e Standardabweichung der Pegelschédtzung in dB
e Anzahl der Mittelungen bis zum Signalnachweis
e Anzahl der nicht erkannten Signale

Links sind in Bild 5.6 die Ergebnisse des SNR-~Verfahrens, rechts die der Phasenstatistik
dargestellt. Die absolute Abweichung und die Standardabweichung der Pegelschétzung
sind in der ersten Zeile eingetragen, die Anzahl der Mittelungen und der nicht erkannten
Signale in der zweiten Zeile.

Die als Sterne eingetragene absolute Abweichung der Pegelschétzung vom Vorgabewert
sollte im Idealfall 0 dB betragen — mit zunehmender Messzeit verringert sich der Ein-
fluss des beigemischten Rauschanteils zunehmend und die Abweichung tendiert letztlich
gegen 0. Beide Algorithmen wurden 500-mal pro Abbruchkriterium (SNR oder Sigma)
wiederholt, welches in der x-Achse angegeben ist. Dabei diirfen selbstverstdandlich SNR
und Sigma nicht als identische Quantitéiten aufgefasst werden, sondern lediglich als ausrei-
chend grofl gewéhlte Definitionsmengen der Simulationen. Beim SNR - Verfahren erkennt
man dass es mit den in der Simulation zu Grunde gelegten Parametern nicht mehr moglich
war ein SNR von 25 dB zu erreichen. Das gewéhlte Limit von 1600 maximal zuldssigen
Mittelungen reichte dafiir nicht aus. An den eingetragenen Verlauf und Groflen der Stan-
dardabweichung der Pegelschitzung in dB erkennt man die Ahnlichkeit beiden Methoden.
Man kann durch quantitativen Vergleich schlieflen, dass die Abbruchkriterien SN R = 20-
dB mit Sigma = 35 gleichwertig sind (Standardabweichung bei beiden = 1). Betrachtet
man in Relation dazu noch die Anzahl der bendtigten Mittelungen / Frames ergibt sich
ebenso eine Aquivalenz mit ca. 1300 — 1400 Mittelungen. Durch Vergleich beider Routinen
auch in der Implementierung konnte festgestellt werden, dass beide Verfahren pro Mitte-
lung bzw. neuen Frame identische Rechenzeit benétigen. Fiir die praktische Anwendung
eines mittleren, maximalen Schétzfehlers von 1 dB und Standardabweichung von 2 dB
ergab die Simulation ein gefordertes SNR-Kriterium von 12 dB respektive Sigma = 13.
Die benotigte Anzahl an Mittelungen ergab in Konsequenz daraus einen kleinen, mittleren
Geschwindigkeitsvorteil fiir die Phasenstatistik. In der praktischen Anwendung beruht der
bedeutendere Vorteil der Phasenstatistik jedoch auf der Mdéglichkeit, lediglich die Phase
einer einzelnen Frequenzlinie per DFT berechnen zu miissen und auf Abschitzungen, ba-
sierend auf Nachbarlinien, verzichten zu koénnen.

Um die Relevanz der in der Simulation getroffenen Annahmen iiber Signal und Rauschen

) Die DPOAE wurden als Sinusschwingungen mit typischen mittleren Amplituden einer DPOAE Mes-
sung modelliert. Diese wurden mit weiflem Rauschen unterschiedlicher Leistungsstiarken additiv
iiberlagert.
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Standardabweichung bei der Simulation
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Bild 5.7: Die Standardabweichung (10 Wiederholungsmessungen) abhéngig vom SNR an
11 normalhtrenden Probanden in 5.7(a) (aus Janssen et al. [$8]) im Vergleich
zum Ergebnis der Simulation des SNR-Verfahrens mit 500 Wiederholungen in
5.7(b). Simulativ aussagekriftiger Bereich bis SNR von 20 dB.

beurteilen zu koénnen, bietet sich ein Vergleich mit einer Studie an 11 normalhérenden
Probanden (siehe Bild 5.7(a)) an. Dabei wurden in je 10 Wiederholungsmessungen an
7 unterschiedlichen Frequenzen jeweils DPOAE Messungen durchgefiihrt. Abhéingig von
dem erzielten SNR (x-Achse) konnte die Standardabweichung bei der jeweiligen Wieder-
holungsmessung angetragen werden. Der direkte Vergleich mit Bild 5.7(b) zeigt deutliche
Ubereinstimmungen und rechtfertigt die in der Simulation getroffenen Annahmen iiber
die Eingangssignale.

Verfahrensvergleich in praktischen Fallstudien an Normalhérenden

Im Rahmen der Diplomarbeit von Gruber [67] konnten die Verfahren in Kooperation
mit der Fischer-Zoth GmbH auf einem kommerziellen Handheld-Gerdt zum Neugebore-
nenhorscreening mit der Bezeichnung Echo-Screen implementiert, getestet und Vergleiche
der Ergebnisse der implementierten Horschwellenschétzung (siche Abschnitt 5.1) mit dem
DP2000-System (siehe Bild 5.8) aufgefiihrt werden.

Die Horschwellen der Probanden wurden mit dem modifizierten Echo-Screen-Gerit
bestimmt. Im Anschluss wurde eine Vergleichsmessung mit dem DPOAE-Messsystem
DP2000® von Starkey[l75] durchgefiihrt (siche Bild 5.8), welches zum Vergleich der
Ergebnisse als Referenzgerédt dient. In der Bild 5.9 sind mit den Hexagrammen der
Horschwellenschitzwert der DP2000-Messung eingetragen. Die Kreise geben die Hor-
schwellen wieder, die auf Grund der reduzierten DP2000-Messung mit nur noch 4
Messpunkten gewonnen werden koénnen. Zum Vergleich ist mit den Quadraten die

8) DP2000 ist die Produktbezeichnung des Starkey DPOAE-Messsystems
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5.2 Vergleich von DPOAE-Messverfahren und Abbruchkriterien
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Bild 5.8: Die Komponenten des DP2000 Messsystems mit PCMCIA Schnittstelle. Die
Messumgebung wurde unter Matlab entwickelt (ohne Abbildung). (Quelle: Star-

key [175])

Horschwellenschatzung des Echo-Screen-Geréts eingezeichnet.

Die geschitzten Horschwellen der reduzierten DP2000-Messung (Kreise) unterscheiden
sich nur geringfiigig von den Schétzungen des Echo-Screens (Quadrate); lediglich bei
3 kHz ist der Echo-Screen-Wert leicht erhoht. Grundsétzlich ist der direkte Vergleich
von DPOAE Horschwellenschiatzungen mit unterschiedlichen Systemen problematisch.
Systembedingte Unterschiede fithren unweigerlich zu Ungenauigkeiten, die sich mit den
physiologischen Abweichungen iiberlagern.

e Tagesformabhéngiges Horvermogen
Die Vergleichsmessungen wurden in einer akustisch abgeschirmten Audiometriekabi-
ne unmittelbar aufeinanderfolgend am selben Probanden durchgefiihrt. Variationen
des physiologischen Horvermogen der Probanden sind dadurch vernachlassighar.

e Qualitdtsunterschiede der Messsonden
Das DP2000-Messsystem verwendete eine ER-10CP-Ohrsonde von Etymotic Rese-
arch. Im Echo-Screen-Gerét wurde eine speziell fiir Neugeborenenhorscreening ent-
wickelte Sonde PRE-D der Fischer-Zoth GmbH benutzt (siche auch Abschnitt 6.4.1).
Unterschiede in der Ubertragungsfunktion der Mikrofone und Lautsprecher fithrten
zu Abweichungen in Bezug auf absolute Pegeleinschéatzungen.

e Unterschiede durch die Kalibrierung
Die Methode der Kalibrierung unterscheidete sich bei den beiden Messsystemen:
Das DP2000-Gerat benutzte ein , ItE“-Kalibrierungsverfahren wiahrend das Echo-
Screen-Gerit eine ,CV “-Kalibrierung vornahm (siehe Abschnitt 4). Ein weiterer
Unterschied war der Zeitpunkt der Kalibrierung. Das DP2000-Gerét kalibriert ein-
mal, zu Beginn einer Messreihe und bestimmte im Anschluss bei allen eingestell-
ten Frequenzen die Horschwellen; die Kalibrierung des Echo-Screen-Geréts wur-
de im Gegensatz dazu vor jeder zu messenden Frequenz neu durchgefiihrt. Durch
die Ausdehnung der Schaumstoffoliven nach Einfithren der Ohrsonde (zum dich-
ten Abschluss des Gehorgangs) konnte es zu Anderungen der akustischen Rahmen-
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Bild 5.9: Vergleichende Messergebnisse der Horschwellenschiatzung mit dem Echo-Screen

(Quadrate) und DP2000-System (Hexagramme) an einen normalhérenden,
ménnlichen Probanden. Zum Vergleich beider Gerdte wurde die Datenmenge

des DP2000-Systems zur Schwellenschéitzung angepasst (Kreise).

bedingungen kommen. Durch unterschiedliche Anpassungen ? der Einstecksonden
resultierten unterschiedliche Absténde der Sondenspitze zum Trommelfell der Pro-
banden. Dementsprechend waren die Bezugsebenen der Messungen unterschiedlich.
Eine Kompensation der resultierenden Effekte wurde nicht durchgefiihrt.

e Genauigkeit und Anzahl der Messpunkte bei der DPOAE-Messung

Aufgrund der vorgegebenen Rahmenbedinungen des Echo-Screen Geréts konnte
nicht dieselbe Anzahl an Messpunkten je I/O-Funktion zur Horschwellenschitzung
verwendet werden. Beim DP2000 System wurden zum Vergleich die Anzahl der
Messpunkte auf 4 je I/O-Funktion reduziert (Kreise in Bild 5.9) und somit kiinstlich
an das Echo-Screen Gerét angepasst ( bei 60 dBSPL, 50 dBSPL, 40 dBSPL und
30 dBSPL Anregungspegel (Ls)). Es wurden lediglich fiinf Frequenzen vergleichend
untersucht: 1,5 kHz, 2 kHz, 3 kHz, 4 kHz und 6 k Hz. Diese wurden aufgrund un-
terschiedlicher Frequenzauflosungen der Systeme nicht exakt auf derselben Frequenz
umgesetzt.

Weiterentwicklungen der Implementierung durch Mitarbeiter der Fischer-Zoth GmbH
ermoglichten eine Erhchung der Anzahl an Messpunkten sowie weitere Annéherungen
an die geforderten Rahmenbedinugen fiir eine objektive Horschwellenrekonstruktion. In
laufenden Studien stimmen die Ergebnisse des Nachfolgemodells Accu-Screen auch bei
schwerhorigen Patienten bereits gut mit deren subjektiven Angaben iiberein. Im Rahmen
eines erweiterten Horscreening wird der im Projektumfeld generierte Ansatz der automa-
tisierten, objektiven Audiometrie auch im kommerziellen Umfeld forciert, um quantitative

9 Die Einstecktiefe der PRE-D Sonde war aufgrund der kleineren Dimension gréfer. Zugleich war die
Ubertragungsfunktion fiir Frequenzen oberhalb 5 kHz nicht optimal, da im Neugeborenenhorscreening
zumeist lediglich ein Frequenzbereich bis 4 kHz benutzt wird.
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5.3 DPOAE & Lautheit

Aussagen iiber Horstorungen bei Neugeborenen treffen zu konnen.

5.3 DPOAE & Lautheit

Neben Verbesserungen der objektiven Schétzung der Horschwelle war die objektive Er-
fassung von Horgeréte- Anpassparameter ein weiteres Ziel des Forschungsvorhabens dieser
Arbeit. Zur Einstellung von modernen Dynamikkompressionshorgerdten werden bisher
neben Sprachverstdndlichkeitstests auch subjektiv gemessene Lautheitseinschéitzungen
verwendet. Bewertungen der Lautheit eines Signals unterscheiden sich bei Schwerhorigen
gegeniiber Lautheitsbeurteilungen von Normalhorenden. Abweichungen gegeniiber einer
Normkurve dienen dabei als Grundlage zur Einstellung des Horgerdts. Aufgrund der
vermuteten Verbindung zwischen DPOAE und der vom Menschen subjektiv empfunde-
nen Lautheit, konnen objektive Messungen bei der Horgeréte-Parametrierung eingesetzt
werden.

Der mogliche Zusammenhang zwischen DPOAE und Lautheit wurde ausgehend von der
Studie von Neely et al. [131] in Verbindung mit den Daten von Fletcher und Munson [55]
im Rahmen einer Diplomarbeit (Miiller [129]) mit einem einheitlichen System am selben
Kollektiv von zwolf Normalhorenden iiberpriift. Die wesentlichen Ergebnisse dieser initia-
len Untersuchung (siehe auch Miiller et al. [130]) und das Fallbeispiel eines Schwerhorigen
werden im Folgenden dargestellt. Darauf aufbauende Untersuchungen an einem grofleren
Kollektiv schwerhoriger Patienten wurden von Projektkollegen weitergefithrt und sind
durch Miiller und Janssen [127] veroffentlicht.

Verwendetes Messsystem und Normkollektiv

Die verwendete Anordnung basierte auf dem DP2000-System der Firma Starkey (siehe
Bild 5.8). Erweitert durch eine nachschaltbaren Aktivbox-Verstérkereinheit (AV) konn-
ten die Ausgangspegel angehoben werden, um so die notigen Schalldruckpegel auch fiir
Lautheitsmessungen erreichen zu kénnen'?. Der Einsatz des zusitzlichen Aktivverstérkers
wurde auf die Durchfithrung der Kategorialen Lautheitsskalierung (KLS) begrenzt, da an-
sonsten die Schalldruckepegel des Originalsystems zur DPOAE Messung ausreichten. Wie
in den Bildern 5.10(a) im Vergleich zu 5.10(b) erkennbar ist, erhohte sich der maximal
klirrfrei darstellbare Schalldruckpegel auf iiber 100 dB im relevanten Frequenzbereich bis
zu 5 kHz.

Lautheitsmessungen und andere psychoakustische Verfahren werden fiir gewohnlich mit
Kopthorern durchgefiihrt, da diese eine relativ einfache Kalibrierung und damit verbunden
eine exakte, personenunabhéngige Pegeldarbietung ermoglichen. Dies ist fiir die interindi-
viduelle Vergleichbarkeit von grofiter Bedeutung. Zudem erzeugen gute Kopfhorer extrem

10) Lautheitsmessungen basieren auf Schalldarbietungen der Kategorien von nicht horbar bis schmerzhaft
/ zu laut. Ohne weitere Verstérkereinheit konnte dieser Dynamikbereich mit dem DP2000-System
nicht erreicht werden.
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Schalidruckpegel [dB SPL]
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Bild 5.10: Ubertragungsfunktion der Messanordnung ohne nachgeschaltete
Verstarkereinheit in 5.10(a) und mit nachgeschalteter Verstirkereinheit
(5.10(b)).

geringe Verzerrungen (< 0,1%), die bei psychoakustischen Tests vorausgesetzt werden,
um die damit verbundenen Verfélschungen der Ergebnisse méglichst gering zu halten. Um
ohne Verdnderung des Messaufbaus sowohl Lautheit als auch DPOAE erfassen zu kénnen,
konnten keine Lautheitsmessinstrumente zur DPOAE Messung erweitert werden.

Das Probandenkollektiv bestand aus zwolf Personen (acht ménnliche und vier weibliche
Probanden im Alter zwischen 24 und 29 Jahre). Innerhalb einer Sitzung wurde nachein-
ander die Kategoriale Lautheitsskalierung (KLS) mit zusétzlicher Verstérkerbox (AV), die
DPOAE-Messung, die Horschwellenmessung und abschlielend die KL.S ohne AV durch-
gefithrt. Die Messungen dauerten zusammen etwa eine dreiviertel Stunde. Alle Proban-
den konnten als normalhérend angenommen werden. Insgesamt wurden fiinf verschiedene
Lautheitsmessverfahren!?) an einzelne Probanden evaluiert, wobei sich die (KLS) zum
naheren Vergleich mit DPOAE Messungen am besten eignete.

Probleme subjektiver Messverfahren

Messungen subjektiver Eindriicke sind nicht nur von der Qualitdt des Messsystems
abhéngig, sondern generell mit inhdrenten Schwierigkeiten verbunden, da die subjekti-
ve Messgrofle selbst und zudem die vielféltigen, insbesondere psychologisch bedingten,
Einflussfaktoren auf diese Messgrofie kaum addquat zu erfassen sind. Weitere Einflussfak-
toren, wie die Art der Erfassung der Messgrofle, die Instruktion des Probanden bei der
Messung oder die Gestaltung und Handhabung der Benutzerschnittstelle spielen ebenso
eine gewichtige Rolle. Durch einheitliche Einweisung und eine einfache, fiir alle Personen

1) Von den betrachteten untersuchten Verfahren: Kategoriale Lautheitsskalierung (KLS), absolu-
te Lautheitsschidtzung (ALS), relative Lautheitsschitzung mit Ankerschall (RLS), Lautheits-
verhiltnisproduktion (LVP) und Lautheitsabgleichung (LA) kristallisiertE sich die KLS als bester
Vergleich mit DPOAE I/O Funktionen heraus.
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5.3 DPOAE & Lautheit

identische Eingabeoberflache kénnen interindividuelle und intraindividuelle Streuungen
bei kooperativen Probanden minimiert werden.

e Abhéngigkeit von der Frequenzzusammensetzung

Die Lautheit ist nicht nur vom nominal dargebotenen Schallpegel abhéngig, dessen
Intensitédt physikalisch ohne weiteres messbar wére, sondern vom physiologischen
Standpunkt aus gesehen grundsétzlich von der Frequenzzusammensetzung des Sti-
mulus und vom allgemeinen gesundheitlichen Zustand des Hororgans beeinflusst. Je
nach Stérke der Schidigung des Ohres werden bei gleicher Frequenz und konstan-
tem Reizstimulus verschiedene Lautheitseinschéitzungen erfolgen. Dies ist der fiir die
Messung erwiinschte Effekt. Diesem iiberlagern sich weitere unerwiinschte psycholo-
gische Einflussfaktoren, die personenabhéngig als auch fiir eine Person zeitabhingig
sein konnen.

e Abhéngigkeit vom Gemiitszustand und subjektiven Gewohnheiten
Der aktuelle Gemiitszustand (Stress, Miidigkeit, usw.), unterschiedliche Hérgewohn-
heiten und Erfahrungswerte, die momentane Belastung des Ohres und die Ein-
stellung des Probanden zum dargebotenen Gerdusch sind fiir die Einschétzung der
Lautheit relevant. Beispielsweise wirkt Schall auch bei niedrigen Pegeln nachts eher
storend und wird damit tendenziell als zu laut empfunden, wahrend derselbe Schall-
pegel unter Tags als angenehm eingeschétzt wird.

e Abhéngigkeit von der Konzentrationsfahigkeit und Kooperationsbereitschaft
Je nach Konzentrationsfahigkeit des Probanden kann die Lautheit unter identischen
Rahmenbedingungen subjektiv divergent aufgefasst bzw. dem Untersucher darge-
stellt werden.

e Problematische Quantifizierung der Lautheit
Umgangssprachlich wird die Lautheit nur schwer quantifizierbar mit "laut’ oder ’lei-
se’ beschrieben, wodurch eine numerische Ubersetzung der Ergebnisse zur Auswer-
tung erforderlich wird.

e Abhéngigkeit der Einschidtzung von der Komplexitét der Fragestellung

Die Giite der erzielten Ergebnisse ist von der Komplexitét der Aufgabe abhéngig, die
unter anderem auch die Aufrechterhaltung der Konzentrationsfihigkeit beeinflusst.
Je vertrauter ein Proband mit der ihm gestellten Aufgabe ist, desto besser und
reproduzierbarer wird das Ergebnis ausfallen. Hierbei stellt sich die Frage, ob die
Vertrautheit mit einer Aufgabe dem Probanden grundsatzlich von Anfang an gege-
ben sein muss, oder ob diese im Laufe vieler Messungen antrainiert werden kann. Bei
einer hdufigen Wiederholung von Messungen darf der Proband keinesfalls in seiner
Entscheidungsfindung, im Sinne einer Antrainierung eines gewiinschten Ergebnisses,
beeinflusst werden. Dennoch bleibt fraglich, ob die nach vielen Durchléufen weniger
stark schwankenden Messungen einer Person noch dieselbe Aussagekraft bieten, wie
eine spontane Reaktion einer vollig 'untrainierten’ Person.
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5 Beitrage zur Verbesserung der Moglichkeiten objektiver Audiometrie
Horschwellenbestimmung des Normkollektivs

Die Feststellung der Horschwelle mit dem erweiterten DP2000-System erfolgte in dB SPL
anstatt in dB HL wie bei klinischen Audiometern {iblich.

Fir das verwendete Verfah-
ren wurde die von Buus und

Kollegen [10, 39] beschriebene 30 —r—1——
Vorgehensweise nachgebildet. N 2000 Hz
Mit einer adaptiven two-inter- 25| | M 4000 Hz

val forced choice-Methode wur-
den jedem Probanden bei jeder
Abfrage seiner Wahrnehmung
zwei exklusive Auswahlmoglich-
keiten angeboten. Die Aufgabe
des Probanden besteht darin,
aus zwei Beobachtungsinterval-
len, das Intervall auszuwéhlen,
in dem er glaubt ein Sinussi-
gnal der Dauer von 1 s wahr- 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12
zunehmen. Im jeweils anderen, Person

gleich langen Intervall wurde

kein Ton dargeboten. Die Pau-  gi1q 5 11: Hérschwellen bei 2 und 4 kHz fiir alle zwolf

se zwischen den beiden Inter- Personen des Normkollektivs
vallen betrug 200 ms. Die a-

priori- Auftrittswahrscheinlichkeit des Sinussignals war fiir jedes Intervall gleich hoch.
Durch einer kurzen Orientierungsphase, in welcher der Proband denjenigen Pegelwert nen-
nen konnte, der bei ihm das erste Mal eine Horempfindung ausloste, wurde der Startwert
zur Horschwellenermittlung 10 dB iiber diesen Wert festgesetzt. Der Pegel wurde jeweils
gesenkt, sobald zwei aufeinander folgende richtige Antwortintervalle ausgewahlt wurden.
Wurde eine falsche Antwort gegeben, erhohte sich der Pegel. Ein Wechsel von steigenden
und fallenden Pegeln wurde als Umkehrpunkt bezeichnet. Nach dem fiinften Umkehr-
punkt wurde die Schwellenermittlung (eine Spur) gestoppt. Insgesamt wurden zwei in
ihrem Ablauf gemischte Spuren verwendet. Die Auswahl der Spur erfolgte zufillig. Die
Berechnung der Horschwelle erfolgte durch Mittelung der einzelnen Schwellwerte der
Spuren, bei denen wiederum jeweils das Mittel zwischen dem Signalpegel am Umkehr-
punkt 4 und 5 gebildet wurde'?. Der Zeitbedarf fiir zwei Frequenzen mit der gewihlten
Parametrierung lag bei etwa 8 bis 10 Minuten.

Die Ergebnisse der subjektiven Horschwellenabschitzung ergaben eine gute Reproduzier-
barkeit der Ergebnisse mit einer Standardabweichung von lediglich 1,4 dB bei 2kHz und
2,1 dB bei 4 kHz, welche in fiinf Messdurchgéngen an einem Probanden durchgefiihrt

12) In der Version von Buus fand diese Messung insgesamt dreimal statt, so dass iiber insgesamt neun Spu-
ren gemittelt wurde. Die exakte Nachbildung der Parametrierung von Buus hétte etwa eine dreiviertel
Stunde je Proband in Anspruch genommen.
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Bild 5.12: Eingabeoberflichen verschiedener KLS-Messgerite (Quellen von links nach
rechts: Phonak [10], Aurical [9], Kollmeier [107], Eigene Entwicklungen)

wurde. Die mittlere Horschwelle m g aller zwolf Probanden ergab sich zu mpgr = 10,5
dB SPL mit o = 4,9 dB bei 2 kHz und zu myyr = 12 dB SPL (¢ = 7,0 dB) bei 4 kHz.
Die einzelnen Ergebnisse sind in Bild 5.11 dargestellt. Obwohl Horschwellen oberhalb
20 dB HL als nicht mehr Normal bezeichnet werden, ergab sich bei Proband 11 eine
Horschwelle von 27,5 dB SPL, was bei 4 kHz ca. 25 dB HL entsprach. Er war dennoch
als Normalhorend einzustufen, da Wiederholungsmessungen mit einem klinischen Au-
diometer eine Horschwelle von 10 dB HL ergaben. Die relativ grofle Differenz konnte
durch Unzulédnglichkeiten der ItE-Kalibrierung mit den Einsteckhorern im individuellen
Gehorgang interpretiert werden.

Kategoriale Lautheitsskalierung

Die kategoriale Lautheitsskalierung (KLS) ist ein Lautheitsmessverfahren, das in der au-
diologischen Diagnostik und insbesondere bei der Horgerdateanpassung eingesetzt wird. Die
Methodik und Eingabeoberflache zur Erfassung der Lautheit (siche Bild 5.12) wurde an
bestehende Verfahren angelehnt. Abweichende Modifikationen bezogen sich im Wesentli-
chen auf die Stimulusdarbietung, welche bei den meisten handelsiiblichen Geréten aus
Schmalbandrauschsignalen besteht. Um die Vergleichbarkeit zu den mit Sinussignalen
durchgefithrten DPOAE-Messungen zu gewéhrleisten, wurden Sinussignale zur Erfassung
der Lautheit benutzt.

Die KLS z#&hlt zu den absoluten Lautheitsmessverfahren und fragt Zuordnungen von
dargebotenen Schallpegeln zu einer in Kategorien unterteilten Skala ab. Fiir die Im-
plementierung wurde ein einstufiges Verfahren gewihlt, da dies in der Durchfithrung
einfacher, verstdndlicher und iibersichtlicher als eine mehrstufige Skalierung erscheint.
Als besonders geeignet wird eine elfstufige Skala beschrieben (siche Kollmeier [107]), die
sieben verbal klassifizierte Bezeichnungen (unhorbar, sehr leise, leise, mittellaut, laut, sehr
laut, extrem laut) und vier nicht bezeichnete Zwischenstufen enthilt. Diese Skala fiihrt
zu einem guten Kompromiss zwischen Auflésungsvermogen und Fahigkeit des Probanden
eine geeignete Zuordnung zu treffen.

Da Testpersonen darauf bedacht sind, nach Moglichkeit die gesamte zur Verfiigung ste-
hende Kategorienskala auszunutzen, auch wenn die absolute Lautheitsempfindung nicht
mit der entsprechenden verbalen Bezeichnung der Kategorie iibereinstimmt wurde durch
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den zusétzliche Verstirker die Moglichkeit geschaffen, im gesamten Horbereich bis zur
Unbehaglichkeitsschwelle Pegel anbieten zu kénnen '®). Fiir die Lautheitsmessungen wur-
de eine konstante Schrittweite von 5 dB gewihlt, was bei Normalhérenden mit einem
genutzten Pegelbereich zwischen 0 und maximal 100 dB SPL zu einer Pegelanzahl von
21 pro Frequenz fiihrt. Die flieBend ineinander iibergehenden Lautheits-Kategorien um-
fassten jeweils mehrere diskrete Pegelwerte. Eine gemischte, vollkommen randomisierte
Darbietung der Pegel wurde im Gegensatz zu einer kontinuierlich ansteigenden oder
abfallenden Pegeldarbietung favorisiert, da bei geringen Pegeldnderungen héufig relative
Bewertungen durch die Testpersonen vorgenommen werden, was bei auf- und absteigenden
Folgen duch Hystereseeffekte deutlich wird. Aufgrund der einfacheren Durchfithrung fiir
die Testperson wurde eine sequenzielle Frequenzdarbietung gewéhlt. Der Nutzen einer
Orientierungsphase wird ambivalent diskutiert. Einerseits bietet sie einen hilfreichen Ein-
blick in den dargebotenen Pegelbereich, andererseits stellt sie aber eine Beeinflussung
des Probanden dar, da dieser die dargebotenen Pegel auf die zur Verfiigung stehenden
Kategorien aufteilen und im Folgenden nicht mehr spontan reagieren kénnte. Als Kom-
promiss wurden dem Probanden deshalb lediglich die hohen Pegel dargeboten, um die
Unbehaglichkeitsschwelle festlegen zu kénnen. Die Dauer des Stimulus betrdgt in den
gebrauchlichen Verfahren zwischen 1,5 und 2 Sekunden. Nach Zwicker und Fastl [191]
ergeben sich nahezu keine wahrnehmbaren Lautheitsunterschiede ab einer Dauer von etwa
300 ms. Fiir die Messungen wurde deshalb eine Stimulusdauer von 1 Sekunde gewéahlt.

Fiir die Messungen an Probanden wurde einheitlich die elfstufige, sich nach oben ver-
breiternde Eingabeoberfliche gewéhlt. Durch diese Anordnung der Elemente und die
grafische Unterstreichung der stetig in der Lautheit anwachsenden Kategorien sollte fiir
den ungeiibten Benutzer eine leichtere Zuordnung der Knopfe zu den entsprechenden Laut-
heitswerten ermoglicht werden. Die Evaluierung der Messergebnisse wurde anhand der
intra- und interindividuellen Reproduzierbarkeit vorgenommen und ein Vergleich zwischen
Messungen mit und ohne zusétzlichem Verstéirker (AV) durchgefiihrt. Die Lautheitskate-
gorien wurden dazu in Zahlenwerte mit der Pseudoeinheit CU umgesetzt. Ausgehend
vom Wert 0 (unhérbar) wurde eine dquidistante Zuordnung in Fiinfer-Schritten bis zum
Wert 50 (zu laut) verwendet. In Bild 5.13 sind Mittelwert und Standardabweichung
einer intraindividuellen, fiinffachen Wiederholungsmessung mit und ohne zusétzlichem
Verstéarker (AV) dargestellt. Die bei Mittelung iiber Kategorien erhaltenen Kurven lassen
erkennen, dass die Reproduzierbarkeit sowohl mit als auch ohne AV relativ gut ist. Die
angetragenen Standardabweichungen beziehen sich auf die jeweils gemittelten Lautheits-
daten aller fiinf Messdurchgénge. Die Abweichungen innerhalb eines Messdurchgangs bei
drei Wiederholungen jedes Stimulus sind dazu sehr &hnlich und werden deshalb nicht
gesondert angefiihrt. Innerhalb einer bestimmten Messsystemkonfiguration sind nur ge-
ringfiigige Unterschiede in der mittleren Lautheitsbewertung der beiden Frequenzen fest-
zustellen, wihrend fiir eine feste Frequenz und unterschiedliche Verstérkereinstellungen

13) Der Vorverstirker brachte akustische Storungen bei geringen Schalldruckpegeln mit sich, so dass dieser

nur eingesetzt wurde, um einen Vergleich der Lautheitsskalierung im gesamten Pegelbereich und im
eingeschriankten Pegelbereich (ohne Verstirker) zu erhalten. DPOAE Messungen wurden ohne den
zusétzlichen Verstirker durchgefiihrt.

14) Categorial Unit
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Bild 5.13: Intraindividuelle Reproduzierbarkeit der KLS bei fiinf Messdurchgdngen und
Vergleich der Messungen mit und ohne AV bei Mittelung iiber Kategorien

deutliche, systembedingte Abweichungen bei der Zuordnung der Pegel zu einer Kategorie
entstehen. Bei 2 kHz ist der Verlauf im niedrigen Pegelbereich nahezu identisch, wéhrend
bei 4 kHz die bei Einsatz des Systems mit dem AV gemessene Kurve erst bei hoheren
Pegel anzusteigen beginnt und danach einen etwa parallelen Verlauf zur Kurve ohne AV
annimmt. Dieses bei 4 kHz auftretende Phéanomen ist dadurch begriindet, dass beim Ein-
satz des AV ein stetig im Hintergrund vorhandene Pfeifen nicht als Stimulus angesehen
und daher erst ein eindeutig erkanntes Signal ab etwa 25 dB SPL bewertet wurde. Der
bei diesen Frequenzen auftretende differierende Verlauf der Kurven bei héheren Pegeln ist
auf Bereichseffekte zuriickzufiithren, da bei einem geringeren dargebotenen Pegelbereich
mittlere Pegel etwas hoher als eigentlich empfunden eingestuft werden.

Fiir den interindividuellen Vergleich wurde die KLS bei zwolf Normalhérenden mit und oh-
ne AV durchgefiihrt. Die Werte aus den Messungen mittels zusétzlicher Verstiarkereinheit
wurden nicht verdndert. Es ist moglich, im unteren Pegelbereich diejenigen Werte zu
entfernen und auf Null zu setzen, die bei der Messung mit AV einer Kategorie oberhalb
Null aber bei der Messung ohne AV - und damit ohne stérende Hintergrundgerdusche
- der Kategorie Null, also unhorbar zugeordnet wurden. Zudem konnten lange Nullket-
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ten im unteren Pegelbereich auf maximal eine sichere Nullzuordnung'® gekiirzt werden,
wodurch eine Abflachung bei Interpolation der Kurven vermieden wiirde. Da aber Inter-
polationen fiir die Mittelung nicht durchgefiihrt wurden und eine konsistente Eliminierung
einzelner Punkte unzuléssig erschien, wurde auf eine Anpassung verzichtet. Ferner wur-
de fiir jeden Pegelwert iiber Kategorien gemittelt, da diese Mittelungsmethode weniger
anfillig gegeniiber lingere Ketten fiir eine Kategorie ist und durch eine geringfiigige
Fehleinschitzung im niederen Pegelbereich nur wenig verdndert wird. Man muss bei der
Auswertung bedenken, dass bei Einsatz des AV die Kategorienzuordnung fiir Pegel un-

terhalb etwa 20 dB SPL etwas niedriger ausfallen miisste als in Bild 5.14 a) dargestellt
16)

Die Kurvenverldufe sind bei beiden Systemkonfigurationen fiir beide Frequenzen sehr
dghnlich. Lediglich zwischen den verschiedenen Systemeinstellungen gibt es leichte Ab-
weichungen. Beim Einsatz des AV wurde die Lautheit fiir beide Frequenzen tendenziell
etwas niedriger bewertet als bei Messungen ohne AV. Zudem ist deutlich zu erkennen,
dass bei Verwendung des AV insbesondere fiir 4 kHz unterhalb von 20 dB SPL ein flacher
Verlauf bei einem Wert zwischen den Kategorien sehr leise und leise entsteht, der durch
das im Hintergrund vorhandene Storsignal bei 4 kHz verursacht wird. Die Streuungen
der Kurven sind zwischen den Personen erwartungsgeméf etwas hoher als bei einer Per-
son und resultieren aus leicht unterschiedlichen absoluten Lautheitsempfindungen. Zum
Vergleich mit den erzielten Ergebnissen kénnen die Normdaten von Kollmeier [107] in
Bild 5.15 herangezogen werden. Der graue Bereich im Hintergrund stellt die Ergebnisse
bei Mittelung fiir jede Kategorie {iber die Pegel dar. Die dunkle blaue und dunkle rote
Gerade bezeichnen die Ergebnisse bei Mittelung der Parameter Los und s.

Lo stellt dabei den mittleren Pegel fiir die Kategorie "Mittellaut’ dar, wihrend s die
Steigung bezeichnet. Die helleren Geradenstiicke zeigen schematisch den Verlauf der oben
dargestellten Kurven bei Einsatz des AV.

Der tendenzielle Verlauf stimmt dabei mit dem von Kollmeier erhaltenen Normbereich
iiberein, obwohl zwischen etwa 60 und 80 dB SPL ist ein Knick im Verlauf der Laut-
heitsfunktion zu erkennen ist. Insgesamt sind die Kurven von Kollmeier im niedrigen
Pegelbereich etwas steiler. Allerdings wurde von Kollmeier auch eine abweichende Mit-
telungsmethode und terzbreites Rauschen anstelle von Sinussignalen verwendet. Die
Steigungswerte der jeweiligen Lautheitsfunktionen ergaben mit unterschiedlichen Interpo-
lationsmoglichkeiten'” nur geringfiigige Unterschiede zu den gemittelten Steigungswerten
der einzelnen Lautheitsfunktionen der verschiedenen Probanden.

Im Vergleich zu diesem Normalhorendenkollektiv weicht die Lautheitsfunktion eines
Horgeschiddigten deutlich ab. In Analogie der Abweichung der DPOAE I/O-Funktion
eines Horgeschidigten zu denen des Normalkollektivs kann im Folgenden dargestellt
werden, wie die objektive Abschétzung der subjektiven Lautheit moglich sein kann.

15) Eine sichere Zuordnung zu einer Kategorie bezeichnet eine mehrmals wiederholte Zuordnung eines

Pegels auf eine einzige Kategorie.
16) Die Vergleiche der KLS mit und ohne AV in Bild 5.14 c¢) deuten diese systematische Abweichung an.
17) Mit linearer Interpolation {iber den gesamten Pegelbereich, stiickweiser linearer Interpolation oder der
differenziellen Berechnung zwischen den Anregungspegeln von 40 und 60 dB SPL sind konkurrierende
Moglichkeiten vorhanden, die Kompression als Kehrwert der Steigung zu berechnen.

94



5.3 DPOAE & Lautheit

L [dB SPL]

a)mit AV, 2 und 4 kHz

L[dB SPL]

b) ohne AV, 2 und 4 kHz

55

B0 . : 80 . mo—— I

4L | ==mit Aktivbox ask-| ==mit Aktivbox

40| === ohne Aktivbox 401 === ohne Aktivbox

35 - . . . . i Ol 3 AR - - - - - T HRRER RS " a2t S
o NESEL R S S . o3 ; ‘ ; SN SN Y4 Ve W
Ezs—- Ez o
3 20f--- F 20+
~15f ~ 15

10f-- 10

e oo - -

of- ‘ L Tl :

5 i L i L i i 5 I | i { I 1 | i i

0 10 20 30 40 50 60 70 80 0
L[dB SPL]

¢) mit und ohne AV, 2 kHz

o 10 20 30 40 &0 60 70 80 90
L[¢B SPL]

d) mit und ohne AV, 4 kHz

Bild 5.14: Interindividuelle Reproduzierbarkeit der KLS bei zwolf Personen und Vergleich
der Messungen mit und ohne AV bei Mittelung iiber Kategorien
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Bild 5.15: Ergebnisse von Kollmeier (grauer Bereich: Mittelung iiber Pegel fiir jede Ka-
tegorie, dunklere Geraden: Mittelung der Parameter Los und s) im Vergleich
zu selbst durchgefithrten Messungen an Normalhérenden mit AV (hellere Ge-

radenstiicke) (Quelle: Kollmeier |

], S.19)
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DPOAE Vergleichsmessungen

Mit derselben Messplattform wurde dasselbe Normalhérendenkollektiv herangezogen um
Normdaten der DPOAE zu erfassen (siehe Bild 5.16). AnschlieBend daran sollten die Ab-
weichungen der DPOAE als auch der Lautheitsmessung eines Schwerhérigen im Vergleich
zum Normalhdrendenkollektiv erkennbar werden.

Im Gegensatz zur sehr hohen
intraindividuellen Reproduzier-

15 j : ; T T barkeit der DPOAE streuten
e IO |l o ;x ----- diec  DPOAE-Pegel interindi-
 eoeeeere Rl SO SO lg,/-ﬁ—ﬁ——il ..... viduell sehr stark mit bis zu
_ O_:E g/é/i' ,;_;j _____ 9,2dB. Aufgrund unterschied-
iar 77777 | i/#/.%/ﬁj/ﬁ 77777 = E L licher Gehorgangslingen und
; £_/ E/E'i//(* nicht exakt gleicher Horschwellen
S I B i// A T ] und damit auch differierender
L iy t'/ """ R e S physiologischer Gegebenheiten
T L - E—— s fssrssemes ez war dies nicht verwunderlich.
25 ‘250 31:0 450 51:0 650 - Die absoluten Unterschiede be-
L2 [dB SPL] trugen sowohl fiir 2 kHz als

auch fiir 4 kHz im nahezu kom-
pletten Lo-Pegelbereich bis zu
30 dB. Die Analyse der Stei-
gungen ergab im Mittel die er-
warteten Ergebnisse von ca.
0,25 dB/dB fiir Ly zwischen
40 und 60 dB. Im Einzgelfall
konnten durch Notches in der
[/O-Funktion die Steigung ei-
nes Normalhorenden jedoch stark abweichen und sogar negative Werte annehmen, was
auf nicht optimale Stimulation oder Feinstruktureffekte zuriickzufiihren ist. Im direk-
ten Vergleich zu den Daten eines Horgeschédigten miissen die Unsicherheiten im Nor-
malhorendenkollektiv deshalb als limitierender Faktor beachtet werden.

Bild 5.16: Interindividuelle = Reproduzierbarkeit  der
DPOAE bei zwdolf Normalhorenden oh-
ne AV (dunklere Balken: Abweichung
innerhalb eines Messdurchgangs, hellere
Balken: Abweichung zwischen den einzel-
nen Messdurchgingen der verschiedenen
Personen)

Vergleich von DPOAE und Lautheit bei Schwerhorigen: Fallbeispiel

Fiir die Darstellung der Normkurven wurden die Messdaten der DPOAE und KLS-
Messungen verwendet, die in den Bildern 5.16 und 5.14 dargestellt sind. Die Abweichung
der jeweiligen Daten eines Schwerhérigen gegeniiber den Kurven des Normkollektivs sowie
die Korrelation zwischen den Steigungen der DPOAE- und KLS-Funktionen konnten als
objektive Grundlage zur Schiatzung der Lautheitsfunktion dienen.

Als Fallbeispiel werden die Daten eines Patienten dargestellt, welcher bei 2 kHz einen
cochledren Horverlust von 15 dB HL und bei 4 kHz von 35 dB HL aufwies. Diese
Schwellen wurden mit konventioneller Tonaudiometer ermittelt. Mittels einer objektiven
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Horschwellenschitzung ergaben sich Horschwelle von 17,5 dB SPL (2 kHz) bzw. 38 dB
SPL (4 kHz). Da die Horschwelle bei 2 kHz nahe am Bereich des Normkollektivs lag
und bei 4 kHz deutlich vom mittleren Wert des Normkollektivs abwich, waren spezi-
ell fiir 4 kHz deutliche Unterschiede im Vergleich zum Normkollektiv zu erwarten. Die
DPOAE- und KLS-Messungen des Schwerhérigen sind in den Bildern 5.17(a) und 5.17(b)
dargestellt.

T e S s R A R—

o 20 30 40 50 60 70 "0 10 20 30 40 & 60 70 80 90 100
LdB SPL] L [B SPL]
(a) DPOAE I/O-Funktion (b) KLS-Messung

Bild 5.17: DPOAE-Messung bei Person mit Horverlust in 5.17(a) und KLS-Messung bei
Person mit Horverlust in 5.17(b)

Prinzip der Lautheitsschatzung Um die Abweichung der Horschiddigung vom Norm-
kollektiv darzustellen, wird die Differenz zwischen den Kurven des schwerhérigen Pro-
banden und des Normkollektivs dargestellt (vgl. Bild 5.18). Links in Bild 5.18 sind die
DPOAE-Pegel der des Normkollektivs schwarz, diejenigen des Schwerhorenden sind griin
abgebildet. Ausgehend vom Pegel der DPOAE Lg, der Normfunktion am Primértonpegel
Ly — Norm wird derjenige Pegel Ly in der I/O-Funktion des Schwerhorigen ermittelt,
bei dem derselbe DPOAE-Pegel Lg, aufgetreten ist. Die Differenz von Ly — Ly — Norm
spiegelt sich als Abweichung in der normierten Differenzdarstellung wider. Die schwarze
Gerade der Differenzdarstellung rechts im Bild 5.18 stellt die normierten DPOAE Werte
dar. Aus den Abweichungen der Daten des Schwerhorigen von der Normgerade kann man
den Pegelunterschied im Vergleich zum Normkollektiv abschétzen. Unter der Annahme,
dass dieser Pegelunterschied der DPOAE-Stimulation vergleichbar ist mit dem Unter-
schied der Lautheitsfunktion des Schwerhorigen zur Norm, kénnte der Schitzwert als not-
wendige Pegelverstiarkung bei einer Horgerédteanpassung herangezogen werden. Durch die
schnelle Messung der DPOAE I/O-Funktion kénnten damit die Eingangspegel abhéngigen
Verstarkungsfaktoren moderner Dynamikkompressionshérgerdten an den verfiigharen Fre-
quenzen direkt ermittelt werden. Langwierige Lautheitsskalierungen wéren nicht mehr
notig. Ungenauigkeiten der Lautheitsfunktion, die nicht bei allen verfiigharen Frequenzen
der Horgerdate durchgefithrt und oft zwischen ermittelter Horschwelle und Unbehaglich-
keitsschwelle einfach linear interpoliert wird, kénnen minimiert werden. Problematisch
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Bild 5.18: Erkldarung der Entstehung der Differenzfunktion und Abweichung vom Norm-
kollektiv bei DPOAE-Messung

bei diesem Verfahren ist, dass Unterschiede der maximalen Emissionspegel eine Rolle
spielen und die Differenzfunktion verfialschen kénnen. Die absoluten DPOAE-Pegel spie-
geln dabei nicht nur den gesundheitlichen Zustand des Innenohres wider, sondern sind
physiologisch interindividuell unterschiedlich. Durch eine abgleichende Normierung der
absoluten DPOAE-Pegel eines Schwerhorigen mit denen des Normkollektivs kann diese
Problematik behoben werden. Als prinzipieller Ort des Abgleichs kommt der Pegel in
Frage, an dem der Lautheitsausgleich (Rekruitment-Phdnomen) auftritt. Durch DPOAE-
Messungen konnte dieser Pegel dem "Knickpunkt’ der I/O-Funktion zugeordnet werden,
der bei hohen Primértonpegeln beim Ubergang der gesittigten I /O-Funktion zu linearem
Anstieg auftritt. Da DPOAE Messungen im erweiterten Reizpegelbereich noch nicht aus-
reichend in Feldstudien untersucht wurden (siche Bild 6.21, Dorn et al. [51, 50]), bietet
sich an, den maximal darstellbaren Reizpegel des DPOAE-Messsystems zur Normierung
heranzuziehen.

Ergebnisse Im Fallbeispiel (siehe Bilder 5.17(a) und 5.17(b)) lagen die maximalen Emis-
sionspegel des schwerhorigen Probanden und des Normkollektivs fiir beide Frequenzen
nahe beieinander, wodurch eine gute Vergleichbarkeit gewéhrleistet war. Rechts in Bild
5.18 sind die Abweichungen der DPOAE-Pegel bei 4 kHz von der Normgerade deutlich
hoher als derjenigen bei 2 kHz. Aufgrund des grofleren Horverlustes bei 4 kHz war dies
zu erwarten. Fiir 2 kHz ndherte sich die Differenzkurve bei 60 dB SPL der Normgerade
an. Fiir 4 kHz lagen fiir Ly,Norm-Werte gréfler 45 dB SPL keine Differenzwerte mehr
vor, da die Emissionswerte der Normkurve keine Entsprechung beim Schwerhérigen mehr
fanden. Lg, ~ 0 dB SPL war der maximale Emissionspegel des Schwerhérigen bei Lo=65
dB SPL. Dieser DPOAE-Pegel wurde in der Norm bei Ly, — Norm = 45 dB SPL erreicht.
Die Daten der KLS des Schwerhérigen vom Normkollektiv (Winkelhalbierende) sind in
Bild 5.19 dargestellt. Mit Vorverstérker (links) und ohne Vorverstéirker (rechts) ergaben
sich leicht divergierende Differenzen zum Normkollektiv, was durch die relativ schlechte
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Bild 5.19: Abweichung vom Normkollektiv bei KLS-Messung mit und ohne AV

Reproduzierbarkeit der KLS beim Patienten begriindet war.

Da die DPOAE ohne Vorverstéirker aufgenommen wurden, sollte die KLS ohne Vor-
verstirker als Vergleich genutzt werden. Dabei lag fiir 4 kHz eine groflere Abweichung
zur Norm als fiir 2 kHz vor. Die Horschwellen des Patienten abgeleitet aus der KLS la-
gen im erwarteten Bereich mit 17.5 bzw. 38 dB SPL fiir 2 bzw. 4 kHz. Die KLS des
Schwerhorigen bei 2 kHz néhert sich bereits bei kleineren Pegeln an die Normgerade als
bei 4 kHz an. Dies spiegelt das Rekruitment wider, da bei Innenohrschwerhorigkeiten
héufig im hohen Pegelbereich dhnliche Lautheitsempfindungen vorliegen wie bei einem
Normalhorenden. Weiterfithrende Untersuchungen an weiteren Schwerhoérigen sind von
Projektkollegen im Anschluss an die initiale Studie erstellt worden. Dabei wurde das oben
dargestellte Fallbeispiel weiter grafisch ausgewertet wie in Bild 5.20 dargestellt ist. Neben
den origindren DPOAE I/O-Funktionen in Zeile A wurde in Zeile B eine Normierung
bei L=65 dB SPL durchgefiihrt. Da sich bei diesem Patienten die KLS Kurve ebenfalls
bei 65 dB der Normkurve annéhert (Zeile C), konnten weitgehend {ibereinstimmende pe-
gelabhéngige Verstarkungsfunktionen in den Teilbildern Bd (aus DPOAE Messungen) und
Cd (aus der KLS) ermittelt werden. In diesem Fallbeispiel wére eine objektive Anpassung
eines Horgeriites ohne Qualitédtsverlust und ohne zeitaufwindige KLS moglich gewesen.
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Bild 5.20: Vergleich eines Schwerhorigen mit 30 dB HL bei 4kHz (Quelle Miiller und

100

Janssen [127]) (A): DPOAE Normdaten und I/O-Funktion des Patienten
(B): Normierte DPOAE Daten (C): KLS Normdaten und KLS des Pati-

enten im Logarithmischer Darstellung Dazu zeigen jeweils die Teilbil-
der: (a): Lyy — Lporm bei Vergleich der diskreten Daten (dicke Linie : Ein-
zelwerte, diinne Linie: Extrapolation der Ly — Lyorm - Einzelwerte) (b):

Pegelabhéngige Verstiarkungsfunktion bei Vergleich der diskreten Daten (dicke
Linie : Einzelwerte, diinne Linie: Extrapolation der Verstarkungs - Einzelwerte)
(¢): Lyr,— Lyporm bei Vergleich der extrapolierten Daten (d): Pegelabhingige
Verstarkungsfunktion bei Vergleich der extrapolierten Daten



6 Entwicklung eines Messsystems zur
Fusion verschiedener objektiver
Methoden der Audiometrie

Bis heute gibt es keine flexible, kommerziell erhéltliche Messumgebung, die es ermoglicht,
akustisch evozierte Potenziale als auch otoakustische Emissionen aufzunehmen und die
Ergebnisse daraus automatisch zu kombinieren (siehe Abschnitt 3.4). Unterstiitzt durch
die rasanten Entwicklung moderner Signalprozessoren konnte in dieser Arbeit eine neue,
flexible, portable und aus Standardbausteinen bestehende Messumgebung geschaffen wer-
den.

6.1 Systemprinzip

Die in Bild 6.1 dargestellte Skizze der geplanten Messplattform soll neben der Fusion
von objektiven Methoden der Audiometrie (vornehmlich DPOAE und FAEP) auch die
Moglichkeit der Kombination von weiteren, auch subjektiven audiometrischen Untersu-
chungen auf einer einzigen Plattform bieten.

e Transient evozierte otoakustische Emissionen (TEOAE)

Distorsionsprodukte otoakustischer Emissionen (DPOAE)

Evoked response audiometry (ERA) mit der Analyse von Frithen, mittleren oder
spéten akustisch evozierten Potenzialen (FAEP, MAEP, SAEP)

Steady- State Response (SSR)

e Tympanometrie

Subjektive Ton- und Sprachaudiometrie
e Subjektive Lautheitsmessungen

In kommerziellen Gerdten sind héufig nur wenige Messmethoden integriert, so dass zur
audiologischen Diagnose zumeist mehrere Geréte eingesetzt werden miissen. Da die Si-
gnalverarbeitung zur Erfassung von OAE als auch von AEP im Grundprinzip auf arte-
faktfreien, reizsynchronen Mittelungen analoger Eingangssignale beruht und lediglich die
Auswertung und Darstellung der Daten variiert, bietet sich ein zweiteiliges Messsystem
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Bild 6.1: Skizze des Messsystems aus Janssen et al. [37]. Neben der binauralen Erfas-
sung von OAE konnen iiber Elektroden auch EEG-Komponenten wie ASSR
abgeleitet werden. Uber Infrarot Kommunikation kénnen Elemente der subjek-
tiven (Reaktions-)Audiometrie integriert werden und die Messdaten an einen PC
iibertragen werden.

an. Einerseits ein kleines, eingebettetes System zur direkten Datenaufnahme und Daten-
vorverarbeitung, das andererseits mit einem modernen System zur Datenaufbereitung,
Speicherung und visuellen Darstellung kommuniziert. In Bild 6.1 ist das eingebettete Sy-
stem in Form eines Headsets abgebildet, das via Infrarot Daten an einen Standard-PC
zur weiteren Analyse, Visualisierung, Dokumentation iibertragt und von diesem Steuerbe-
fehle oder Benutzereingaben empfiangt. Durch die Zweiteilung kann die Mensch-Maschine
Schnittstelle sehr flexibel auf einem PC oder sonstigen Eingabegerit gestaltet werden
(siche auch Abschnitt 9). Durch Benutzung kommerziell erhéltlicher Standardwerkzeuge
kann von Fortschritten ergonomischer Bedienung und Kostenersparnissen direkt profi-
tiert werden, ohne die zweite Teilkomponente des Messsystems verdndern zu miissen. Die
Messplattform (Headset) wird zur direkten Signalerzeugung und Mittelung der synchron
aufgenommenen Eingangssignale benutzt, so dass an die Komponenten nur geringe An-
spriiche bzgl. Rechenleistung gestellt werden miissen. Durch die Aufteilung der Rechen-
kapazitit auf zwei Teilsysteme kann quasi auch die 'Intelligenz’ der Verfahren aufgeteilt
werden, um dadurch v.a. in der Entwicklungsphase neuer Algorithmen die Mo6glichkeiten
von PC-basierten Standardwerkzeugen direkt miteinzubeziehen. Die Anforderungen und
Eigenschaften des entwickelten Systems werden im Folgenden kurz vorgestellt.
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6.2 Messumgebung in Hard- und Software

Das Messsystem wurde in Zusammenarbeit mit mehreren Diplomanden entwickelt, so
dass ein grofler Umfang an detaillierten Beschreibungen der Entwicklung und Funktionen
existiert (Hoferer [70], Feneberg [57] Stuber [178], Kaiser [98], Zhang [188], Rosner [157],
Holzknecht [75]). Ausgehend von den Systemanforderung werden deshalb nur ausgewéhlte
Aspekte der Entwicklung beschrieben.

Voraussetzungen an das Headset

e Kleine leichte Bauform (Headset)
e Niedriger Energieverbrauch

e Keine storenden Kabel oder Leitungen (akustische Storungen und Patientensicher-
heit)

e Kombination objektiver Messmethoden auf einer Messplattform
e Einfache Parametrierbarkeit der Messeigenschaften wie z.B. Frequenzauflosung

e Interaktive und automatisierte Untersuchungsmoglichkeiten durch integriertes Ex-
pertenwissen

e Erweiterbarkeit und Flexibilitét

e Einfache, kabellose Schnittstelle zum Diagnosesystem (Standard-PC)
e Effiziente Nutzung der beschrinkten Ressourcen

e Binaurale OAE Messung mit Dynamikbereich von mindestens 80 dB

e Aufnahmemoglichkeit von Suppressionstuningkurven: Ansteuerung von drei un-
abhéngigen Lautsprecher pro Ohrsonde

e Zwei sensitive Mikrofoneingénge fiir die DPOAE Messung pro Ohrsonde

e Differenzverstirkung fiir AEP Messungen im Nanovoltbereich: 3 EEG-Elektroden
Eingénge sowie elektrische Kalibrierungsmoglichkeit der Ubergangswidersténde

e Vorverarbeitungsschritte zur Artefaktvermeidung, Ablaufoptimierung auf dem
Headset

Voraussetzungen an den Standard-PC

e Kabellose, storungsfreie Schnittstelle zum Headset
e Intuitive Schnittstelle zum Bediener

e Online und Offline Auswertung und Darstellung der Daten
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e Datensicherung

e Betriebssystemunabhéngigkeit

Umsetzung des Messsystems

HSDL 3610

5
> D > D

HSDL 7001

@ LM4880 LM4880
DSP ﬁ ﬁ

ADSP 2185 CODEC CODEC CODEC

80 kB Speipher AD1819B AD1819B ADI18198B
29.491 MHz int. CLK <:> 24.576 MHz <:>

Master Slavel Slave2

Flash-Eprom <£:>I/O Interface [> [> .-\
M29F040 74xx574 OPA2340 OPA2340
4MB D-Flip-Flop -—-/
74245 INA 128U
Bustreiber

Bild 6.2: Komponenten der Messplattform (Headset)

g

>

Die kabellose Kommunikation zwischen Headset und PC erfolgt auf physikalischer Ebe-
ne iiber Infrarot?. Die Protokollschicht wurde unabhingig vom IrDA 1.0 Standard ei-
gens an die begrenzten Ressourcen des eingebetteten Systems entwickelt. Die maxima-
le Ubertragungsgeschwindigkeit betrigt in Anlehnung an die RS232 Schnittstelle 115200
bit/s. Fiir alle Messwerte sollte eine Auflosung von 16 bit ausreichen, da dies einem Signal
zu Quantisierungsrauschabstand von 96 dB entspricht und die klinischen Anforderungen
erfiillte (siche auch Tabelle 3.2). Somit lassen sich pro Sekunde etwa 5760 Rohdatenwerte
(unkomprimiert) iibertragen. Da bei einer DPOAE-Messung z.B. mit 20 kHz Abtastfre-
quenz, pro Sekunde 20000 Messwerte anfallen, ist eine Vorverarbeitung auf dem eingebet-
teten System notig, um die Messwerte mit der beschriebenen IR-Schnittstelle {ibertragen
zu konnen. Eine Rohdateniibertragung kann damit nicht erreicht werden, ohne jedoch den
diagnostischen Nutzen zu gefahrden.

Ein preisgiinstiger 16-bit digitaler Signalprozessor (DSP: ADSP2185) von Analog Devices
sowie einfach anschliebare AD-DA-Wandler (CODECs: AD1819b) nach dem AC97 Pro-
tokoll wurden ausgewahlt, um die notwendige Vorverarbeitung, Ablaufsteuerung und Sig-
nalerzeugung zu gewahrleisten. Durch die Kaskadierbarkeit der CODECs und den schalt-
baren Abtastraten im 1 Hz Abstand von 7 kHz bis 48 kHz konnten die Anforderungen von

U IrDA 1.0 mit maximalen Ubertragungsraten von 115200 bit /s
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6 Ausgangs und 4 Eingangskanile erfiillt werden. Je nach Bedarf konnen die Abtastraten
und somit die Frequenzauflosung der Signale in den einzelnen CODECs nach Gleichung
6.1 unterschiedlich verdndert werden.

fs
Np

Afres = (61)
Aufgrund der ausreichend hohen Rechenleistung des DSP mit 33 MIPS, und um den
Hardwarebedarf fiir die IR-Schnittstelle gering zu halten, konnte die Kommunikation zum
Diagnose-PC iiber Software-UART realisiert werden. In Bild 6.2 sind die Komponenten
der Messplattform schematisch dargestellt.

Die erforderlichen Reizsignale (Sinusténe, Klicksignale) konnen vom DSP generiert und
die Vorverarbeitung der zu erfassenden Daten (synchrone Mittelung, Artefaktvermeidung,
...) durchgefithrt werden. Zur Visualisierung, Aufbereitung und Speicherung werden die
Daten an den PC weitergeleitet.

Da keine Patientendaten auf dem Headset gespeichert werden sollen, war es moglich oh-
ne besondere zusétzliche Speicheranforderungen auszukommen. Software-Erweiterungen
auf dem DSP waren durch die modulare Struktur bereits vorab eingeplant, indem beim
Einschalten des Headsets lediglich ein Initialisierungsprogramm (Monitor) mit Selbstkon-
trolle, den Steuerungs- und Kommunikationsbefehlen sowie elementaren Bestandteilen der
Stimulation und Erfassung auf einem Flash-EEPROM in den internen Speicher des Pro-
zessors geladen werden. Weitere Programmteile kénnen fiir individuelle Anforderungen
auch im Nachhinein noch an das Headset iibertragen werden.

Der PC steuert den Ablauf auf der Messplattform durch einfach strukturierte Befehle tiber
IR. Dadurch kénnen Einstellungen vorgenommen werden, Daten auf den DSP aufgespielt
werden oder auch Messabldufe angestolen werden. Dazu ist auf dem DSP die in Bild
6.3 schematisch dargestellte Software-Struktur implementiert. Die wichtigsten Bestand-
teile sind die variabel aktivierbaren ISR sowie die 'Periodic-Routines’. In den ISR finden
hauptséchlich die synchrone Reizerzeugung und Signalaufnahme sowie Mittelungen statt.
In den Periodic-Routines, welche als Ersatz einer Idle-Task anzusehen sind, wird die IR-
Kommunikation iiberwacht, sowie weitere Analysen wie Artefaktbestimmung, DFT oder
wiederum Mittelungen durchgefiihrt.

Restriktionen der Bandbreiten und Frequenzauflosungen

Es konnten durchwegs giinstige, commercial-off-the-shelf (COTS) Komponenten aus-
gewahlt werden, ohne das System entscheidend zu beeintrachtigen. Dennoch sind mit der
Wahl der Komponenten Restriktionen verbunden, die hier nur stichpunktartig aufgelistet
werden.

e Durch die Verwendung eines Software UART entsteht eine Beschrankung der ma-
ximal zuldssigen Anzahl an Befehlen der Interrupt Service Routinen (ISR), des
CODEC sowie des Timers? auf dem ADSP2185. Abhingig von der gewihlten

2) Die Timer ISR ist niedriger Prioritéit und fiir die korrekte Taktung des UART zustindig.
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Start
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Bild 6.3: Struktur der Software auf dem DSP.

Ubertragungsgeschwindigkeit zwischen PC und Messplattform ergeben sich maxi-
mal 53 (Ein-Takt-)Befehle der CODEC ISR bei 9600 bit/s und 754 Befehlen bei
115200 bit/s.

e Aufgrund der separat einstellbaren Abtastraten f; der CODECs ergibt sich abhéngig
von der gewéhlten Linge Np eines Messabschnitts (Frameldnge) eine Frequenz-
auflosung von Af,.s = 3.4 Hz (bei ASSR: Np = 2048, f, = 7000 Hz) bis Af,es =
19.5 Hz (bei DPOAE: Np = 1024, f; max = 20000 Hz). Eine Ubersicht iiber die favo-
risierten Frequenzauflésungen ist in Tabelle 6.1 dargestellt und kann mit Gleichung
6.1 berechnet werden.

e Bei binauraler DPOAE-Messung tritt die groBte Datenmenge zur Ubertragung an
den PC auf. Da zeitgleich Daten aufgemittelt und Ubertragen werden sollen, resul-
tieren untere Schranken der Vormittelungszeiten auf dem DSP, die in Tabelle 6.2
aufgelistet sind. Dabei muss die Mittelungsdauer auf dem DSP gewéhrleisten, dass
die Kommunikation zwischen DSP und PC in beide Richtungen moglich bleibt und
nicht durch unidirektionale Sendung der Daten blockiert wird.

e Die Messabschnitte miissen an die Frequenzen der erwarteten Signalfrequenzen an-
gepasst werden. Um Leakage-Effekte zu vermeiden miissen ganzzahlige Perioden
des Signals (DPOAE, ASSR) kontinuierlich in einen Frame aufgenommen werden
kénnen. Durch Variation der Abtastraten und Auswahl der Stimulusfrequenzen
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Frequenzbereich Afres (Np=1024) | Afres (Np=2048) fs
4 kHz < f <10 kHz 19,5 Hz 9,8 Hz 20 kHz
alternativ 16,4 Hz 8,2 Hz 16,8 kHz
2 kHz < f < 4 kHz 13,7 Hz 6,8 Hz 14 kHz
f < 2 kHz 6,8Hz 3,4 Hz 7 kHz

Tabelle 6.1: Variable Frequenzauflosung und Samplingfrequenz

Verbindungsgeschwindigkeit | Daten-Ubertragungszeit | Mittelungsdauer (DSP)
9600 bit/s 44 s 6 s
19200 bit /s 22s 3s
38400 bit/s 1,15 2s
57600 bit/s 0,7s ls

Tabelle 6.2: Mittelungsdauer in Abhéngigkeit der Verbindungsgeschwindigkeit

kann auch bei konstanter Pufferlinge® ein 'Auslaufen’ der Signalenergie vermieden
werden. Die Beschriankung der Datenaufnahme besteht in Analogie zur Frequenz-

auflosung der Signalgenerierung.

e Sowohl bei Signalaufnahme als auch Generierung muss das Nuyquist Kriterium be-
achtet werden. Die maximal darstellbare Frequenz ist (in der Praxis unterhalb) %

PC als Diagnose-PC und Benutzerschnittstelle

Der Datenaustausch zwischen dem Headset und dem Steuerrechner findet tiber eine In-

frarotschnittstelle statt.

Um moglichst einfach die Daten per In-
frarot aus prinzipiell abgeschirmten Mess-
kammern an einen PC auflerhalb der Mess-
kammer iibertragen zu kénnen, wurde ein
externer IrDA-Transceiver (Actisys 220)
eingesetzt, der iiber ein serielles Protokoll
direkt iiber die RS-232-Schnittstelle anzu-
steuern ist?. Das Gerét besteht aus einer
RS-232-Schnittstelle, die zum Beginn der
Entwicklung als PC-Standardschnittstelle
in jedem handelsiiblichen PC vorhanden

Bild 6.4: Headset und Rechner

Headset [m]

IR/RS-232
DSP+ R | AR -/\/ RS-232
Software NIC

mit IR-
Dongle

war. Desweiteren enthét es eine integrierte Schaltung aus Treiber- und Transceiverbau-
steinen. Die Reichweite betragt wenige Meter und die moglichen Ubertragungsgeschwin-

3)

Die Pufferlénge sollte konstant gehalten werden, da z.B. fiir eine FFT an die Pufferlinge die Voraus-

setzung gestellt wird eine ganzzahlige Zweierpotenz zu sein.
4 Das Geriit wird aufgrund der Ahnlichkeit mit Hardware aus dem Bereich Kopierschutz u.a. auch als

Dongle bezeichnet.
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digkeiten liegen zwischen 9600 baud und 115200 baud.
Uber die Netzwerkschnittstelle (NIC®) des Diagnose-PC ergeben sich diverse, telemedi-
zinische Anwendungsmoglichkeiten des Messsystems, sowie die Moglichkeit die Software-
komponenten betriebssystemunabhéngig zu gestalten.

Linux als Entwicklungsplattform In den Anforderungen bereits erwédhnt ist das Be-
streben, dass auf dem Diagnose-PC moglichst betriebssystemunabhéngige Software zum
Einsatz kommen sollte. Da Interpreter-Sprachen wie Java zu Projektbeginn aufgrund
Performancegriinden ausschieden, sollte unter Linux mit C/C++ entwickelt werden. Un-
ter Zuhilfenahme der grafischen Bibliotheken QT entstand ein Programmecode, der auf
verschiedenen Betriebssystemen lauffahig ist. Die Entwicklung unter Linux half Entwick-
lungskosten zu minimieren® und Quellcode der Treiberbausteine einfach adaptieren zu
konnen. Mit Linux Kernel 2.4.x und 2.6.x, Macintosh X10 und Windows XP konnte die
resultierende Software bereits erfolgreich getestet und angewendet werden.

(Telemedizinische) Einsatzszenarien Die Software des Diagnose-PC wurde (kiinstlich)
in zwei Module aufgeteilt, die iber Netzwerk-Sockets miteinander kommunizieren. Im Mo-
dul der Ablaufsteuerung (AS) wurde der Programmcode gebiindelt, der direkt die Daten-
kommunikation iiber die serielle Schnittstelle regelt. Alle aufgenommenen Daten werden
gesichert und anstehende Steuerbefehle zeitlich angepasst” an die Messplattform abge-
setzt. Elemente der AS greifen auf Harware-Treibermodule zu und sind dadurch betriebs-
systemunabhéngig. Das zweite Modul der Software auf dem Diagnose PC beinhaltet alle
Elemente, die zur Visualisierung der Daten und zu Benutzereingaben notig sind. Sie kann
vereinfacht als grafische Benutzerschnittstelle (GUI) bezeichnet werden. Da die Visualisie-
rung und Darstellung der Daten als zeitunkritisch anzusehen ist, kann die Kommunikation
zwischen AS und GUI mittels TCP/IP erfolgen®. Verwendet man zur Programmierung
der GUI Standardbibliotheken, die auf unterschiedlichen Betriebssystemen lauffahig sind,
resultiert eine gewisse Plattformunabhéngigkeit. Lediglich das Minimalmodul der AS ist
plattformgebunden, alle weiteren Module kénnen an die Vorlieben des Benutzers ange-
passt werden ohne Programmcode verdndern zu miissen. In den Bildern 6.5(a) bis 6.5(c)
sind diverse Konstellationen des gesamten Messsystems schematisch dargestellt. Neben
der Hauptanwendung im Projektumfeld nach Bild 6.5(b) sind auch die anderen Konstel-
lationen erfolgreich getestet worden. Ersetzt man den Thin-Client in Bild 6.5(a) durch
einen Pocket-PC ergibt sich die Konstellation, die im Abschnitt 9 erwidhnt wird.

5) NIC ist die Abkiirzung fiir Network Interface Card

6) Bei kommerzieller Vermarktung kénnen Lizenzgebiihren fillig werden.

) Durch die IR-Ubertragung diirfen nicht zeitgleich von der Messplattform und dem Diagnose-PC Daten
gesendet werden. Wihrend einer laufenden Messung agiert der Diagnose-PC deshalb nur innerhalb
eines Zeitfensters unmittelbar nachdem Daten empfangen wurden.

Bei der Kommunikation zwischen AS und Messplattform werden korrumpierte Datenpakete einfach
verworfen, was eine gewisse Ahnlichkeit mit dem Universal Datagram Protokoll (UDP) hat. Im Ge-
gensatz dazu beinhaltet der Datenaustausch zwischen AS und GUI die selbstdndige Korrektur von
Fehlern sowie die Neusendung verlorengegangener Datenpakete.

8)
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thin client PC
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Bild 6.5: Lokale und telemedizinische Anwendungsszenarien der Benutzerschnittstelle mit
unterschiedlichen Betriebssystemen.
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Bild 6.6: Ablaufdiagramm der Artefaktunterdriickung bei DPOAE

Speicherformat und Auswertungsmaoglichkeiten Die wihrend einer Mess-Sitzung an-
fallenden Daten und Parameter der Messung werden den Patientendaten zugeordnet und
gespeichert. Dies wurde in Anlehnung an das XML Format implementiert, um sowohl das
erneute Laden und Betrachten der Daten innerhalb der Messsoftware als auch die weitere
Verarbeitung und Auswertung der Daten mit externen Programmen, z.B. mit Matlab,
zu ermoglichen. Zur Veranschaulichung ist die grafischen Benutzeroberflache in Bild 6.8
dargestellt und mit kurzen Erlauterungen zur Struktur der Eingabemaske versehen.

Artefaktvermeidung bei DPOAE Durch Analyse der empfangenen Messdaten kénnen
unregelméBig auftretende Artefakte bei der DPOAE Messung?) eliminiert werden. Da die
Reproduzierbarkeit der DPOAE in Wiederholungsmessungen sehr hoch ist, konnen ein-
zelne Messabschnitte der DPOAE im Vergleich zueinander Aufschluss iiber deren Giite
geben. Die Ermittlung der Leistung im gesamten Spektralbereich Lg,, sowie der Vergleich
von Standardabweichung o des Pegels und der Phase der DPOAE Messabschnitte, 148t
eine automatisierte Kennzeichnung gestorter Daten zu. Uber parametrierbare Schwell-
werte, wie minimale Messdauer, maximale Standardabweichung von Pegel und Phase,
kénnen korrumpierte Messabschnitte aussortiert werden bevor sie das Gesamtergebnis
beintrachtigen. Die Schwellwerte konnten aus der Literatur hergeleitet bzw. {iber eigene,
heuristische Messungen gewonnen werden. Die Vorgehensweise ist in Bild 6.6 in Form eines
Ablaufdiagramms dargestellt. Bei einem selektiven Ausschluss einzelner Frames ist darauf

9 Die Geriiusche durch Schlucken oder Riuspern des Patienten bzw. andersartiger Umgebungslirm ma-
chen eine Messung der DPOAE mit den Einsteckohrsonden zeitweise unmoglich.
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zu achten, dass durch die Artefaktunterdriickung nicht nur solche Frames fiir giiltig erklart
werden, die eine Detektion der DPOAE nach dem verwendeten Kriterium begiinstigen.
Als objektives DPOAE-Detektionskriterium wird entsprechend nicht die Stabilitdt der
Phase herangezogen, die direkt von der Artefaktunterdriickung verbessert wird, sondern
das SNR des DPOAE-Pegels gegeniiber dem Umgebungsrauschen (siche Abschnitt 5.2).

Beschleunigter Messablauf bei der DPOAE Messung Untersuchungen von Neely et
al. [132] haben gezeigt, dass mit kontinuierlich variierenden Stimuluspegeln innerhalb
von etwa 16 s DPOAE-I/O-Funktionen iiber einen Ls-Bereich von 80 bis -20 dB SPL
aufgenommen werden kénnen. Das Prinzip des Verfahrens ist in Bild 6.7 dargestellt und
erlautert. Ohne Anderung der Hardware lie sich das Verfahren nicht auf der Messplatt-

component level (dB SPL)
n
o
1

0 8 1l6 24 32
time (sec)

Bild 6.7: DPOAE-Messverfahren nach Neely [132]: Der Primértonpegel Lo wird si-
nusformig variiert (gestrichelte Linie), L; folgt entsprechend dem Anregungs-
paradigma (durchgezogene Linie). Die gemessenen DPOAE- und Rauschpegel
(dicke bzw. diinne Linie) sind in der unteren Bildhilfte zu sehen. Innerhalb von
ca. 32 Sekunden kann eine I/O-Funktion inklusive Wiederholung aufgenommen
werden.

form umsetzen, da die Menge an anfallenden Rohdaten weder im Speicher des DSP (80
kByte) gepuffert, noch in Echtzeit iiber die IR-Verbindung iibertragen werden kann. Des-
weiteren muss beachtet werden, dass sich das SNR einer DPOAE-Messung, welches zur
Beurteilung der Validitdt der DPOAE benutzt wird, mit zunehmender Mittelungsdauer
verbessert. Eine Annéherung an das Verfahren konnte erreicht werden, indem man bei
jedem DPOAE-Messpunkt die minimal mogliche Mittelungsdauer verwendet.

Ziel der Mittelung ist es, die spektrale Amplitude reizunkorrelierter Signalanteile zu mi-
nimieren. Reizkorrelierte Signale werden durch die Mittelung nicht beeinflusst!?). Jeder
Messabschnitt kann DPOAE unterschiedlicher Priméartonpegelanregung enthalten, was
durch eine Ablaufsteuerung automatisiert gesteuert wird. Sofern die Primértonfrequenzen
unterschiedlicher Messabschnitte nicht den betrachteten Frequenzbereich der DPOAE
iiberlagern, konnen zur Abschétzung des Rauschniveaus verschiedene Messabschnitte ge-
meinsam betrachtet werden.

10) Mit lingerer Mittelungsdauer verringert sich der Einfluss zufilliger Storanteile im Signal.
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Bei der Aufnahme einer DPOAE I/O-Funktion dndern sich z.B. lediglich die Primértonpegel.
Es ist nicht zu erwarten, dass diese Pegelanderungen Auswirkungen auf die spektralen
Amplituden des Frequenzbereichs in der Umgebung der DPOAE haben. Zur Detektion
eines Signals nach dem SNR-Kriterium (z.B. SNR > 6 dB) kann das Rauschniveau der
gesamten [/O-Funktion herangezogen werden. Als Unsicherheit verbleiben Energieanteile
etwaiger Storungen im DPOAE-Pegel selbt, die wiederum durch die beschriebene Analyse
der Phase (auch iiber die gesamte I/O-Funktion) entdeckt werden konnen.

In der Implementierung des Messsystems werden, bei der optionalen Verwendung des
beschleunigten Verfahrens, automatisch Wiederholungsmessungen mit den Primérténen
angestofien, an denen invalide DPOAE gemessen werden konnten.
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Bild 6.8: Benutzeroberfliche des Messsystems: Startfenster zur Parametereingabe sowie
Ergebnisiiberblick.

Benutzeroberfliche Das Messsystem verfiigt iiber zahlreiche Moglichkeiten der Para-
metrierung und muss zugleich fiir die Anwendung im klinischen Betrieb eine einfache
Benutzerschnittstelle zur Verfiigung stellen. Mit der Benutzeroberfliache in Bild 6.8 kann
beiden Anspriichen begegnet werden.
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6.3 Hinweise zur Signalverarbeitung fiir die Erfassung von ASSR

1. Auswahl der (kombinierbaren) Messverfahren (HOSSA'™ DPOAE, ASSR). Die
gewihlten Messungen werden vorab parametriert und automatisch durchgefiihrt.

2. Eingabe der wichtigsten Daten des Patient. Weitere Daten konnen in einer separaten
Eingabemaske auch nach Beginn der Messung ergénzt werden.

3. Parameter der Messung wie monaurale oder binaurale Messung konnen ausgewéhlt
werden.

4. Nachdem Angaben zu 1. bis 3. gemacht sind, kénnen die Messungen iiber die Schalt-
flache ’ Start Measurements ‘ gestartet werden. Der Ablauf ist vollstandig automa-
tisiert. Wahrend der Messungen wird das entsprechende Messfenster dargestellt, um
dem Untersucher die Ergebnisse der Messung online zu visualisieren.

5. Nach Abschluss aller parametrierten Messungen wird eine einfache Zusammenfas-
sung der Ergebnisse der Horschwellenschétzung (in Textform und als Audiogramm)
angezeigt.

6. Detaillierte Einstellungsmoglichkeiten der Parameter fiir die automatisierten Mes-
sungen sind in den Experten-Einstellungen hinterlegt und kénnen beliebig angepasst
werden. Auch ohne automatische Ablaufsteuerung kénnen manuell parametrierte
(Reihen von) Einzelmessungen ausgefiihrt werden.

6.3 Hinweise zur Signalverarbeitung fiir die Erfassung
von ASSR

Durch Picton und John [148] und Small und Stapels [172] ist ausfiihrlich beschrieben, wie
systembedingte Artefakte mit dem MASTER-System félschlich als ASSR erfasst werden
konnten. Obwohl dies durch giinstiges Systemdesign vermieden werden kann, miissen alle
Prinzipien der Signalverarbeitung bei der Erfassung der Signale beachtet werden. Da diese
Fehler im MASTER System vorhanden waren, welches in der Literatur oft als Referenz-
system verwendet wird, sollen die Probleme kurz verdeutlicht werden.

Vor allem durch die Riickfaltung artifiziell eingestreuter Signale im hohen Reizpegelbe-
reich konnten im MASTER-System rein artifizielle ASSR Antworten erfasst werden. Be-
sonders ungiinstig war, nach Angaben der Autoren, die Konstellation bei Verwendung von
Knochenleitungshorern. Im MASTER-System werden bei der Abtastung der EEG-Signale
Abtastraten im Bereich von 500 Hz - 1,5 kHz benutzt. Da die Tragerfrequenzen der Stimu-
li meist bei den géngigen audiologischen Frequenzen von f;,,=500 Hz, 1 kHz, 2kHz liegen,
besteht die Gefahr, dass die abgestrahlten Stimuli, eingekoppelt auf die EEG-Elektroden,
direkt in den relevanten Messbereich riickgefaltet werden. Die mit der Frequenz f,,,q am-
plitudenmodulierten Sinussignale (SAM) zeigen im Frequenzspektrum Energieanteile der
Frequenzen f,. + f,..q auf. Diese Energie kann durch elektromagnetische Abstrahlung

1) HOSSA steht fiir eine hybride Messung von DPOAE und ASSR, welche in Kapitel 7 beschrieben wird.
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6 Entwicklung eines Messsystems zur Fusion verschiedener objektiver Methoden der Audiometrie

der Wandler bzw. des Gesamtsystems auf das Eingangssignal einstreuen. Durch die Ver-
wendung von Abtastraten, welche ganzzahlige Bruchteile der benutzten Tragerfrequenzen
darstellen, wird der eingestreute Artefakt exakt an die Stelle der auszuwertenden Modu-
lationsfrequenz riickgefaltet. Die eingestreute Energie der Frequenz f;. + fi0q stellt sich
im Eingangssignal als Energie der Frequenz f,,,q dar. Bei hochpegeliger Anregung iiber
110 dB SPL mittels Kopthorer oder bei 40 dB HL bei Knochenleitungshorer traten die
Artefakte im MASTER-System gehauft auf. In Einsteckhorern sind die Einfliisse geringer
und im Bereich bis 90 dB SPL nicht stérend.

Neben der Beachtung fundamentaler digitaler Signalverarbeitungsmethoden ist auch das
analoge Erfassungssystem soweit als moglich vor externen Stérquellen zu schiitzen. Die zur
Vorbereitung dieser Dissertation erstellte Messplattform hat der Erfassung von externen
Storquellen besonders Rechnung getragen, um eine robuste und storungsfreie Verwendung
in der klinischen Praxis zu gewéhrleisten. Storsignale wurden deshalb zunéchst bewusst
mit erfasst, auch wenn dadurch die Frequenzauflosung beschrinkt werden musste. Als
Uberblick sind im folgenden die wichtigsten Aspekte der implementierten Signalaufberei-
tung aufgelistet.

Die ASSR Messung wird pro Seite an zwei EEG Elektroden abgeleitet, deren Potenzial
sich jeweils auf eine dritte Referenzelektrode beziehen.

e Gleichtakteinstreuungen auf beide Elektroden werden durch Differenzialverstéarker
reduziert.

e Impedanzanalyse der Elektroden zur Sicherstellung vergleichbarer Ubergangswider-
stande.

e Analoger Hochpassfilter mit Grenzfrequenz von 33 Hz (6 dB/Oktave). Tiefpassfilter
bei 3,5 kHz bzw. 4,3 kHz.

e Digitaler Notch-Noise Filter, der einstreuende 50 Hz Schwingungen adaptiv unter-
driickt (USA 60 Hz).

e Maximale Ausnutzung des verfiigharen Aussteuerbereichs des CODECS von 2,8
Vpp. Bis zu 5 - 10 % der Eingangssignale sollten diesen Wert iiberschreiten, um
den Eingangsbereich ideal auszunutzen. Die Gesamtverstirkung des Signals liegt
zwischen 17 000 (bei 40 Hz) und 25 000 (bei 80 Hz).

e Unabhéngige Batterieversorgung des eingebetteten Systems.

e Adaptive Schwellenbestimmung (Mittelwerte und Varianzen) der EEG-Grundleistung
des ruhenden Patienten, um auflergewohnliche EEG-Muster (z.B. Bewegungsarte-
fakte) vorab ignorieren zu kénnen.

e Detektion von weiteren Storungen des Systems (Clipping o.4.), um gestorte Messwer-
te vorab zu ignorieren.

e Phasensynchrone Mittelung der erfassten Daten zur Unterdriickung von 'weiflen’
Storungen. Zur Mittelung wird die doppelte Wortbreite des DSP von 32 bit verwen-
det.
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e Dekorrelation der Aktivitdt des digitalen Signalprozessors (Verschiebung von idle-
times) vom Mittelungsprozess, um Einstreuungen des Prozessors zu minimieren.

e Der erzeugte Stimulus hat seine Leistung zumeist in Bereichen der Tréagerfrequenzen
von 500 Hz, 1000 Hz usw. mit den Modulationsfrequenzen um die 40 Hz bzw. 80 Hz,
welche in Seitenbénder um die Tragerfrequenzen resultieren. Somit ist z.B. ein Rei-
zartefakt bei 460 Hz, 500 Hz und 540 Hz zu erwarten, die auf diskrete Einstreuung
der Reizerzeugung auf die Elektroden resultieren. Das erwartete ASSR Signal wird
exakt an der 40 Hz Linie beobachtet und wird somit nicht von den erzeugten akusti-
schen Reizen beeinflusst. Die Abtastfrequenz der EEG-Elektroden wird auf 7 kHz
bzw. 8,6 kHz gesetzt, um Riickfaltungen hochfrequenter Storungen zu vermeiden.

e Eine ASSR Antwort wird statistisch mittels Phasenstatistik (siche Abschnitt 5.2)
und F-Test auf einem gewéhlten Signifikanzniveau abgesichert.

e Das Messsystem wurde an einem Impedanznetzwerk nach Vorgabe der ADANO [7]
negativ (also erfolgreich) auf artifizielle Einstreuungen verifiziert.

Das zentrale, messtechnische Problem, welches sich generell bei der Ableitung akustisch
evozierter Potenziale stellt, ist das sehr schlechte Signal-Rauschverhéltnis (SNR). Dem
eigentlichen ASSR-Nutzsignal sind zahlreiche Storsignale iiberlagert. Einen Hauptbeitrag
leisten die gleichzeitig abgeleiteten EEG-Potenziale, deren Amplituden im pV-Bereich
anzusiedeln sind und somit die ASSR-Potenziale (nV) iibertreffen.

6.4 Test der Funktionalitaten

Neben der Inbetriebnahme der erstellten Hard- und Software stand die Validitdt der
Messdaten im Vordergrund, die mit der neu erstellten Messumgebung (Messplattform
i.V.m. Diagnose-PC) erzielt werden konnten. Im Folgenden werden relevante Messergeb-
nisse und Vergleiche zu klinisch erprobten Gerdten auszugsweise dargestellt.

6.4.1 Messplattform und Ohrsonden

Absolutkalibrierung der Mikrofonempfindlichkeit Um aus den Spannungswerten ei-
nes Mikrofons Schalldruckpegel errechnen zu koénnen, ist es notwendig, die Mikrofon-
verstarkung zu kennen. Laut Datenblatt der ER-10C Ohrsonde (vgl. [50], [175]) betragt
die Mikrofonempfindlichkeit 50%.

Laut Bild 4.1(a)ist Mikrofonempfindlichkeit iiber den interessierenden Frequenzbereich bis
10 kHz nahezu konstant. In erster Naherung konnte daher von einer konstanten Mikrofon-
iibertragungskennlinie ausgegangen werden. Die Mikrofonempfindlichkeit aus dem Daten-
blatt ist jedoch nur giiltig, wenn die Sonde iiber eine mitgelieferte Verstarkerschaltung an-
geschlossen wird. Aufgrund der technischen Rahmenbedingungen war dies nicht moglich,
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so dass die Sonde iiber eigene Verstéirkerbausteine angesteuert werden musste. Eine er-
neute Bestimmung der Empfindlichkeiten im Verbund mit der Messplattform war deshalb
notig. Diese wurden fiir die ER10C Sonde von Etymotic Research und einer Neuentwick-
lung der Firma Fischer-Zoth namens PRE-D durchgefiihrt.

Ubliche Kalibrierungsverfahren In der Literatur (vgl. [31]) wird zur Kalibrierung emp-
fohlen, die Ohrsonde zusammen mit einem kalibrierten Schalldruckpegelmesser in einem
1 kHz Schallfeld zu platzieren. Die Spannung am Mikrofonausgang wird mit einem Oszil-
loskop gemessen und die Ohrsonde solange bewegt, bis die gemessene Spannung am Os-
zilloskop maximal wird. Dies ist notwendig um sicherzustellen, dass das Mikrofon in der
Ohrsonde nicht an einer Stelle mit destruktiver Interferenz liegt, sofern stehende Wellen
auftreten. Der Schalldruckpegelmesser wird neben der Ohrsonde platziert und ebenfalls
solange im Umfeld der Sonde verschoben, bis die Anzeige maximal ist. AnschlieBend wird
das Lautsprechersignal solange verstéirkt, bis das Schallfeld einen Schalldruck von 94 dB
SPL erreicht. Dann wird die Spitzenspannung Uy, des Mikrofonausgangs am Oszilloskop
abgelesen. Dieser Spannungswert entspricht der Spitzenspannung, hervorgerufen durch
ein 1 Pa starkes Schallfeld (siehe auch Bild 2.1). Um die Mikrofonempfindlichkeit K ;.
zu erhalten, muss der Spannungswert noch mit % skaliert werden:

1 ~
KMic = = UMic {

= mV]

o (6.2)

Verwendete Kalibriermethode Da die notwendige Ausriistung zur Messung der Mikro-
fonempfindlichkeit nicht zur Verfiigung stand, wurde ein Ohrsimulator mit zugehorigem
Messverstirker der Firma Briiel & Kjeer [38] zur Sensitivitdtsbestimmung des Gesamtsy-
stems verwendet'?. An der Anzeige des Messverstirkers kann der Schalldruck abgelesen
werden, der dem Schalldruck am Trommelfell eines Menschen entspricht, der sich im glei-
chen Schallfeld aufhélt. Da die Messung von DPOAESs nicht im Freifeld erfolgen, sondern
im Gehorgang durchgefithrt wird, ist diese Art der Bestimmung der Mikrofonsensitivitét
besser geeignet. Der Messaufbau ist schematisch in Bild 6.9 dargestellt.

Ohrsimm. Messverst.
B &K B&K
Lautsprecher
Headset Ohrsonde
Mikrofon .
Ohrsonde Oszilloskop

Bild 6.9: Messaufbau zur Messung der Mikrofonempfindlichkeit

12) Der Ohrsimulator ist eine technische Nachbildung des menschlichen Gehérgangs und Mittelohres. Am
Ort des nachgebildeten Trommelfells ist ein kalibriertes Mikrofon enthalten.
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Die Ohrsonde wurde im Simulatorkopf platziert und ein Sinuston von 1 kHz und 94
dB SPL erzeugt. Dazu wurde die Spannung an den Subminiaturlautsprechern der Sonde
solange verdndert, bis der Messverstirker den konstanten Schalldruck von 94 dB SPL
angezeigt hat. Da mit der gewdhlten Einstecktiefe am Ohrsimulator bei 1 kHz keine
Interferenzen durch stehende Wellen auftreten, konnte auch am Mikrofon der Ohrsonde
der gewiinschte Schalldruck festgestellt werden'®. Die Spannung am Mikrofonausgang
wird mit einem Oszilloskop gemessen und entsprechen dem Vorgehen in Abschnitt 6.4.1
verfahren. Die resultierenden Mikrofonempfindlichkeiten fiir die verwendeten Ohrsonden
sind in Tabelle 6.3 eingetragen.

Ohrsonde | Mikrofonempfindlichkeit
ER-10C Kric = 23,670
PRE-D Karic = 16,9725

Tabelle 6.3: Mikrofonempfindlichkeit der Ohrsonden

Nach dem Verschieben der Ohrsonden im Simulatorkopf um etwa 3mm wurde die Messung
wiederholt und eine identische Mikrofonempfindlichkeit festgestellt. Dies kann als heuristi-
scher Nachweis gelten, dass sich stehende Wellen nicht stérend auswirken. Einschrénkend
anzumerken ist allerdings, dass die gemessenen Mikrofonempfindlichkeit durch kleine, re-
lative Abweichungen des dargebotenen Schalldruckpegels L zu nennenswerten relativen
Abweichungen im linearen Schalldruck p fithren und entsprechende Abweichungen der er-
mittelten Mikrofonempfindlichkeit mit sich bringen kénnen. Wiirde filschlicherweise der
Schalldruck durch die Ableseungenauigkeit auf L = 94,5dB(SPL) dargeboten, ergibe
sich ein Schalldruck nach Gleichung 6.4 von 1,06 Pa.

35)

p = po-10'
= 20pPa-1002") = 1,06 Pa

(6.3)

Wird die Abweichung von 0,5 dB SPL ins Verhéltnis zum gewiinschten Schalldruck von
94 dB SPL gesetzt, ergibt sich ein Fehler von 0,5% durch die Ableseungenauigkeit. Dieser
Fehler fithrt zu einem relativen Fehler von 6% im Schalldruck und fliefit in die gemessene
Lautsprecherempfindlichkeit mit ein.

Absolute Angaben verschiedener Messgerite zur Erfassung von DPOAE koénnen und
miissen jedoch nie absolut miteinander verglichen werden. Die Ungenauigkeit kann in-
sofern akzeptiert werden, da relative Vergleiche mit demselben Fehler behaftet sind und
keine nennenswerten Auswirkungen auf die Detektion von DPOAE existieren. Die Kali-
brierung der Stimuluspegel, die in Bezug auf Horschwellenpriadiktion o.4. erfolgen muss,
ist im Fall der ECCC nicht durch diese Fehler belastet'®).

Der gesamte Ubertragungskanal besteht im Wesentlichen aus folgenden Teilen: DSP, Co-
dec, analoger Ausgangsverstiarker, Lautsprecher, akustischer Kanal, analoger Eingangs-
verstirker, Codec, DSP. Eine schematische Darstellung des Kanals liefert Bild 6.10.

13) Der Abstand der Sonde zum Trommelfell am Minimum einer stehenden Welle bei 1 kHz wire nach
Formel 4.2 8,3 cm (mit n = 0).

14) Die ItE Kalibrierung oder CV Kalibrierung wéren von Fehlern in der Sensitivitéit ebenfalls betroffen.
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Lautsprecher—

CODEC " Lautsprecher
verstirker

akustischer

DSP

Kanal

Mikrofon—

CODEC N Mikrofon
verstirker

Bild 6.10: Komponenten des Ubertragungskanals

In Bild 6.11 ist die Signalverarbeitung vom Mikrofon zum DSP im Detail dargestellt.

Mikrotonempfindlichkeit Mikrofonverstirker CODEC DSpP

p—= K V=333 %0.707

Bild 6.11: Skalierungsfaktoren des Schalldruckpegels vom Mikrofonsignal bis zum digita-
len Zahlenwert im DSP.

Um aus den, vom CODEC erzeugten, Zahlenwerten den, am Mikrofon aufgenommenen,
Schalldruck p;.,s zu berechnen, wird nach folgender Formel vorgegangen:

_ V2 - Ef fektivwert[V]

KMic : VMicAmp

[Pa] (6.4)

ms

Aus dem Betragsspektrum des durch Storgerdusche iiberlagerten Sinussignals ldsst sich
dessen Amplitude direkt ablesen. Der Effektivwert berechnet sich daraus wie folgt:

1
Ef fektivwert = 7 Amplitude (6.5)

Aus den Formeln 6.4 und 6.5 folgt fiir den Effektivwert des Schalldrucks:

_ Amplitude[V]  Amplitude[V]
Prms = KMic : VMicAmp B 337 3 KM'L'C

(6.6)

Messung des Lautsprecherfrequenzgangs Im Vergleich zu Bild 4.1(b) ergab sich durch
die gedinderte Vorverstarkungsschaltung ein anderer Frequenzgang der Lautsprecher der

ER10C-Sonde. Entsprechend dem Messaufbau in Bild 6.12 wurde fiir beide Sonden allein
die Lautsprecherfrequenzgénge ermittelt.

Bei diesem Aufbau wurde die Ohrsonde an das am Klinikum vorhandene Messsystem
SYSid von Ariel Corporation (siehe [31]) angeschlossen. Dabei handelt es sich um ein
Spektrometer das unterschiedliche Anregungssignale und Auswertemethoden zur Messung
der Ubertragungsfunktionen in Software implementiert hat. Fiir die Messung wurde ein
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i Lautsprecher Ohrsimm. Messverst. .
SYSid Ohrsonde B &K B & K SYSid

Bild 6.12: Messaufbau zur Messung des Lautsprecherfrequenzgangs
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frequency (kHz) frequency (kHz)

(a) ER10C (b) PRE-D

Bild 6.13: Ubertragungsfunktion der jeweiligen Lautsprecher der Sonden ER10C und
PRE-D

Lautsprecher direkt an den Ausgang der SYSid-Einbaukarte angeschlossen. Die Ohrsonde
wurde wieder im Ohrsimulator platziert und der Ausgang des Messverstéirkers von Briiel
& Kjeer mit dem Eingang der Karte verbunden. Die gemessenen Ubertragungsfunktionen
finden sich in Bild 6.13(a) fiir die Ohrsonde ER-10C und in Bild 6.13(b) fiir die Ohrsonde
PRE-D von Fischer-Zoth. Als Anregung wurde ein Chirp-Signal mit 0,1V Spitzenspan-
nung ausgegeben.

Auf der x-Achse ist in beiden Bildern die Frequenz und auf der y-Achse die vom Messver-
starker ausgegebene Spannung bezogen auf die Anregungsspannung im logarithmischen
dB-Mafistab angegeben. Dieser Kurvenverlauf entspricht dem Unterschied zweier Téne
unterschiedlicher Frequenz in dB SPL, zu deren Erzeugung ein Sinussignal mit gleicher
Spannung verwendet wurde. Wie man aus den Grafiken erkennt, sind beide Lautspre-
cherfunktionen iiber der Frequenz nicht konstant. Vorverstarkung oder Filter konnten die
Ubertragungsfunktionen zwar glitten'®, durch die Kalibrierung nach ECCC ist jedoch
auch keine flache Lautsprecheriibertragungsfunktion notwendig. Beide Sonden haben bei
hoheren Frequenzen einen Abfall der Ubertragungsfunktion, der sich limitierend auf ma-
ximal darstellbare Schalldruckpegel (ohne Verzerrung) auswirkt.

Messung der Klirrfaktoren Ein wichtiges Kriterium zur Beurteilung von Lautsprechern
ist der Klirrfaktor. Mit ihm wird das Verhiltnis der Signalenergie in den Oberwellen zur

15) Die Gliattung wird im Fall des DP2000-Systems durch einer Filterung im Vorverstérkerkistchen (PIC)
des Systems vorgenommen.
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gesamten Signalenergie bezeichnet. Der Klirrfaktor wird als Zahlenwert in Prozent oder
Promille angegeben. Mit dem Messaufbau aus Bild 6.14 wurde der Klirrfaktor bei den
Audiometerfrequenzen fiir Pegel bis zu 100 dB SPL vermessen. Da bei DPOAE Mes-
sungen die physiologische Verzerrung gemessen wird, muss sichergestellt sein, dass die
Messergebnisse nicht durch technische Verzerrungen korrumpiert werden.

Headset nglﬁiséifj};er Ohrsimm. Messverst. SYSid

Bild 6.14: Messaufbau fiir die Messung des Klirrfaktors

Bei der Messung wurde ein Sinuston von der Messplattform (Headset) erzeugt und am
Sondenlautsprecher ausgegeben. Dadurch konnte der Lautsprecherverstiarker mit einbe-
zogen werden. Gemessen wurde wieder iiber den Ohrsimulator mit dem Messverstirker
und dem System SYSid. Aus dem gemessenen Spektrum wurde der Schalldruck p der
Oberwellen ermittelt und der Klirrfaktor & mit Formel 6.7 berechnet'®.

k= Z pQOberwellen (6 7)
E p%berwellen + p%’rimd’rton

Die gemessenen Klirrfaktoren in den Tabellen 6.4 und 6.5 sind Abschétzungen und vor al-
lem relativ zum "Klirrfaktor’ des menschlichen Ohres von 3 % betrachtet werden (Janssen

in [93]).

1kHz | 1,5kHz | 2kHz | 3kHz | 4kHz | 6kHz | 8kHz

65dB 0 0 0 0 0 12,6 | 25,1
70dB 0 1,3 0 0 0 17,8 | 35,5
80dB 0 2,2 3,3 1,3 0,4 | 450 | 99,5

90dB 0 5,9 7,0 3,8 1,3 | 79,7 | n.e.
100dB | 2,7 8,8 16,5 5,4 2,4 n.e. n.e.

Tabelle 6.4: Klirrfaktoren der Ohrsonde ER-10C in Promille. 'n.e.” bedeutet, der Pegel
wurde fiir diese Frequenz nicht erreicht.

Die Klirrfaktoren sind in Promille angegeben. Bei den Frequenzen 6 kHz und 8 kHz
konnten die Pegel 90 und 100 dB SPL aufgrund der Lautsprecherfrequenzgénge und der
Lautsprecherverstéirker nicht erreicht werden. Bei der ER-10C war bei 8 kHz der Pegel
von 90 dB SPL nicht darstellbar. Der Klirrfaktor 0 besagt, dass keine Oberwellen feststell-
bar wurden. Fiir alle Schalldruckpegel unterhalb der in den Tabellen aufgefiihrten Werte
konnten ebenfalls keine Klirrfaktoren mehr festgestellt werden. Fiir die valide Messung
von DPOAEs miissen Oberwellen keinen direkten Einfluss auf das Ergebnis haben. Dorn

16) Eine Oberwelle wurde in die Berechnung mit aufgenommen, sobald sie aus dem Rauschen hervortrat.

Der Rauschteppich lag zwischen 70 bis 80 dB unterhalb des anregenden Tons. Oberwellen konnten nur
bis zu einer Frequenz von 25 kHz aufgenommen werden. Fiir 8 kHz konnte nur die 1. und 2. Oberwelle
mit einbezogen werden.
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1kHz | 1,5kHz | 2kHz | 3kHz | 4kHz | 6kHz | 8kHz
60dB | 7,1 3,5 0 0 0 0 0
70dB | 5,6 2,5 0 0 0 0 0
80dB | 4,0 2,2 0,9 0 0,1 3,2 6,3
90dB | 4,5 3,2 2,6 1,4 0,7 8,9 6,3
100dB | 9,5 10,3 123 | 4,2 1,7 n.e. n.e.

Tabelle 6.5: Klirrfaktoren der Ohrsonde PRE-D in Promille. 'n.e.” bedeutet, der Pegel
wurde fiir diese Frequenz nicht erreicht.

et al. ([50]) modellieren z.B. den Anteil technischer Verzerrung, um so die physiologische
Verzerrung trennen zu kénnen. Aus dem Vergleich der spéter erlduterten Bilder 6.15(a)
und 6.15(b) erkennt man, dass DPOAE mitunter trotz technischen Verzerrungen und oh-
ne Modellierung mit der Messplattform erfasst werden koénnen. Um sicherzustellen, dass
keine technischen Verzerrungen bei der Frequenz f,;, der otoakustischen Emission oder
der unmittelbaren Umgebung dieser Frequenz auftreten, wurden mehrere Messungen in
einem Plastikrohr (Spritze), also einem passiven System, das selbst keine Verzerrungen
verursacht, durchgefiihrt. Sollte in diesem Frequenzbereich technische Verzerrungen auf-
treten, konnten sie die vom Ohr selbst erzeugten Tone iiberlagern und so eine Messung
verfilschen. Es konnte auch zu einer Fehlinterpretation fithren, bei der technische Verzer-
rungen mit biologischen verwechselt wiirden. Die Messungen in der Spritze wurden bei
niedrigen wie auch bei den maximal messbaren Anregungspegeln an allen Audiometerfre-
quenzen durchgefiihrt.

Ein Beispiel dieser Messungen ist in Bild 6.15(a) dargestellt. Zum Vergleich zu dieser
Messung in der Spritze dient eine Messung mit gleichen Parametern, die in einem Ohr
durchgefiihrt wurde (Bild 6.15(b)). Bei beiden Messungen wurde die Ohrsonde ER-10C
und folgende Parameter verwendet: f; = 3333 Hz, fo = 4000 Hz und L; = Ly =90 dB
SPL.

Wie sich in Bild 6.15(a) zeigt, treten technische Verzerrungen oberhalb der doppelten Fre-
quenz des niederfrequenteren Primértons auf. Dieser Spektralanteil ist die erste Oberwelle
des ersten Primértons und liegt bei f = 2- f;. Der Anteil der technischen Verzerrungen an
der gesamten Signalenergie ist zwar relativ grof}, da sie aber nicht in dem fiir die Messung
wichtigen Frequenzbereich um fg, liegen, haben sie keinen stérenden Einfluss. Anhand
dieser Messung kann man auch die Auswirkungen der stehenden Welle deutlich erkennen,
da der am Mikrofon gemessene Schalldruck bei der Frequenz f; wesentlich geringer ist als
der bei der Frequenz f,, obwohl beide Primértone mit der gleichen Spannung am Laut-
sprecher erzeugt wurden. Der Abstand D zwischen Ohrsonde und schallhartem Abschluss
der Spritze betrug etwa 2,5 cm. Die Wellenldnge \; des ersten Primértons war 9,9 cm
(D ~ ). Am Probandenohr waren diese Effekte durch differierende Abschlussimpedanz
als auch Distanz zur Sonde nicht zu erkennen. Dem Bild 6.15(b) ist zu entnehmen, dass
sich technische und biologische Verzerrungen in einem unterschiedlichen Frequenzbereich
befinden und sich daher gegenseitig nicht beeinflussen. Auf eine Modellbildung, wie sie
bei der Forschungsgruppe um Dorn [51] durchgefithrt wurde, konnte verzichtet werden.
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Bild 6.15: Vergleich der technischen Verzerrungen mit den biologischen. Bei beiden Mes-
sungen wurde die Ohrsonde ER-10C und folgende Parameter verwendet: f; =
3333 Hz, fo = 4000 Hz, L, = Ly = 90 dB SPL.

Bei der Messung im Ohr war das Rauschen gréfler als bei der Messung in der Spritze, was
sich in Bild 6.15 durch ein hoheres Grundrauschen im rechten Diagramm gegeniiber dem
Linken zeigte. Dies wurde durch biologische Ursachen wie Blutrauschen und Atem- oder
Schluckgerédusche hervorgerufen.

6.4.2 Schaltbare Mikrofonverstarkung

Eine Schwierigkeit bei der Messung von DPOAES stellen die hohen Pegelunterschiede dar.
Einerseits werden Schalldruckpegel mit bis zu 95 dB SPL als Primértonpegel appliziert,
andererseits sollten DPOAE mit -20 dB SPL gemessen werden konnen.

Da die gemessenen Schalldruckpegel vom CODEC quantisiert und auf Datenworte mit
einer Wortbreite von 16 bit dargestellt werden, ist der Abstand zwischen kleinstem und
groBtem darstellbaren Zahlenwert 2! = 65536. Dies entspricht einem Messbereich von
96,3dB, bei dessen Uberschreitung clipping'” auftreten wiirde. Der maximal messbare
Schalldruck p,,q., bei dem gerade kein Clipping auftritt und damit den zur Verfiigung
stehenden Zahlenbereich voll ausnutzt, wird vom Eingangsspannungsbereich des CO-
DECs, dem Mikrofonverstarkungsfaktor Visicam, und der Mikrofonempfindlichkeit Ky
bestimmt. Die angegebenen Zahlenwerte beziehen sich im Folgenden auf die Ohrsonde
ER-10C mit einer Mikrofonempfindlichkeit von K ;. = 23, 6%. Fir die Ohrsonde PRE-

17) Das heift, am Eingang des CODECs liegt ein Spannungswert an, der grofier als der maximal darstellbare

Wert ist. Er wird deshalb auf den Maximalwert abgebildet. Wird nun vom Mikrofon ein Sinuston
aufgenommen, der am Ausgang des Mikrofonverstérkers zu groe Werte liefert, werden die Spitzen des
Sinus abgeschnitten. Durch clipping entstehen zusétzliche Frequenzanteile, welche das Messergebnis
verfilschen und dadurch unbrauchbar machen.
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D sind die Werte entsprechend zu dndern. p,,., berechnet sich durch:

1
Pmaz (6.8)
\/5% : VMicAmp : KMic
B 1
V251.33,3.23,62%
= 0,9Pa
Entsprechend ergibt sich L,,,.:
maz 0,9P
Lunas = 20 - log 2792 — 20 . [og ¢ —93dBSPL (6.9)

Do 20 uPa

Aus dem Messbereich von 96,3 dB und Gleichung 6.9 folgt entsprechend ein minimal
messbarer Pegel von -3 dB SPL. Kleinere Werte sind nicht mehr erfassbar. Dies ist fiir
eine Messung von Distorsionsprodukten mit niedrigem Anregungspegel nicht ausreichend,
da die Emissionen oft unterhalb dieser Schwelle liegen.

Um dennoch iiber den geforderten Pegelbereich Messen zu kénnen, kann der Mikrofon-
verstéirker wihrend der Aufnahme einer Messreihe iiber eine Umschaltung veréndert wer-
den, wodurch insgesamt ein Messbereich von maximal 93 bis minimal -20 dB SPL abge-
deckt werden kann. Dadurch vergroflert sich der gesamte Messbereich von -20 bis 93 dB
SPL. Wird zur Detektion von DPOAE ein SNR von 6dB gefordert, wird der Messbereich
nochmals eingeschrinkt wie in Tabelle 6.6 abgebildet.

hohe Mikrofonverst. | niedrige Mikrofonverst.

imal
maxima messbarer 93 dB SPL 75 dB SPL
Primértonpegel Lo
ol o
minimal detektierbarer 5 dB SPL 14 dB SPL

Emissionspegel L,

Tabelle 6.6: Messbereich bei den unterschiedlichen Mikrofonverstarkungsfaktoren bei For-
derung eines SNRs von 6 dB. Die Werte fiir die Ohrsonde PRE-D liegen
jeweils 1 dB SPL unterhalb der angegebenen Werte.

Die in Bild 6.16 dargestellten Messungen wurden mit unterschiedlichen Mikrofonverstér-
kerstufen aufgenommen. Beide Messungen wurden mit der Ohrsonde ER-10C in einem
Ohr hintereinander aufgenommen, ohne die Position der Sonde zu verdndern. Fiir die
Messung in Bild 6.16(a) wurde der Mikrofonverstérker auf niedrige Verstirkung einge-
stellt, wihrend die Messung in Bild 6.16(b) mit hoher Verstédrkung durchgefiihrt wurde.
Als Parameter fiir die Primértone wurden f; = 2500 Hz, f, = 3000 Hz, L; = 63 dB SPL
und L, = 60 dB SPL verwendet.

In beiden Messungen ist der Spektralanteil der Emission deutlich zu erkennen. Allerdings
hat sich bei der Messung mit hoher Mikrofonempfindlichkeit das SNR deutlich verbessert,
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Bild 6.16: Vergleichende Messung bei unterschiedlicher Mikrofonverstérkerstufe und glei-
cher Sondenposition. Fiir beide Messungen wurden als Parameter f; = 2500Hz,
fo =3000 Hz, L; = 63 dB SPL und L, = 60 dB SPL verwendet.

da sich die Rauschanteile reduziert haben. Bei niedriger Mikrofonverstarkung konnten fiir
die Emission ein Schalldruckpegel von Lg, = 6,8 dB SPL mit einem SNR von 15 dB ge-
messen werden (bzgl. SNR siehe auch Abschnitt 5.2). Nach dem Umschalten in die hohe
Verstarkung betrug Lg, = 5,4 dB SPL mit einem SNR von 23 dB. Mit einer Standardab-
weichung von 0,7 dB sollten DPOAE Pegel mit SNR von 20 dB nach Janssen et al. [35]
reproduzierbar sein (siehe auch Abschnitt 8). Der etwas grofiere Unterschied zwischen den
beiden gemessenen Emissionspegel konnte durch Ungenauigkeiten der Bereichsumschal-
tung bedingt sein. Fiir die spéter beschriebenen Vergleichsmessungen ist dies irrelevant,
da niemals absolute Messwerte unterschiedlicher Bereiche verglichen werden.

6.4.3 Suppression der Primdrténe im Mikrofonsignal

Versucht man bei Schwerhorigen DPOAE zu erfassen, sind zumeist sehr hohe Primér-
tonpegel notig. Zumeist werden DPOAE als Spiegel des aktiven, cochledren Verstérkers
interpretiert, welcher iiber 70 dB SPL nicht mehr aktiv beteiligt sein diirfte. Da DPOAE
nur iiberschwellig gemessen werden kénnen, sind bei Horverlusten iiber 50 dB SPL keine
DPOAE zu erfassen. Allerdings bietet das klinisch erprobte DP2000-System als ’Gold-
Standard’ auch nicht die M6glichkeit, hohere Stimulationspegel als 70 dB zu applizieren.
Es kann deshalb sein, dass DPOAE durchaus messbar wiren und auch sinnvolle Beitrige
zur Diagnose von Schwerhorigkeiten bieten.

Trotz der beschriebenen Modifizierbarkeit des Aufnahmebereichs der Wandler, konnte das
Quantisierungsrauschen bei diesen Schwerhorigkeiten limitierend wirken. Durch Suppres-
sion der Primérténe im aufgenommenen Mikrofonsignal kann effektiv eine Dynamiker-
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weiterung erreicht werden, wodurch bei Schwerhérigen valide DPOAE Messungen durch-
gefithrt werden konnten. Prototypisch wurde dieses Verfahren im Rahmen eine Studienar-
beit umgesetzt (siehe [75]) und auf prinzipielle Funktion getestet. An geeigneten Patienten
konnte diese Methode bisher jedoch noch nicht verifiziert werden, so dass im Folgenden
lediglich das Systemprinzip (siehe Bild 6.17(a)) mit Wirkprinzip (siehe Bild 6.17(b)) aber
ohne Fallbeispiel am Patienten aufgezeigt wird. Das im Gehorgang platzierte Mikrofon

Ohr
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(a) Prinzipschema der Suppression (b) Ausléschung eines Primértons

Bild 6.17: Prinzipschaltbild und Ergebnis der Suppression eines Sinussignals durch addi-
tive Uberlagerung eines phasenverschobenen Sinussignals.

erfasst die Priméartone und die DPOAE. Noch vor der Digitalwandlung werden zwei zu
den Primértonen jeweils gegenphasige Suppressortone addiert. Im Mikrofonsignal werden
die groBten vorkommenden Amplituden der Primértone L, und Ly dadurch gesenkt. Der
Verstarkungsfaktor kann daraufhin an die (reduzierte) maximalen Amplitude angepasst
werden und somit wiederum Vollaussteuerung der Codecs gewéhrleisten. Der applizierte
hohe Schalldruckpegel wiirde vom Mikrofon nicht mehr vollstdndig erfasst werden miissen
und der Dynamikbereich auf die niedrigen Pegel der DPOAE ’fokusiert” werden koénnen.
Durch Mittelungen konnten sich DPOAE vom Quantisierungsrauschen abheben und so-
mit auch valide Messungen bei Schwerhorigen erzielt werden. Aus dem Blockschaltbild
einer modifizierten Messplattform in Bild 6.18 ist erkennbar, dass mit dieser Modifikation
keine binauralen Messungen der DPOAE durchgefiihrt werden konnen, da die Ausginge
zweier Codecs zur Suppression benotigt werden. Von den drei Prototypen der Messplatt-
form wurde deshalb nur eine entsprechend modifiziert. Die prinzipielle Wirkungsweise
konnte bisher lediglich in Spritzenmodellen evaluiert werden wie in den Bildern 6.19(a)
und 6.19(b) dargestellt. Da Schalldruckpegel von iiber 100 dB sehr unangenehm fiir nor-
malhorende Probanden oder leicht schwerhorige Patienten sind, konnten noch keine sy-
stematischen Untersuchungen'® auch in der klinischen Praxis durchgefiihrt werden.

18) Der Einfluss der zunehmenden Verzerrungseffekte wiire von besonderem Interesse, um die Validitit der
Messung abzuschétzen.
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Bild 6.19: Mikrofonsignale vor der Suppression (rot) und nach der Suppression (griin)
im Zeit und Frequenzbereich. Die Messung wurde in einem Plastikrohr durch-
gefiihrt.

6.4.4 DPOAE Messergebnisse im Vergleich: Fallbeispiel

Zur Validierung der DPOAE-Messungen wurden an einem Ohr zwei Messreihen, einmal
mit der Messplattform und einmal mit dem Referenzsystem DP2000, unter moglichst ver-
gleichbaren Bedingungen durchgefiihrt. Der Proband war ménnlich, normalhérend und
27 Jahre alt. Der Vergleich wurde an den Testfrequenzen f, von 2, 3, 4 und 6 kHz durch-
gefithrt'. In Bild 6.20 sind beispielhaft die Messungen mit dem Headset fiir f, = 4 kHz
dargestellt. Die Frequenz f; betrigt fiir das Beispiel 3333 Hz. Mit dem DP2000-System
konnten keine hoheren Pegel als 65 dB SPL eingestellt werden. Als Reizparadigma wurde
bis 65 dB SPL die Pegelschere verwendet - bei hoheren Pegeln wurde L; = L, benutzt,
da fiir hohere Pegel zum Zeitpunkt der Untersuchung kein optimales Reizparadigma vor-
lag. Die Messungen bei 80 und 90 dB SPL wurden im Gegensatz zu den Messungen mit
niedrigeren Pegeln mit niedriger Mikrofonverstiarkung durchgefiihrt, was sich in einem
hoheren Grundrauschen bei diesen Messungen bemerkbar macht. In Bild 6.20(a) ist die
vor der Messreihe aufgenommene Ubertragungsfunktion dargestellt. Der Einbruch um 3

19) Die jeweils exakt eingestellten Frequenzen in beiden Systemen wichen aufgrund der begrenzten Fre-
quenzauflosung leicht ab.
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Bild 6.20: Mit dem Headset aufgenommene Kalibrierung und DPOAE-Messungen in ei-
nem Ohr mit der Ohrsonde ER-10C. Fiir die Messungen wurde f; = 3333
Hz und f; = 4000 Hz gewéhlt. Die Primértonpegel L; und Lo, der vom Ohr
erzeugte Emissionspegel L, sowie das SNR sind jeweils in dB SPL angegeben.
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kHz aufgrund einer stehenden Welle ist hier deutlich zu sehen. Unter jeder Messung sind
die jeweiligen Primértonpegel L; und Ly angegeben. Die bei der Auswertung ermittelten
Emissionspegel Lg, und das SNR sind angegeben, welches aus den drei benachbarten Fre-
quenzanteilen unterhalb und oberhalb von fg, berechnet wurde.

In den Bildern 6.21 sind die DPOAE I/O-Funktion beider Systeme im direkten Vergleich
dargestellt. Die mit + gekennzeichneten Wachstumsfunktionen wurden mit dem Head-
set erzeugt, Funktionen, welche mit einem o markiert sind, wurden aus Messungen mit
dem System DP2000 gebildet. Bei den Wachstumsfunktionen zeigte sich vor allem bei
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Bild 6.21: Vergleich der DPOAE 1/O-Funktionen aus Messungen, die mit dem Headset
(+) und mit dem Messsystem DP2000 (o) aufgenommen wurden. Die Messer-
gebnisse aus Bild 6.20 sind in der I/O-Funktion in Bild 6.21(c) wiederholt.

den Frequenzen 2 kHz und 4 kHz eine sehr gute Ubereinstimmung. Es traten maximal
Differenzen von 5 dB SPL auf, wobei bei der Frequenzen 3 kHz die Abweichungen am
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grofiten waren. Bei 3 kHz und 6 kHz wurden schwellennah mit dem Headset keine validen
DPOAE gemessen. Ursachen fiir die aufgetretenen Abweichungen waren:

e Unterschiedliche Sondenpostion zwischen den Messungen
e Leicht variierende Testfrequenzen zwischen den Systemen
e Unterschiedliche effektive Anregungen durch unterschiedliche Kalibrierungen

Der prinzipiell iibereinstimmenden Verlauf der DPOAE 1/O-Funktionen kann dennoch
als giiltiges Indiz genommen werden, dass vergleichbare Daten von der neu erstellten
Messplattform erfasst wurden.

6.4.5 ASSR Messungen im Vergleich

Da im Projektumfeld im Gegensatz zu den DPOAE Messungen kein Referenzgerit als
'Gold-Standard’ zur Verfiigung stand, konnten keine direkten Vergleiche mit anderen Sy-
stemen erstellt werden. Neben den spéter noch dargestellten Reproduzierbarkeitsmessun-
gen und Vergleichen mit Messwerten aus der Literatur (siche Abschnitt 7), wurde die
Validitat der Funktionen an einem kleinen Kollektiv von 3 normalhérenden Probanden
sicher gestellt. Dabei wurden iiber 550 ASSR Messungen zur Verifikation der implemen-
tierten Phasenstatistik und F-Tests herangezogen. Details der Untersuchungen sind durch
Rosner [157] dokumentiert, so dass im Folgenden nur ausgewéhlte Aspekte der ASSR Mes-
sung mit dem Messsystem dargestellt werden.

Monaurale ASSR Bei der Erfassung der ASSR wurden Signalabschnitte (Frames) kon-
stanter Lénge kontinuierlich iiber Elektroden an Vertex und Mastoid abgeleitet. Zur
Reduktion der Storung wurde diese gemittelt, nach Phase und F-Test analysiert und
das resultierende Ergebnis als Zeitsignal iiber die Infrarotschnittstelle an den Diagnose-
PC gesendet. Die Frequenztransformation und Visualisierung der Daten erfolgt auf dem
Diagnose-PC unter Benutzung der GUI oder anderer Hilfsmittel wie Matlab. Bild 6.22(a)
zeigt beispielhaft den gemittelten Ergebnispuffer einer monauralen 40-Hz-ASSR nach 1007
aufaddierten Frames im Zeitbereich mit einer Modulationsfrequenz f,,,q von 41 Hz und
einer Tréagerfrequenz fy. von 1025 Hz. Der Schalldruckpegel L des amplitudenmodulierten
Reizes betrigt 70 dB SPL. Die Messung wurde bei einem normalhérenden Erwachsenen
im wachen Zustand durchgefiihrt. Die Ableitung der Potenziale erfolgt ipsilateral?”). Der
mittlere RMS-Wert RM S als Ma$ fiir die gemessene Spontanaktivitéit aus 256 ausgewer-
teten Frames betrug 4, 75 V, die dazugehorige Standardabweichung ogays = 0,56 V.
Die aufgenommen Frames enthalten in diesem Beispiel 1024 Abtastwerte, was bei einer
eingestellten Abtastfrequenz f, von 7000 Hz zu einer Analysedauer 1" von rund 146 ms
pro Frame fithrt. Die Modulationsfrequenz des Sinustons und die daraus resultierend iden-
tische Reizantwort werden zur Vermeidung des Leakage-Effekts so ausgelegt, dass genau

20) Ipsilateral bedeutet ’von der selben Kérperseite’ (des stimulierten Ohres).
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(c) Darstellung in Polarkoordinaten (d) Drunken man’s walk

Bild 6.22: Zeitsignal und Amplitudenspektrum (oben), sowie Polarkoordinatendarstellun-
gen (unten) einer monaural stimulierten ASSR, f;. = 1025 Hz, f,.q = 41 Hz,
L =70 dB. Vergleiche dazu Bild 2.9(b).

6 vollstindige Schwingungen in den Ergebnispuffer der Linge Np = 1024 hineinpassen?V).

Eine Analyse der ASSR im Zeitbereich erweist sich als duflerst schwierig, da das eigentliche
Nutzsignal von der vorhandenen Reststorung iiberlagert ist. Deshalb ist in Bild 6.22(b)
das Amplitudenspektrum des aufgemittelten Frames im Frequenzbereich von 0 bis 1367
Hz dargestellt. Die Frequenzauflosung betrigt lediglich 6,836 Hz.

Die Amplitude der erwartenden Reizantwort bei 41 Hz hebt sich deutlich von den iibrigen
Frequenzlinien ab, obwohl generell nur ein leichter Anstieg der Rauschamplituden zu tiefe-
ren Frequenzen hin erkenntlich ist. Die Reststorung besitzt in etwa eine 1/f Charakteristik

21) Bei einer Abtastfrequenz f, = 7 kHz und einer Framelinge Np = 1024 ergibt sich eine Frequenz-
auflésung von 6,836 Hz. 6 Schwingungen ergeben dann eine Modulationsfrequenz von 6 - 6,386 =
41,01Hz. Aufgrund der Moglichkeit multifrequent ASSR ableiten zu kénnen wurde die Framelédnge
standardméfig auf Np = 2048 erhoht, ohne dass dies den Maximalwert der Speicherausnutzung der
Messplattform darstellen wiirde.
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und hat physiologische Ursachen. Unterhalb von 35 Hz kommt es zu einem Abfall der Am-
plituden, da der im Analogteil der Platine eingesetzte Hochpassfilter eine Grenzfrequenz
von 33 Hz mit einer Steilheit von 6 dB/Oktave aufweist. Ein auffélliges Storsignal exi-
stiert bei einer Frequenz um 1025 Hz. Es handelt sich hierbei um den Reizartefakt, der
von der Lautsprechersonde auf die Klebeelektroden einstreut. Zu erkennen ist dort das
Spektrum des amplitudenmodulierten Sinustons mit der Tréagerfrequenz von 1025 Hz und
den beiden Seitenbéander der Modulationsfrequenz.

Inwieweit sich die Amplitude des ASSR-Signals vom Restrauschen abhebt, wird durch
das Signal-Rauschverhéltnis (SNR) bestimmt. Als Rauschanteil wird dabei nicht das ge-
samte Frequenzspektrum herangezogen sondern nur ein Bereich in der Umgebung der
Reizantwort. Dazu wird der Mittelwert einer fest vorgegebenen Anzahl K an Rausch-
komponenten um die ASSR-Komponente [,,,4 bestimmt und anschlieBend der Quotient
aus ASSR-Amplitude (4, ,) und gemittelter Rauschamplitude gebildet. Die Angabe des
SNR erfolgt in dB, es gilt:

Ay
SNR =20 -log mod dB (6.10)
(Zlmod-I-K Az) o Al

1=lmoqa— K

mod

Zur Berechnung des SNRs wurden je zwei Frequenzlinien oberhalb und unterhalb
(K = 2) der ASSR-Linie herangezogen. Bei einer Auflésung von 6.836 Hz ergibt sich
somit ein Frequenzbereich von £13.67H z um die ASSR-Antwort herum. Aufgrund dieser
(willkiirlichen) Festlegung hat der Reizartefakt durch den grofien spektralen Abstandes
keine Auswirkung auf die Analyse der ASSR-Antwort. Das SNR ist nur von der Messdau-
er und der allgemeinen EEG-Aktivitat im relevanten Frequenzbereich abhéngig. Fiir die
ASSR-Messung in Bild 6.22(b) ergab sich ein SNR von 19,23 dB bei einer Messdauer von
3 Minuten und 24 Sekunden.

Die Signifikanz der Antwort kann neben der Betrachtung des SNRs statistisch abgesichert
werden. Dies erfolgt mit Hilfe des F-Tests [161], der statt der Betrachtung der Signal-
amplituden, die Leistung von Reizantwort und Rauschen heranzieht. Dazu wird zunéchst
eine Nullhypothese H, aufgestellt, die besagt, dass die Leistung der Reizantwort gleich
der Leistung des Rauschens ist. Zur Uberpriifung dieser Hypothese wird der Quotient aus
Signal- und Rauschleistung gebildet.

2

4Al'mod
F= ST A7) (6.11)

1=lmoqd—2 lmod

Unter der Bedingung, dass beide Stichproben, also das Rauschen und die Reizantwort
einer normalverteilten Grundgesamtheit entstammen, folgt dieser Quotient nun einer F-
Verteilung mit den beiden Freiheitsgraden v, = 2 und v, = 8 (siehe Picton ([117]).
Uberschreitet dieser F-Wert einen festgelegten Schwellwert, der abhingig vom vorgege-
benen Signifikanzniveau o und den beiden Freiheitsgraden 14 und vy ist, so wird H
abgelehnt und die Reizantwort kann als statistisch signifikant angesehen werden??.

22) Die Alternativhypothese H4 lautet entsprechend: die Leistung von Reizantwort und Rauschen unter-
scheiden sich signifikant.

131



6 Entwicklung eines Messsystems zur Fusion verschiedener objektiver Methoden der Audiometrie

Fiir das genannte Beispiel ergab sich ein F-Wert von F' = 76,85, wodurch die ASSR als
signifikant auf dem 0,1%-Niveau (o = 0,001) eingestuft werden kann, d.h mit 99,9%-iger
Wahrscheinlichkeit handelt es sich um eine Antwort auf den akustischen Reiz.

Die Phasenstatistik wird eingesetzt, um die ASSR objektiv zu detektieren. Das Ergebnis
der Phasenstatistik der 40-Hz-ASSR-Messung aus Bild 6.22(a) ist in Bild 6.22(d) grafisch
dargestellt. Die grafische Ausgabe erfolgt innerhalb der komplexen Ebene. Dargestellt
ist der Verlauf der aufsummierten Vektoren der einzelnen Rohdatenframes. Jeder Vektor
entspricht dabei der DFT eines einzelnen Frames (Np = 1024, T' = 146 ms), ausgewer-
tet an der Stelle fnoq = 41 Hz. Die einzelnen Vektoren sind auf eine Linge von 12823
normiert, der Radius des Kreises betrdgt 16000. Diese Parameter wurden nach mehreren
Testmessungen ermittelt und haben sich im Verlauf dieser Arbeit als geeignet fiir die 40-
Hz-ASSR herausgestellt. Da eine eindeutig sichtbare Reizantwort im Spektrum von Bild
6.22(b) vorhanden ist, bildet sich wie erwartet ein Vektorenast vom Koordinatenursprung
in Richtung der Phase der Reizantwort aus. Aufgrund des hohen Reizpegels von 70 dB
SPL lasst sich eine im Wesentlichen konstante Phase der ASSR ableiten, was sich im
relativ geraden Verlauf der Phasenstatistik niederschlégt. Diese Darstellungsform stellt
eine suggestive Art der online Visualisierung der ASSR Messung dar. Sie wird als ’drun-
ken man’s walk’ bezeichnet und findet in der Analyse von DPOAE ebenfalls Anwendung
(siche Abschnitt 5.2).

Analyse der Phase: Latenzabschatzung

Eine andere Form der graphischen Darstellung der ASSR ist die Darstellung in Polarko-
ordinaten (siehe Bild 6.22(c)). Das Ergebnis der FFT wird dabei in der komplexen Ebene
eingetragen. So wird neben der Amplitudeninformation auch die Information iiber die
Phase mit einbezogen.

Die Lange des daraus resultierenden Zeigers entspricht der Amplitude, der positive Win-
kel ¢ = 346,4° zwischen der Realteil-Achse und dem Zeiger entspricht der Phase der
Reizantwort. Mit Hilfe der Phasenlage ist es moglich, Aussagen iiber die Latenz zwischen
dem akustischen Reiz und der daraus resultierenden physiologischen Antwort zu machen.

Zur Bestimmung der Latenz ist es notwendig, den Phasenunterschied zwischen Anfangs-
phase des akustischen Reizes und Phase der ASSR-Antwort zu bestimmen. Fiir den ampli-
tudenmodulierten Sinus ist dabei die Anfangsphase der Modulationsfrequenz mafigeblich.
Der DSP sowie das erstellte Matlab-Skript berechnen bei der FFT die Phase beziiglich
einer Cosinusschwingung, d.h. befindet sich ein Cosinus im Auswertpuffer, so entspricht
dies einer Phase von 0°. Da als Anfangsphase der Modulationschwingung ein Cosinus
eingesetzt wird, kann die positive Realteilachse als Ausgangspunkt zur Berechnung der
Phasenverschiebung verwendet werden. Ansonsten ist eine Korrektur entsprechend der
Phasenverschiebung der Modulationsfrequenz notwendig.

Der eingeschlossene Winkel zwischen der Realteilachse und dem gemessenen ASSR-Signal

23) Ohne Einheit; Zahlenwert resultieren aus der Auswertroutine des DSP.
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entspricht jedoch der rein physiologisch bedingten Phasendrehung der Modulationsschwin-
gung. Folgende Laufzeiten der Hardware miissen ebenfalls beriicksichtigt werden.

analoge Lautsprecherverstarkung: Der vom DSP digital erzeugte amplitudenmodulier-
te Sinuston wird, nachdem er vom Codec in ein analoges Signal umgewandelt wurde,
iiber einen Analogverstirker dem Lautsprecher der Ohrsonde zugefiihrt. Das Signal
wird dabei bandpassgefiltert mit den Grenzfrequenzen 32Hz und 7,2 kHz (siehe
Schaltplan Hoferer [70]). Dies fiihrt zu einer Phasendrehung der Modulationsfre-
quenz, welche mit der Formel 6.12 (siehe [75])

1

tany = —————
4 wR91 Cs7

(6.12)
berechnet wird. Bei der hier verwendeten Modulationsrate von 41 Hz ergibt sich eine
Phasendrehung von ¢, = —39° 24 Das bedeutet, dass der Anfangspunkt zur Be-
rechnung der Latenz um diesen Wert verschoben werden muss, was gleichbedeutend
mit einer Verschiebung der gemessenen ASSR-Phase ¢’ um 439° ist.

ASSR-Analogteil: Die physiologische Antwort wird vor der Digitalisierung zunéchst ana-
log hochpassgefiltert und verstarkt. Der Hochpassfilter mit der Grenzfrequenz von 33
Hz verursacht eine Drehung der Phase abhéngig von der Frequenz der Reizantwort.
Fiir die 40-Hz-ASSR aus Bild 6.22(b) betréigt sie pgp; = +40°. Der darauf fol-
gende, frequenzabhéngige, nichtinvertierende Verstirkter besitzt ebenfalls eine Art
Hochpasscharakteristik mit der Grenzfrequenz von etwa 33 Hz und erzeugt somit
dhnliche Phasenverschiebungen wie der RC-Hochpass (bei der 40-Hz-ASSR aus Bild
6.22(b): pgps = 37°). Diese beiden Schaltungen drehen also die abgeleitete Phase
in positive Richtung um die genannten Werte. Um die tatséchlich physiologische
Phase zu erhalten, miissen die beiden Phasendrehungen wieder von der berechneten
ASSR-Phase ¢’ abgezogen werden.

Die physiologische Phase der ASSR von ¢ = 308° berechnet sich also nach

¢=¢" — Yy — PurL — Prp2- (6.13)

Nach der Korrektur der Phase wird das Ergebnis ¢ in die Phasenverzogerung P (John
und Picton [96]) umgerechnet, so dass gilt

P = 360° — ¢. (6.14)

Dies ist wesentlich einfacher handzuhaben, da ohne diese Umrechnung ein gréfier werden-
der Winkel ¢ (Drehung gegen den Uhrzeigersinn) eine Verschiebung der Sinusschwingung
in negativer Zeitachse bzw. eine Verkiirzung der Latenz zur Folge hitte. Wird der Winkel
P aber grofler, so verschiebt sich die Reizantwort in positiver Richtung der Zeitachse, was

24) Positive (negative) Phasendrehung bedeutet eine Drehung des Phasenzeigers gegen (im) Uhrzeiger-
sinn, was gleichbedeutend mit einer Verschiebung der Sinuswelle in negativer (positiver) Richtung der
Zeitachse ist.
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’ m H Tin ms, fieq =41Hz | 7 in ms, feq =44Hz ‘ AT in ms ‘
0 3,2 3,9 0,7
1 27,6 26,4 1,2
2 52,0 49,0 3,0
3 76,4 71,5 4.9
4 100,8 94,0 6,8

Tabelle 6.7: Gegeniiberstellung der Latenz in Abhéngigkeit zusétzlicher 360°-Umléufe

gleichbedeutend mit einer Erh6éhung der Latenz ist.
Die Umwandlung der Phasenverzogerung P in die Latenz 7 erfolgt nach der Gleichung

P

= 6.15
"7 360°  fnod (6.15)

Aufgrund der Periodizitédt der Phase stellt sich die Frage, wie viele Schwingungsperioden
bzw. Umlédufe der Phase bereits verstrichen sind bis die gemessene Phase auftritt. Dies ist
ein entscheidender Faktor zur Bestimmung der absoluten Latenz. Ein Beispiel soll diese
Problematik verdeutlichen.

Die Phasenverzogerung der 41 Hz Reizantwort betrdgt P = 52°. Wegen der Periodi-
zitiatseigenschaften der Phase sind aber dariiber hinaus auch Verschiebungen von 412°,
772°, 1132°, usw., also zusétzliche Vielfache von 360° moglich. Berechnet man die dazu-
gehorigen, rein physiologischen Latenzen 7, so erhélt man 3,5 ms, 27,9 ms, 52,3 ms, 76,7 ms.
Eine Abschéitzung, welche Latenz am wahrscheinlichsten ist, kann ohne weitere Zusatzin-
formationen nicht erfolgen. Deshalb fithrt man eine zusétzliche Messung mit identischem
Tréger und leicht abweichender Modulationsfrequenz durch, da man dabei davon ausge-
hen kann, dass die Demodulation in etwa in der gleichen Gehirnregion erfolgt. Die Latenz
der beiden ASSR-Antworten sollte folglich dhnlich sein (John und Picton [96]).

Dazu werden je 3 Wiederholungsmessungen bei einer Modulationsfrequenz von 41 Hz und
44 Hz durchgefiihrt. Der Trager bei 1025 Hz sowie der Reizpegel von 75 dB bleiben da-
bei unveréndert. In Tabelle 6.7 sind die durchschnittlichen Latenzen in Abhéngigkeit der
Anzahl der zusétzlichen 360°-Umléufe m gegeniibergestellt. Die mittlere physiologische
Phase bei der Modulationsfrequenz von 41 Hz betrdgt ¢ = 312°, und ¢ = 297° fiir die 44
Hz Modulationsfrequenz (siehe Gleichung 6.13).

Die Latenz fiir m = 0 betrdgt 7 = 3,2 ms bei einer Modulationsfrequenz von 41 Hz
sowie 7 = 3,9 ms bei 44 Hz. Vergleicht man diese Laufzeit mit der des Jewett V bei
der Ableitung der FAEP (5,5 ms bis 8, 5 ms; John und Picton [96]), und beriicksichtigt,
dass die 40-Hz-ASSR den vigilanzabhéngigen kortikalen Verarbeitungsmechanismen zu-
geordnet werden [115], so muss mindestens ein weiterer 360°-Umlauf verstrichen sein. Die
geringste Differenz stellt sich fiir m > 0 bei m = 1 ein. Fiir m > 1 vergréflern sich die
Differenzen der Latenzen. Somit ist anzunehmen, dass eine zusétzliche Periodendauer ver-
strichen ist.

Ubertrigt man dieses Ergebnis auf die Messung aus Bild 6.22(b), so ergibt sich eine Lauf-
zeit von 7 = 27,9 ms.
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Einsatz der ASSR zur objektiven Horschwellenbestimmung & binaurale Messung

Die objektive Horschwellenschatzung kann mit Hilfe einer Wachstumsfunktion in Analogie
zur DPOAE Schwellenschétzung erfolgen. Dabei wird der Schalldruckpegels des akusti-
schen Reizes bei konstanter Testfrequenz zunehmend reduziert, bis die Reizantwort nicht
mehr detektiert werden kann. Die gemessene ASSR Amplitude wird in Abhéngigkeit des
Schalldruckpegels in ein Diagramm eingetragen. Da die Aufnahme einer Wachstumsfunk-
tion an einer Testfrequenz bis zu einer Stunde dauern kann, ergébe sich fiir den Patienten
eine kaum zumutbare Untersuchungsdauer. Durch binaurale und multifrequent, simultane
ASSR Messung kann die Messzeit verkiirzt werden. Fiir die binauralen Wachstumsfunkti-
on in Bild 6.23 wurden die Modulationsfrequenzen 34,18 Hz und 44,43 Hz eingesetzt. Da-
bei entspricht die 34-Hz-Linie der Reizantwort des rechten Ohres bei einer Tréagerfrequenz
von 512 Hz, die 44-Hz-Linie der ASSR des linkes Ohres bei einem Tréger von 1025 Hz.
Der Reizpegel betrug auf beiden Ohren 80 dB SPL.

binaurale AMFR, f =44 Hz,f =1025Hz, f =34Hz,f =512Hz L=80dB
'mod, | tr, 1 mod, e

d, d,
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Bild 6.23: Amplitudenspektrum einer binauralen ASSR mit fi,.; = 1025 Hz, fi04; = 44
HZ7 ftT‘,T =012 HZ) fmod,r = 34 Hz

Mit den Tréger- und Modulationsfrequenzen der binauralen Messung aus Bild 6.23 wurde
eine binaurale Wachstumsfunktion bei Reizpegeln von 80 bis 20 dB erstellt. Sie ist in Bild
6.24 dargestellt.

Die Amplituden der 34-Hz-Reizantwort waren dabei hoher als die der 44-Hz-Reizantwort.
Dies kann an der verwendeten Tragerfrequenz von 512 Hz liegen, da in diesem Bereich im
Allgemeinen héhere Potenziale als bei Tragerfrequenzen um 1000 Hz evoziert wurden. Die
Detektionsschwelle T'h des rechten Ohres betrug 30 dB. Fiir das linke Ohre konnte keine
eindeutige Aussage getroffen werden, da die ASSR bei 30 dB nicht detektiert wurde. Bei 20
dB lag jedoch eine detektierte Reizantwort vor. Eine weitere Abschétzung der Horschwelle
HL kann, wie in Abschnitt 6.4.5 beschrieben, erfolgen.
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binaurale Wachstumsfunktion links 44Hz, 1025 Hz; rechts 34Hz, 512 Hz
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Bild 6.24: binaurale Wachstumsfunktion mit den Reizparametern: f,,oq, = 44Hz, fi,, =
1025H 2, fiody = 34H 2, frry = 512H 2

Die binauralen Wachstumsfunktionen aus Bild 6.24 zeigten einen in etwa gleichen expo-
nentiellen Verlauf wie die ebenfalls aufgenommene monaurale Wachstumsfunktion (ohne
Abbildung). Die Detektionsschwellen bei beiden Wachstumsfunktionen lagen im Bereich
zwischen 20 dB und 30 dB SPL. Beriicksichtigt man zusétzlich, dass die monaurale ASSR
nicht signifikant durch kontralaterale Stimulation mit unterschiedlicher Modulationsfre-
quenz beeinflusst wurde (siehe Tabelle 6.8), so kann angenommen werden, dass eine bi-
naurale Horschwellenschiatzung auf der vorhandenen Messplatine durchgefiihrt werden
kann.

Jedem Ohr und jeder Tragerfrequenz kann im Allgemeinen eine eindeutig bestimmte Mo-
dulationsfrequenz zugeordnet werden, die im EEG - Spektrum nachzuweisen ist. Mit dem
MASTER?” Verfahren (Herdman und Stapels. [72]) konnen bis zu vier Frequenzen simul-
tan untersucht werden. In der folgenden Darstellung wurden lediglich zwei Frequenzen
simultan untersucht, da die Frequenzauflésung von 3,4 Hz im Zusammenhang mit Modu-
lationsfrequenzen um die 40 Hz limitierend wirkte. Des weiteren sollte die Messplattform
auf valide Funktionsweise iiberpriift werden, indem quantitative Vergleiche zur singulédren
Anregung durchgefithrt wurden.

In jeweils fiinf Wiederholungsmessungen wurden an einem Normalhoérenden monaurale
ASSR bei einer Modulationsfrequenz von fy,,,4; = 41 Hz, binauralen ASSR mit Modulati-
onsfrequenzen fy,,q; = 41 Hz und f,,04, = 44 Hz, sowie binaurale ASSR mit identischen
Modulationsfrequenzen links und rechts fi041 = fmodr = 41 Hz erfasst. Bei allen Mes-
sungen wurde eine Tragerfrequenz von 1025 Hz sowie ein Reizpegel von 75 dB verwendet.
Tabelle 6.8 zeigt die Mittelwerte und Standardabweichungen der ASSR Amplituden, SNR,
Phasen und Latenzen. Zusétzlich ist die mittlere Anzahl der Mittelungen X als Indikator

25) M.A.S.T.E.R. steht fiir multiple auditory steady-state response.
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’ H monaural 41 Hz ‘ binaural 41 Hz, 47 Hz ‘ binaural 41 Hz ‘

AinnV 133 123 254
o4 in nV 23 12 30
SNR in dB 15,0 14,7 18,4
ogngr in dB 2,2 1,3 3,3

Phase ¢’ 311,4 308,3 312,0
oy in Grad 13,7 18,9 5,1

T in ms 30,3 30,5 30,2
Otqn 1IN MS 0,9 1,3 0,4

X gemittelt 458 667 273

Tabelle 6.8: Vergleich der ASSR-Parameter bei monauraler und binauraler Stimulation.
Dargestellt sind die Mittelwerte aus je 5 Wiederholungsmessungen eines Pro-
banden: monaural, binaural mit verschiedenen Modulationsfrequenzen sowie
binaural mit gleicher Modulationsfrequenz.

fiir den Zeitbedarf dargestellt.

Bei der Analyse der Amplitude ergab sich eine nicht signifikante Anderung bei kontralate-
raler Stimulation mit einer 47 Hz Modulationsfrequenz (F =0,69;df = {1;8}; P > 0,05),
aber eine hoch signifikante Anderung bei binauraler 41- Hz- Stimulation (F =52,31;df =
{1;8}; P < 0,001). Das SNR erhohte sich bei keiner Messreihe signifikant, da gleich-
zeitig die Messdauer angepasst war. Eine binaurale Stimulation mit identischer Modu-
lationsfrequenz fithrte zur kiirzesten Messzeit. Es konnte dariiber hinaus keine signifi-
kante Anderung der Phase gemessen werden, das gilt sowohl bei kontralateraler 47-Hz-
Modulationsfrequenz (F = 0,09;df = {1;8}; P > 0,1) als auch bei binaural identischer
Modulationsfrequenz von 41 Hz (F = 0,01;df = {1;8}; P > 0,1).

Die Analyse der Messergebnisse zeigte, dass die monaurale ASSR bei einer Modulationsfre-
quenz von 41 Hz sowie einem Reizpegel deutlich oberhalb der Hérschwelle nicht messbar
durch kontralaterale Stimulation mit einer Modulationsfrequenz von 47 Hz beeinflusst
wurde. Dies galt sowohl fiir die Amplitude, als auch fiir die Phase der Reizantwort. Einen
Art Summeneffekt erhielt man, wenn auf beiden Ohren mit gleicher Modulationsfrequenz
stimuliert wird. In dieser Untersuchung ergab sich in etwa eine Verdopplung der ASSR-
Amplitude, sowie eine wesentliche Verkiirzung der Messdauer, was auf eine konstantere
Phase hindeutet. Der Nachteil des Summeneffektes liegt in dem einhergehenden Verlust
der Lokalisation, von welchem Ohr welcher Anteil am Potenzial herriihrt.

Ebenso suggestiv erkennt man aus der Entwicklung der Phasenverldufe ab welchen Reiz-
pegeln sich keine ASSR mehr nachweisen ldsst. In Bild 6.25 sind die Verldufe der Phasen-
statistik von vier Einzelmessungen einer Wachstumsfunktion mit Reizpegeln zwischen 80
dB und 20 dB dargestellt. Bei einem Pegel von 80 dB bildete sich ein iiberwiegend gerad-
liniger Vektorenast in Richtung der Phase der ASSR aus. Mit abnehmenden Schalldruck
des amplitudenmodulierten Reizes wurde der Verlauf der Phasenstatistik zunehmend kur-
viger. Bei einem Reizpegel von 20 dB erreichte der Vektorenast die Kreislinie innerhalb
des vorgegebenen Time-outs von 12 Minuten nicht mehr.
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1ot Veriauf Phasenstatistik f, = 41Hz, f, = 1025 Hz, L =80 d8 «1q" Verlauf Phasenstatistik f .., = 41Hz, f, = 1025 Hz, L =50 dB

(a) Phasenverlauf f,,,,q = 41 Hz, f;, = 1025 (b) Phasenverlauf f,,,q = 41 Hz, fi, = 1025
Hz,L = 80 dB Hz, L = 50 dB

4 10° Verlauf Phasenstatistik f, , =41Hz, f, = 1025 Hz, L = 30 dB »10° Verlauf Phasenstatistik f, = 41Hz,f, = 1025 Hz, L =20 dB

(c) Phasenverlauf f,,,q = 41 Hz, f;, = 1025 (d) Phasenverlauf f,,,q = 41 Hz, fi, = 1025
Hz, L = 30 dB Hz, L = 20 dB

Bild 6.25: Vergleich der Phasenverldufe bei sinkenden Reizpegel von 80 bis 20 dB SPL.
Normalhorender Proband, Testfrequenz 1025 Hz, Modulationsfrequenz 41 Hz.

Infolge der Reduzierung des Reizpegels verringerten sich im allgemeinen die Amplitu-
den der an der Kopfhaut abgeleiteten ASSR. Folglich nahm der prozentuale Einfluss der
Rauschaktivitdt an der analysierten Frequenzlinie zu. Dies iibertrug sich auf die Pha-
se, welche zunehmend vom gleichverteilten Rauschen bestimmt wurde. Bei Pegeln na-
he der Horschwelle verhielt sich die Phase nicht konstant, so dass die Abbruchschwelle
nicht innerhalb der vorgegebenen maximalen Messdauer iiberschritten wurde. Prinzipi-
ell konnte man die Abbruchschwelle der Phasenstatistik mit der Nachweisgrenze durch
F-Test o.4. anpassen. In der Implementierung sollte die Darstellungsform des drunken
man’s walk jedoch keinesfalls die durchwegs akzeptierten statistischen Nachweisverfahren
ersetzen, sondern lediglich ergéinzen. Auf eine numerische Anpassung des Kreisdurchmes-
sers (=Nachweisschwelle) wurde deshalb verzichtet.

Bei der Aufnahme der Wachstumsfunktionen kann gleichzeitig das Verhalten der Phase
der ASSR bei Verdnderung des Reizpegels visualisiert werden. In Bild 6.26 ist die Pha-
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senverzogerung P in Abhéngigkeit vom akustischen Reizpegel grafisch dargestellt.

Phasenverlauf der Wachstumsfunktion, f_ . =41 Hz, f,_=1025Hz
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Bild 6.26: Verlauf der Phasenverzogerung bei Anderung des Reizpegels zwischen 80 dB
und 20 dB, fi,. = 1025 Hz, f,..q = 41 Hz

Die Phasenverzégerung der ASSR steigt mit sinkenden Reizpegel kontinuierlich an. Der
Phasenunterschied zwischen den Reizpegeln 80 dB und 40 dB betrégt 56, 7°, was bei einer
Modulationsfrequenz von 41 Hz nach Gleichung 6.15 einer Latenzerh6hung von 3,8 ms
entspricht. Dieses Verhalten ist der Latenzerhthung der FAEP infolge sinkender Reizpegel
vergleichbar. Die Laufzeit des Jewett V der FAEP erhoht sich im Mittel von 5,5 ms auf
8,5 ms bei einer Anderung des Reizpegel von 70 dB auf 20 dB (John und Picton [96]).

Diesem Effekt der Latenzerhchung liegen sowohl fiir die FAEP als auch fiir die ASSR-
Messung mehrere physiologische Ursachen zugrunde (John und Picton [96]). Bei Abnahme
des Schalldruckpegels verschiebt sich der effektive Ort der Abbildung auf der Cochlea in
Richtung apikal. Des weiteren wird vermutlich durch die héheren Schalldruckpegel die An-
stiegszeit der postsynaptischen Potenziale verkiirzt, was zu einem schnelleren Weiterleiten
der Aktionspotenziale auf der Nervenfaser fiihrt.
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7 Gleichzeitige Messung otoakustischer
Emissionen und akustisch evozierter
Potenziale

Sowohl DPOAE als auch ASSR sind in der Lage, objektive, frequenzspezifische und
quantitative Aussagen iiber die Horfunktion zu treffen. Beide Messgrofien konnen mit
Kombinationen reiner Sinusténe als Stimuli ausgelost werden, wobei das Optimum zur
Evozierung von DPOAE oder ASSR mit unterschiedlichen Parametern der Primértone
erzielt wird. In der Vergangenheit wurden beide Methoden zumeist alternativ und mit
unterschiedlichen Apparaturen angewendet. In der Literatur ist lediglich durch Purcell et
al. [151] ein Ansatz beschrieben, mit dem gleichzeitig an drei ausgewéhlten Frequenzen
ASSR und DPOAE mit identischem Stimulus erfasst werden kénnen. Durch die dort
getroffene, restriktive Verwendung von lediglich zwei Sinusténen als Primérreize, konnten
die jeweils optimalen Voraussetzungen zur Erfassung der jeweiligen Antworten nicht ein-
gehalten werden. Daraus resultierte die Beschrankung der Autoren auf die Testfrequenzen
von 900 Hz, 1800 Hz und 3600 Hz, der Modulationsfrequenzen von 85 Hz bzw. 180 Hz
sowie der nicht optimalen Wahl der Stimuli in Bezug auf die DPOAE Mesung?.
Basierend auf der in Kapitel 6 dargestellten Messplattform kénnen die optimalen Reize
jedoch kombiniert werden. Im Gegensatz zum Ansatz von Purcel et al. [151], der durch
die simultane Erfassung der Phasen der DPOAE und ASSR Aussagen iiber die Laufzeiten
der Signalverarbeitung auf Basilarmembran und Nervenbahnen macht, wurde im Rah-
men einer Studie (Oswald et al. [134, , 135]) systematisch der gegenseitige Einfluss der
jeweils 'klassischen’ optimalen Primérreize dargestellt. Gegenseitige Beeinflussungen der
Primérreize konnen sich korrumpierend auf vergleichende Betrachtungen der jeweiligen
Latenzen auswirken, was durch Purcel et al. [154] nicht ausgeschlossen worden ist.

7.1 Studiendesign

Zur einfacheren Unterscheidung der einzelnen, untersuchten Aspekte wird die simultane
Erfassung von DPOAE und ASSR mit einem hybriden Stimulusparadigma im Folgen-

U Aufgrund der schwierigeren Erfassung von ASSR wurde das Reizparadigma von Purcel et al. [154]
tendenziell zu Gunsten der ASSR Stimulation gewé#hlt.
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den als HOSSA? abgekiirzt. Bei einer HOSSA Messung konnen Antworten iiber EEG-
Elektroden (ASSR) und Sondenmikrofone (DPOAE) gleichzeitig aufgenommen werden.
Wird im Folgenden vom Potenzialaspekt der HOSSA Messung gesprochen, soll diese ASSR
als im hybriden Modus (hm) angeregtes Potenzial Uagsg pm vom singulér angeregten klas-
sischen ASSR Potenzial Uagspr sm unterschieden werden. Ahnlich erfolgt die Unterschei-
dung der DPOAE: L, 5, bezeichnet den Pegel der DPOAE einer HOSSA Messung und
Ly sm das Resultat einer klassischen DPOAE Messung.

7.1.1 Probandenkollektiv

In einem Kollektiv von zehn Probanden (4 weiblich, 6 ménnlich im Alter von 24 -30 Jahre)
konnten durch subjektive Tonschwellenaudiometrie, Tympanometrie sowie Hirnstammau-
diometrie Horschéddigungen oberhalb 20 dB HL im Frequenzbereich von 125 Hz bis 10 kHz
ausgeschlossen werden. Alle Messungen wurden in einer schallisolierten Kammer durch-
gefithrt. Die Probanden verbrachten die Messzeit zumeist lesend in einem Liegestuhl. Es
kann davon ausgegangen werden, dass sich der physiologische Status der Horfunktion der
Probanden wéhrend der Sitzungen nicht verdndert hat, so dass sowohl DPOAE Mes-
sungen als auch ASSR Messung zwischen singulédrer und hybrider Anregung verglichen
werden konnten.

7.1.2 Messumgebung

Als Messumgebung kam die in Abschnitt 6 vorgestellte Messplattform zum Einsatz.
Vor Ort konnten durch Messungen am kiinstlichen Ohr (Bruél und Kjaer Ohrsimula-
tor) und am kiinstlichen Patienten (Widerstandsnetzwerk) Einstreuungen und Artefakte
ausgeschlossen werden. Die Kalibrierung der verwendeten Messplattform (mit Etymotic-
Research ER10C Ohrsonden) erfolgten in einem Bruél und Kjaer Ohrsimulator (2 ccm,
passives Ohr). Durch Kontrolle der Ubertragungsfunktion zwischen Lautsprecher und
Sondenmikrofon wurde der korrekte Sitz der Ohrsonden sichergestellt. Explizit verzichtet
wurde auf eine Kalibrierung nach ECCC wie in 4.6 dargestellt, da ledigich die Beein-
flussung der Methoden untereinander im Vordergrund stand und keine Aussage auf die
absolute Horschwelle o.4. getroffen werden sollte. Die Ergebnisse sollten nicht durch ei-
ne von Standard-Kalibrierverfahren abweichende neue Methode beeinflusst werden und
dadurch die Akzeptanz bei Fachkollegen verringern. Der Sitz der verwendeten Standard
EEG-Klebeelektroden wurde durch Impedanzanalyse sichergestellt und befanden sich im-
mer unterhalb 30 k2 bei f = 200 Hz. Das Potenzial wurde zwischen Vertex und Mastoid
mit einer Stirnelektrode als Referenz aus pragmatischen Griinden abgeleitet. Alternative
Elektrodenpositionen wie in der Literatur (z.B. Cebulla et al. [11]) vorgeschlagen, ergaben
bei der verwendeten iiberschwelligen Stimulierung in Vorversuchen keinen Vorteil.

2) Hybrid Otoacoustic emissions and Steady State Potentials Analysis. Dabei wird die Bezeichnung hy-
brid gewéihlt, um zu betonen, dass bei der Messung ein zusammengesetztes Messergebnis aus (bisher)
unterschiedlichen Stimulationen hervorgeht.
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7.1.3 Methode

DPOAE-Anregung Der Pegel der DPOAE Lg, bei der Frequenz f4, = 2f1 — fo wur-
de monaural bestimmt. Bei gleichbleibenden Frequenzverhiltnis® f—f = 1,2 variiert der
maximale Pegel Lg, mit den Anregungspegeln L; und L,. Um das Optimum zu erzielen,
wurde Lq zwischen Li,,;, = 54dB SPL und Li,,.z = 75dB SPL in Schritten von 3dB
bei konstantem L, = 54 dB SPL eingestellt. Dadurch konnte individuell das optimale An-
regungspaar < L, Ly > an jeder Frequenz bestimmt werden und evtl. individuell nicht
optimale Anregungen durch fixierte Anregungsparadigmen vermieden werden. In Bild 7.1
b) sind die Parameter schematisch dargestellt.

DPOAE-Erfassung Mit drei verschiedenen Samplingraten f, zwischen 7kHz und
16,8 kHz wurden die Zeitsignale des Ohrsondenmikrofons in Puffer der Grofle 1024
synchron aufgemittelt.

Mittels diskreter Fouriertransformation (DFT)
wurden diese im Frequenzbereich ausgewertet.
Dabei muss darauf hingewiesen werden, dass die
gesuchte Reizantwort der Frequenz fg4, durch die
angepasste Wahl der Primértone derart gewéhlt
wird, dass kein Leakage-Effekt auftritt, d.h. in
einem Puffer wurden ganzzahlige Vielfache der
Perioden der DPOE aufgenommen. Wie bereits
2000 2500 3000 3500 4000 4500 5000  in Tabelle 6.1 beschrieben ergeben sich unter-

f H2] schiedliche Frequenzauflosungen Af. Die Mit-
telungszeit war variabel, jedoch maximal zehn
Sekunden lang. DPOAE wurden als valide be-
trachtet, sofern das SNR grofler als 6 dB war.
Zur Abschétzung des SNR wurden in Variation
zu Formel 5.2 nicht die drei direkt benachbar-
ten Frequenzlinien der Frequenz fg, verwendet.
Zur besseren Vergleichbarkeit der Messergebnisse in singuldrer und hybrider Anregung,
wurde einheitlich jeweils der Mittelwert der ersten, zweiten und vierten Nebenlinie als
Rauschniveau herangezogen. Abhéngig von der Samplingrate ergaben sich unterschiedli-
che Bandbreiten Af, des als Referenz herangezogenen Rauschens. In Bild 7.2 sieht man
einen Ausschnitt aus dem Spektrum eines gemittelten Puffers. Zusammengefasst ergibt
sich:

Bild 7.2: Spektrum des Stimulus und
DPOAE Signals einer Einzel-
messung mit singulérer Anre-
gung. Vgl. im Kontrast dazu
Bild 7.7.

fs=T7TkHz = Af=06,8Hz;Af, =+27,2 Hz im Bereich f; < 2 kHz
fs=14kHz = Af=13,6 Hz; Af, = £54,4 Hz im Bereich 2 kHz < f, < 6 kHz
fs=16,8 kHz = Af =16,4 Hz; Af, = £65,6 Hz im Bereich f, > 6 kHz

3) Zur Vermeidung von Leakage-Effekten o.i. variiert das verwendete Frequenzverhiltnis im Bereich von
1,197 bis 1,202.

142



54<L,<75dB
a) > L10pt L,] tf1 f2 _
VERE L =12
m=41Hz phmye o ‘ folfy = 1.2
| Il .
f fm_: 4<1_Hz f;; 4<1_ Hz f
S4<Li<75d8
5Ly,
b) 1opt L1$ 1 f2 L2=54 4B
Ldp,sm2f1_f2 f2/f1 =1.2
f »
2 _6oaB
UASSR,sm U
C) f,=41Hz ‘
f ¢ S f
L1¢ T,
U L,,=60 dB
ASSR.hm
d) f =41z ‘
> SL—
f f. =41 Hz

7.1 Studiendesign

Bild 7.1: Die unterschiedlichen Reizparadigmen der Messungen im Schema. a) HOSSA:
US]M—ASSR und LSIM—DPOAE koénnen durch die hybrlde Reizung mit DPOAE-

Pegelschere und ASSR-Modulation um f5 gleichzeitig erfasst werden.

DPOAE: singulére, ’klassische’ Anregung
regung d) ASSR: Zusétzliche Darbietung eines im Pegel variierenden Sinustons
als Storer der klassischen ASSR Messung.

b)

¢) ASSR: singulére, "klassische’ An-
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ASSR-Anregung Um die cochleire Funktion mittels ASSR vergleichend beurteilen zu
konnen, wurde die Trégerfrequenz f. = fo gewéhlt. Zusammen mit der Modulationsfre-
quenz von f,, = 41Hz und der gewihlten Modulationstiefe von 100% sowie desselben
Schalldruckpegels L. = Ly = 54dB SPL, ergibt sich fiir den Gesamttonkomples des mo-
dulierten Signals ein Schalldruckpegel von L,, = 60dB SPL. In Bild 7.1 ¢) sind diese
Parameter schematisch dargestellt.

Bei der DPOAE Anregung mit f; und f; resultiert Ly, aus dem Uberlappungsbereich der
beiden Frequenzen an der Stelle f,. Die cochledre Funktion wird deshalb zumeist anhand
der I/O-Funktionen in Form von Ly - Lg, Diagrammen und somit implizit an der Frequenz
fo dargestellt.

ASSR-Erfassung Das EEG wurde mit einem Faktor 30000 verstédrkt und hochpassge-
filtert (3 kHz, 12 dB je Oktave). Mit konstanter Messzeit von 180 Sekunden® ergaben
sich mit der verwendeten Puffergréfie von 2048 und der verwendeten Samplingrate von
7kHz insgesamt 615 Abschnitte zu je 0,3 s Dauer. Um ein addquates Vigilanzniveau
wéahrend der Messsitzung aufrecht zu erhalten, lasen die Probanden. Durch Unruhe be-
dingte Muskelartefakte wurden adaptiv unterdriickt, indem der RMS-Wert des aktuel-
len Abschnitts (RMS.) von 0,3 s Dauer mit einem individuell vorab ermittelten RMS-
Mittelwert RM S, ,cqn €iner 30 s dauernden EEG-Messung verglichen wurde. Ein Abschnitt
wurde verworfen, falls dessen RM S, ausserhalb der ersten Standardabweichung des RMS-
Mittelwertes lag: RM S, > RM S, ean + 0{ RM Spean }. Der Mittelwert des so ermittelten
Schwellwerts lag bei 7,8V mit einer Standardabweichung von 1,6uV.

Eine ASSR wurde als valide angenommen und
| S VA VOV S ] die Messung vorzeitig beendet, falls das Er-
140r ] gebnis des F-Tests des gemittelten Signals im
120 Verhiltnis zum Rauschen linger als 30 Sekun-
1001 den ununterbrochen signifikant auf dem 5% Ni-
S0y veau war”). In Bild 7.3 sieht man beispielhaft das

iz i Ergebnis einer ASSR Messung bei singulédrer Sti-

g n\Ilﬂ@ﬂmi.h‘n,mlnnLan,,lm' e

Upssr V]

CRERY ; [HZ]123 150 177 204 180 s. Die Phase der ASSR wurde entsprechend

? der Beschreibung von John und Picton [96] in

Bild 7.3: Die ASSR Antwort in der Ein- Latenzen umgewandelt (siehe auch Abschnitt
zelmessung 6.4.5).

7.1.4 Fragestellungen und Experimente

Wiederholungsmessungen und Reproduzierbarkeit; Single Mode In vorausgegan-
genen Studien (siche Abschnitt 6) wurde die Verlasslichkeit der entwickelten Plattform
immer vergleichend mit einem in der Praxis bewédhrten 'Gold-Standard’ erfolgreich in
Relation gesetzt. Da es jedoch kein kommerziell erhéltliches Gerét mit der gewiinschten,

4) Konstante Messzeit wurde in den Wiederholungsmessungen und als Vergleichsgrofe herangezogen. Bei
der HOSSA Messung wurde 180 Sekunden als maximale Messzeit benutzt; ansonsten konnte mittels
Abbruchkriterium die Messung schneller beendet werden.

Tﬂest auf Signifikanz alle 6 s - wobei fiinf mal hintereinander eine signifikante Antwort nachgewiesen
werden musste. Insgesamt war die Messung also unterhalb des 5% Niveaus signifikant, ohne adaptiv
die verstrichene Messzeit im (online) F-Test beriicksichtigen zu miissen (Stiirzebecher et al. [180]).
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hybriden Funktionalitdt gibt, sollten Wiederholungsmessungen die Reproduzierbarkeit
von DPOAE als auch ASSR darstellen.

Dazu wurden an einem Probanden ASSR und DPOAE Messungen jeweils zehn mal wie-
derholt. Jeweils fiir die Frequenzen 500 Hz, 1000 Hz, 2000 Hz, 4000 Hz, 6000 Hz und
8000 Hz wurden DPOAE Messungen durchgefithrt mit Ly = 64, 54,44, 34 [dB SPL] wobei
Ly =0,4Ly + 39 [dB SPL] gewihlt wurde. Fiir dieselben Frequenzen wurden ASSR Mes-
sungen durchgefithrt mit L,, = 70,60,50,40 [dB SPL] und jeweils konstanter Messzeit
von 180 s. Die Wiederholungsmessungen wurden auf ca. 20 Sitzungen a zwei Stunden
verteilt.

Vergleich von singuldrer Anregung mit hybrider Anregung Fiir alle zehn Probanden
wurde innerhalb einer Messsitzung drei Messreihen bei den Frequenzen® 500 Hz, 1000 Hz,
2000 Hz, 4000 Hz, 6000 Hz und 8000 Hz und bei einem Reizpegel von 60dB SPL mit
unverindertem Sondensitz durchgefithrt. Gemessen wurden singuldre DPOAE, singulére
ASSR und HOSSA. Die Reihenfolge der Messungen war zufillig. Die Modulationsfrequenz
der gewihlten 41 Hz-ASSR wird im System mit 41,01 Hz umgesetzt. Fiir die folgenden
Abschnitte werden die Potenzialantworten vereinfacht als ASSR referenziert.

Unterschiede in der optimalen Anregung der DPOAE Sowohl in der singuldr an-
geregten DPOAE - Messung als auch der hybriden Anregung wurden mit fixiertem Lo
verschiedenene L; Pegel dargeboten. So konnte das Primértonpegelpaar < Li, Ly > be-
stimmt werden, welches maximale Pegel Ly, s bzw. Ly, p hervorbrachte. Diese maxima-
len Pegel der DPOAE werden im Folgenden als Ly sm maez U0d Lap hm maez bezeichnet. Bei
jedem Probanden konnten diese ermittelt werden und das zugehorige Priméartonpegelpaar
< L Lo maw > bzw. < Ly, Ly, . > bestimmt werden.

sm,max’

Latenzen (Phasen) der DPOAE und ASSR im Vergleich Durch die Abschétzung der
Gruppenlaufzeiten der DPOAE sowie der Umrechnung der ASSR-Phasen in Latenzen,
konnte Purcell et al. [151] einen quantitativen Vergleich beider Grofilen anstellen. An
einem Probanden wurden mit hybrider Stimulation an sechs Testfrequenzen von 902 Hz
bis 998 Hz bei L, = 60 dB SPL mit variierendem L; DPOAE Messungen vorgenommen.
Der Einfluss variierender Reizpegel auf die Ergebnisse sollte am Fallbeispiel den Bezug zu
den Angaben in der Literatur herstellen.

ASSR: Verdeckungseffekte In einer zusitzlichen Messreihe wurde der Einfluss des
Schalldruckpegels des Primértones L; auf die ASSR Amplitude untersucht. Bei konstan-

6) Aufgrund der gewihlten Frequenzauflésungen weichen die exakten Frequenzen minimal von den angege-
benen 'runden’ Werten ab. So wird z.B. die Frequenz 4000 Hz real im System als Frequenz 3992, 19 Hz
umgesetzt.
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Bild 7.4: Mittelwert und Standardabweichung des DPOAE-Pegels L, s bei zehn Wie-
derholungsmessungen an einem Probanden bei singuldrer Anregung iiber der
Testfrequenz f,. Von oben nach unten: Stimulationspegel Ly, = 64 dB SPL bis
34 dB SPL; mittleres Storsignal = graue Linie.

ter Messzeit von 180 s wurden ASSR an der Frequenz f. = f; mit L,, = 60dB SPL

erfasst und zugleich ein konstanter Sinuston der Frequenz f; = % mit Schalldruckpegel

L, dargeboten. In einer Messreihe wurde L; von 45dB SPL bis 81dB SPL in Schritten
von 6dB variiert. Als These stand zur Debatte ob die ASSR Antwort durch ein zu lautes
Storsignal maskiert werden konnte. Subjektive Eindriicke der Probanden legten dies nahe.
In Bild 7.1 d) sind die Parameter der Messung schematisch dargestellt.

7.2 Ergebnisse

7.2.1 Reproduzierbarkeit der Messungen

DPOAE In Bild 7.4 sind der Mittelwert und die Standardabweichung des DPOAE-Pegels
der zehn Wiederholungsmessungen mit unveréindertem Sondensitz an einem Probanden
in Form eines DP-Gramms (Lgj, 5, abhéngig von fs) dargestellt. Die Standardabweichung
der DPOAE variiert von 0,2 dB bis 2,2 dB, wobei die geringeren Abweichungen bei hohen
Schalldruckpegeln (L= 64; 54 dB SPL) und bei hoheren Frequenzen von 2 bis 8 kHz
auftraten. Ursache hierfiir ist das unterschiedliche SNR.

ASSR In Bild 7.5 sind der Mittelwert und die Standardabweichung der ASSR-Amplituden
der zehn Wiederholungsmessungen an einem Probanden dargestellt. Im Gegensatz zu den
DPOAE-Pegeln ist die Schwankung der ASSR-Amplituden grof8. Der Variationskoeffi-
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Bild 7.5: Mittelwert und Standardabweichung der ASSR-Amplituden Uasgspg sm aus zehn
Wiederholungsmessungen an einem Probanden bei singulédrer Anregung. Stimu-
lationspegel von 70 dB SPL bis 40 dB SPL; mittleres Storsignal = graue Kurve.

zient” lag zwischen 7,7 % und 70 %. Trotz kleiner werdender Stimulationspegel traten
teilweise gleich grofie ASSR-Amplituden als Antwort auf.

211 von 230 aufgenommenen ASSR wurden durch dem F-Test auf den 5% Signifikanzni-
veau als valide bezeichnet. Beim Stimuluspegel L,,=40 dB SPL war in 19 (von 60) Féllen
keine statistisch signifikante Antwort ersichtlich. Die im weiteren Verlauf der Untersu-
chungen relevanten iiberschwelligen Messungen bei L,,, = 60 dB wiesen eine abnehmende
Amplitude bei steigender Frequenz auf. In Bild 7.6 sind Mittelwert und Standardab-
weichung der Latenz der ASSR dargestellt, welche sich aus der Phase der ASSR ergab.
Die Latenz der ASSR tassrsm nahm mit zunehmender Testfrequenz fy ab. Die Stan-
dardabweichung der Latenzen wurde mit zunehmenden Stimulationspegel geringer. Die
Variationskoeffizienten lagen zwischen 1,3 % und 13,2 %, wobei die hoheren Abweichun-
gen bei niedrigeren Stimulationspegeln auftraten. Die Latenz stieg mit abnehmender
Reizintensitét an.

7.2.2 Spektrale DPOAE-Nebenlinien durch HOSSA Messung

Die Stimulation der hybriden DPOAE und ASSR Messung erfolgte weit iiberschwellig
bei 60 dB. Wie oben beschrieben, wurden die Pegel der Stimuli an eine iibereinstimmende
spektrale Intensitét der Frequenz f, angepasst, um die Resultate entsprechend vergleichen
zu konnen. In Bild 7.7 ist ein Amplitudenspektrum des Mikrofonsignals einer Einzelmes-
sung dargestellt. Der ’ASSR-Stimulus’ bei fo = 3992 Hz wies mit einem Abstand von
41 Hz Nebenlinien auf. Im Vergleich zum f; mit Ly = 54dB SPL hatten die beiden Ne-

") Die absolute Standardabweichung wird bezogen auf den Mittelwert.
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Bild 7.6: Latenzmittelwerte und Standardabweichungen der ASSR von zehn Wiederho-
lungsmessungen an einem Probanden. Stimulationspegel von 70 dB bis 40 dB
SPL.
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Bild 7.7: Spektrum der DPOAE und der Stimuli bei hybrider Anregung. Vgl. dazu Bild
7.2.
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Bild 7.8: Mittelwerte und Standardabweichungen der DPOAE in singulérer und hybrider
Anregung gemittelt iiber die zehn Probanden. Graue Linien = Storsignalpegel.

benlinien bei fy £ f,, jeweils 3dB geringere Amplituden. Durch den Modulationshub von
100% wurde die gesamte Energie zu gleichen Teilen auf die Triagerfrequenz f, und die bei-
den Seitenbander aufgeteilt. Im Gesamttonkomplex ergab sich somit der Schalldruckpegel
von L,, = 60dB SPL.

Zusammen mit der Frequenz f; = 3322Hz ergab sich die DPOAE bei der Frequenz
fap = 2652 Hz. Neben der 'zentralen” DPOAE waren auch hier Nebenlinien im Abstand
von 41 Hz zu erkennen. Da diese 'Neben-DPOAE-Linien’ in der Simulation am Ohrsimu-
lator oder 2 ccm Kuppler nicht aufgetreten sind, muss davon ausgegangen werden, dass
es sich um weitere Verzerrprodukte handelt, die durch Stimulation durch die Nebenlinien
des modulierten Primértones fo mit dem Primérton f; an der Frequenz 2f; — (fo £+ fi)
entstehen konnen. Die rechte Neben-DPOAE-Linie der Frequenz 2693 Hz ergab sich aus
2 - 3322 Hz—(3992Hz —41Hz) = 2693 Hz, die linke Neben-DPOAE-Linie aus 2 - 3322 Hz
—(3992Hz+41 Hz) = 2611 Hz. Testmessungen an schwerhérigen Patienten ergaben, dass
die Neben-DPOAE-Linien nicht auftraten. Systematische Studien miissen zu spéteren
Zeitpunkten noch durchgefiihrt werden, da nicht auszuschlieBen war, dass es sich andere
akustische Effekte mit potenziellen DPOAE iiberlagern.

7.2.3 Vergleich der Ergebnisse von singuldrer Anregung und hybrider
Anregung

DPOAE-Aspekt In Bild 7.8 sind Mittelwert und Standardabweichung von L, sm maa
und Ly hm, maee liber die Testfrequenz f, gemittelt {iber die zehn Probanden dargestellt. In
99% der Falle ergab sich eine Verringerung der DPOAE-Pegel bei hybrider Anregung um
durchschnittlich 2,4dB mit Standardabweichung ¢ = 0,5dB. Die Standardabweichun-
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| fo[H7] [ 499 | 998 | 1982 | 3992 | 5988 | 7990 |

Mean(Laysmmaz — Lappmmaz) [AB] | 1,4 | 2,8 2,7 2.4 3,0 2,7

0 (Lap,smmaz — Lap,hmmaz) [dB] 08 | 13 0,6 0,8 1,4 0,9
Mean(Pap smmaz — Pap.hmmaz) [deg] -9 18 -8 -8 5 -12

0 (Pap,smmaz — Paphmmaz) [deg] 59 | 42 20 23 25 41
Mean(Lu,,, ... — L1y mee [4B] 14 02 | -08 | -14 | -14 | -0.2
0(Ltsrmae = Ltpmnas [9B] 15 | 47 2,5 3.4 1,9 1,3
Anzahl{L 4ssR,smmaz > [ 8(9) | 10(10) | 10(10) | 10(10) | 10(10) | 10(10)
L 455 R hm,maz } (Max)

Tabelle 7.1: Mittelwerte und Standardabweichungen der jeweiligen individuellen Differen-
zen der DPOAE zwischen singuldrer Anregung und hybrider Anregung.

gen der Ly sm.maz UNd Lgp hm maes Unterscheiden sich kaum; ebenso wenig die jeweiligen
Storsignalpegel.

In Tabelle 7.1 sind der Mittelwert und die Standardabweichung der individuellen Pegel-
differenzen Ly sm maz — Ldp hmmas dargestellt. Im Mittel reduzierte sich der maximale
DPOAE-Pegel durch die hybride Anregung um bis zu 3 dB mit einer maximalen Stan-
dardabweichung von 1,4 dB. Mit nur einer einzigen Ausnahme bei einer Frequenz eines
Probanden, hatten valide Messungen die Eigenschaft La, smmaz > Ldphm,maz- Die Dif-
ferenzen der Phasen der DPOAE durch die unterschiedlichen Anregungen betrugen im
Mittel bis zu 17°. Bei niedrigen Testfrequenzen f5 ergaben sich deutlich hohere Standard-
abweichungen der Phasendifferenzen.

Der Mittelwert und die Standardabweichung der Unterschiede im Primértonpegel L1, ... —
Ly,,, e sind ebentfalls in derselben Tabelle abgebildet®). Die maximale, mittlere Abwei-
chung war 1,4 dB und die groBte mittlere Standardabweichung 4,7 dB. Im Mittel fiihrten
dieselben Primértonpegelpaare < Lq, Ly > zum besten DPOAE-Pegel L;, unabhéngig
von hybrider oder singulérer Stimulation.

ASSR-Aspekt In Bild 7.9 sind die Mittelwerte und Standardabweichungen von Uassg,sm
und Ugassr nm gemittelt iber alle zehn Probanden dargestellt. Es konnte kein signifikan-
ter Unterschied zwischen den beiden Gruppen der Potenzialantworten festgestellt wer-
den. Grund dafiir waren die relativ grofien Standardabweichung der Amplituden. Die
Groflenordnung der Standardabweichungen sind bei beiden Anregungen &hnlich. Die Po-
tenziale der hybriden Anregung Uassr nm lagen zumeist unter denen der singuléren Anre-
gung. Lediglich bei 6 kHz und 8kHz lag Uagssr sm quantitativ gleich auf. Tendenziell stie-
gen bei beiden Anregungsarten die Amplituden der Antworten zu niedrigeren Frequenzen
hin an. Die gemittelten Storsignalpegel waren bei beiden Anregungsarten vergleichbar.
Im Vergleich zu den intraindividuellen Wiederholungsmessungen bei weit iiberschwelliger
Stimulation streute die Amplitude sehr stark. Ujssr sm waren im Mittel leichter vom
Rauschen zu trennen als Uassgpm. Nur im Einzelfall war die Signifikanz der Uassg sm
schlechter als die der Uagsr am.-

8) Der Primértonpegel Ly wurde bei den Messungen konstant gehalten.
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Bild 7.9: Mittelwert und Standardabweichung der Amplituden der Potenziale Uassg,sm
und Uassr,im der zehn Probanden. Keine signifikanten Unterschiede. Graue Li-

nien = Stoérpotenziale.

| fo[H 2] | 499 | 998 | 1982 | 3992 | 5988 | 7990 |
Mean(UASSR,Sm - UASSR,hm) [HV] 56,2 74,0 34,4 30,7 —22,8 - 0,1
0(Usssrsm — Unssrnm) V] 96,5 | 83,0 | 79.4 | 452 | 86,3 | 31,8
Mean(tAng7sm - tASSR,hm) [ms] 0,2 0,9 —3,1 —3,3 -3,0 -1,5
0<tASSR,sm — tASSR,hm) [ms] 1,6 1,4 2,6 2,9 1,9 1,8
Anzahl{UASSR,sm > UASSRﬁm}(max) 6(7) 7(8) 6(8) 3(5) 3(6) 3(5)
Anzahl{t asspsm > tasspam}(maz) | 5(7) | 6(8) | 0(8) | 0(5) | 0(6) | 1(5)

Tabelle 7.2: Mittelwerte und Standardabweichungen der jeweiligen individuellen Differen-
zen der ASSR zwischen singulérer Anregung und hybrider Anregung bzgl.
ASSR.

Die intraindividuellen Abweichungen zwischen singuldrer und hybrider Anregung sind in
Tabelle 7.2 dargestellt. Durch die hybride Anregung wurden die ASSR Amplituden im
Bereich von 500 Hz bis 4 kHz um bis zu 57 % reduziert (Mittelwert 68%, Standardabwei-
chung 9 %). Oberhalb 4 kHz konnte kein allgemeiner Trend festgestellt werden. In Bild
7.10 wurde der Trend bestétigt, dass die Laufzeiten der ASSR zu niedrigeren Frequenzen
hin zunehmen. Die Latenzen t sssg sm und t 4ssr nm unterschieden sich teilweise signifikant
(markiert mit x). Ebenso deutlich wurde, dass die Standardabweichung durch die hybride
Anregung im Vergleich zur singuldren Anregung erhoht war. Im Vergleich zur intraindivi-
duellen Wiederholungsmessung war die Standardabweichung nur geringfiigig schlechter.

Zusammengefasst war der Einfluss durch den zusétzlichen DPOAE Stimulus deutlich,
wenn auch die Aussage ’ASSR vorhanden: ja oder nein?’ bei weit iiberschwelliger Mes-
sung am Normalhorendenkollektiv durchwegs unverfilscht beantwortet werden konnte.
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Bild 7.10: Mittelwerte und Standardabweichungen der ASSR-Latenzen in singulérer und
hybrider Anregung der zehn Probanden. Signifikante Unterschiede einer ANO-
VA sind mit * gekennzeichnet.
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Bild 7.11: Obere Bild-Zeile: DPOAE Spektrum bei hybrider, optimaler Anregung.

152

lere Zeile:DPOAE-Pegel Lgy, 1, abhéngig von L.

D4y nm abhéngig von L.

Mitt-

Untere Zeile:DPOAE Phase

Messungen mit unverdnderten Sondensitz und kon-

stantem L, = 60dB SPL an einem Probanden. Darstellung aus der GUI des
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7.2 Ergebnisse

DPOAE und ASSR Phasen im Vergleich Durch die Abschitzung der Gruppenlaufzeit
tap,hm der HOSSA Emissionen mittels Gleichung 7.1 kann man Laufzeiten ermitteln und
im Vergleich zur Laufzeit t s4ssr nm der HOSSA Potenziale betrachten.

0

= 1
fap 360 -0 f (7.1)

Durch Vergleich der simultan ermittelten Laufzeiten tassrpm und tgp pm kann man ei-
ne von der Basilarmembranlaufzeit befreite Laufzeit auf der Nervenbahn berechnen. Fiir
Untersuchungen der Reifung der Nervenbahn bei Neugeborenen kann der Messaufwand
durch unterschiedliche Messapparaturen vermieden werden (Eggermont et al. [52]).

Zur Bestimmung der Gruppenlaufzeit der Emissionen konnten die Daten aus den Ver-
suchsreihen der zehn Probanden nicht herangezogen werden. Die Frequenzunterschiede
"’benachbarter’ Messungen waren zu groff. An einem Probanden wurde deshalb im Bereich
von fy = 902Hz bis fo = 998 Hz sechs Testfrequenzen niher betrachtet (siehe Bild 7.11).
Neben den in der ersten Zeile dargestellten Spektren des besten Primértonpegelpaars
< Liymass L2 mae > 18t in der zweiten Zeile der DPOAE-Pegel Ly, abhiéingig von Ly
dargestellt. In der dritten Zeile sind die korrespondierenden Phasen der DPOAE ®g4, 1,
iiber L; abgebildet.

Mit steigender Frequenz fo (Pfeilrichtung von links nach rechts iiber die Frequenzen hin-
weg) verdnderte sich die DPOAE Phase in negativer Richtung und korrelierte somit mit
sinkender Laufzeit. Qualitativ stimmt dies mit der Darstellung von Purcel et al. [154]
(dort Fig. 3) iiberein. Innerhalb einer Frequenz drehte sich die Phase der DPOAE mit
steigendem L (Pfeilrichtung von unten nach oben) in positive Richtung, was mit steigen-
den Laufzeit gleichbedeutend war. Allerdings konnten Fallbeispiele anderer Probanden
gemessen werden, die mit steigendem L; entgegengesetzte Tendenz zeigten bzw. sogar
ein Extremum im Kurvenverlauf an der Stelle optimaler Stimulation Ly, , .. aufwiesen
(siche auch Abschnitt 8). Weitere Auswertung der DPOAE-Latenzen im Vergleich zu den
ASSR-Latenzen konnten mit den vorhandenen Daten deshalb nicht ausgewertet werden.

7.2.4 Verdeckungseffekte

Im Gegensatz zur HOSSA Messung, in der bei fixem Lo der Pegel Ly im Laufe der Messung
variiert wurde, um das optimale Primértonpegelpaar < Ly, . . L, > ausfindig ma-
chen zu koénnen, sind in Bild 7.12 beide Reizpegel iiber die Messzeit von 180 s konstant
appliziert worden. Die ASSR-Amplituden waren bei niedrigen Frequenzen tendenziell
grofler als bei Stimulation von hohen Testfrequenzen. Bei jeder der vier Frequenzen war
abhéngig vom Schalldruckpegel des "Storers’ L; eine Verringerung der ASSR-Antwort zu
erkennen. Oberhalb von L; = 75 waren die ASSR-Amplituden deutlich reduziert. Der ab-
gebildete Rauschteppich war fiir alle Frequenzbereiche dhnlich. Die ASSR war oberhalb
Ly = 70dB SPL nicht mehr valide messbar. Die in Bild 7.12 abgebildete Untersuchung
konnte durch eine weitere Untersuchung an einem anderen Probanden verifiziert wer-
den. Ebenfalls Ubereinstimmung ergaben stichpunktartige Messungen, die an anderen
Probanden durchgefiihrt wurden. Subjektive Angaben aller Probanden ergaben, dass der
modulierte Ton durch den ’Storer’ L; > 70 zunehmend verdeckt wurde.
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Bild 7.12: Die Amplitudenantworten der ASSR in Abhé#ngigkeit des Schallpegels eines
zusétzlich applizierten Sinustones. ASSR-Tragerfrequenz fy, 'Storsignal’ der
Frequenz f; und Pegel L; mit % =1,2

7.3 Diskussion

7.3.1 Reproduzierbarkeit

DPOAE Die Reproduzierbarkeit der DPOAE-Pegel und Phasen sind bei unverédndertem
Sondensitz in der Regel sehr hoch. Die Schwankungsbreite der DPOAE-Pegel wird in der
Literatur (u.a. Lasky [111]) mit 1,5 dB angegeben; die der Phasen mit 15°. Die mit
der Messplattform erzielten Ergebnisse (siehe Bild 7.4) sind gleichwertig und zeugen von
der gut reproduzierbaren Erfassung der DPOAE. Im Vergleich mit dem DP2000-System
[175] konnte die verwendete Messplattform bereits in vergangenen Studien qualitativ und
quantitativ vergleichbar gute Ergebnisse erzielen (siehe Abschnitt 6.4).

ASSR-Amplituden Die Schwankungen der ASSR-Amplituden werden in der Literatur
als relativ grof3 bezeichnet (Pethe et al. [145]). Die grofie Vigilanzabhéngigkeit der ASSR
spiegelt sich in einer absinkender Amplitude der ASSR mit zugleich steigender EEG-
Aktivitat im Delta- und Theta-Band wider. Da in der verwendeten Messanordnung keine
objektive Detektion der Vigilanz der Probanden méglich war, ist zu vermuten, dass die
mit der Messplattform erzielten Ergebnisse (siehe Bild 7.5) vor allem von der Vigilanz
des Probanden abhéngig waren. Die Bestimmung eines individuellen Schwellwertes zur
Artefaktvermeidung reichte nicht aus, um die Amplituden der ASSR reproduzierbarer zu
machen. Vor allem bei horschwellennahen Einzelmessungen konnten nicht immer inner-
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halb der verwendeten Messzeit von 180 s signifikante ASSR nachgewiesen werden. Das
gewéhlte Signifikanzniveau von 5% lasst dies zwar in einem von 20 Fillen zu, macht im
Einzelfall aber Wiederholungsmessungen nétig. Allerdings hat sich gezeigt, dass dies un-
abhéangig von ASSR Messung oder HOSSA Messung vorkam.

Eine Erhohung des Signifikanzniveaus kann den Anteil signifikanter ASSR erhéhen, zu-
gleich jedoch auch die Sensitivitdat? der Messung vermindern. Eine erhohte Messdauer
hétte im Einzelfall den Nachweis der ASSR verbessern kénnen. Oftmals nahm durch langer
werdende Messzeiten jedoch auch die Unruhe der Probanden zu, was zur Erhéhung von
Muskelartefakten fithrte. Die Vigilanz lidsst im Allgemeinen ebenfalls mit zunehmender
Sitzungsdauer stark nach. Durch eine vorab fixierte Messzeit konnte eine, nach dem F-Test
als signifikant zu bezeichnende, Antwort durch wachsende Unruhe wieder nicht signifikant
werden. Der sofortige Abbruch der Messung bei signifikanter ASSR hétte bei zu kurzer
Messzeit jedoch den Nachteil, relativ starker Einfliisse durch Rauschen ausgesetzt zu sein.
Durch eine Kombination von minimaler Messzeit und Abbruchkriterium kann ein Kom-
promiss fiir die praktische Anwendung gefunden werden. Durch die in den Messungen mit
Abbruchkriterium verwendete Vorgabe, nur nach mehreren, kontinuierlichen signifikanten
F-Testergebnissen die Messung vorab abzubrechen, wurde dieser Kompromiss sicherge-
stellt.

Insgesamt sollte die Verlésslichkeit der ASSR Messungen in Horschwellenndhe mit der
verwendeten Messplattform jedoch kritisch betrachtet werden. Bei unklaren Ergebnissen
miissen Wiederholungsmessungen der ASSR oder alternative Moglichkeiten - wie z.B.
DPOAE Messungen - genutzt werden, um den Horstatus zu verifizieren. Durch die hy-
bride Anregungen in der HOSSA Messung kénnte eine zusétzliche objektive Kontrolle in
Zukunft ohne zeitlichen Nachteil erfolgen (siehe Abschnitt 8.5).

Bei weit iiberschwelliger Stimulation war die Nachweisbarkeit von ASSR mit der verwen-
deten Messplattform zumeist auf dem 1% Signifikanzniveau und war in 100% der Wieder-
holungsmessungen nachzuweisen. Bei Normalhorenden waren die Messzeiten dabei kiirzer
als 180 s. Die Streuung der ASSR-Amplituden erschien insgesamt jedoch weitaus grofler
im Vergleich zu den DPOAE-Pegeln. Zu bedenken bleibt dabei, dass die Abweichungen
in Relation zur Messgrofle zu sehen sind und vigilanzunabhéngige ASSR mit Modulati-
onsfrequenzen um 80 Hz besser vergleichbar sein konnten. Allerdings sind diese aufgrund
der geringeren Amplitude schwerer vom Umgebungsrauschen zu trennen. Bei wachen Pa-
tienten ist zudem das Grundrauschen im betreffenden Frequenzbereich im Vergleich zu
schlafenden Patienten erhoht. Léngere Mittelungszeiten erhohen bei einigen Patienten
wiederum die Wahrscheinlichkeit im Messverlauf nicht mehr entspannt bleiben zu kénnen
(und zu schlafen), wodurch die Messung ebenfalls gestort wird.

9) Sensitivitiit bzw. Spezifitit sind VerhéltnismaBe, die den Anteil mit einem (Schwellwert-) Messverfah-
ren korrekt getesteten Kranker bzw. Nicht-Kranker in einer Gesamtpopulation widerspiegeln und als
Qualitétsindikator fiir ein Messverfahren gelten. Sensitivitdt = Wirklich Kranke / (Wirklich Kranke
+ félschlich als Nichtkrank erkannte). Spezifitat = Wirklich Nichtkranke / (Wirklich Nichtkranke +
filschlich als Krank erkannte). Bei gleicher Priivalenz (gleichbleibender Anteil an Kranken) geht eine
steigende Sperzifitdt mit einer sinkenden Sensitivitéit einher.
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ASSR-Phasen Die Darstellung der ASSR-Phasen hat sich als suggestive Darstellung
bewédhrt. Quantitativ lassen sich die Ergebnisse unterschiedlicher Messsysteme aufgrund
der Ungenauigkeiten in der Umrechnung nicht zu 100% vergleichen. Neben der Zirkula-
ridt der Phase hdangt die Latenz auch von der Positionierung der Elektroden ab. Interin-
dividuell variieren die Phasen aufgrund der Messanordnung, so dass nur interindividuell
durch Vergleichsmessungen die Phasen in Laufzeiten umgerechnet werden kénnen (sie-
he Abschnitt 6.4.5). Unproblematisch bleiben nur die Interpretation intraindividueller
Vergleichswerte und qualitative interindividuelle Vergleiche mit den Angaben in der Lite-
ratur.

Der Kurvenverlauf in Bild 7.6 dhnelt einem exponentiellen Verlauf. Dies deutet auf ei-
ne Ubereinstimmung mit dem physiologischen Eigenschaften einer von basal nach api-
kal verlaufenden exponentiellen Steifigkeitsgradienten der Basilarmembran hin (Bekesy
[32] aus Richter et al. [156]). Die Latenz stieg mit abnehmender Reizintensitdt an. Dies
konnte ebenfalls mit Laufzeiteffekten auf der Basilarmembran erkldrt werden. Durch die
Verringerung des Stimulus wird der Bereich der Erregung der Basilarmembran kleiner,
wobei durch die Eigenschaften der Wanderwelle der Schwerpunkt der Erregung hin zu
niedrigeren Frequenzen (apikal) verlagert wird. Nahe der Horschwelle erkennt man den
steigenden Einfluss von Storern, die ebenfalls die Phase der ASSR und somit die Latenz
beeintréachtigen.

7.3.2 Vergleich der Ergebnisse von hybrider und singuldrer Anregung

DPOAE-Pegel In den Messergebnissen wurde deutlich, dass die DPOAE-Pegel durch
die zusétzliche Modulation zur Evozierung der ASSR beeinflusst wurden. Intraindividuell
reduzierte sich dabei der Pegel im Mittel um 2.4 dB. Die in Tabelle 7.1 dargestellten
Mittelwerte iiber die Pegeldifferenzen stimmen mit den Gesamtmittelwerten in Bild 7.8
iiberein.

In der Arbeit von Hirschfelder [71] wird beschrieben, dass Tieftonmodulationen der
Primértone Auswirkung auf die Pegel der DPOAE haben kénnen. Dabei reduziert sich der
Pegel der DPOAE allerdings erst bei sehr hohen Schalldruckpegeln der Primértone ober-
halb 100dB SPL. Bei Stimulationen unterhalb wurden keine Einfliisse auf die DPOAE-
Pegel nachgewiesen. Als Erklarung fiir die Reduktion der Pegel aufgrund der hybriden
Stimulation kommt Tieftonmodulation deshalb nicht in Frage.

Eigene Messungen (ohne Abbildung) zeigten, dass durch Verringerung des Modulati-
onshubs m der Einfluss auf die DPOAE-Pegel verringert werden konnte. Der Einfluss
auf die DPOAE-Pegel verringerte sich kontinuierlich bis zum Grenzfall mit m = 0, der
’klassischen” DPOAE Messung.

Mit 100% Modulationstiefe aber deutlich erhohter Modulationsfrequenz von f,, > 500 Hz
zeigte sich in einer weiteren Zusatzmessung (nicht abgebildet) mit fo, = 1000 Hz eben-
falls eine deutliche Verringerung des Dampfungseffektes. Oberhalb f,, = 1kHz blieb
der Effekt vollstdndig aus, was prinzipiell gleichwertig mit der Darbietung mehrerer
Primértonpérchen zur Evozierung multipler DPOAE ist.

Kummer et al. [108] beschreiben einen Suppressionseffekt der DPOAE-Pegel von ca. 2 dB
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bei der Aufnahme von Suppressionstuningkurven mit vergleichbaren Messbedingungen.
Im Unterschied zur hybriden Stimulation mit Ly = 54 dB SPL und gleicher Verteilung der
Energie auf Ly und die um f; symmetrisch im Abstand f,, = 41 Hz gelagerten ’Storer’,
erfolgte bei Kummer et al. die Stimulation mit L, = 40 dB SPL und einem Suppressor-
tonschalldruckpegel Ly = 40dB SPL u.a. auch bei der Frequenz f; = fy & 50Hz. Kummer
beschreibt einen groferen Einfluss des Suppressors der Frequenz f; < fo im Vergleich
zum Suppressor mit fy > fo. Der Einfluss des Suppressors nahm mit zunehmenden Fre-
quenzabstand zu f, ab (siehe Fig 1 in Kummer et al. [108]).

Mit ebenfalls vergleichbaren Rahmenbedingungen beschreibt die Forschungsgruppe um
Gorga [65] weitere Suppressionstuningkurven. In deren Studiendesign wurde eine Sup-
pression von knapp 5 dB bei Ly = 60dB SPL und Suppressortonpegel L, = 60dB SPL
mit f, = fo + 100 Hz erzielt.

Diese Ubereinstimmung mit den vorgestellten Ergebnissen legt den Schluss nahe, dass
die Reduktion der DPOAE-Pegel durch die hybride Anregung auf einen Suppressions-
effekt zuriickzufiihren ist. Ob die Modulationsfrequenz oder der Modulationshub als
unabhéngige Variable einer Messung dhnlich den Suppressionstuningkurven in Zukunft
eine Bedeutung haben werden, bleibt in weiteren Studien zu kldaren. Zu untersuchen bleibt
auch, ob die Wahl der Tragerfrequenz f. = fo im Gegensatz zu f. = f; zu bevorzugen
ist. Initial wurde in dieser Untersuchung f. = fo gewihlt, damit die Ergebnisse der ASSR
und DPOAE iiber denselben Bereich der Basilarmembran Auskunft geben kénnen. Bei
der Wahl von f. = f; (siehe Bild 7.13(b) im Vergleich zu 7.13(a)) wurde in initialen
Messungen festgestellt, dass vor allem im unteren Frequenzbereich die Seitenbénder der
Tréagerfrequenz zu Nahe an die DPOAE Frequenz heranreichen. Die Qualitdt der Mes-
sung in Bezug auf eine korrekte Abschitzung des SNR litt darunter. Andererseits hétte
diese Wahl den Vorteil, dass der Suppressionseffekt durch die hybride Anregung geringer
ausfallen sollte. Die Problematik des spéater noch diskutierten Verdeckens der Modulati-
onsfrequenz wére ebenfalls geringer, da in der Regel fiir optimale DPOAE Anregungspegel
gilt L1 > Lo. Im Abschnitt 8.5 werden resultierende Kombinationsméglichkeiten der HOS-
SA weiter erlautert.

Als schematisches Erklarungsmodell konnte Bild 2.7 durch zwei zusétzliche Wan-
derwellen symmetrisch zum Ort zy und durch zwei zusétzliche Emissionen um den
Ort z, erweitert werden. Der Suppressionseffekt resultiert dann durch die zusétzlichen
Uberlappungsbereiche der Seitenbénder des Primértons f,. Zugleich wéren diese in Kom-
bination mit f; die Energiequelle der nichtlinearen Verzerrung und somit Ursache weiterer
Emissionen.

Zusétzlich zum Suppressionseffekt konnten durch die hybride Anregung weitere DPOAE-
Pegel als Nebenlinie zur urspriinglichen DPOAE festgestellt werden. Die Neben-DPOAE-
Pegel waren nicht bei allen Messungen so symmetrisch wie in Bild 7.7 dargestellt. Da das
Hauptaugenmerk darin lag den gréfiten Pegel der DPOAE der Frequenz 2 f; — fo durch die
Kombination des Primértonpegelpaar < L, Ly > zu erzielen, kann man davon ausgehen,
dass die Neben-DPOAE-Pegel zumeist durch nicht optimale Stimulation erzeugt wurden.
Das leicht gréflere Frequenzverhéltnis von ]02}'% im Vergleich zu ]02;% bei identischem
Schalldruckpegel konnte systematisch, unsymmetrische Neben-DPOAE-Pegel hervorbrin-
gen. In den Messungen konnte jedoch keine systematischen Zusammenhénge erkannt
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Bild 7.13: Mikrofonsignal bei zwei unterschiedlichen DPOAE Testfrequenzen wihrend ei-
ner simultanen ASSR Messung an einer Testfrequenz

werden. Zusétzliche, rein akustische Effekte konnten ebenfalls nicht sicher ausgeschlossen
werden. Auswirkungen der Feinstruktur der DPOAE (Mauermann [121]) kénnen ebenfalls
eine Rolle spielen.

DPOAE-Phase In Ubereinstimmung mit dieser Modellvorstellung stehen auch die Er-
gebnisse aus Tabelle 7.1. Die kleinen Abweichungen der Phasen beim individuellen Paar-
vergleich von ®gp, s mar UNd Pgp pm mar deuten darauf hin, dass der effektive Ort der
Entstehung der DPOAE derselbe blieb. Zumindest bei hochpegeliger Anregung ergab die
effektive Uberlagerung aus den verschiedenen Quellen der DPOAE keinen gravierenden
Unterschied in der Phase.

Da der ’klassische’ ASSR. Stimulus oft 90° Phasenverschoben zum DPOAE Stimulus ist,
miisste man evtl. auftretenden Phasenversatz der Primérténe beim Vergleich von ®g, g,
und P4y, pm nach der Fomel ¢g4, = 2¢ 51 — @42 korrigieren. In den Untersuchungen wurden
die Primértone jeweils mit derselben Phase présentiert, so dass keine Korrektur notig war.
Neben einem Phasenversatz der Primértone zueinander kénnte auch ein Phasenversatz der
Modulationsfrequenz f,,, weiteren Einfluss auf die DPOAE haben. In hier nicht abgebil-
deten Testmessungen mit variirenden Phasenversatz der Modulationsfrequenz konnte dies
nicht bestiitigt werden. Lediglich korrespondierende Anderung der ASSR - Phasen wur-
den beobachtet. Systematische Studien hierzu miissten diese Vermutungen jedoch noch
untermauern.

Optimales Primadrtonpegelpaar Die maximalen Pegel der DPOAE wurden bei beiden
Messungen mit quasi identischen Stimuluspegelpaaren ausgelost. Die mittlere Abwei-
chung von maximal 1,5 dB ist in Verbindung mit der gewéahlten Schrittweite von L; mit
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3 dB als sehr gering zu bezeichnen. Einzelbetrachtungen bestétigten die Variation um
hochstens eine Schrittweite. Teilweise hatten benachbarte Primértonpéarchen < Ly, Ly >
dariiber hinaus nur minimale DPOAE-Pegelunterschiede im zehntel dB Bereich. Un-
ter Beriicksichtigung eines gleichwertigen DPOAE-Pegelumfelds minimaler Abweichung,
wiirde die mittlere Abweichung der Primértonpérchen < Li, Ly > zwischen den Anre-
gungsarten noch weiter sinken. Zusammengefasst deuten die Ergebnisse darauf hin, dass
bei beiden Stimulationsarten dieselben Parameter zur Erfassung optimaler DPOAE-Pegel
verwendet werden konnen.

ASSR-Amplituden In Bild 7.9 steigen bei beiden Anregungsarten tendenziell die Ampli-
tuden der Antworten zu niedrigeren Frequenzen hin an und bestétigen den Effekt der bei
weit iiberschwelligen Wiederholungsmessungen intraindividuell zu beobachten ist (Bild
7.5). Obwohl prinzipiell bei beiden Messungen vergleichbare Storsignale vorlagen, wei-
chen die ASSR-Amplituden relativ stark voneinander ab. Es bleibt zu vermuten, dass die
individuelle Vigilanz den groBiten Unsicherheitsfaktor beim inter- und intraindividuellen
Vergleich darstellt.

Mittels ANOVA'? konnte zwischen beiden Gruppen keine signifikanten Abweichungen der
Messergebnisse nachgewiesen werden. Obwohl subjektiv zumeist Uagspom > Uassrhm
gilt, ist dies im Einzelfall umgekehrt und die Standardabweichung der gemittelten Wer-
te zu grofl. Unabhéngig von der Art der Stimulation konnten die Potenziale immer in-
nerhalb 180 s valide nachgewiesen werden. Dass dies bei iiberschwelliger Messung nicht
immer der Fall sein muss, zeigten Vorabuntersuchungen (ohne Bild). In der Literatur
werden abhéngig vom jeweiligen Messsystem schwellennah ASSR nachgewiesen. Unter
Zuhilfenahme der erwarteten Phasen konnte die Gruppe um Picton [117] mit nur 10 dB
iiberschwelliger Stimulation valide ASSR nachweisen. Mit der benutzen Messplattform
konnte zwar ebenfalls bis zu 10 dB iiberschwellig ASSR nachgewiesen werden (siehe Ab-
schnitt 6), deren Reproduzierbarkeit in Wiederholungsmessungen war allerdings schlecht.
Die Messdauer fiir den schwellennahen Nachweis von ASSR lag zudem meist weit iiber 5
Minuten, was fiir die dauerhafte klinische Anwendung unbrauchbar ist.

ASSR-Phasen Die in Bild 7.10 nach der ANOVA als signifikant bezeichneten, unter-
schiedlichen Latenzen deuten darauf hin, dass durch die hybride Anregung ldngere Lauf-
zeiten der ASSR verursacht wiirden. Rein physiologisch ist dies schwer zu begriinden. Die
Zunahme der Latenz bei 2 kHz im Mittel um 3 ms kidme intraindividuell nach Bild 7.5
einer Stimuluspegelabnahme von 30 dB gleich. Dariiber hinaus ist der Verlauf der La-
tenzen tsssrpm nicht mehr direkt mit dem bisher beobachteten exponentiellen Verlauf
vergleichbar. Da zur Umrechung der Phasen in die Latenzen jedoch das gleiche lineare
Verfahren angewendet wurde, deutet dies auf einen Phasenversatz durch die hybride Sti-
mulation hin. Zukiinftige Studien sollten den Einfluss der Frequenz f; in Bezug auf die
ASSR-Phasen weiter beleuchten.

10) Analysis of Variance
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Der gemeinsame Vergleich von DPOAE-Phasen und ASSR-Phasen kann dementsprechend
nur qualitativ jeweils unabhingig voneinander die Ubereinstimmung der Latenzen mit der
Ausbreitung auf der Basilarmembran bestéatigen. Differenzielle Aussagen beziiglich der
Nervenbahnlaufzeiten sind mit den gewonnenen Daten nicht moéglich.

Verdeckung der ASSR Subjektiv teilten alle Probanden mit, dass durch einen zu lau-
ten Ton der Frequenz f; das modulierte Signal der Frequenz f, nicht mehr wahrnehmbar
war. In Bild 7.12 erkennt man, dass mit L,, = 60dB SPL keine validen ASSR durch
den ’Storschallpegel’” L; > 70dB SPL gemessen werden konnten. Weitere systematische
Studien zum Vergleich von subjektiv empfundener Verdeckung und dem Nachweis der
ASSR, unter Einbeziehung weiterer Parameter wie Frequenzabstand des Storers und Art
der Storung, konnten weitere wertvolle Informationen liefern. Fiir die hier beschriebenen
Anwendung konnte bei alle HOSSA-Messungen jedoch heuristisch nachgewiesen werden,
dass die Variation der Schalldruckpegel L; (mit Ly = 54dB SPL = const) keinerlei
Auswirkung auf die Nachweisbarkeit der ASSR Uagspr nm hatte. Da zumeist einen Bereich
von Ly = 45...75dB SPL untersucht werden musste, um bei Normalhérenden die opti-
male Emission zu erfassen, konnte quasi ein zeitlicher Schwerpunkt Messung bzgl. L; mit
Lisp ~ 60dB SPL quantifiziert werden'")

Da das otpimale Priméartonpegelpaar < Lq, Ly > zumeist die Eigenschaft hat L; > Lo,
ergdbe sich durch abweichende Verwendung von f. = f; die Moglichkeit den lauten,
modulierten Ton nicht mehr mit dem leisen Ton der Frequenz f, verdecken zu konnen.
Dariiber hinaus kénnten dadurch Ugssppm bel relativ lauter Anregung (L) in Verbin-
dung mit Lg, p, in horschwellennéher Anregung (Ls) simultan erfasst werden.

In der Literatur wird bei multiplen ASSR Messungen mit dem MASTER-System (Pic-
ton und John [118] erwdhnt, dass Verminderungen der ASSR Amplituden im Vergleich
zu Einzelanregungen auftreten kénnen, diese aber erst in Schwellennédhe einen Einfluss
auf die Nachweisbarkeit haben. Somit ergibe sich mit dem verwendeten Parametersatz
bei Schwerhorigen mit einem Horverlust von mehr als 50 dB HL die Problematik mit
der Messplattform keine ASSR mehr feststellen zu konnen. Bei diesen Patienten sollten
auch nur noch schwer DPOAE mehr messbar sein. In der systematischen Anwendung der
HOSSA (siehe Abschnitt 8.5) sollte in Anschlussuntersuchungen bei solchen Patienten
reine ASSR Messungen mit hoheren Pegeln durchgefiihrt werden.

Ross et al. [159] beschreiben Stérungen der ASSR durch zusétzliche Stimulation mit
impulsartigem Rauschen. Obwohl das Spektrum des Rauschens getrennt vom Spektrum
der ASSR Stimulation war, war eine deutliche Beeinflussung feststellbar. Ross et al. in-
terpretierten dies als Riickstellmoglichkeit der bereits aufintegrierten ASSR, Amplituden
durch Storung der Phasenkohérenz. Mit den sinusartigen Storern in der vorliegenden
Studie war der Einfluss auf die ASSR, Amplituden deutlich geringer.

) Da L; wihrend der 'normalen’ HOSSA Messung variiert wird, um das optimale Reizpegelpaar zu

finden, kann man die jeweils untersuchten Li-Pegel aufmitteln. Dabei kann die Dauer der jeweiligen
Stimulation mit L; als Gewichtungsfaktor dienen, um so den effektiv wirksamen Pegel L iiber die
gesamte HOSSA Messung abzuschitzen.
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7.3 Diskussion

Insgesamt betrachtet bietet die simultane Messung von DPOAE und ASSR bei iiber-
schwelliger Stimulation zusétzliche Information bei gleichem Zeitbedarf, ohne die Qualitét
der Ergebnisse mafigeblich zu beeintrachtigen.
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8 Optimierungen und simultane,
binaurale sowie multifrequente
Messung

Fiir den Einsatz eines Messverfahrens im klinischen Alltag sind geringer Zeitaufwand
und die Mdoglichkeit einer weitgehenden Automatisierung von grofler Bedeutung. DPOAE
und die daraus gefolgerten Messgoflen konnen nach objektiven Kriterien schnell und
zuverlidssig nachgewiesen werden (siehe Abschnitt 5.2). Zur weiteren Diagnosestellung
(Horschwellenschétzung in Abschnitt 5.1, Lautheitsschatzung in Abschnitt 5.3) muss be-
achtet werden, dass moglichst optimale Rahmenbedingungen bei der Untersuchung vorlie-
gen. Nur durch optimale Stimulusdarbietung und Kalibrierung (siehe Abschnitt 4) kann
der individuelle Zustand des Innenohrs mit DPOAE widergespiegelt werden. Auch bei Un-
tersuchungen zur Feinstruktur, Adaptation und Suppression der DPOAE sollten individu-
ell optimale Reizparadigmen zur Anwendung kommen. Bis heute wurden in der Literatur
ausschlielich statische Reizparadigmen fiir diese Untersuchungen verwendet, so dass die
Ergebnisse der Untersuchungen nicht ausschliellich die Eigenschaften des Innenohrs und
dessen Schallverarbeitung darstellen, sondern durch die angewandte Messtechnik korrum-
piert wurden. Grundsétzlich konnen die Einfliisse des verwendeten Reizparadigmas durch
die Kombination diverser Primértonpegel oder der Frequenzverhéltnisse kompensiert wer-
den. Grafisch veranschaulicht kann iiber der Flache der Primértonpegelkombinationen ein
Gebirge der DPOAE-Pegel oder Phasen aufgebaut werden, wodurch sich ein Uberblick
iiber die individuellen Verhéltnisse ergibt. Aufgrund des deutlich erhchten Zeitbedarfs ist
dies im klinischen Einsatz nicht sinnvoll.

A priori kann nur schwer festgestellt werden, welches Reizparadigma individuell opti-
mal ist. Durch die Referenzierung der Reizpegel auf den addquaten Reiz am Trommelfell
mittels Kalibrierung nach ECCC wird eine Verbesserung im Vergleich zu anderen Kali-
brierungen erzielt (siche Abschnitt 8.1). Durch simultane, binaurale Messung mehrerer
DPOAE Testfrequenzen kann der Zeitbedarf deutlich verringert werden (siehe Abschnitt
8.2 bzw. ausfiihrlicher in der Diplomarbeit von Kandzia [99]). Durch die Auswertung einer
HOSSA-Messung (siche Abschnitt 7) kann die optimale, individuelle Anregung bestimmt
werden.
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8.1 Optimales Reizparadigma basierend auf dem
adaquaten Reiz am Trommelfell

Wie im Fallbeispiel in Abschnitt 4.7 angedeutet, hat die Kalibrierung in Verbindung mit
dem gewihlten Reizparadigma und Messplattform erheblichen Einfluss auf die erzielten
Messergebnisse der DPOAE. Verwendet man ein optimales Reizparadigma ohne Beach-
tung der zugehorigen Kalibrierung oder Messumgebung, kann man stark divergierende
Messergebnisse erhalten. In der Literatur wird diesem Umstand héufig keine Beachtung
geschenkt, obwohl die Unterschiede in Bild 8.1 deutlich sind.

8.1.1 Abhangigkeit der DPOAE von der Kalibrierung

Mit unverdndertem Sondensitz wurde in Zusammenarbeit mit Horbrand [35] an 4 nor-
malhérenden Probanden in einer schallisolierten Kammer mit dem DP2000-System 1/0O-
Funktionen gemessen, wobei lediglich die Art der Kalibrierung verédndert wurde.

Da bei der Ermittlung des Reizparadig-
mas der Pegelschere durch Kummer et
al. [109] die In-the-Ear (ItE) Kalibrierung o
benutzt wurde, spiegelt die damit gemes-
sene [/O-Funktion die normale Funkti-
on der Cochlea wider. Die anderen I/O-
Funktionen wiirden in der weiteren Aus-
wertung zu divergierenden Ergebnissen

LDP [dBSPL]

wie Horschwellenschitzung oder Schatzung -5
des Kompressionsverlustes fiihren. o v e
Die in Bild 8.1 abgebildete I /O-Funktionen TR ey 0T

geben mur einen Teil der aufgenomme- py4 ¢ 1. DPOAE 1/0-Funktionen bei glei-
nen DPOAE-Pegelgebirge wieder, die in . :
chem Sondensitz und gleichem

Bild 8.2 beispielhaft von einem Probanden )
8 _ ) Anregungsparadigma (Pegelschere
fiir drei Testfrequenzen dargestellt sind. .
T A nach Kummer) an einem nor-
Das Frequenzverhiltnis der Primérténe N .
malhorenden Probanden. Gestri-
fo/fi = 1,2 wurde konstant gehalten. . . .

) chelt eingetragen sind die Tangen-
Bei der Erfassung der DPOAE Pegel Ly . )

. e P ten der I/O-Funktionen zwischen
wurden die Primértonpegel L; und Lo - .

.. } Lo . Lo, = 40 und 60 dB, die als Pa-
variiert. Durch die Projektion der maxi-
malen DPOAE Pegel auf die Grundflache
(Ly; iber Ly) konnten individuell opti-
male Reizpegelpédrchen ermittelt werden.
Aufgrund der langen Messdauer von etwa 2 bis 3 Stunden zum Ermitteln der Pegel-
gebirge und der damit verbundenen Belastung der Probanden muss in der klinischen
Praxis ein optimales Anregungsparadigma verwendet werden. Im Idealfall werden da-
durch DPOAE lediglich entlang des Grats des Pegelgebirges ermittelt. Gemittelt iiber ein

rameter der Horschwellenschiatzung
bzw. Kompressionsverlustes des In-
nenohres herangezogen werden.
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Normalhoérendenkollektiv von 20 Probanden ergab sich bei Kummer et al. [109] ein linea-
rer Zusammenhang der optimalen Stimulation, der als Pegelschere bezeichnet wurde!).
Je Frequenz (Spalte in Bild 8.2) erkennt man die Ahnlichkeit der Form der Pegelgebirge
unabhéngig vom Kalibrierverfahren. Da DPOAE sehr stabil reproduzierbar sind (sie-
he Abschnitt 5.2) kann davon ausgegangen werden, dass die Pegelgebirge ausschliefflich
aufgrund der unterschiedlichen Kalibrierung differieren. Sowohl L; als auch L, werden
quantitativ durch die Art der Kalibrierung beeinflusst.

Bei der Messung mit der ItE Kalibrierung in Bild (8.2a, 2kHz), (8.2b, 3kHz) und (8.2c,
4kHz) erkennt man, dass die ermittelte optimale Anregung (blaue Ausgleichsgerade der
auf die Li-Lo-Ebene projezierten, maximalen DPOAE Pegel) im Rahmen der von Kum-
mer angegebenen Standardabweichung von ca. 5 dB an der Pegelschere (schwarze Gerade)
liegt. Bei der Constant Voltage Kalibrierung mit und ohne Volumenanpassung weichen die
ermittelten, optimalen Anregungspegel im Bezug auf die, als Referenzlinie eingetragenen,
Pegelschere deutlich ab.

Da die Pegelschere unter Anwendung der ItE-Kalibrierung mit dem DP2000-System
ermittelt wurde, kann dieses Reizparadigma auch nur in Verbindung mit ItE sinnvoll auf
Messsystemen angewendet werden, die qualitativ mit dem DP2000-System vergleichbar
sind. Die Verwendung der Pegelschere in Verbindung mit divergierende Messplattformen
fithrt nicht zwangsweise zu maximalen DPOAE-Pegeln.

Um die Abhéngigkeiten der DPOAE-Messung von Messsystem, Kalibrierung und Reizpa-
radigma zu minimieren, wurde in Abschnitt 4.6 bereits die Kalibrierung ECCC vorgestellt.
Unabhéngig von Ubertragungseigenschaften des technischen Systems und des menschli-
chen Gehorgangs sowie des Mittelohres wird dabei die Lautsprecheranregung direkt mit
dem adédquaten Reiz am Trommelfell assoziiert und in Datenbanken abgelegt. Es wird
also ein explizit beschreibbares, technisches Modell des Trommelfells als Referenz zur
Kalibrierung benutzt. Die Gréfle der Datenbanken kann skalierbar aufgebaut werden,
so dass viele unterschiedliche Parameter (Abstand Sonde-Trommelfell, Trommelfellimpe-
danz, Volumen, Temperatur ...) in der Kalibrierung betrachtet werden koénnen.

Die in Abschnitt 6 vorgestellten Messplattform (Sonde ER10C) wurde lediglich an ei-
nem Ohrsimulator Typ 4157 von Briiel & Kjeer und nur mit den Absténden von 15 mm
bis 37,5mm in 2,5mm kalibriert. Die dadurch erhaltene Datenbank basiert deshalb auf
nur einer genormten Abschlussimpedanz, welche dariiber hinaus laut Spezifikation ober-
halb 4kHz von den Modellvorstellungen eines durchschnittlichen Mittelohres abweicht
(sieche Abschnitt 4). Im Folgenden werden die Ergebnisse im Zusammenhang mit der
Diplomarbeit von Schultz [161] gekiirzt dargestellt.

D) Die Schnittkurve der senkrechten Ebene iiber der Pegelschere mit dem Pegelgebirge stellt die DPOAE
I/O-Funktion dar.
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Bild 8.2: Pegelgebirge eines einzelnen Probanden fiir die Frequenzen 2 kHz, 3 kHz und 4
kHz aufgenommen mit dem DP2000 System und drei verschiedenen Kalibrier-
verfahren: ItE, Constant Voltage (CV) und CV mit Volumenenapassung. In Pro-
jektion auf die Primértonpegelfliche sind die Reizpegelpaare markiert, die maxi-
male DPOAE-Pegel auslosen. Die blaue Gerade stellt deren Interpolationsgerade
dar. Die schwarze Kurve stellt als Referenz das optimale Reizparadigma nach
Kummer et al. [109] dar (Pegelschere).
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8.1.2 Versuchsdurchfiihrung

An insgesamt 13 Probanden (6 ménnlich, 7 weiblich) im Alter zwischen 19 und 34 Jah-
ren wurden bei verschiedenen Priméartonpegelkombinationen L; und L; und konstantem
Frequenzverhiltnis fo/f; = 1,2 DPOAE-Pegel bestimmt (Pegelgebirge). Es wurden die
Testfrequenzen fo = 998, 1982, 2980, 3992, 5977 und 7988 Hz untersucht. Mittels aku-
stischer Abstandschitzung und Vergleich der Ubertragungsfunktionen bezogen auf die
Ebene der Ohrsonden, wurden die Einstecktiefen der Ohrsonden geschétzt und die ent-
sprechende Kalibrierdaten nach ECCC benutzt (siche Abschnitt 4). Der Pegel Ly wurde
in 10 dB Schritten von 75 dB bis auf 25 dB reduziert. Der Pegel L; wurde in Schritten
von mindestens 3 dB variiert, um den maximalen Pegel der Emission Ly, im Pegelgebirge
zu erhalten. Zur Bestimmung des SNR wurde der Mittelwert der benachbarten DPOAE-
Spektrallinien ermittelt. Valide Messungen wurden angenommen, falls der SNR grofler als
6 war?).

Alle Probanden wurden moglichst zeitnah in der Audiologie des Klinikums rechts der Isar
auf eventuell vorhandene Horschédden untersucht. Dazu wurde von jedem der Probanden
ein Tonschschwellenaudiogramm und Tympanogramm aufgenommen. Als normalhérend
wurden Probanden eingestuft, die ein HL. von maximal 20 dB und eine normale Mit-
telohrfunktion aufweisen. Daten zweier Probanden mussten deshalb bei 2 kHz von der
Auswertung ausgeschlossen werden.

Mit den ermittelten Pegelgebirgen wurde analog zur vorgehensweise von Kummer et al.
[109] ein optimales Anregungsparadigma ermittelt, jedoch bezogen auf die Trommelfel-
lebene. Zusatzlich konnten aus den Datensétzen das optimale Reizparadigma mit Bezug
auf die Sondenebene bestimmt werden, was im folgenden mit dem Subskript Sonde kennt-
lich gemacht wird. Der Vergleich der Reizparadigmen unterschiedlicher Referenzebenen
sollte aufzeigen, ob die ECCC gegeniiber bisher verwendeten Verfahren in Bezug auf die
DPOAE-Messung Vorteile birgt.

8.1.3 Ergebnis

Das Ubersichtsbild 8.3 enthilt neben den Pegelgebirgen die Projektion der maximalen
Pegel auf die L; - Lo- Ebene der Primértone. Diese Projektion ist einerseits mit einer Art
Hohenkarte unterlegt (rechts) und andererseits (links) mit Ausgleichsgeraden bestiickt.
Fiir die Beurteilung der Qualitéit der Anndherung an die Messpunkte wurde das Abstands-
maf der Total Least Mean Square Error Regression (TLSE) verwendet?). Die gepunktete
Gerade (Gerade fiir Lgymar £ 1,0dB) resultiert aus der Regression basierend auf den
Mittelwerten der L; Pegel, deren Lg, um weniger als 1 dB vom maximalen Pegel abweicht
(markiert durch Kreise). Abweichungen eines relativ flachen Grates eines Pegelgebirges
konnen durch die Einbeziehung der nahezu optimalen Reizpegel (near-Bereich) besser

2) Die Daten wurden ebenfalls hinsichtlich eines erhéhten SNR Kriteriums von 10 dB untersucht, ohne
gravierende Abweichungen der Ergebnisse zu erhalten (Schultz [164]).
3) Die Summe der geometrischen Abstéinde der Messwerte von der Interpolationsgerade kann als quanti-

tativer Vergleichswert benutzt werden.
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8.1 Optimales Reizparadigma basierend auf dem addquaten Reiz am Trommelfell

modeliert werden.

In den Bildern 8.4 und 8.5 sowie den Tabellen 8.1 und 8.2 sind die Mittelwerte und Stan-
dardabweichungen der optimalen Primértonpegel des Normkollektivs bezogen auf Sonde-
nebene bzw. Trommelfellebene dargestellt. Eine Mittelung iiber alle validen Messwerte
ergab gerundet eine Geradenfunktion nach Gleichung 8.1.

Ll Sondeint — 07 51 - LZSonde + 42 [dB SPL] (81)

errechnet. Fiir den von Kummer et al. [109] betrachteten Pegelbereich der Ly gonge- Werte
bis 60 dB ergab sich die abweichende Gleichung 8.2.

Ll Sondeint — 07 42 - L2 Sonde T 44 [dB SPL] (82)

Dieses Reizparadigma stimmt mit der Pegelschere (Ljsonge = 0,4 Lasonde + 39 dB SPL) in
der Steigung iiberein, besitzt jedoch einen erhthten y-Achsenversatz um 5 dB.

Bezogen auf die Trommelfellebene nach Kalibrierung mit ECCC ergab sich iiber den
gesamten Pegel- und Frequenzbereich eine Geradengleichung nach 8.3.

Li=05-Ly+39 [dB SPL] (8.3)

L, Ly fiir Lgymas [dB SPL]

[dB SPL] 499 \ 998 \ 1982 \ 2980
25 - 48,0+5,2 (9) | 48,1+10,3 (10) | 51,54+5,6 (13)
35 54,5479 (4) | 52,0£5,8 (12) | 52,7+9,2 (13) | 57,6+4,7 (13)
45 54,4459 (8) | 56,4+5,3 (13) | 59,3+4,1 (12) | 61,4+5,3 (13)
55 60,4+4,0 (8) | 61,9£4,5 (13) | 64,5+3,0 (13) | 67,7+£4,6 (13)
65 67,6+2,1 (7) | 68,0£5,0 (13) | 69,4+2,3 (13) | 73,5+4,0 (13)
75 73,7£3,8 (6) | 75,9+4,7 (11) | 75,3+3,6 (10) | 80,3+2,6 (12)
L, Ly fiir Lgymas [dB SPL]

[dB SPL] 3992 5977 7988 Mittelwert
25 52,6+5,1 (10) | 54,7+6,3 (9) 53,949,2 (11) | 51,5+6,9 (62)
35 57,845,7 (13) | 58,1£7,0 (13) | 55,548,2 (13) | 55,546,9 (81)
45 62,843,6 (13) | 65,8+4,8 (13) | 58,2484 (13) | 59,7+5,3 (85)
55 68,4+26 (13) | 70,04+3,0 (13) | 65,846,7 (13) | 65,5+4,0 (86)
65 73,3425 (13) | 74,2431 (13) 71,44+5.0 (7) 71,1+3,4 (79)
75 78,6+2,4 (10) | 79,44+2,6 (12) - 77,243,3 (61)

Tabelle 8.1: Gemittelte, optimale L;-Werte fiir Lg,mq, und Standardabweichungen aller

Probanden. Die Anzahl der validen Messwerte ist in Klammern dargestellt
(SNR> 6)
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8 Optimierungen und simultane, binaurale sowie multifrequente Messung

LZ Sonde Ll Sonde fiir Ldpmax [dB SPL}
[dB SPL] 499 998 1982 2980
<20 - - 55,220,0 (1)
20 - 30 - 54,8£0,0 (1) | 51,720,0 (1) | 61,7£5,3 (12)
30 - 40 55,4485 (5) | 54,4454 (9) | 58,3+10,4 (10) | 66,0+6,8 (11)
40-50 | 54,446,8 (8) | 59,0£6,3 (13) | 64,5487 (13) | 69,0459 (14)
50- 60 | 61,9453 (8) | 64,1%5,6 (13) | 70,7+4,1 (12) | 76,7+5,6 (13)
60-70 | 68,8%5,1 (6) | 69,9451 (12) | 75,3£3,5 (12) | 82,3+5,9 (12)
70-80 | 76,1456 (4) | 74,9455 (13) | 80,227 (13) | 86,9£6,2 (13)
>80 | 75,1554 (2) | 83,5+4,5 (10) | 86,5£3,8 (10) | 96,0£0,0 (1)
L sonde L1 sonde fir Lipmae [dB SPL]
[dB SPL] 3992 5977 7988 Mittelwert
<20 | 53,7E151 (2) | 48,1£86 (3) - 52,3£7,0 (0)
20-30 | 54,945,1 (10) | 55,5%5,1 (7) - 55,7431 (31)
30- 40 | 59,5438 (14) | 58,8464 (12) | 60,0£10,9 (10) | 59,0+7.4 (71)
40-50 | 64,0£3,2 (14) | 64,7£6,3 (12) | 63,4£8,3 (13) | 62,846,5 (87)
50 - 60 | 70,4£3,0 (12) | 69,0£5,1 (14) | 66,4%£7,7 (13) | 68,552 (85)
60-70 | 75,143,7 (13) | 75,248 (14) | 75,4£6,1 (13) | 74,6+4,9 (82)
70-80 | 81,0£5,0 (7) | 79,0£2,9 (8) | 79.8%5,0 (8) | 79,747 (66)
> 80 - 82,7£1,7 (3) - 84,8£3,1 (26)

Tabelle 8.2: Gemittelte L gonge-Pegel fiir Lgyma, aller Probanden analog zu Tabelle 8.1
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8.1 Optimales Reizparadigma basierend auf dem addquaten Reiz am Trommelfell
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Bild 8.3: Ubersicht von links nach rechts: Optimale Reizpegel, Pegelgebirge und Iso-

Emissionspegel der Pegelgebirge fiir einen normalhérenden Probanden bezogen

auf den addquaten Reizpegel am Trommelfell.
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8 Optimierungen und simultane, binaurale sowie multifrequente Messung
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Bild 8.4:

Optimale Reizpegelkombinationen fiir die Frequenzen 499 bis 2980 Hz (links
ECCC (Trommelfellebene), rechts ItE (Sondenebene)). Das Fehlerma$ err nach
TLS dient als indikator der Abweichungen zur eingetragenen Regressionsgeraden.
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8.1 Optimales Reizparadigma basierend auf dem addquaten Reiz am Trommelfell
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Bild 8.5: Pegelgeraden fiir die Frequenzen 3992 bis 7988 Hz (links ECCC (Trommelfellebe-
ne), rechts ItE (Sondenebene)). Alle Mittelwerte der optimalen Reizpegelpaare
sind in der untersten Zeile zusammengefasst dargestellt. Die optimalen Reizpe-
gel variieren mit ItE im Frequenzbereich zwischen 2 und 4 kHz deutlich starker
als mit ECCC.
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8 Optimierungen und simultane, binaurale sowie multifrequente Messung

8.1.4 Vergleich mit der Pegelschere

Obwohl das Normalhtrendenkollektiv im Vergleich zur Studie von Kummer et al. [109]
nur halb so grof§ war, bestétigten sich die Ergebnisse (bezogen auf die Sondenebene).
Der lediglich um 5 dB erhchte Offset kann durch die Unterschiede des Messsystems im
Vergleich zum DP2000 System begriindet sein®. Bei der visuellen Analyse der einzel-

Lo Ly fiir Laymae [dB SPL] L1 sonde (L2 sonde)
[dB SPL] | unkorrigiert ‘ Korrektur 1 ‘ Korrektur 2 | Werte von Kummer

25 51,0+6,9 (51) | 51,2+6,9 (48) | 51,7£5,8 (45) 50,745,8 (110)
35 55,7£7,0 (64) | 56,1£6,8 (61) | 57,2£5,1 (55) 55,745,0 (137)
45 61,1455 (64) | 61,4+4,8 (61) | 61,1£4,5 (59) 59,9444 (135)
55 66,5+4,6 (65) | 67,0+4,1 (62) | 66,8+3,9 (61) 63,0£2,9 (93)
65 71,7+4,3 (65) | 71,943,8 (62) | 72,0£3,5 (60) 63,921 (32)
75 78,0+3,7 (55) | 77,9434 (52) | 77,8£3,3 (51) -

Tabelle 8.3: Vergleich der Mittelwerte mit den Resultaten von Kummer. Es st zu beachten,
dass die Referenzebenen der beiden Studien divergieren. Die Anzahl der zu
Grunde liegenden Messpunkte ist in Klammern angegeben.

nen Pegelgebirge bestand Grund zur Annahme, dass vereinzelte Storungen als Ausreifler
den gemittelten Datensatz korrumpiert haben konnten. Anhand der Werte in Tabelle 8.3
ist jedoch ersichtlich, dass die Mittelwerte weitgehend unbeeinflusst von durchgefiihrten
Korrekturen des Datensatzes® blieben. Durch Korrektur 2 konnten vergleichbare Stan-
dardabweichungen wie bei Kummer et al. [109] erzielt werden. In Bild 8.6(a) sind die Pe-
gelscheren bezogen auf Sondenebene grafisch einander gegeniibergestellt. Mittelwerte und
Standardabweichungen sind dariiber hinaus in Tabelle 8.3 eingetragen. Durch die erhchte
Steigung bei Primértonpegeln oberhalb Ly =65 dB SPL wird deutlich, dass erst fiir diesen
hohen Pegelbereich gleiche Schalldruckpegel Ly = Ly zu maximalen DPOAE fiithren. In
vielen Messsystemen wird dieses einfache Reizparadigma (allerdings auch schwellennah)
verwendet.

Zusammengefasst sind alle ermittelten, frequenzabhéngigen Pegelscheren in Bild 8.6 abge-
bildet. Durch den Bezug auf die Trommelfellebene variieren die optimalen Primértonpegel
weniger stark als die auf die Sondenebene bezogenen. Der erweiterte Pegelbereich der un-
tersuchten Primértone war hauptverantwortlich fiir die Diskrepanz von Gleichung 8.1 im
Vergleich zu Gleichung 8.2. Die Pegelscheren bezogen auf Trommelfellebene weisen deut-
lich geringere, frequenzabhéngige Variationen auf, wodurch Vorteile in der praktischen
Anwendung resultierten (siche Bild 8.6 sowie Bild 8.5 unten). Zwischen der Pegelschere

4) Eine personlicher Diskussion der Ergebnisse mit Kummer ergab, dass dieser in der Anwendung einen
Offset von 42 dB SPL verwendete, wodurch kein nennenswerter Unterschied mehr zu den eigenen
Ergebnissen in Gleichung 8.2 besteht.

5) Unkorrigiert bezeichnet den Datensatz aller validen DPOAE Messungen. In Korrektur 1 sind stark
abweichende optimale Pegelkombinationen zweier Probanden im niedrigen Pegelbereich manuell ent-
fernt worden. In Korrektur 2 wurden die Daten wie bei Kummer et al. [109] auf den Frequenzbereich
zwischen 1 kHz und 6 kHz eingeschrankt.
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8.1 Optimales Reizparadigma basierend auf dem addquaten Reiz am Trommelfell
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Bild 8.6: Vergleich der optimalen Reizparadigmen (Pegelscheren) fiir 499 Hz bis 7988 Hz.
Durch den Bezug auf die Trommelfellebene variieren die Pegelscheren im linken

Bild weniger und sind fast nur parallel verschoben. Die Einheit der angegebenen
Gleichungen der der Pegelscheren ist [dB SPL)
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Pegelgebirge (Proband 10, f2=5977 Hz)

L,, [dB SPL]

L, [dB SPL] L, [dB SPL]

Phasengebirge

@, [deg]
o

& -

100" 80 o
L, [dB SPL] L, [dB SPL]

Bild 8.7: Pegel und Phasen der DPOAE eines normalhérenden Probanden in Abhéngigkeit
von Primértonpegeln (siche auch Bild 8.3). Zur besseren Darstellung sind die
Achsen der Phasendarstellung gedreht. Im Gegensatz zu den Pegeln der DPOAE,
die zumeist einen 'Gebirgsgrat’ aufweisen, variiert die Form der 'Phasengebirge’
intraindividuell und interindividuell sehr stark.

bezogen auf die Sondenebene und derjenigen bezogen auf die Trommelfellebene ergaben
sich deutliche Unterschiede (Gleichung 8.3 im Vergleich zu 8.1).

8.2 Abhadngigkeit der DPOAE von der Phase der
Primédrténe (monaural und binaural)

In Abschnitt 5.2 wurde bereits dargestellt, inwiefern die Phase der DPOAE zum Signal-
nachweis verwendet werden kann. Ebenso wie die Pegel der DPOAE variieren die Phasen
abhéingig von den Primértonpegeln. Zur Illustration eines 'DPOAE-Phasengebirges’ ist
in Bild 8.7 das Pegelgebirge der Frequenz f; = 5977 Hz aus Bild 8.3 nochmals interpo-
liert und zusammen mit den Phasen der DPOAE dargestellt. Im Gegensatz zu DPOAE-
Pegelgebirgen, die sich im interindividuellen Vergleich im ihrer Form dhneln, sind die Pha-
senverldufe auch interindividuell sehr unterschiedlich. Basierend auf der Phasenverldufen
konnte im Normkollektiv keine deutlich iibereinstimmende Untermenge gefunden werden.
Eine Analogie zur DPOAE I/O-Funktion, welche als Projektion des Grates des DPOAE-
Pegelgebirges verstanden werden kann, ist bei den Phasen nicht bekannt. Ursache dafiir
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sind vermutlich die vielfédltigen Einfliisse auf die Phasen der DPOAE. Neben dem Einfluss
der Primértonphasen nach Gleichung 8.4 (Siedlecki [168]) ist vor allem das Auftreten der
zweiten Quelle® fiir groBe Phasenschwankungen verantwortlich.

Agap = 2A¢1 — Ay (8.4)

Die Phase der DPOAE ist interindividuell aufgrund anatomischer Unterschiede ver-
schieden. In Wiederholungsmessungen zeigt sich die Phase der DPOAE intraindividuell
ebenso wie die Pegel als gut reproduzierbar. Durch Verschieben der urspriinglichen
Primértonphase ¢;; oder ¢,; in aufeinander folgenden Messungen ¢ und j kann die
einhergehende Phasenverschiebung der DPOAE mit Gleichung 8.5 berechnet werden.

Pdpj = Pap,i + 2(P1,; — b1,4) — (D25 — P2.4) (8.5)

Mit der Zwei-Quellen-Theorie (siehe Abschnitt 3) wird der Entstehungsort der DPOAE
nahe des Frequenzortes von fy als energetischer Ursprung der DPOAE betrachtet, welcher
die Reflexion am Ort der Perzeption (bei fy,) ermoglicht. Durch den Laufzeitunterschied
bzw. Phasenunterschied der DPOAE der zweiten Quelle kann es zu destruktiver Interfe-
renz kommen, wodurch die beobachteten Pegelunterschiede der Feinstruktur erklart wer-
den.

Da DPOAE simultan mit ASSR gemessen werden konnen und dabei unterschiedliche
Phasenlagen der Primértone Einfliisse auf die Qualitdt der Messung haben kénnten, muss

sichergestellt sein, dass Variationen der Primértonphasen keine Auswirkung auf DPOAE-
Pegel haben”.

8.2.1 Versuchsaufbau

Mit dem in Abschnitt 6 beschriebenen Messsystem wurden an drei normalhérenden,
ménnlichen Probanden (P1 - P3, Alter zwischen 19 Jahren und 29 Jahren) in einer
schallisolierten Kammer DPOAE Wiederholungsmessungen bei unverénderten Sonden-
sitz durchgefiihrt. Dabei wurden bei den Testfrequenz fo= 998, 1982, 3992 und 5977 Hz
bei Pegeln von L= 30 bzw. 60 dB SPL jeweils 4 unterschiedliche Primértonphasen ¢o=
0°, 45°, 90° und 135° bei konstantem ¢;=0° verwendet. Mit jedem Parametersatz wur-
de das individuelle Maximum der DPOAE Pegel durch Variation des Primértonpegels
Ly bestimmt (Maxima der Lg,(L;)-Kurven). Neben einer monauralen DPOAE Messung
wurden in derselben Sitzung mit identischem Parametersatz fiir beide Ohren binaurale
Messungen durchgefiihrt. Die Kalibrierung des Messsystems erfolgte nach ECCC (siehe
Abschnitt 4.6).

6) Es wird dariiber spekuliert, ob noch weitere Quellen der DPOAE beteiligt sind. Zur Vereinfachung

konnen mehrere Quellen summarisch gebiindelt als eine weitere effektive Quelle der DPOAE betrachtet
werden.

) Als Bestandteil der in Abschnitt 7 beschriebenen Minderung der DPOAE Pegel bei HOSSA Messungen
wiire dies prinzipiell moglich.
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P1, MR2: f2 =998 Hz; L2 = 30 dB SPL; left ear
15

10F
A¢ monaural [°]: 90;135;0;45
5F mean (oL )=0.46376 (N=30)

DP

z
n or
m
S,
5 51
-
-10t x
) X
-15+ T :
v X
-20 L L L L
45 50 55 60
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Bild 8.8: Mittelwert und Standardabweichung der Lg,(L;)-Kurven eines Probanden bei
monauraler Stimulation mit 4 unterschiedlichen Primértonphasen bei L;=30 dB
SPL. Die Einzelwerte der Messreihen sind gestrichelt miteinander verbunden.

8.2.2 Ergebnisse und Diskussion

Je Proband, Frequenz und Pegel lagen insgesamt 12 L, (L;)-Kurven vor, wobei 4 Kurven
aus der monauralen Stimulation und zwei mal 4 Kurven aus der binaurale Stimulation
resultieren. In Bild 8.8 sind die 4 Kurven monauraler Stimulation sowie deren Mittel-
wert eines Probanden abgebildet. Der maximale DPOAE Pegel wurde im Mittel durch
L1=52 dB SPL erreicht. Durch den hohen SNR von minimal 15 dB unterscheiden sich die
DPOAE Pegel deutlich vom Umgebungsrauschen. Der Mittelwert iiber alle Standardab-
weichungen® der DPOAE-Pegel war 0,5dB.

Der grofite Mittelwert aller Standardabweichungen im gesamten Probandenkollektiv lag
bei 1,8 dB, der minimale Mittelwert lag bei 0,1 dB. Die Mittelwerte der Standardab-
weichungen der Probanden und des Kollektivs sind in Tabelle 8.4 zusammengefasst. In
Abhéngigkeit vom SNR waren nach Bild 5.7(a) gewisse Streuungen der DPOAE-Pegel
zu erwarten. Diese Zahlenwerte sind ebenfalls angegeben. Obwohl die Referenzwerte aus
monauralen Wiederholungsmessungen nach Janssen et al. [38] entnommen wurden, stimm-
ten die Mittelwerte der Streuungen je Proband inklusive der binauralen Messungen da-
mit {iberein. Beispielhaft sind die Mittelwerte und Standardabweichungen eines mittle-
ren Phasenverlaufes ¢4,(L;) Bild 8.9(a) zusammen mit den Einzelwerten der Wiederho-
lungsmessung dargestellt. Die erwarteten Verschiebungen der DPOAE-Phasen durch die
Primartonphasen nach Gleichung 8.5 sind in dieser Darstellung kompensiert. Neben der
geringen mittleren Standardabweichung von nur 2° konnte man individuell verschiedene
Formen der Phasenverldaufe beobachten (Bilder 8.9(b) und 8.9(d) sowie Darstellung in
Bild 7.11).

8) Je L, ergab sich eine Standardabweichung durch bis zu vier Messungen mit unterschiedlichen Phasen.

176



8.2 Abhéngigkeit der DPOAE von der Phase der Primérténe (monaural und binaural)

| Messreihe(n) | SNR [dB] | 7z, [dB] | op,,res [dB] |

P1 Mittelwert 325 | 0,5 (425) 0,3
P2 Mittelwert 16,4 1,0 (422) 11
P3 Mittelwert 26,3 0,6 (384) 0.5
Kollektivmittelwert 249 0,6 (1231) 0,6
min, o7, (PL, 3992Hz, | 44,38 0,1 (28) 0,1
L,=60 dB SPL, rechts)

max, o7, (P2, 3992 Hz, 9.8 1.8 (17) 1.8
L,=30 dB SPL, rechts)

Tabelle 8.4: Vergleich der Abweichungen o7, der Wiederholungsmessungen mit oz, ey
aus der Studie nach Janssen et al. [38], Bild 5.7(a) in Abhéngigkeit vom
mittleren SNR.

In Bild 8.9(c) sind der Mittelwert und Standardabweichung sowie die einzelnen Pegel-
verldufe der monauralen und binauralen Messung eines Probandenohres dargestellt. Neben
den geringen Abweichungen erkennt man einen markanten Einbruch des Pegels und einen
Phasensprung bei L;= 67 dB SPL. Dieser Effekt trat sowohl bei monauraler als auch
bei binauraler Stimulation reproduzierbar bei diesem Probanden auf und kann auf die
Feinstruktur der DPOAE zuriickgefiihrt werden.

Visuell konnte der gesamte Datensatz #hnlich einer Receiver-Operator-Kurve (ROC)? wie
in Bild 8.10 dargestellt werden. Im Idealfall ndhert sich der Kurvenverlauf mit Steigung
oo an die y-Achse an, wenn alle gemessenen DPOAE-Pegel keinerlei Abweichungen vom
Mittelwert der jeweiligen Wiederholungsmessungen aufweisen. Abhéngig vom mittleren
SNR ergaben die Daten prinzipiell dieselbe Charakteristik wie in Bild 5.7(a) dargestellt.
Zunehmendes SNR verringert die Abweichungen der Pegel in den Wiederholungsmessun-
gen ohne Beeinflussung durch die Phasenlage der Primértone.

Analysiert man die drei Gruppen der Messungen mit dem Friedman Test'®) [118] er-
gaben sich lediglich bei einem der drei Probanden bei 40% seiner Daten (sortiert in
Testgruppen) signifikante Unterschiede auf dem 5 % Niveau. Eine weitere Analyse der
auffilligen Datensétze ergab, dass die auflerordentlich geringen Standardabweichungen
der DPOAE-Pegel dieser Testperson mit bis zu 0,1 dB den Friedman Test inhérent sensi-
tiv parametrierten'?. Legt man durchschnittlich gute Standardabweichungen zu Grunde,
ergaben sich keinerlei signifikante Beeinflussungen der DPOAE-Pegel durch Variationen
der Primé&rtonphasen.

Durch den jeweils intraindividuellen Vergleich der DPOAE-Pegel in monauraler und bin-
auraler Stimulation ergaben sich im Kollektiv ebenfalls keine signifikanten Unterschiede.

9 Bei ROC-Kurven wird die Sensitivitit iiber der Spezifitit bei einem diagnostischen Test dargestellt.

10) Als nichtparametrischer Test kénnen in Analogie zu einfaktoriellen ANOVA auch bei mehr als zwei Vek-
toren verbundener Elemente statistische Aussagen iiber signifikante Abweichungen der Testgruppen
gemacht werden.

11) Eine absolute Erhohung der Standardabweichung um 0,1 dB bei einer anderen Testgruppe stellte
eine Verdopplung der Standardabweichung dar. Dieser Effekt wurde durch Friedman als signifikante
Anderung erkannt.
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P1, MR5: f2 =3992 Hz; L2 =30 dB SPL; right ear

P2, MR6: f2 =5977 Hz; L2 =60 dB SPL; left ear
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(c) Pegelverlauf mit Feinstruktur (d) Phasenverlauf mit Feinstruktur

Bild 8.9: Normale Phasenverldufe (oben) sowie Pegel- und Phasenverldufe beim Auftreten
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gen zeigten sich in den Phasen- auch Pegelverlaufen nur geringe Abweichungen.
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rel. Anzahl Messpunkte [%]

————— SNR > 24 dB
= ==SNR2>12dB|
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0 ; ; ; ; ; ; : :
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Bild 8.10: Relative Anzahl der DPOAE-Messungen aufgetragen iiber die Pegelabwei-
chungen zum Mittelwert der Wiederholungsmessungen (mit Variation der
Primértonphasen). Mit groBerem SNR verringert sich die Streuung der
DPOAE-Pegel bzw. erhoht sich der Anteil geringer Abweichungen vom Mit-
telwert.

In Bild 8.11 sind alle korrespondierenden DPOAE-Pegel Ly, monaurai WA Ly pinaural SOWie
die Phasen paarweise gegeneinander angetragen. Im Vergleich zur Ausgleichsgerade (Win-

200 T T T
Kollektiv: p=0.99637

1501 ¢y, =1.00620 , +1.1563 °

Kollektiv: p=0.99148
Lppp=1-0007L,  +0.013659 dB SPL
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Bild 8.11: Lgp monaurat im Vergleich Ly, pinaurar Paarweise gegeneinander aufgetragen fiir
alle Probanden. Der Korrelationskoeffizient p zwischen monaural und binaural
gemessenen DPOAE ist nahe bei 1.

kelhalbierende) weist die Punktewolke einen Pearsonschen Korrelationskoeffizienten von
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0,99 auf. Mit dem Wilcoxon Test'? [118] konnte die Nullhypothese Es existieren keine
Unterschiede zwischen den Testgruppen mit monauraler und binauraler Stimulation nicht
widerlegt werden.

8.3 Einfluss multifrequenter Stimulation auf DPOAE
(monaural und binaural)

Mit identischem Versuchsaufbau und dem mit einem Probanden (P4, weiblich, 20 Jahre)
verstiarkten Normkollektiv aus Abschnitt 8.2 wurden multifrequente Stimulationen der
DPOAE mit singuldren Stimulationen verglichen.

8.3.1 Versuchsdurchfiihrung

An vier normalhérenden Probanden (P1 - P4) wurden DPOAE I/O-Funtionen mit Ly von
10 bis 70 dB SPL an neun Testfrequenzen aufgenommen. Die Kalibrierung des Messsy-
stems efolgte mit ECCC. Die Reizpegel von L; errechneten sich aus der angepassten
Pegelschere aus Gleichung 8.3. Die Messungen erfolgten zum einen mit singulédrer, zum
anderen mit multifrequenter Stimulation, welche wiederum mit verschiedenen Frequenz-
gruppierungen wiederholt durchgefithrt wurde (siehe Tabelle 8.5).

f2,1 D f2,2 [HZ]
Gruppierung A Gruppierung B
Reihenfolge || Monaural links (1) \ Binaural 141 H Monaural links \ Monaural rechts

1 1001 < 2002 1001 « 2002 || 1001 < 2002 | 4003 < 8006

2 1493 « 3002 1493 < 3002 || 1493 < 3002 1001 « 2002

3 4003 « 7005 4003 < 7005 | 4003 < 8006 5004 < 7005

4 5004 « — 5004 < — 5004 < 7005 1493 « 3002

5 6005 « — 6005 < — 6005 < — 6005 < —

6 8006 < — 8006 « — - —

Tabelle 8.5: Ubersicht iiber die Parameter der multifrequenten, binauralen DPOAE-

Messungen.

8.3.2 Ergebnisse und Diskussion

Wihrend der Durchfithrung der Messungen ergaben sich in multifrequenter Anregung
bei den Frequenzen fo=1001 Hz und f,=1493 Hz technische Verzerrungen bei Reizpegeln

12) Nichtparametrischer, statistischer Test fiir zwei verbundene Stichproben ohne Beschrinkung auf Nor-
malverteilung der Daten oder linearer Skalierung.
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oberhalb L,=60 dB SPL. Diese Daten wurden von der weiteren Auswertung ausgeschlos-
sen.

In der Auswertung wurden die Messungen in drei Kategorien unterteilt: Singuldre Mes-
sungen, mulitfrequente Messungen in Gruppierung A und multifrequente Messungen in
Gruppierung B. Der Vergleich der DPOAE-Pegel von Gruppierungen A und B mit den
jeweils singuldren stimulierten DPOAE-Pegeln ist in Bild 8.12 dargestellt. Messpunkte,
die bei den multifrequenten Messungen ungepaart'® aufgenommen wurden, waren von
der Betrachtung ausgeschlossen. Sowohl in den Scatterplots als auch in den "/ROC-Kurven’
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- 2
F o0t 1 © |
%] =
<
Q[ 150 1 3 1
S, g
= 1o | g |
Y I |
e
-5r° o Ly 1 ‘= ='SNR>24dB|]|
—10} 1:1-Gerade |1 = ==SNR>12dB| |
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SNR
35 T T T T T 100 I
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(c¢) Gruppierung B vs. singuldre Messung (d) Abweichungen Gruppierung B bzgl.
SNR

Bild 8.12: Scatterplots (links) und 'ROC-Kurven’ (rechts) fiir singulédre im Vergleich
zu multifrequenten DPOAE-Messungen. Die mutlifrequente Stimulation nach
Gruppierung A ist oben, diejenige nach Gruppierung B ist unten abgebildet.

13) Die Werte fiir fo=5004, 6005 und 8006 Hz bei Gruppierung A sowie die Werte fiir fo=6005 Hz bei
Gruppierung B wurden singuldr gemessen.
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ist zu erkennen, dass bei Gruppierung B hohere Abweichungen der DPOAE-Pegel von
ihren singulédren Vergleichswerten auftraten, als bei Gruppierung A. Bei einer Restriktion
der Auswertung auf DPOAE-Pegel mit SNR von mehr als 24 dB verschwanden die Un-
terschiede zwischen den Gruppierungen. Der pearsonsche Korrelationskoeffizient bzgl. der
jeweiligen Ausgleichsgerade war bei Gruppierung B schlechter als bei Gruppierung A (0,9
im Vergleich zu 0,95). Im intraindividuellen, paarweisen Vergleich der Pegel (Scatterplot)
waren in Gruppierung B einige, einzelne Abweichungen von der Winkelhalbierenden zu
erkennen.

Im Wilcoxon Test ergaben sich lediglich bei Gruppierung B im Kollektiv signifikante
Unterschiede (p=0,004) zwischen singuldrer und multifrequenter DPOAE-Messung. Diese
konnten Grofiteils auf die Kombinationsmessunger der Frequenzen f5; = 5004 Hz und
fa2= 7005 Hz zuriickgefiihrt werden. Bei zwei der vier Probanden wurden die Pegel der
gesamten DPOAE I/O-Funktion im Vergleich zur singuldren Anregung um bis zu 5 dB
vermindert. Es konnte festgestellt werden, dass die Primértonfrequenzen bei binauraler
Stimulation auf der Messplattform iibersprechen konnten. Bei der Gruppierung der Fre-
quenzpaare war darauf zu achten keine DPOAE-Frequenzen zu messen, die simultan auf
dem anderen Ohr als Stimulusfrequenz benutzt wurde'?.

Neben der Beeintréchtigung durch unzuléssige Frequenzkombinationen, wurden bei ei-
nem Probandenohr groflere Variationen der DPOAE Pegel aufgrund einer nicht optima-
len Stimulusdarbietung festgestellt. Bei der Kalibrierung nach ECCC konnte keine gute
Ubereinstimmung mit den hinterlegten Modelldaten gefunden werden'®. In einer I/O-
Funktion eines Probanden stellte sich heraus, dass vermutlich eine externe Einstreuung
den DPOAE Pegel kurzzeitig korrumpiert hatte, was zu Abweichungen von 15 dB im
Vergleich zur Wiederholungsmessung fiihrte. Entfernt man die genannten Daten aus dem
Kollektiv deutet auch der Wilcoxon-Test auf keinerlei signifikante Unterschiede zwischen
singuldrer und multifrequenter Stimulation der DPOAE hin.

Die Auswirkungen der Darbietungsreihenfolge von binauralen, multifrequenten Reipegeln
auf die DPOAE-Pegel sind in Bild 8.13 dargestellt. Dabei wurde untersucht, ob die simul-
tane Darbietung identischer Frequenzkombinationen (synchron) dieselben DPOAE-Pegel
auslost wie binaural unterschiedliche Frequenzpaare (asynchron). Der Korrelationsko-
effizient der Ausgleichsgerade betrug 0,98. Dies deutete ebenso wie der Wilcoxon-Test
(p=0,85) darauf hin, dass zwischen beiden Arten der Stimulation keine signifikanten Un-
terschiede in den DPOAE-Pegeln deutlich werden.

Die Auswirkung multifrequenter Stimulation auf die DPOAE-Pegel im Vergleich zu sin-
guldrer Anregung wurde bereits in einer Studie von Kim et al. [104] untersucht. Es wurden
DPOAE an verschiedenen Frequenzen mit den Pimértonpegeln L;=65 und L,=50 dB
SPL gemessen, bei gleichzeitiger Darbietung von drei Primértonpéarchen. Die sich erge-
benden Abweichungen der DPOAE-Pegel waren meist kleiner als 1,3 dB, jedoch in 6
von 12 Testkonstellationen statistisch signifikant und stimmen insofern mit den eigenen
Beobachtungen iiberein.

14) Beispielsweise wird links mit fo= 6 kHz eine DPOAE mit fap=4 kHz gemessen. Auf dem rechten Ohr
darf keine Stimulation mit f; bzw. fo bei 4 kHz erfolgen.

15) Die benutzten Modelldaten enthielten nur eine simulierte Trommelfellimpedanz und simulierte
Absténde der Sonde zum Trommelfell in 2,5 mm Schrittweiten.
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8.3 Einfluss multifrequenter Stimulation auf DPOAE (monaural und binaural)
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Bild 8.13: DPOAE-Pegel im intraindividuellen Vergleich von synchroner im Gegensatz zu
asynchroner, multifrequenter, binauraler DPOAE-Messung.

8.3.3 Zeitbedarf

Die Mittelungsdauer einer Einzelmessung wurde bei der Untersuchung statisch auf 8
Sekunden festgesetzt, wodurch die Gesamtzeit ¢, fir die Aufnahme von neun I/O-
Funktionen mit jeweils zwo6lf Messpunkten bei singulédrer Stimulation rechnerisch 9 - 12 -
8 = 864 Sekunden (ca. 14,5 Minuten) betrug. Im Fall von Gruppierung A ergaben sich
6-12-8 = 576 Sekunden (ca. 10 Minuten), im Falle von Gruppierung B 5-12 -8 = 480
Sekunden (8 Minuten). Aufgrund der automatisiert durchgefithrten Wiederholungsmes-
sungen, falls keine DPOAE-Pegel auf Anhieb mit einem SNR von 6 dB erkannt werden
konnten, ergaben sich die in Tabelle 8.6 dargestellten realen Messzeiten bei Probanden
P1 - P4. Bei einigen Probanden ergaben sich in der Praxis teilweise Verdoppelungen der

Messzeit, [min]
Proband | singulér (MR9) | multifrequent A (MR11) | multifrequent B (MR12) |
P1 20 14 12
P2 28 16 13
P3 27 16 13
P4 17 12 10
Mittelwert 23 14.5 12
tinin 14 10 8

Tabelle 8.6: Messzeiten bei singuldren und multifrequenten Messungen
rechnerischen Messdauer. In der Parametrierung des automatischen Messablaufs wurde

explizit gefordert, Emissionen bis zu Ly, =10 dB SPL messen zu wollen. Die Standardein-
stellung des Messablaufs, welche auf Nachmessungen verzichtet, falls bereits bei hoheren
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8 Optimierungen und simultane, binaurale sowie multifrequente Messung

Primartonpegeln keine DPOAE mehr nachweisbar sind, wurde bei dieser Studie nicht
angewendet. Aufgrund der hohen Emissionen selbst bei L,=10 dB SPL ergaben sich bei
Proband P4 nur wenige Wiederholungsmessungen. Im Mittel reduzierte sich der Zeitbe-
darf durch die multifrequente DPOAE-Messung um 50 %'6).

Beachtet man die Préavalenz der Horstorungen z.B. bei einer Standard-Untersuchung an
Kleinkindern, wére es sinnvoll eine minimale Mittelungszeit je Messpunkt von zwei Sekun-
den zu verwenden und das genannte Abbruchkriterium zu aktivieren. Innerhalb von zwei
Minuten koénnen dadurch mit dem Messsystem automatisiert an zehn Frequenzen objek-
tiv die Horschwelle und den Kompressionsverlust geschéitzt werden. Im Gesamtiiberblick
wird in Abschnitt 8.5 die systematischen Anwendungsméglichkeiten des Messsystems dar-
gestellt.

8.4 Ermittlung des individuellen, optimalen
Reizparadigmas der DPOAE mittels HOSSA

An einem schwerhorenden Patienten (P5)'7), einem normalhérenden Probanden (P3) und
einem Probanden mit geringem Horverlust auf dem rechten Ohr bei 2 kHz (P6), wurden
automatisiert innerhalb von je 25 Minuten an 5 verschiedenen Frequenzen iiberschwellige
binaurale HOSSA Messungen ( f,,0,¢=48 Hz bzw. 41 Hz) bei L=60 dB SPL durchgefiihrt.
Dabei wurde bei jeder HOSSA Messung der Primértonpegel L o, bestimmt, der indivi-
duell zu maximalen DPOAE-Pegeln fiihrte. Bei dem Schwerhorenden konnten an einigen
Frequenzen kein Optimum bestimmt werden, da nur invalide DPOAE-Pegel mit SNR <
6 dB vorlagen. Bei P5 konnte der Horverlust durch den Nachweis der ASSR korrekt ein-
gegrenzt werden. Bei P3 und P6 waren trotz weitgehender Normalhorigkeit im Einzelfall
keine ASSR nachweisbar'®. Durch die gleichzeitige Messung von validen DPOAE konnte
ohne zeitlichen Mehraufwand Informationen iiber die Funktionsfahigkeit des Innenohres
gewonnen werden. In Tabelle 8.7 sind die Ergebnisse der Fallbeispiele zusammengefasst.
Eine Abweichung L 4;5¢ der individuellen Optima L; ., von der durch Gleichung 8.3
a priori erwarteten Werten kann fiir individuelle Kompensationen des DPOAE Reizpa-
radigmas in Folgeuntersuchungen benutzt werden. Da keine individuellen Messwerte der
Trommelfellimpedanz o.4. messbar waren, kann es zu individuellen Abweichungen von den
Modellannahmen der ECCC-Kalibrierung kommen. Durch einfache Parallelverschiebung
der Pegelschere um L 45 kann das Ergebnis der HOSSA zur anschlieBenden DPOAE-

16) Ohne zusétzlichen Zeitbedarf hiitte multifrequent noch eine weitere Frequenz untersucht werden
konnen. Im aufgefiihrten Fallbeispiel wurde eine ungerade Anzahl an Testfrequenzen verwendet.

Das Tonschwellenaudiogramm des Schwerhorigen P5 zeigte eine pantonale Schwerhorigkeit auf beiden
Ohren. Links steigerte sich der Horverlust von 20 dB HL bei 500 Hz auf 50 dB HL bei 6 kHz. Auf dem
rechten Ohr steigerte sich der Horverlust im selben Frequenzbereich von 15 dB HL bis 35 dB HL.

18) Bei Frequenzen oberhalb 4 kHz verringerten sich die ASSR-Amplituden deutlich. Durch elektromagne-

tische Storeinfliisse oder auch Anderung des Vigilanzniveaus war die Messung in der klinischen Praxis
erschwert.

17)
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8.5 Vorschlag zur systematischen Anwendung der DPOAE, ASSR und HOSSA

| Proband | fo/ear [Hz] | ASSRy | Lyop 1 [dB SPL] | ASSR, | Ly gp » [dB SPL] |

P3 499 X 69 X 69
P3 998 X 71 X 63
P3 1996 X 63 X 67
P3 4005 - 67 - 69
P3 6001 X 71 - 69
P5 499 - 65 X 63
P5 998 X 73 - 65
P5 1996 X - X 67
P5 4005 X - X 73
P5 6001 - - X -

P6 499 X 65 - 71
P6 998 X 29 X 61
P6 1996 X 69 X 67
P6 4005 X 67 - 69
P6 6001 - 69 - 73

Tabelle 8.7: Ergebnisse binauraler HOSSA-Messungen an einem schwerhérenden Pa-
tienten (P2) und zwei normalhdérenden Probanden (P1 und P3) bei
tiberschwelliger Stimulation mit 60 dB SPL. Signifikante ASSR (p <0,05)
sind mit x markiert. Der individuell optimale Reizpegel L;, der zu maxima-
len DPOAE-Pegeln fiihrt, konnte beim schwerhérenden Patienten teilweise
nicht ermittelt werden (-).

Messung herangezogen werden'?). In den vorliegenden Untersuchungen konnte bei P6 und
P5 auf eine Anpassung verzichtet werden, da die Abweichungen zum erwarteten Wert L,
= 66 dB SPL?"). Bei P3 wiire eine Anpassung der Pegelschere angebracht. Durch die Auf-
nahme von DPOAE I/O-Funktionen mit individuell optimalen Reizparadigma kann die
Horschwelle objektiv abgeschétzt werden und in ein Audiogramm eintragen werden, wie
schon in Bild 6.8 dargestellt wurde.

8.5 Vorschlag zur systematischen Anwendung der
DPOAE, ASSR und HOSSA

Mit der verwendeten Messplattform kénnen die Vorteile der jeweiligen Verfahren zum
Vorteil des Patienten eingesetzt werden.

DPOAE spiegeln mittels [/O-Funktionen die Funktion des cochledren Verstirkers wider.

19) Die einfache Parallelverschiebung als individuelle Optimierung ist durch die Messergebnisse aus Bild

8.6(b) begriindet.
20) Da L = 60 dB SPL gewéhlt wurde, resultiert ein Ly von 54 dB SPL, wodurch L; = 0,5-54+39 = 66 dB
SPL resultiert.
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8 Optimierungen und simultane, binaurale sowie multifrequente Messung

Die Erfassung der DPOAE erfolgt sehr schnell und bietet auch Hinweise auf eine
differenzielle Diagnose zwischen Innenohr- und Mittelohrschadigung. Schétzungen
der Horschwelle sind bis zu Horverlusten von 45 dB HL moglich.

ASSR beinhalten zusétzlich die Funktion der Nervenbahn, benotigt dafiir aber erheblich
langerer Messzeiten. Auch grofie Horstorungen kénnen mittels ASSR erfasst werden.
Schwellennahe Messungen sind nur schlecht mit kurzen Messzeiten reproduzierbar.

HOSSA beinhaltet mit identischen zeitlichen Aufwand einer ASSR zusétzlich DPOAE
Messungen an bis zu zwei Frequenzen. Durch die hybride Anregung ist mit geringen
Suppressionseffekten der DPOAE-Pegel zu rechnen sowie mit verringerten ASSR-
Amplituden. Uberschwellig machen sich diese Nachteile nicht bemerkbar.

Konventioneller Messablauf bisher: Akustisch evozierte Potenziale werden iiberschwellig
am Patienten gemessen. In Abhéngigkeit vom Ergebnis werden die Reizpegel anschlielend
bis an die Horschwelle hin reduziert bzw. erhoht, um weitere Potenziale nachzuweisen.
Bei ASSR kann dieser Vorgang je Frequenz 30 Minuten dauern.

DPOAE Untersuchungen beginnen zumeist ebenfalls mit relativ hohen Schalldruckpe-
geln der Primértone von 60 dB SPL. Mit geringer werdenden Reizpegeln werden I/0-
Funktionen fiir die gewiinschten Frequenzen erfasst. Fiir alle Audimeterfrequenzen dauert
dies ca. zehn Minuten.

Beide Verfahren werden an unterschiedlichen Gerdten durchgefiihrt.

Méglicher zukiinftiger Ablauf In Abhéngigkeit von der Ursache der Untersuchung
konnen zwei Szenarien unterschieden werden:

1. Standarduntersuchung der Normpopulation
Innenohrstorungen treten haufiger auf als retrocochledre Stérungen, wobei der Grof3-
teil der Normpopulation keine Horstorung aufweist. Z.B. fiir Standarduntersuchun-
gen an Kindern oder Erwachsenen (U-Untersuchungen, Untersuchungen bei der
Einschulung ...) kann eine schnelle Uberpriifung der Hérfunktion mittels DPOAE
durchgefiihrt werden.
Inklusive einer Horschwellenschiatzung an den Audiometerfrequenzen f,.q = 0.5, 1,
1.5, 2, 3, 4, 6 und 8 kHz kann die Messung mit mehreren Frequenzen gleichzeitig
und binaural bei Normalhdrenden in zwei Minuten durchgefiihrt werden. Soll-
ten individuelle Horverluste von mehr als 45 dB HL préadiziert werden, kénnen mit
derselben Messplattform ASSR mit hoheren Reizpegeln erfasst werden. Mit Ein-
steckhorern konnen dabei bis zu 105 dB SPL Schalldruckpegel appliziert werden.
Zur Erfassung groflerer Horstorungen miissten zusétzlich montierte Kopfhorer oder
Knochenleitungshorer die Messplattform erweitern.

2. Untersuchungen aufgrund besonderer Anamnese
Ist der Wunsch vorhanden, die retrocochledre Funktion zu {iberpriifen, sollten

zunichst an den Audiometerfrequenzen f,,q mit Ly = 60 dB SPL HOSSA Mes-
sungen durchgefiithrt werden. Wahrend einer HOSSA Messung konnen an zwei
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Bild 8.14: Zwei unterschiedliche DPOAE-Testfrequenzen und eine ASSR-Testfrequenz
konnen wihrend einer HOSSA-Messung untersucht werden. Die Reizparadig-
men der Schemata a) und b) kénnen kontinuierlich ineinander tibergehen, ohne
die Erfassung der ASSR zu unterbrechen oder zu storen.
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8 Optimierungen und simultane, binaurale sowie multifrequente Messung

unterschiedlichen Frequenzen die optimalen Reizpegelpdrchen der DPOAE unter-
sucht werden, ohne dabei die ASSR-Amplituden Uxssrpm bedeutend zu storen.
Dazu bleibt sowohl der Pegel als auch die Frequenz des modulierten Sinustons
als Stimulus der ASSR konstant erhalten. Lediglich der DPOAE Stimulus wird
gedndert wie in Bild 8.14 abgebildet. Es ergeben sich bei einer ASSR-Testfrequenz
fear zwei DPOAE-Frequenzen wie folgt:

L4 f2:fcar/\f1:%:>fdp:2'f1_f2:2'%_fcar:%fcar
g fl:fcar/\fQ:]-72'f2:>fdp:2'f1_f2:2'fcar_172'fca7‘:078'fca7”

Mit einer zu veranschlagenden maximalen Messzeit von 3 Minuten je Frequenz,
erhdlt man innerhalb von 25 Minuten binaural, differenzielle Informationen iiber
die retrocochledre Funktion mittels ASSR sowie weitere Hinweise der cochledren
Funktion mittels DPOAE.

Die gesamte Untersuchungszeit liegt fiir pantonale Horstorungen von weniger als
40 dB HL bei knapp 30 Minuten (25 Minuten ASSR zzgl. DPOAE Messzeit der
Anschluuntersuchung). Bei groferen Schwerhorigkeiten, an denen weitere ASSR
abgeleitet oder Messungen aufgrund Unruhe o.4. wiederholt werden miissen, erhcht
sich die Messzeit entsprechend.

Binaurale, multifrequente HOSSA

Da sowohl ASSR als auch DPOAE an mehreren Frequenzen mit dem Messsystem gleich-
zeitig untersucht werden konnen, ist es moglich auch bei HOSSA Messungen eine binau-
rale, multifrequente Stimulation zu benutzen. Bestimmte Rahmenbedingungen und Be-
schrankungen miissen jedoch beachtet werden:

e Vigilanzabhingige ASSR koénnen mit der verwendeten Frequenzauflosung im Ge-
gensatz zu vigilanzunabhéngigen ASSR mit f,,od > 80 Hz bisher nur an zwei Fre-
quenzen gleichzeitig gemessen werden. Dies stellt keine absolute Einschriankung dar,
da die Frequenzaufldsung im Messsystem ohne Anderung der Hardware noch erhéht
werden kann.

e Mit den vigilanzunabhéngigen ASSR (Modulationsfrequenzen von 80 Hz bis 180 Hz)
kann man mehrere Frequenzen gleichzeitig erfassen. Es bleibt aber zu bedenken, dass

— ... ASSR Amplituden bei multiplen ASSR im Vergleich zu Einzelmessungen
erniedrigt sind.

— ...DPOAE Pegel ebenfalls beeinflusst sein kénnen (abhéngig vom den gewéhlten
Gruppierungen der Frequenzen je Ohr).

— ...der Abstand der Testfrequenzen je Ohr abgestimmt sein muss. Die Oberwel-
len sollten nicht mit Bereichen der jeweils anderen DPOAE- oder ASSR- Fre-
quenzen iiberlappen. Die Stimulusfrequenzen selbst diirfen sich auf der Cochlea
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nicht gegenseitig beeinflussen.

— ...die Samplingraten bei Reizerzeugung als auch Signalwertaufnahme ange-
passt werden miissen, um Leakage o0.4. zu vermeiden.

In der HOSSA-Messung ist damit zu rechnen, dass es wenig sinnvoll ist, mehr als zwei
Frequenzen jeweils binaural darzubieten. Vier ASSR Testfrequenzen bzw. acht DPOAE
Testfrequenzen kénnen simultan untersucht werden, da je ASSR zeitgleich zwei DPOAE
Frequenzen abgefragt werden kénnen.

Ergebnisszenarien

Aus HOSSA Messungen lassen sich unterschiedliche Szenarien fiir anschliefende Folgeun-
tersuchungen herausstellen. Diese konnen mit dem entwickelten Messsystem vorab para-
metriert werden, so dass sich der gesamte Untersuchungsablauf automatisieren l&aft.

e Valide DPOAE und validen ASSR sind an Frequenzen zu erfassen, an denen
die Horfunktion hochstens mit 45 dB HL eingeschrinkt ist>"). Die erkannten, besten
Primértonpegelpaare < Ly, ., Ly, > konnen das generelle, optimale Reizpa-
radigma der Pegelschere individuell anpassen. Durch DPOAE Messungen kann die
Horschwelle geschétzt werden.

e Keine validen DPOAE und keine validen ASSR sind bei Frequenzen zu er-
fassen, an denen die Horfunktion um mindestens 45 dB HL eingeschrénkt ist. An
diesen Frequenzen kénnen reine ASSR Messungen mit hoheren Reizpegeln durch-
gefiithrt werden.

e Valide DPOAE und keine validen ASSR konnen an Frequenzen auftreten, bei

denen der Horverlust unterhalb 40 dB HL liegt und ASSR in der Einzelmessung
(zuféllig) nicht nachzuweisen waren. Alternativ konnte auch die neurale Funktion
gestort sein und die cochledre Funktion korrekt arbeiten. In jedem Fall miissen Fol-
geuntersuchungen beide Thesen iiberpriifen.
Durch vielfaltige Griinde kénnen auch bei normaler Horfunktion im klinischen All-
tag haufig keine ungestorten Potenziale gemessen werden. Unter Beriicksichtigung
der Anamnese und Prévalenz einer retrocochledren Storung bei gleichzeitiger Infor-
mation iiber die cochledre Funktion mittels DPOAE, kénnen sich durch die HOSSA
Messung erhebliche zeitliche Einsparmoglichkeiten ergeben.

e Keine validen DPOAE aber valide ASSR deuten einerseits auf eine cochleére
Storung, andererseits aber auf normale Horunktion durch die validen ASSR hin.
Abhéngig vom Signifikanzniveau der ASSR sollte dieses Szenario mit Reizpegeln
von Ly = 60 dB nur bei divergierenden Testfrequenzen der ASSR bzw. DPOAE
auftreten.

Wihrend einer HOSSA Messung kann die DPOAE an einer zweiten Testfrequenzen

21) Obwohl mit dem eigenen Messsystem DPOAE auch bei hoheren Pegeln gemessen werden koénnen, muss
deren diagnostische Aussagekraft bei starken Horstorungen noch in Feldstudien tiberpriift werden.
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mit f; = f..r gemessen werden. Somit konnten an der Frequenz f. keine Horstérung
vorhanden sein, was allerdings mit validen DPOAE dieser Testfrequenz bestétigt
sein sollte. An der zweiten Testfrequenz 1,2 - f.,,. konnte die Horstérung mehr als
45 dB HL betragen und miisste durch HOSSA- bzw. ASSR-Messungen verifiziert
werden.

Da alle Messungen mit derselben Messplattform durchfithrbar sind, konnen unmittel-
bar und automatisierbar weitere Kontrolluntersuchungen eingeleitet werden. Durch die
geplanten telemedizinischen Anwendungsméglichkeiten kénnen in Zukunft Wartezeiten
zwischen der Untersuchung und der medizinischen Begutachtung zu Gunsten des Patien-
ten minimiert werden.
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9 Zusammenfassung und Ausblick

Zusammenfassung der wichtigsten Ergebnisse Die vorliegende Arbeit beschreibt
die Moglichkeiten der Messung von otoakustischen Emissionen und akustisch evozierten
Potenzialen, die in einem eigenen Messsystem kombiniert werden konnten. Mit diesen Ver-
fahren der objektiven Audiometrie konnen zuverldssige Schiatzwerte iiber die Horfunktion
auch bei Kleinkindern oder nicht-kooperativen Patienten gewonnen werden.

Die ausfiihrliche Darstellung von physiologischen Grundlagen in Kapitel 2 und dem Stand
der Technik in Kapitel 3 sollten dem Leser die Rahmenumsténde des interdisziplindren
Arbeitsfeldes naher bringen und die Problemstellung erlautern.

Wie bei jeder messtechnischen Erfassung von Daten ist die Kalibrierung des Messsy-
stems fiir zuverldssige und vertrauenswiirdige Messungen wichtig. In Kapitel 4 wurden
vier Ansétze der Kalibrierung vorgestellt und sowohl simulativ als auch messtechnisch
eruiert. Als wichtigstes Ergebnis wurde ein Kalibrierungsverfahren prasentiert, mit dem
die messtechnischen Abweichungen der bisher angewandten Kalibrierungsverfahren bei
DPOAE-Messungen minimiert werden konnten.

Die Vergleichbarkeit von objektiv erfassbaren Messwerten mit prinzipiell nur subjek-
tiv zugénglichen Methoden ist in Kapitel 5 beschrieben worden. Neben einer Variante
der objektiven Schéatzung der Horschwelle wurden Untersuchungen dargestellt, die den
Bezug der DPOAE zur Lautheit herstellen lassen. Die Horschwelle und der Kompres-
sionsverlust konnten basierend auf objektiven Messungen zuverlédssig geschétzt werden.
Die Gewinnung der Parameter zur Anpassung von Horgeréten konnte dadurch beschleu-
nigt und reproduzierbarer gemacht werden. Obwohl die Gewinnung pegelabhingiger
Verstarkungsfunktionen bei einigen Schwerhorigen moglich war, sind weitere Verbesse-
rungen des Verfahrens vor allem fiir schwerwiegende Horstorungen nétig.

Die Beschreibung der entwickelten Messplattform erfolgte in Kapitel 6. Neben der Darstel-
lung des Systemprinzips wurden Messergebnisse des eigenen Systems auf deren Validitét
und Funktionalitdt hin iiberpriift. Als Resultat liegt ein Messsystem vor, mit dem auto-
matisierbare Messabldufe der DPOAE und ASSR machbar sind. Dariiber hinaus kénnen
beide Verfahren in fast beliebiger Weise miteinander kombiniert werden, was in dieser
Weise auf keinem, heute erhiltlichen, Messsystem moglich ist.

Erste Studien zum resultierenden Synergieeffekt durch eine simultane Messung von
DPOAE und ASSR wurden in Kapitel 7 présentiert. Uber einen weiten Pegel- und
Frequenzbereich konnten beide Verfahren durch die entwickelte hybride Stimulation un-
abhéngig voneinander mit jeweils optimalen Reizparametern angewendet werden. Die
geringen, aber dennoch existierenden, gegenseitigen Beeinflussungen wurden quantifi-
ziert,.

In Fortfithrung der Kombinationsmoglichkeiten wurden in Kapitel 8 binaurale und mul-
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tifrequente Messungen von DPOAE, der damit einhergehende Zeitvorteil sowie deren
gegenseitigen Beeinflussungen beschrieben. Im Zusammenhang mit der neu entwickelten
Kalibrierung konnte ein Reizparadigma zur Messung von DPOAE entwickelt werden,
das interindividuell geringere Abweichungen besitzt als das bisher als optimal zu be-
zeichnende Reizparadigma. Eine Empfehlung, wie die Moglichkeiten des Messsystems im
Zukunft systematisch angewendet werden konnen, rundete die Beschreibung der neuen
Moéglichkeiten der objektiven Audiometrie mit dem Messsystem ab.

Zukiinftige Arbeiten Die Funktionalitdt des Messsystems ist in vielen unabhéngigen,
jedoch zumeist kleinen Probanden- oder Patientenkollektiven getestet worden. Um die
Verfahren in der klinischen Praxis alltdglich anwenden zu kénnen, miissen noch umfassen-
dere Feldstudien durchgefithrt werden. Dabei wére es von Vorteil, das Messsystem auch
als mobile Variante zu gestalten - ohne der Notwendigkeit eines PC als Benutzerschnitt-
stelle.

Durch die gewéhlte Systemarchitektur ist es moglich, als zusétzliche Steuereinheit in
Zukunft ein Smart Phone, Pocket PC oder PDA zu verwenden. Dabei kénnen die Daten
bei der Messung auch o¢rtlich entfernten Experten zugénglich gemacht werden. Der Un-
tersucher vor Ort kann dadurch bei fraglichen Messergebnissen sofort (online) unterstiitzt
werden, ohne den Patienten durch zusétzliche Nachuntersuchungen und Wartezeiten zu
belasten.

Das Reizparadigma zur simultanen Messung der DPOAE und ASSR muss weiterentwickelt
werden, um auch vigilanzunabhéngige Messungen der ASSR an Kleinkindern durchfithren
zu konnen. Neben der Kombinierbarkeit mehrerer Frequenzen miissen aufgrund der nied-
rigeren Amplituden dieser ASSR auch die Phase mit in den Signifikanznachweis mit
einbezogen werden. In Feldstudien muss sich der resultierende Vorteil in Abwéagung zur
Robustheit der Messung beweisen.

Multifrequente Stimulationen zur Auslésung von DPOAE und ASSR sind in der Literatur
fiir bis zu vier Frequenzen beschrieben. Weitere Untersuchung der gewéhlten Parameter
in Hinblick auf ihre gegenseitige Beeinflussung bei multifrequentieller Stimulation der
hybriden Messung sind notwendig.

Aus den Feldstudien sind Kriterien zur Kennzeichnung der Messgiite (Vertrauensinter-
vall) der objektiven Horschwellenschétzung zu entwickeln. Die Differenzierung zwischen
Mittelohr- und Innenohrschwerhorigkeit ist anhand DPOAE Messungen nur im begrenz-
ten Mafl moglich. Durch Variationen der optimalen Stimulusreizpegel kann durch ei-
gentlich nicht optimale Stimulation auf Dampfungseffekte durch Mittelohrschadigungen
geschlossen werden. Diese Abweichungen koénnen genutzt werden, um Mittelohrschiden
zu quantifizieren.

Es konnen Erweiterung des Messsystems hinsichtlich der simultanen Messung von tran-
sitorisch evozierten otoakustischen Emissionen (TEOAE) und Hirnstammpotenzialen
(FAEP) entwickelt werden. Neben der Messung von spontanen otoakustischen Emis-
sionen (SOAE) ist es auch mdoglich, weitere subjektive Tests wie Tonschwellen- und
Sprachaudiometrie, iiberschwellige Tests und Lautheitsskalierung auf dem System zu in-
tegrieren. Selbst die Tympanometrie konnte mit entsprechend entwickelten Ohrsonden
integriert werden.
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In Zukunft sollte es moglich sein, alle relevanten Untersuchungsmethoden der subjek-
tiven und objektiven Audiometrie auf dem portablen Messsystem zu vereinen. Durch
vollstéindige Automatisierung der Verfahren koénnen diese dann auch auflerhalb spe-
zialisierter Einheiten wie Fachkliniken zuverlidssig angewendet werden. Die schnelle,
flachendeckende und regelméflige Untersuchung, z.B. von gefdhrdeten Menschen in
standiger Larmexposition oder Kindern bei der Einschulung, kann den aktuellen Stand
der medizinischen Versorgung verbessern.
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