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Kurzfassung 
Im Rahmen dieser Dissertation wurde die Machbarkeit einer passiven Regelung des Stimula-

tionsstroms in frugalen Mikroimplantaten auf Basis ferroelektrischer Kondensatoren unter-

sucht und bewertet. Ein recheneffizientes physikbasiertes Modell wurde entwickelt und expe-

rimentell validiert, um die Machbarkeit des passiven Regelungsansatzes zunächst theoretisch 

nachzuweisen. Eine extrakorporale Einheit, eine grafische Benutzeroberfläche und ein fruga-

les Mikroimplantat in der Größe einer Ein-Cent-Münze wurden als Demonstrator realisiert. 

Mit den im Modell identifizierten Systemparametern und einem geeigneten nichtlinearen 

Hystereseverlauf wurde die Machbarkeit und Reproduzierbarkeit des passiven Regelungsan-

satzes in vitro unter Einhaltung der zulässigen Grenzwerte für die Gewebeerwärmung nach-

gewiesen. Die Plausibilität der ermittelten Materialparameter des verwendeten ferroelektri-

schen Materials wurde mittels Rasterelektronenmikroskopie und energiedispersiver Röntgen-

spektroskopie belegt. Mit den Ergebnissen dieser Dissertation kann gezeigt werden, dass fer-

roelektrische Werkstoffe als intelligente Materialien zur passiven Regelung des Stimulations-

stroms in frugalen Mikroimplantaten eingesetzt werden können. Frugale Mikroimplantate 

könnten daher als Systeme bezeichnet werden, bei denen intrinsische Materialeigenschaften 

bereits vorhandener Komponenten genutzt werden, um einen erweiterten Funktionsumfang 

zu realisieren, ohne zusätzliche Komponenten zu integrieren. 

Abstract 
This PhD thesis investigates the feasibility of passive stimulation current control in frugal mi-

croimplants based on ferroelectric capacitors. A computationally efficient physics-based 

model was developed and experimentally validated. The feasibility of the passive control ap-

proach was first demonstrated theoretically. A demonstrator was realized, including an extra-

corporeal device, a graphical user interface, and a one-cent coin-sized frugal microimplant. 

The system parameters and the nonlinear hysteresis shape identified with the model were 

used to demonstrate the feasibility and reproducibility of the passive control approach in vitro, 

in compliance with the maximum permissible limits for tissue heating. The plausibility of the 

material parameters determined for the employed ferroelectric material has been confirmed 

by scanning electron microscopy and energy-dispersive X-ray spectroscopy. The results of this 

thesis demonstrate that ferroelectric materials can be used as smart materials for passive 

stimulation current control in frugal microimplants. Frugal microimplants could therefore be 

defined as systems where intrinsic material properties of existing components are exploited 

to realize extended functionalities without the need for integration of additional components. 
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1 Einleitung 
Der therapeutische Einsatz der funktionellen Elektrostimulation ist heutzutage bei der Be-

handlung verschiedenster Erkrankungen etabliert [1]. Vor allem die Neurostimulation gilt als 

Behandlungsalternative für Krankheiten, bei denen herkömmliche medikamentöse Therapien 

zu keiner Verbesserung der Lebensqualität der Patienten führen oder für die es keine Therapie 

gibt [2, 3]. Schätzungen zufolge wird der Weltmarkt für Neurostimulationsgeräte von 

4,4 Mrd. USD im Jahr 2018 auf 11,3 Mrd. USD im Jahr 2026 anwachsen [4]. Abbildung 1-1 gibt 

einen Überblick über etablierte Stimulationsverfahren und die zu behandelnden Erkrankun-

gen. Dabei ist zu beachten, dass die Krankheitslast weltweit ungleich verteilt ist. Im Fall von 

Parkinson, Epilepsie und Depression sind vor allem Bevölkerungen in Ländern mit niedrigem 

und mittlerem Einkommen betroffen [5–7]. 

 

Abbildung 1-1: Stimulationsverfahren nach dem Jahr der Zulassung durch die amerikanische 

Arzneimittelbehörde (Food and Drug Administration, FDA): 1) Rückenmarkstimulation zur Be-

handlung von chronischen Rücken-, Arm- und Beinschmerzen [3, 8] sowie diabetischer Neuro-

pathie [9 , 10]; 2) Tiefe Hirnstimulation gegen essentiellen Tremor [2, 11], Morbus Parkinson 

[2, 12], Dystonie [13, 14], Zwangsstörungen [13, 15] und Epilepsie [16, 17]; 3) Vagusnervsti-

mulation zur Behandlung von Epilepsie [17, 18], Depression [7 , 19], Fettleibigkeit [20, 21] und 

zur Rehabilitation nach einem Schlaganfall [22, 23]; 4) Sakralnervenstimulation bei Drangin-

kontinenz [24, 25], Harndrang, Harnverhalt [24, 26] und Stuhlinkontinenz [27, 28]; und 5) Hy-

poglossusstimulation zur Behandlung der obstruktiven Schlafapnoe [29, 30]. 

Die Ausweitung der Neurostimulation zur Behandlung anderer Krankheiten wie Alzheimer 

[31], Suchterkrankungen [32], chronische Migränen [33] und rheumatoide Arthritis [34], um 
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nur einige zu nennen, ist derzeit noch Gegenstand der Forschung. Die Neurostimulation um-

fasst somit ein breites Anwendungsspektrum. Ein Anwendungsbereich, der der konkreten 

Umsetzung des in dieser Arbeit erarbeiteten Lösungskonzeptes in kommerzielle Neurostimu-

latoren am nächsten kommt, ist die Elektrostimulation des Nervus hypoglossus zur Behand-

lung der obstruktiven Schlafapnoe. Auf diesen Anwendungsbereich wird im Kapitel 2.1 näher 

eingegangen. 

1.1 „Frugale“ implantierbare Systeme 
Die Lebensdauer hochintegrierter implantierbarer Systeme ist durch die heute wohlbekann-

ten unerwünschten Ereignisse (adverse events, AEs) wie Migration, Dislokation und Bruch der 

Zuleitungen zwischen dem implantierbaren System und den Stimulationselektroden [35] so-

wie durch Fehlfunktionen des implantierbaren Systems [36] und die begrenzte Batterielebens-

dauer [37] eingeschränkt. Eine mediane Batterielebensdauer von 2,3 Jahren wurde in [38] für 

insgesamt 38 Tiefe Hirnstimulatoren Activa® SC und Activa® PC von Medtronic zur Behand-

lung von Morbus Parkinson, essentiellem Tremor und Dystonie festgestellt. Darüber hinaus 

können die erforderlichen Telemetrieschnittstellen bei hochintegrierten implantierbaren Sys-

temen Sicherheitsrisiken und Angriffsflächen darstellen [39], wie z. B. die Veränderung der 

Einstellungen von Stimulatoren durch Unbefugte [40]. Auf diese AEs wird im Grundlagenkapi-

tel 2.3 näher eingegangen. In den meisten Fällen erfordern solche AEs zusätzliche chirurgische 

Eingriffe, um die Therapie fortsetzen zu können, sofern dies nicht zu einem Therapieabbruch 

führt [41]. Jede Ex- und Reimplantation eines Stimulators stellt ein zusätzliches medizinisches 

Risiko sowie soziale und psychologische Belastungen für den Patienten dar [42]. Der Austausch 

von Stimulatoren ist kostenintensiv und setzt Patienten, die ohnehin zu einer gebrechlichen 

Bevölkerungsgruppe gehören, einem zusätzlichen Komplikationsrisiko aus [38]. 

Um all diese AEs zu vermeiden, sind seit einigen Jahren die Hersteller bemüht, implantierbare 

Systeme zu entwickeln, die ohne sperrige Batterieeinheit und Zuleitungen zwischen Stimula-

tor und Stimulationselektroden auskommen, wodurch ein hoher Miniaturisierungsgrad er-

reicht werden kann und die Stimulatoren minimalinvasiv implantiert werden können (siehe 

Abbildung 1-2). Ein solches Umdenken in der Produktentwicklung wurde auch durch die von 

der Coronakrise hervorgerufene Ressourcenknappheit bewirkt [43]. Ein Beispiel hierfür ist die 

Firma Viessmann GmbH & Co. KG, die innerhalb von drei Wochen vereinfachte Beatmungsge-

räte entwickelt hat, bei denen ausschließlich Teile eingesetzt wurden, die ohnehin in den Heiz-

geräten und Wärmepumpen verwendet werden [43]. Das Konzept der frugalen Innovation, zu 

dem das oben erwähnte Umdenken in der Produktentwicklung zählt, lässt sich mit dem fol-

genden Zitat gut verdeutlichen: „Frugale Innovationen sind Produkte oder Dienstleistungen, 

die maßgeschneidert für eine spezifische, preissensitive Kundengruppe entwickelt werden. Sie 

sind funktional, robust, ressourcenschonend, nachhaltig, erschwinglich, einfach bedienbar, 

wartungsarm und dennoch technisch auf hohem Niveau.“ [44]. 
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Abbildung 1-2: Zuleitungsfreie und batterielose Mikrostimulatoren, die von einer extrakorpo-

ralen Sendeeinheit mit Energie versorgt werden. Die Mikrostimulatoren wurden nach deren 

Volumen und Komplexitätsgrad klassifiziert mit: 1) der Rückenmarkstimulator Freedom-8A 

(Curonix LLC, Pompano Beach, FL, USA) wurde im Jahr 2015 zur Behandlung chronischer 

Schmerzen auf dem amerikanischen Markt zugelassen [45] und erhielt im selben Jahr die CE-

Kennzeichnung für die Zulassung auf dem europäischen Markt [46–49] (reproduziert mit 

freundlicher Genehmigung von Curonix LLC); 2) der tibiale Nervenstimulator Revi™ (BlueWind 

Medical Ltd., Herzlia, Israel) erhielt im Jahr 2016 die CE-Kennzeichnung für die Behandlung von 

Harninkontinenz [50–53] (reproduziert mit freundlicher Genehmigung von Wolters Kluwer 

Health, Inc.); 3) der Hypoglossusstimulator Genio® (Nyxoah SA, Mont-Saint-Guibert, Belgien) 

erhielt im Jahr 2019 die CE-Kennzeichnung für die Behandlung der obstruktiven Schlafapnoe 

[54, 55] (reproduziert mit freundlicher Genehmigung von Nyxhoa SA) und 4) Forschungsproto-

typ eines bioresorbierbaren implantierbaren Herzschrittmachers zur Behandlung postoperati-

ver vorübergehender Herzrhythmusstörungen (reproduziert mit Genehmigung von Springer 

Nature [56]). 

Der in Abbildung 1-2 dargestellte Hypoglossusstimulator und der Forschungsprototyp eines 

bioresorbierbaren Herzschrittmachers haben das Konzept der frugalen Innovation auf eine 

neue Ebene gehoben, indem die Komplexität der Implantate auf das Wesentliche reduziert 

wurde. Die einzige Aufgabe dieser Implantate besteht darin, die von einer extrakorporalen 
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Sendeeinheit induzierte Spannung in einen Stimulationspuls umzuwandeln, mit anderen Wor-

ten, die Intelligenz des Systems wurde in die extrakorporale Sendeeinheit verlegt [56, 57]. 

Dadurch entsteht die Möglichkeit, einen solchen Stimulator mit nur wenigen Bauelementen 

und ohne integrierte Schaltkreise aufzubauen. 

Die Pulsdauer und Wiederholrate der Stimulationspulse können über die extrakorporale Sen-

deeinheit eingestellt werden [56, 57]. Die Amplitude des Stimulationsstroms hängt jedoch von 

zahlreichen Systemparametern ab. Dazu gehören der induktive Kopplungsfaktor, die von der 

primärseitigen Endstufe gelieferte Leistung und die Elektrodenimpedanz, die sich nach der 

Implantation und im Laufe der Zeit durch die Bildung von Gewebeflüssigkeit und das Wachs-

tum von Bindegewebe ändert [58]. 

Aufgrund des stark reduzierten Funktionsumfangs der Stimulatoren gibt es keine Möglichkeit 

zu erfahren, welche Amplitude des Stimulationsstroms an den Elektroden erzeugt wird [56]. 

Dies hat zwei Nachteile: 1) Nach der Implantation sind regelmäßige Arztbesuche erforderlich, 

um die Stimulationsparameter anzupassen, und 2) es gibt keine Möglichkeit, konventionelle 

geschlossene Regelkreise zu implementieren, um den Stimulationsstrom in einem sicheren 

Bereich zu halten [56]. Einerseits muss die Amplitude des Stimulationsstroms ausreichend 

hoch sein, um eine erfolgreiche Therapie zu gewährleisten [59], andererseits darf die 

Amplitude nicht zu hoch sein, da ansonsten die Elektroden und das umliegende Gewebe irre-

versibel beschädigt werden, wodurch die Patientensicherheit gefährdet wird [60]. Die Ener-

gieversorgung von implantierbaren Systemen und die zugehörigen Regelverfahren werden im 

Grundlagenkapitel 2.4 detailliert beschrieben. 

1.2 Zielstellung 
Stark vereinfacht aufgebaute frugale implantierbare Systeme ermöglichen einen hohen Mini-

aturisierungsgrad und die Vermeidung der oben genannten AEs, allerdings ist der Funktions-

umfang auf das Wesentliche reduziert, nämlich die Umwandlung einer induzierten Spannung 

in einen Stimulationspuls. Diese Dissertation ist ein Beitrag zur Erweiterung der Funktionalität 

solcher einfach aufgebauter implantierbarer Systeme, ohne dass zusätzliche Bauteile inte-

griert werden müssen. Ähnlich dem Konzept des implantierbaren Herzschrittmachers von 

Choi et al. [56], bei dem die parasitären bzw. intrinsischen Eigenschaften einer PIN-Diode so-

wohl zur Abstimmung des Schwingkreises als auch zur Gleichrichtung der induzierten Span-

nung genutzt werden, sollen in dieser Arbeit die intrinsischen nichtlinearen Eigenschaften der 

ohnehin erforderlichen Vielschicht-Keramikkondensatoren (multilayer ceramic chip capaci-

tors, MLCCs) nutzbar gemacht werden, um den Funktionsumfang in implantierbaren Mikro-

stimulatoren zu erweitern. Ziel ist es, zu untersuchen, ob ferroelektrische Werkstoffe in MLCCs 

als intelligente Materialien zur Regelung des Stimulationsstroms in frugalen implantierbaren 

Systemen eingesetzt werden können, und gegebenenfalls den nichtlinearen Verlauf der fer-

roelektrischen Hysterese zu bestimmen. 
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Um dieses Ziel zu erreichen, soll zunächst ein Modell erstellt werden, mit dem die Auswirkun-

gen der nichtlinearen Eigenschaften ferroelektrischer MLCCs auf induktiv gekoppelte implan-

tierbare Mikrostimulatoren vorhergesagt werden können. Dabei soll das Modell verschiedene 

Kriterien erfüllen. Das Modell soll 1) physikbasiert sein, um einerseits die Physik hinter den 

nichtlinearen Eigenschaften zu verstehen und andererseits einen Einblick in die Materialei-

genschaften zu erhalten, und 2) eine ausreichende Genauigkeit und Recheneffizienz aufwei-

sen, um eine Optimierung der nichtlinearen ferroelektrischen Hysterese im Hinblick auf die 

Realisierung des passiven Regelungsansatzes zu ermöglichen. 

Als Grundlage für eine genaue Modellierung ferroelektrischer MLCCs in implantierbaren 

Mikrostimulatoren ist ein geeigneter Messaufbau erforderlich. Zu diesem Zweck soll ein 

Messaufbau realisiert werden, mit dem anwendungsspezifische Messsignale entsprechend 

der induzierten Spannung an MLCCs in implantierbaren Mikrostimulatoren erzeugt werden 

können. Auf diese Weise wird die Physik der ferroelektrischen Werkstoffe in MLCCs in den 

gemessenen Hysteresen berücksichtigt. Mit einer geeigneten Methode zur Parameteridenti-

fikation sollen anschließend aus diesen Messungen die Materialeigenschaften der Dielektrika 

bestimmt werden. 

Tiefergehende Untersuchungen sollen mittels Rasterelektronenmikroskopie und energiedis-

persiver Röntgenspektroskopie durchgeführt werden, um neben den Materialeigenschaften 

auch die zugehörige Materialzusammensetzung der Dielektrika sowie den zugehörigen Auf-

bau der MLCCs zu bestimmen. 

Ein weiterer Messaufbau soll zur Charakterisierung von nichtlinearen ferroelektrischen MLCCs 

in induktiv gekoppelten Mikrostimulatoren realisiert werden. Dieser Messaufbau soll zur Va-

lidierung des physikbasierten Modells und des Messaufbaus zur Messung der ferroelektri-

schen Hysterese dienen. 

Um den in dieser Arbeit geplanten passiven Regelungsansatz unter Ausnutzung der nichtline-

aren Eigenschaften ferroelektrischer MLCCs zu demonstrieren, soll abschließend ein De-

monstrator mit grafischer Benutzeroberfläche realisiert werden. Darüber hinaus soll der De-

monstrator zum Nachweis der Reproduzierbarkeit des Regelungsverfahrens unter Einhaltung 

der zulässigen Grenzwerte für die Gewebeerwärmung dienen. 
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2 Grundlagen 

2.1 Obstruktive Schlafapnoe 
Die obstruktive Schlafapnoe (OSA) ist die häufigste Form der schlafbezogenen Atmungsstö-

rungen [61], gekennzeichnet durch eine verminderte Atmungstiefe (Hypopnoe) sowie perio-

dische Episoden einer Obstruktion der oberen Atemwege, welche zu Atemaussetzern (Ap-

noen) führen [62]. Infolge der daraus resultierenden Unterversorgung des Körpers mit Sauer-

stoff schlägt das Atemzentrum im Gehirn Alarm und löst einen Weckreiz aus: Die Betroffenen 

wachen kurz auf, meist ohne es zu merken [62]. Durch das Erwachen wird der Schlafrhythmus 

unterbrochen, das Herz schlägt schneller und der Blutdruck steigt an [62]. Der Schweregrad 

der OSA wird durch den Apnoe-Hypopnoe-Index (AHI) ausgedrückt, der die Anzahl der Apnoe- 

und Hypopnoe-Episoden pro Schlafstunde angibt [63]. Ein höherer AHI führt zu einem weniger 

erholsamen Schlaf [62]. Nach Schätzungen von Benjafield et al. [64] leiden weltweit nahezu 

1 Milliarde Menschen im Alter zwischen 30 und 69 Jahren an OSA. Davon werden 425 Millio-

nen mit moderater bis schwerer OSA (AHI ≥ 15) geschätzt, für die eine Behandlung allgemein 

empfohlen wird [64]. Aus zahlreichen Arbeiten [65 –69] geht hervor, dass ein Großteil der Be-

troffenen, schätzungsweise 80 %, undiagnostiziert bleibt. 

Die typischen Symptome einer OSA, die durch übermäßige Tagesmüdigkeit und Konzentrati-

onsschwierigkeiten geprägt sind, können die Lebensqualität der Betroffenen stark beeinträch-

tigen [62]. Zudem leiden Menschen mit OSA häufiger an Angstzuständen und Depressionen 

[70]. Auch die kognitiven Fähigkeiten können durch die OSA erheblich beeinträchtigt werden 

[71]. Nach Seda et al. [72] sind insbesondere die Aufmerksamkeit, Vigilanz und Geschwindig-

keit der Informationsverarbeitung betroffen. Weitere Risiken für die Betroffenen sind zahlrei-

che Herz-Kreislauf-Erkrankungen wie Bluthochdruck, Herzinsuffizienz, Herzrhythmusstörun-

gen, Herzinfarkt und Schlaganfall [73, 74] sowie Stoffwechselerkrankungen wie Typ-2-Diabe-

tes [75]. Neuere Veröffentlichungen deuten auch auf einen Zusammenhang zwischen der Häu-

figkeit von Krebserkrankungen und dem Schweregrad der OSA hin [76–78]. 

Die Wahrscheinlichkeit, an OSA zu erkranken, steigt mit fortschreitendem Alter [74]. Fettlei-

bigkeit ist nach wie vor einer der Hauptrisikofaktoren für diese Erkrankung [73]. Nach Schät-

zungen von Chong et al. [79] und der Weltgesundheitsorganisation (World Health Organiza-

tion, WHO) [21] wird die Prävalenz der Fettleibigkeit weltweit weiter zunehmen. Des Weiteren 

prognostiziert die WHO [80] eine Verdoppelung der Weltbevölkerung im Alter von 60 Jahren 

und älter und eine Verdreifachung der Bevölkerung im Alter von 80 Jahren und älter zwischen 

den Jahren 2020 und 2050. Angesichts einer alternden und zunehmend übergewichtigen 

Weltbevölkerung ist in Zukunft ein weiterer Anstieg der Prävalenz der OSA zu erwarten [61]. 

Nach Schätzungen von Frost & Sullivan entstanden allein in den USA im Jahr 2015 Kosten in 

Höhe von 149,6 Milliarden USD aufgrund nicht diagnostizierter OSA [69]. Die Gesamtkosten 

für die Diagnose und Behandlung der OSA belaufen sich dabei auf etwa 33 % der Kosten, die 
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durch undiagnostizierte Fälle entstehen [69]. Die Diagnose und Behandlung der OSA ist daher 

eine gute Möglichkeit, die wirtschaftliche Belastung der Gesundheitssysteme und die Auswir-

kungen auf die Gesundheit der Bevölkerung erheblich zu reduzieren [81]. Dennoch ist zu be-

denken, dass die Kosten der Behandlungsmöglichkeiten für OSA in Ländern mit niedrigem und 

mittlerem Einkommen ein großes Hindernis darstellen können [64]. Entscheidend für die Ver-

besserung der Kosteneffizienz und Wirksamkeit der Behandlungen der OSA ist die Gewähr-

leistung einer hohen Therapietreue und langfristigen Wirksamkeit der Behandlungsoptionen 

[69]. 

2.1.1 Konventionelle Therapien 

Trotz der Fortschritte bei den alternativen Behandlungsmöglichkeiten bleibt die kontinuierli-

che Überdruckbeatmung (continuous positive airway pressure, CPAP) die Therapie erster 

Wahl bei moderater bis schwerer OSA [82]. Bei der CPAP-Therapie wird über eine Maske ein 

kontinuierlicher Druck auf die Atemwege aufrechterhalten, um diese offen zu halten. Die Ak-

zeptanz und Therapietreue der CPAP-Therapie ist jedoch eines der Hauptprobleme, die den 

Erfolg dieser Behandlung insbesondere auf mittlere und lange Sicht einschränken [83]. Die 

Wirksamkeit der CPAP-Behandlung ist proportional zur Nutzungsdauer und damit zur Thera-

pietreue: Je mehr Stunden die CPAP-Therapie im Schlaf eingehalten wird, desto besser sind 

die klinischen Ergebnisse [84]. Aus zahlreichen klinischen Studien ist eine starke Streuung der 

Therapieadhärenz bekannt. Zwischen 29 % und 88 % der Patienten halten sich an die verord-

nete CPAP-Therapie [82, 85–88]. Einerseits hängt die optimale Behandlungsdauer mit CPAP 

von den zu behandelnden OSA-Symptomen ab [89], andererseits wurde in der Studie von Koh-

ler et al. [87] ein Rückgang der Adhärenz um 11 % über einen Beobachtungszeitraum von 5 

bis 10 Jahren festgestellt. Eine geringe Adhärenz lässt sich größtenteils durch die mit CPAP 

assoziierten Nebenwirkungen erklären. Dazu gehören unter anderem Schlafstörungen, Ulze-

rationen und Kopfschmerzen [74, 90]. Nach CPAP sind orale Hilfsmittel (oral appliance, OA) 

wie Protrusionsschienen die zweithäufigste Behandlungsoption für OSA [91]. Im Gegensatz zu 

CPAP ist die Wirksamkeit von OA jedoch begrenzt [83]. Aufgrund der allgemein besseren Ak-

zeptanz sind OA die beste Erstbehandlungsoption für Patienten mit milder OSA [91]. 

2.1.2 Neurostimulation als therapeutischer Ansatz 

Eine alternative Behandlung ist die direkte elektrische Stimulation des Nervus hypoglossus 

(hypoglossal nerve stimulation, HNS) mit einem Zungenschrittmacher bzw. Hypoglossussti-

mulator, der durch Versteifung und Vorverlagerung der Zunge den Kollaps der Atemwege ver-

hindert [92] (siehe Abbildung 2-1). Die Sicherheit und Wirksamkeit der HNS wurde im Laufe 

der Jahre in zahlreichen klinischen Studien bei Patienten mit moderater bis schwerer OSA, die 

nicht auf eine CPAP-Therapie ansprechen, nachgewiesen [93–95]. Die Therapieadhärenz bei 

der HNS liegt in der Regel über 80 % [96]. 
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Abbildung 2-1: Typischer Aufbau eines Hypoglossusstimulators „Neurostimulator“ bestehend 

aus einem Drucksensor „Sensing lead“ zur atemsynchronen Stimulation des Nervus hypo-

glossus „Hypoglossal nerve“ mit Stimulationselektroden „Stimulation lead“. Reproduziert mit 

Genehmigung von [97], © Massachusetts Medical Society. 

Zu den geringfügigen Nebenwirkungen der HNS gehören unangenehme Empfindungen wäh-

rend der Stimulation und Abschürfungen an der Zunge [98]. Diese können jedoch bei der 

Mehrzahl der Patienten durch individuelle Anpassung der Stimulationsparameter behoben 

werden [93]. Ein weiterer Vorteil der Möglichkeit, die Stimulationsparameter nach der Im-

plantation des Zungenschrittmachers zu verändern, besteht darin, dass die Therapie an den 

Krankheitsverlauf des Patienten angepasst werden kann, um eine optimale Therapieeffizienz 

zu ermöglichen [99]. Laut der prospektiven Beobachtungsstudie ADHERE Registry [100], an 

der 301 CPAP-refraktäre Patienten aus 10 Krankenhäusern von Oktober 2016 bis Septem-

ber 2017 teilnahmen, waren 90 % der Patienten mit Hypoglossusstimulatoren zufriedener als 
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mit CPAP, 96 % würden sich wieder für Hypoglossusstimulatoren entscheiden und 94 % wür-

den die HNS weiterempfehlen. Zwischen den Jahren 2015 und 2018 stieg der weltweite Ver-

kauf von Hypoglossusstimulatoren um das 6,3-fache von 346 auf 2175; insgesamt wurden in 

diesem Zeitraum 4459 Stimulatoren verkauft [101]. 

Ein Nachteil dieser Therapie sind jedoch die damit verbundenen Kosten, die höher sind als bei 

CPAP und OA [99]. In Deutschland belaufen sich die Kosten, die sich aus dem Preis des Hypo-

glossusstimulators, der Implantation und der Nachsorge zusammensetzen, auf durchschnitt-

lich 26.184 € pro Patient [102] im Vergleich zu 27.945 USD im amerikanischen Gesundheits-

system [103]. Hinzu kommen die Kosten für die jährlichen Kontrollbesuche, die im deutschen 

und amerikanischen Gesundheitssystem jeweils durchschnittlich 58 € [102] und 177 USD be-

tragen [103]. Zusätzliche chirurgische Eingriffe zum Austausch des Hypoglossusstimulators, 

z. B. wegen Batterieentladung oder Fehlfunktion des Implantates, verursachen im deutschen 

und amerikanischen Gesundheitssystem zusätzliche Kosten von durchschnittlich 20.498 € 

[102] und 14.556 USD [103], was jeweils 78 % und 52 % der ursprünglichen Kosten entspricht. 

Dennoch wird die HNS von den Gesundheitssystemen in Deutschland und den USA als kosten-

effektiv für Patienten mit moderater bis schwerer OSA angesehen, bei denen eine CPAP-The-

rapie versagt hat [102, 103]. 

2.2 Neurostimulation 

2.2.1 Aktionspotential 

Die Existenz elektrischer Ströme in den Nerven und Muskeln des Menschen ist den Physiolo-

gen spätestens seit dem Jahr 1843 bekannt [104]. Die Funktionen des menschlichen Körpers 

werden durch elektrische und chemische Signale gesteuert [105]. Der Empfang, die Verarbei-

tung und die Reaktion auf solche Signale erfolgt über das Nervensystem, das alle Nervenzellen 

des Körpers umfasst [106]. Zur Erzeugung und Weiterleitung der elektrischen Signale müssen 

sogenannte Aktionspotentiale ausgelöst werden. Der genaue Ablauf eines Aktionspotentials 

ist in Abbildung 2-2 1) gegeben. 

Ziel der Neurostimulation ist die künstliche Auslösung solcher Aktionspotentiale durch den 

Fluss von Ionenströmen zwischen zwei oder mehreren Elektroden, von denen mindestens 

eine in unmittelbarer Nähe des Zielgewebes liegt [60]. Dazu muss die Zellmembran über ein 

bestimmtes Schwellenpotential depolarisiert werden. Die Erregbarkeit eines Gewebes, d. h. 

wie gut ein Aktionspotential für ein bestimmtes Gewebe ausgelöst werden kann, wird durch 

eine Kraft-Dauer-Kurve beschrieben (siehe Abbildung 2-2 2)). Dieses Diagramm zeigt die zur 

Auslösung eines Aktionspotentials erforderliche Amplitude eines Stimulus in Abhängigkeit von 

dessen Dauer. Dabei entspricht die Rheobase der zur Auslösung eines Aktionspotentials erfor-

derlichen Amplitude des Stimulus bei angenommener unendlicher Pulsdauer. Die Chronaxie 

entspricht der Pulsdauer bei doppelter Rheobase. Je größer die Amplitude des Stimulus ist, 
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desto kürzere Pulsdauern sind erforderlich, um ein Aktionspotenzial auszulösen, und umge-

kehrt [59]. 

 

Abbildung 2-2: Zur Auslösung eines Aktionspotentials 1) muss der Stimulus a) ein bestimmtes 

Membranpotential f) überschreiten, um spannungsgesteuerte Natriumkanäle zu öffnen und 

damit das Einströmen von Natriumionen in das Zellinnere zu ermöglichen. Das Einströmen po-

sitiver Natriumionen in die Zelle führt zu einer weiteren Depolarisation b). Die Repolarisation c) 

beginnt mit der Öffnung der spannungsabhängigen Kaliumkanäle. Das Ausströmen von Kali-

umionen aus der Zelle führt zu einem Abfall des Membranpotentials in Richtung des Ruhepo-

tentials e) der Zelle. Fällt das Membranpotential unter das Schwellenpotential f), beginnen sich 

sowohl die Natrium- als auch die Kaliumkanäle zu schließen. Die Kaliumkanäle haben jedoch 

eine langsamere Kinetik und bleiben etwas länger geöffnet, was zu einer Hyperpolarisation d) 

führt [107]. Die Kraft-Dauer-Kurve 2) gibt den Zusammenhang zwischen der Amplitude und der 

Dauer eines Stimulus an, der zur Auslösung eines Aktionspotentials erforderlich ist. Dabei ent-

spricht die Rheobase der Amplitude bei angenommener unendlicher Pulsdauer und die 

Chronaxie der Pulsdauer bei doppelter Rheobase [59]. (Erstellt mit BioRender.com). 

2.2.2 Stimulationsparameter 

Die Elektroden bilden die Schnittstelle zwischen dem Stimulator und dem zu stimulierenden 

Gewebe. Diese müssen bestimmte Kriterien erfüllen, darunter 1) in klinisch relevanten For-

men und Größen herstellbar sein und gleichzeitig die für die Montageprozesse und Anwen-

dungen erforderlichen mechanischen Eigenschaften aufweisen, 2) eine hohe Korrosionsbe-

ständigkeit aufweisen, 3) eine möglichst hohe Ladungsabgabe an das Gewebe ermöglichen, 

4) langfristig chemisch stabil und 5) biokompatibel sein [108]. Biokompatibilität bedeutet, 

dass die implantierten Materialien für den menschlichen Körper nicht toxisch sein dürfen und 
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keine entzündlichen oder allergischen Reaktionen hervorrufen dürfen [109]. Die Materialien 

müssen daher chemisch und biologisch inert sein [110]. Aus diesem Grund werden heute 

hauptsächlich Elektroden aus Edelmetallen wie Platin und Platin-Iridium-Legierungen in kom-

merziellen Stimulatoren eingesetzt [108]. 

An der Grenzfläche zwischen den implantierten Stimulationselektroden und dem Gewebe bil-

det sich eine elektrochemische Doppelschicht [111, S. 191]. Bei diesen Edelmetallen erfolgt 

die Stimulation durch kapazitive Reaktionen, bei denen die Doppelschicht geladen und entla-

den wird, sowie durch Faradaysche Prozesse, bei denen an der Elektrodenoberfläche gebun-

dene Spezies oxidiert und reduziert werden [111, S. 191]. Der relative Beitrag der einzelnen 

Prozesse hängt von der Stromdichte an der Elektrodenoberfläche und der Dauer des Stimula-

tionspulses ab, wobei unter den meisten neuronalen Stimulationsbedingungen die Faraday-

schen Prozesse überwiegen [60]. 

Jeder Stimulationspuls besteht aus einer kathodischen und einer anodischen Phase. Ein ka-

thodischer Strom entsteht durch Reduktionsreaktionen an der Elektrodenoberfläche und 

fließt von der Elektrode zum Gewebe, ein anodischer Strom fließt in entgegengesetzter Rich-

tung und beruht auf Oxidationsreaktionen [60]. Die Amplitude und die Dauer der beiden Pha-

sen sind so einzustellen, dass die in das Gewebe eingebrachte elektrische Ladung ausgeglichen 

wird [60]. Das grundlegende und entscheidende Ziel des Ladungsausgleichs besteht darin, das 

elektrische Potential in einem Bereich zu halten, in dem keine irreversiblen Reduktions- und 

Oxidationsreaktionen ausgelöst werden, die zu einer Schädigung der Elektrode und des um-

gebenden Gewebes führen [60]. Typische ladungsausgeglichene Stimulationspulsverläufe sind 

in Abbildung 2-3 1), 2) und 3) dargestellt. Dennoch kann eine Elektrode trotz Ladungsausgleich 

während der Stimulation so stark polarisiert werden, dass Gewebe und Elektroden beschädigt 

werden [60], und es besteht auch die Gefahr, dass das Gewebe durch zu hohe elektrische 

Felder, die von den Stimulationselektroden erzeugt werden, unmittelbar beschädigt wird 

[112]. Daher müssen auch die Strom- und Ladungsdichten begrenzt werden [60]. 

Zu den häufigsten irreversiblen Prozessen gehören die Elektrolyse von Wasser mit den daraus 

resultierenden pH-Änderungen und Gasbildungen sowie die Auflösung der Elektrode durch 

oxidative Bildung löslicher Metallkomplexe oder die Beeinträchtigung der Passivierung, was 

zu einer Elektrodenkorrosion führt [60]. 

Die maximale Ladung, die durch reversible Faradaysche Prozesse in das Gewebe eingebracht 

werden kann, wird als Ladungsinjektionskapazität (charge injection capacity, CIC) bezeichnet 

und stellt eine der wichtigsten Kenngrößen einer Elektrode dar [108]. Zur Vermeidung einer 

Schädigung der Elektroden und des umgebenden Gewebes ist die sogenannte Shannon-Glei-

chung ein Anhaltspunkt (siehe Abbildung 2-3 4)). Diese Gleichung beruht auf der histologi-

schen Auswertung von Tierversuchen, in denen die Schädigung von Hirngewebe durch elektri-

sche Stimulation untersucht wurde [114]. Die Shannon-Gleichung beschreibt die maximale La-

dungsdichte an den Stimulationselektroden als Funktion der maximalen Ladung, die während 
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eines Stimulationspulses an das Gewebe abgegeben werden kann [113]. Viele für die Gewe-

beschädigung relevante Stimulationsparameter wie Wiederholrate, Tastverhältnis, Strom-

dichte und Elektrodengröße werden hier jedoch nicht berücksichtigt, daher könnte die 

Shannon-Gleichung den Grenzwert, bei dem eine Schädigung des Gewebes vermieden wird, 

entweder unter- bzw. überschätzen [113]. Dennoch halten sich viele Neurostimulatoren an 

diese Grenze mit einem k-Wert zwischen etwa 1,5 und 1,8 [113]. Auch wenn Stimulatoren in 

der Lage sind, Stimulationspulse oberhalb dieser Grenzen zu erzeugen, wird dies in der Regel 

mit einem Warnhinweis versehen [113]. 

 

Abbildung 2-3: Typische ladungsausgeglichene Pulse für die Neurostimulation mit einem: 

1) biphasisch symmetrischen, 2) biphasisch asymmetrischen und 3) monophasisch kapazitiven 

Verlauf [60]. Der Verlauf des Stimulationspulses IStim besteht aus einer kathodischen Phase mit 

der Amplitude IK und der Dauer TK und einer anodischen Phase mit der Amplitude IA und der 

Dauer TA. Die Shannon-Gleichung 4) dient als Anhaltspunkt, um eine Schädigung der Elektro-

den und des umgebenden Gewebes zu vermeiden [113]. Diese beschreibt das Verhältnis zwi-

schen der Ladungsdichte D und der Ladung Q, die während einer Stimulationsphase an das 

Gewebe abgegeben wird und nicht überschritten werden darf (siehe schraffierter Bereich). 

2.3 Hochintegrierte implantierbare Systeme 
Die meisten kommerziell erhältlichen Stimulatoren sind hochintegrierte implantierbare Sys-

teme mit einem großen Funktionsumfang. Dazu gehören 1) die Aufzeichnung elektrophysio-

logischer Signale zur Steuerung der Elektrostimulation in einem geschlossenen Regelkreis, 

2) die Entwicklung und der Einsatz anwendungsspezifischer integrierter Schaltkreise (applica-

tion-specific integrated circuit, ASIC), die eine sehr präzise Einstellung der Stimulationspara-

meter wie Amplitude, Dauer und Wiederholrate der elektrischen Impulse ermöglichen, 3) die 

Integration von Kommunikationskanälen und der Einsatz von Mikrocontrollern, um z. B. die 

drahtlose Energieübertragung zum Aufladen der Batterien zu steuern und den Datenaus-

tausch mit einer extrakorporalen Einheit zu ermöglichen [115, 116]. 
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Der Aufbau und die Funktionsweise eines solchen Systems sind in Abbildung 2-4 veranschau-

licht. Es ist zu beachten, dass weniger als 25 % der gesamten Batterieenergie für die Stimula-

tion und mehr als 50 % vom Stimulator intern verbraucht werden, z. B. für die digitale Daten-

verarbeitung, Telemetrie und Integritätsprüfung [115]. 

 

Abbildung 2-4: Hochintegriertes implantierbares System aus dem vom Bundesministerium für 

Bildung und Forschung (BMBF) geförderten Projekt INTAKT (Förderkennzeichen: 16SV7638) zur 

Wiederherstellung der Greiffunktion bei Personen mit hochgradiger Rückenmarksverletzung 

[116] und zur Behandlung von gastrointestinalen Motilitätsstörungen [117]. Der in der Mitte 

der Platine 2) eingebettete Akkumulator wird über die Spule 1) induktiv aufgeladen. Das Im-

plantat ist ein autarkes System und wird durch den Mikrocontroller 2a) gesteuert. Die Elektro-

nik 2) besteht aus insgesamt 8 Lagen mit eingebetteten Bauelementen und einem eingebette-

ten ASIC 2b) zur Aufnahme von elektrophysiologischen Signalen und zur Erzeugung von elektri-

schen Stimulationspulsen. Die Elektroden auf der Rückseite des Implantates 2) sind elektrisch 

mit der Rückseite des Gehäuses 3) verbunden. Der Datenaustausch zwischen dem Implantat 

und einer extrakorporalen Einheit erfolgt per Funk. Ebenso können mehrere dieser Implantate 

miteinander vernetzt werden, um eine synchrone Stimulation zu ermöglichen. Der Datenaus-

tausch zwischen den Implantaten erfolgt entweder per Funk oder per Infrarot über die optische 

Schnittstelle in der Mitte der Spule 1). 

Vielfältige Schnittstellen können allerdings auch zusätzliche Angriffsflächen darstellen [118]. 

Im Jahr 2016 wurde erstmals ein größerer Vorfall bekannt, der die Aufmerksamkeit auf die 

Cybersicherheit von Herzschrittmachern lenkte. Cyberangriffe, die zu einer Batterieentladung 

und einem Systemabsturz führten, wurden von dem Forschungsunternehmen für Cybersi-

cherheit MedSec und der Investitionsfirma Muddy Waters bei mehreren Modellen von Herz-

schrittmachern des Herstellers St. Jude Medical (jetzt Teil von Abbott) nachgewiesen [40]. 

1)2)3)

2a)

2b)



14 

 

Dies betraf im Jahr 2018 auch Herzschrittmacher der Firma Medtronic [40]. Die amerikanische 

Arzneimittelbehörde (FDA) konnte Sicherheitslücken im Telemetrieprotokoll aufgrund fehlen-

der Verschlüsselungs-, Authentifizierungs- oder Autorisierungsprotokolle bestätigen. Die Ein-

stellungen des Herzschrittmachers konnten somit von Unbefugten verändert werden [40]. 

Auch wenn das Risiko von Cyberangriffen auf hochintegrierte implantierbare Systeme derzeit 

gering ist, wird es mit zunehmender Komplexität und Verbreitung von Stimulatoren steigen, 

wodurch Patienten erhebliche Schäden zugefügt werden könnten [39]. Ob hochintegrierte im-

plantierbare Systeme überhaupt absolut sicher gestaltet werden können, ist offen [39]. 

2.3.1 Eingeschränkter Miniaturisierungsgrad 

Die Miniaturisierung hochintegrierter implantierbarer Systeme ist durch die Vielzahl der er-

forderlichen Bauteile und allein schon durch den Bedarf einer sperrigen Batterieeinheit be-

grenzt [115]. Infolgedessen können solche Systeme nicht an der Stelle implantiert werden, an 

der die Stimulationspulse mittels Elektroden abgegeben werden sollen [42]. Längere Zuleitun-

gen und Verlängerungen sind erforderlich, um den Stimulator mit den Stimulationselektroden 

zu verbinden, was ebenfalls die Komplexität des chirurgischen Eingriffs erhöht [42]. 

Ein umfassender Produktüberwachungsbericht von Medtronic [36] gibt einen Überblick über 

Ursachen und Häufigkeit von produktbezogenen AEs bei Rückenmark-, Tiefe Hirn- sowie 

Sakralnervenstimulatoren. Diese sind in Abbildung 2-5 zusammengefasst. AEs für die oben ge-

nannten Stimulatoren wurden von Juni 2004, Juli 2009 und April 2010 bis zum 31. Okto-

ber 2022 bei 6.328, 3.295 und 1.558 Patienten erfasst. Insgesamt wurden 5.549, 2.124 und 

1.235 AEs für die Rückenmark-, Tiefe Hirn- und Sakralnervenstimulatoren berichtet, von de-

nen jeweils 35,5 %, 22,6 % und 19,3 % produktbezogen waren und jeweils 15,1 %, 8,9 % und 

10,8 % der Patienten betrafen. Von diesen 1.970, 479 und 238 produktbezogenen AEs waren 

72,9 %, 46,1 % und 66,4 % auf Zuleitungen zwischen Stimulator und Stimulationselektroden, 

2,4 %, 19,2 % und 0,8 % auf Zuleitungsverlängerungen und 5,3 %, 17,5 % und 20,6 % auf Fehl-

funktionen der Stimulatoren zurückzuführen. Die häufigsten Ursachen für produktbezogene 

AEs waren Migration, Dislokation und Bruch der Zuleitungen sowie Fehlfunktionen der Stimu-

latoren. Weitere Studien, die diese Ergebnisse stützen, sind in [35, 119–121] zu finden. 

Die produktbezogenen AEs erforderten in 54,9 %, 50,1 % und 57,1 % der Fälle für die jeweili-

gen Rückenmark- [36], Tiefe Hirn- [41] und Sakralnervenstimulatoren [36] einen zusätzlichen 

chirurgischen Eingriff und führten in 2,3 %, 1,2 % und 3,8 % der Fälle zu einem Therapieab-

bruch. Ein weiterer Nachteil sperriger implantierbarer Systeme ist, dass diese Schmerzen und 

ästhetische Probleme bei den Patienten verursachen können [42]. 
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Abbildung 2-5: AEs aus dem Produktüberwachungsbericht von Medtronic [36] bei Rücken-

mark-, Tiefe Hirn- und Sakralnervenstimulatoren. Die häufigsten Ursachen für diese AEs sind 

auf die Zuleitungen und Verlängerungen zwischen den Stimulationselektroden und dem Stimu-

lator sowie auf eine Fehlfunktion des Stimulators selbst zurückzuführen. 

2.3.2 Begrenzte Batterielebensdauer 

Die begrenzte Batterielebensdauer stellt eine zusätzliche Einschränkung für den Langzeitein-

satz von Stimulatoren dar. Abhängig von der Systemnutzung, der Batteriekapazität, den Sti-

mulationsparametern und dem Energieverbrauch des Systems im Ruhezustand variiert die 

Batterielebensdauer von System zu System und von Anwendung zu Anwendung [115]. 

Die Batterielebensdauer von 281 Tiefe Hirnstimulatoren mit einer nicht wiederaufladbaren 

Batterie, auch Primärbatterie genannt, wurde von Schlichting et al. [38] von Dezember 1995 

bis August 2016 bei 165 Patienten erfasst. Es wurde festgestellt, dass die neuere Generation 

der betrachteten Stimulatoren zwar einen größeren Funktionsumfang bieten, allerdings auf 

Kosten einer kürzeren Batterielebensdauer. Die mediane Batterielebensdauer betrug 

4,8 Jahre bei den älteren Stimulatoren gegenüber 2,3 Jahren bei den neueren. 

Deer et al. [37] erfassten die Lebensdauer von 25.856 und 79.606 implantierbaren Systemen 

mit jeweils einer Primärbatterie und einer wiederaufladbaren Batterie bzw. Sekundärbatterie. 

Es zeigte sich, dass implantierbare Systeme mit Primär- und Sekundärbatterie eine ähnliche 

Lebensdauer aufweisen. Nach 7 Jahren waren noch jeweils 53,8 % und 55,0 % der implantier-

baren Systeme mit Primär- und Sekundärbatterie im Einsatz [37]. Die weit verbreitete Mei-

nung, dass implantierbare Systeme mit einer Sekundärbatterie eine Lebensdauer von mindes-

tens zehn Jahren haben, gegenüber nur wenigen Jahren mit einer Primärbatterie, ist daher 

definitiv falsch [37]. Bei Sekundärbatterien ist zudem zu beachten, dass diese in der Regel eine 

geringere Energiedichte und eine höhere Selbstentladung aufweisen als Primärbatterien 

[115]. Um dies zu kompensieren, werden voluminösere Sekundärbatterien mit größerer Ka-

pazität benötigt. Darüber hinaus erhöht der Einsatz einer Sekundärbatterie die Komplexität 

der Schaltung des Stimulators, da zusätzliche Bauteile für die drahtlose Energiegewinnung und 

-regelung, das Laden der Batterie sowie die Überprüfung des Ladezustandes der Batterie er-

forderlich sind [115]. 
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2.4 Induktive Energieübertragung 
Das erste induktive Energieübertragungssystem wurde in den 1960er Jahren zur drahtlosen 

Energieversorgung eines künstlichen Herzens vorgestellt [122]. Im Laufe der Jahre hat sich die 

induktive Energieübertragung (inductive power transfer, IPT) zu einem gängigen Verfahren für 

die drahtlose Energieversorgung von implantierbaren Systemen wie Herzschrittmachern, im-

plantierbaren Kardioverter-Defibrillatoren, Cochlea- und Retina-Implantaten sowie anderen 

Neurostimulatoren entwickelt [123]. 

Grundsätzlich sind für die IPT mindestens zwei Spulen erforderlich. Eine primärseitige Spule 

wird über eine extrakorporale Sendeeinheit mit einer Wechselspannung angesteuert. Das da-

raus resultierende magnetische Wechselfeld induziert eine Spannung an der sekundärseitigen 

Spule im implantierten Stimulator [124]. Um den Wirkungsgrad der IPT zu optimieren, werden 

beide Schwingkreise in Resonanz betrieben [125]. Die Entwicklung eines solchen Energieüber-

tragungssystems ist aufgrund der veränderlichen Systemparameter im praktischen Einsatz 

recht herausfordernd. Ändert sich der Abstand zwischen den Spulen oder die Ausrichtung ei-

ner Spule zur anderen, so ändert sich auch der induktive Kopplungsfaktor [126]. Ebenso ist die 

Last am Schwingkreis, die durch den Schaltkreis des Stimulators sowie die von den dielektri-

schen Eigenschaften des Gewebes abhängige Elektrodenimpedanz gebildet wird, nicht kon-

stant [126]. Es sollte auch berücksichtigt werden, dass die frequenzabhängigen dielektrischen 

Eigenschaften zwischen Gewebetypen und von Patient zu Patient unterschiedlich sind und 

sich im Laufe der Zeit ändern. Veränderungen der Körperchemie (z. B. Flüssigkeits- oder Fett-

gehalt), Entzündungen, Bindegewebewachstum um den implantierten Stimulator und Verän-

derungen der Zellstruktur sind gut dokumentierte physiologische Prozesse, die die Gewebeei-

genschaften beeinflussen [127–129]. Diese Veränderungen wirken sich auf den Kopplungsfak-

tor sowie die vom Gewebe absorbierte Energie aus und führen zu einer Verstimmung beider 

Schwingkreise [130]. Infolgedessen kommt es zu einer Verschlechterung des Wirkungsgrades 

der IPT und zu einer Verringerung der auf der Sekundärseite empfangenen Energie. 

Die größte Herausforderung bei der IPT besteht darin, einerseits eine ausreichende und zu-

verlässige Energieübertragung zu gewährleisten und andererseits die primärseitige Sendeleis-

tung in einem sicheren Bereich zu halten, um eine übermäßige Erwärmung des Gewebes [125] 

sowie eine Zerstörung des Stimulators aufgrund zu hoher induzierter Spannungen zu vermei-

den. Zu diesem Zweck sind Regelungsverfahren erforderlich, welche Schwankungen der Sys-

temparameter ausgleichen, um die Leistung bzw. Spannung oder den Strom an der sekundär-

seitigen Last konstant zu halten und den Wirkungsgrad der IPT zu optimieren [126]. 

2.4.1 Regelungsverfahren 

In der Literatur werden die Regelungsverfahren zur induktiven Energieversorgung von implan-

tierbaren Systemen über eine extrakorporale Sendeeinheit im Wesentlichen in drei Katego-

rien eingeteilt. Diese sind in Abbildung 2-6 im Überblick dargestellt. Sie unterscheiden sich, je 
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nachdem, an welcher Stelle die Messung der zu regelnden Größe, die Datenverarbeitung und 

die Regelung erfolgen. 

 

Abbildung 2-6: Regelungsverfahren für die induktive Energieversorgung implantierbarer Sys-

teme über eine extrakorporale Sendeeinheit: 1) Die Messung der zu regelnden Größe und die 

Regelung erfolgen auf Seite der extrakorporalen Sendeeinheit [132, 135–138]; 2) Messung und 

Regelung erfolgen auf Seite des implantierten Stimulators [139–141]; 3) die Messung erfolgt 

auf Seite des implantierten Stimulators, die Messwerte werden anschließend an die extrakor-

porale Sendeeinheit übertragen, mit der die Regelung erfolgt [142–151]. Das Prinzip 3) kann 

erweitert werden, indem die Regelung nicht nur auf Seite der extrakorporalen Sendeeinheit, 

sondern auch auf Seite des Stimulators stattfindet [152, 153]. Hier dienen die Kommunikati-

onskanäle zur Regelung der IPT, zur Programmierung des Stimulators und zur Übertragung von 

Daten wie Biosignale [138 , 154], die bioelektrische Impedanz [155], der Batterieladezustand 

[143, 149, 155], die Temperatur [155] usw. Die Kommunikation kann entweder per Funk [143, 

148, 152, 153, 155] oder per induktiver Kopplung [142–145, 149, 150], z. B. durch Lastmodu-

lation, erfolgen. 

Für diese Regelungsverfahren stehen mehrere Steuergrößen zur Verfügung, die in 

Abbildung 2-7 zusammengefasst sind. Die extrakorporale Sendeeinheit besteht aus einer 

Steuereinheit, einer Endstufe, einer Impedanzanpassung und der primärseitigen Spule L1. Als 

Endstufe kommen üblicherweise Vollbrücken, Klasse-E-Verstärker oder noch Halbbrücken 
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zum Einsatz [131, 132]. Eine sekundärseitige Spule L2 und eine Impedanzanpassung werden 

für die induktive Energiegewinnung der Implantatschaltung verwendet. 

 

Abbildung 2-7: Steuergrößen zur Regelung der IPT auf Seite der Halb- bzw. Vollbrücke: 1) Fre-

quenz [135, 143, 146, 147 , 150] und Pulsweitenmodulation (PWM) [132, 143, 147, 149, 153]; 

und 2) Betriebsspannung [143–145, 152] und Ausgangsstrom [148]. Die Nachstimmung bzw. 

Impedanzanpassung der primär- und sekundärseitigen Schwingkreise erfolgt mittels: 3a) span-

nungsgesteuerter Kapazitätsdioden [155, 156] und ferroelektrischer MLCCs [137, 139, 140]; 

3b) stromgesteuerter Induktivitäten [150]; 3c) Verschaltung diskreter Kondensatoren [157–

159] oder Steuerung der effektiven Kapazität durch PWM [146, 151, 160]; 4a) grundlegende 

Anpassungsstrukturen, bei denen eine Kapazität entweder in Reihe oder parallel zur primär- 

und sekundärseitigen Spule geschaltet wird [161–163]; sowie 4b) L-, Pi- und T-Anpassungs-

netzwerke [164]. 

Grundsätzlich kann die Regelung der IPT durch die Einstellung der primärseitigen Leistung er-

folgen (siehe Abbildung 2-7 1) und 2)). Um den Wirkungsgrad der IPT zu optimieren, wird zu-

sätzlich die Impedanz der sekundärseitigen Last an die Impedanz der Primärseite angepasst 

(siehe Abbildung 2-7 3) und 4)). Die Impedanzanpassung kann entweder durch aktive Ansteu-

erung von Induktivitäten und Kapazitäten oder durch Beschaltung von Kompensationsschal-

tungen aus Widerständen, Kondensatoren und Induktivitäten mit festen Werten erfolgen 

[133]. Die Wahl der Kompensationsschaltung hängt schließlich von der gewünschten Band-

breite, dem Bereich der Impedanzanpassung, der Komplexität und dem verfügbaren Platz ab 

[134]. In der Praxis ist es auch üblich, mehrere der in Abbildung 2-7 dargestellten Regelungs-

prinzipien zu kombinieren. 
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Störungen der für die Regelung notwendigen Kommunikationskanäle sind besonders kritisch. 

Eine Unterbrechung des Kommunikationskanals oder Verzögerungen bei der Datenübertra-

gung wirken sich negativ auf die Regelung aus und können im ungünstigsten Fall zum Ausfall 

der Regelung führen [132 , 141]. Die Zeitkonstanten der Regelung sind ebenfalls von Bedeu-

tung. Einerseits muss die Regelung ausreichend reaktiv auf Änderungen der Systemparameter 

reagieren können, andererseits muss die Stabilität des Regelkreises gewährleistet sein [132, 

152]. 

2.4.2 Expositionsgrenzwerte 

Für die Energieübertragung durch biologisches Gewebe sind Expositionsgrenzwerte von be-

sonderer Bedeutung. Diese Grenzwerte dienen dem Schutz von Menschen vor nachgewiese-

nen gesundheitsschädlichen Auswirkungen der Exposition gegenüber elektrischen, magneti-

schen und elektromagnetischen Feldern [165]. Gewebe bestehen aus molekularen Dipolen 

und Ionen, was sich in den dielektrischen Eigenschaften, also der elektrischen Permittivität 

und elektrischen Leitfähigkeit, des Gewebes widerspiegelt [166]. Die Permittivität ist ein Maß 

für den Ladungsaufbau an Zellmembranen und die Ausrichtung molekularer Dipole in einem 

elektrischen Feld [167]. Ionen wie Natrium und Kalium fungieren als Ladungsträger, die Ionen-

mobilität im Gewebe wird durch die elektrische Leitfähigkeit beschrieben. Die dielektrischen 

Eigenschaften von Gewebe sind frequenzabhängig und individuell verschieden [127, 168]. 

Aufgrund von Wechselwirkungen mit molekularen Dipolen und Ionen entstehen Konvektions- 

und Verschiebungsströme, die zu einer Energieabsorption durch das Gewebe und damit zu 

einer Erwärmung führen [165]. 

Ein Grenzwert für die vom Gewebe absorbierte Leistung ist die spezifische Absorptionsrate 

(SAR) in W/kg. Dieser Grenzwert wird von verschiedenen Organisationen festgelegt. Eine 

Übersicht unterschiedlicher SAR-Werte findet sich in [169]. Die Norm IEEE Std C95.1-2019 er-

laubt beispielsweise eine maximale lokale SAR von 2 W/kg für Kopf und Oberkörper und 

4 W/kg für Gliedmaßen und Ohrmuscheln [170]. Diese Werte werden für eine lokale Exposi-

tion über 6 Minuten und 10 g Gewebe gemittelt. Die Grenzwerte beziehen sich auf eine maxi-

male Gewebeerwärmung von 1 °C [165], bei der selbst bei den empfindlichsten Geweben und 

Organen keine gesundheitlichen Schäden auftreten [171]. 

2.5 Keramikkondensatoren 

2.5.1 Historische Entwicklung von 

Keramikkondensatoren 

Die ursprüngliche Einheit der elektrischen Kapazität war das Jar [172, §168]. Diese Einheit ist 

auf die Erfindung des ersten elektrischen Kondensators, die sogenannte Leidener Flasche, zu-

rückzuführen. Die Leidener Flasche, auch als Kleistsche Flasche bezeichnet, wurde unabhängig 

file:///D:/Promotion/Dissertation/IEEE%23_CTVL0014be2320cfe934aa2bc6decf4374edfc3
file:///D:/Promotion/Dissertation/IEEE%23_CTVL0014be2320cfe934aa2bc6decf4374edfc3
file:///D:/Promotion/Dissertation/IEEE%23_CTVL0014be2320cfe934aa2bc6decf4374edfc3
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voneinander im Jahr 1745 von Ewald Georg von Kleist (1700-1748) in Cammin (Polen) und im 

Jahr 1746 von Andreas Cunaeus (1712-1788) sowie den Professoren Jean-Nicolas-Sébastien 

Allamand (1713-1787) und Petrus van Musschenbroek (1692-1761) in Leiden (Holland) erfun-

den [173, S. 102, 174, S. 90]. Das Experiment der Leidener Flasche hat im Jahr 1746 das Inte-

resse vieler Wissenschaftler europaweit erweckt. Viele neue Experimente und Entdeckungen 

folgten. Einige der wichtigsten Entdeckungen und Weiterentwicklung sind in Abbildung 2-8 

zusammengestellt. Wie in Abbildung 2-9 zu sehen ist, ging die Entwicklung der Kondensatoren 

in Richtung einer Erhöhung der Kapazitätsdichte, d. h. bei gegebenem Volumen wird eine grö-

ßere Kapazität realisiert, gekennzeichnet durch die Auswahl besonderer Werkstoffe als 

Dielektrikum sowie durch einen vielschichtigen Aufbau. 

 

Abbildung 2-8: Chronologische Zusammenstellung einiger der wichtigsten Entdeckungen (in 

Fettdruck) und Fakten zur elektrischen Kapazität. Beteiligte Personen mit Quellenangabe sind 

nachfolgend aufgeführt: 1) Im Jahr 1745 von Ewald Georg von Kleist (1700-1748) und im 

Jahr 1746 von Andreas Cunaeus (1712-1788), Jean-Nicolas-Sébastien Allamand (1713-1787) 

und Petrus van Musschenbroek (1692-1761) [173, S. 102, 174, S. 90]; 2) Von Daniel 

Gralath (1708-1767), Johann Heinrich Winkler (1703-1770), William Watson (1715-1787) und 

John Smeaton (1724-1792), um nur einige zu nennen [174, S. 90]; 3) Benjamin Fran-

klin (1706-1790) [175, S. 187, 176]; 4)  [177, S. 89]; 5) Joseph Priestley (1733-1804) [174, 

S. 90]; 6) Desmond Gerald Fitz-Gerald [178]; 7) Michael Faraday (1791-1867) [179]; 8) William 

Dubilier (1888-1969) [180]; 9)  [177, S. 95, 180]; 10) [180]; 11) [181]; 12) [182, S. 144]. 
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Um dies zu verdeutlichen, wurde die Kapazitätsdichte von Keramikkondensatoren in den Jah-

ren 1906 bis 2022 in Abbildung 2-9 dargestellt. In [183, S. 58] werden Leidener Flaschen in der 

Größe einer Pinte und Gallone mit einer jeweiligen Kapazität von etwa 1,4 nF und 3,3 nF er-

wähnt. Bezogen auf ein jeweiliges Volumen von 0,568 und 4,546 L ergibt sich eine Kapazitäts-

dichte von ca. 2,52 und 0,73 fF/mm3. Durch den vielschichtigen Aufbau der Glimmerkonden-

satoren konnte die Kapazitätsdichte deutlich erhöht werden. Im Jahr 1917 wurde in [184] eine 

Kapazität von 1 µF in einem Gehäuse von 7,62 cm x 7,62 cm x 3,175 cm (0,184 L) dargestellt. 

Gegenüber einer Leidener Flasche mit einer Kapazität von ca. 1,4 nF entspricht dies einer Er-

höhung der Kapazitätsdichte um einen Faktor von mehr als 2000. Ein Vergleich zwischen zwei 

Leidener Flaschen und einem Glimmerkondensator mit äquivalenter Kapazität ist in 

Abbildung 2-9 oben links dargestellt. Die höchstmögliche Kapazitätsdichte von 

Glimmerkondensatoren ist jedoch aufgrund der niedrigen Dielektrizitätskonstante von 

Glimmer begrenzt. 

 

Abbildung 2-9: Kapazitätsdichte über die Jahre 1906 bis 2022 von: Leidener Flaschen (rot) 

[183, S. 58], Glimmerkondensatoren (blau) [184–189], paraelektrischen Keramikkondensa-

toren (Klasse 1) (grün) [190–194] und ferroelektrischen Keramikkondensatoren 

(Klasse 2) (schwarz) [191–193, 195]. Die Abbildung oben links aus [196] zeigt den Vergleich 

zwischen zwei Leidener Flaschen und einem Glimmerkondensator mit äquivalenter Kapazität. 

Eine erhebliche Steigerung der Kapazitätsdichte wurde durch die Entdeckung der ferroelektri-

schen Eigenschaften von Bariumtitanat in den 1940er Jahren möglich [182, S. 144]. Im Ver-

gleich zu den bisherigen paraelektrischen Kondensatoren, die heute als Kondensatoren der 
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Klasse 1 bezeichnet werden, weisen ferroelektrische Kondensatoren der Klasse 2 eine höhere 

Dielektrizitätskonstante auf, allerdings auf Kosten einer höheren Spannungs-, Frequenz und 

Temperaturabhängigkeit der Kapazität und unterliegen zudem einem Alterungsverhalten 

[177, S. 32]. Die Kapazitätsdichte ferroelektrischer Keramikkondensatoren ist im Laufe der 

Jahre deutlich gestiegen (siehe Abbildung 2-9). Nach dem heutigen Stand der Technik können 

Kapazitäten von 1 µF in einem Gehäuse von 0,4 mm x 0,2 mm x 0,2 mm realisiert werden 

[195]. Daraus ergibt sich eine Kapazitätsdichte von 62,5 µF/mm3, was gegenüber den ersten 

Keramikkondensatoren, die Leidener Flasche, mit einer Kapazitätsdichte von nur wenigen 

fF/mm3 einen enormen Fortschritt darstellt. 

Neben der hohen Kapazitätsdichte von MLCCs mit einem ferroelektrischen Dielektrikum, mit 

denen heutzutage Kapazitäten von 0,1 pF [197] bis 470 µF [198] realisiert werden, können 

einige auch bei Spannungen oberhalb von 1 kV bis 10 kV [199] sowie in einem Temperaturbe-

reich von -55 °C bis +250 °C [200] eingesetzt werden. In der Automobilindustrie werden ferro-

elektrische MLCCs z. B. in Motorsteuereinheiten, Airbag-Auslöse-, Antiblockier- und Antriebs-

systemen eingesetzt [201]. Auch in der Medizintechnik werden solche MLCCs in implantierba-

ren Systemen wie Tiefe Hirnstimulatoren, Insulinpumpen, Cochlea-Implantaten und Herz-

schrittmachern integriert [202]. Aus [203] geht hervor, dass sich in Zukunft MLCCs mit der 

kleinsten Bauform durchsetzen werden. Zugleich steigen die Anforderungen an die Ferti-

gungstechnik ferroelektrischer MLCCs [204]. Zum einen sind die nichtlinearen Effekte bei hö-

heren Kapazitätsdichten ausgeprägter, da Dielektrika mit geringerer Schichtdicke und höherer 

Dielektrizitätskonstante zu einer stärkeren Spannungsabhängigkeit der Kapazität führen 

[203], zum anderen wird die Zuverlässigkeit umso wichtiger, je mehr MLCCs pro Gerät inte-

griert werden. 

2.5.2 Vielschicht-Keramikkondensatoren 

MLCCs lassen sich nach verschiedenen Kriterien einordnen. Diese ergeben sich im Wesentli-

chen aus den elektrischen Eigenschaften der für die Herstellung der Elektroden und des 

Dielektrikums verwendeten Werkstoffe sowie aus dem Aufbau des MLCCs. 

Ein weit verbreiteter Herstellungsprozess für MLCCs basierend auf Einbrandverfahren bzw. 

Einbrand-Keramiken ist in [205, S. 53] beschrieben. Bei diesem Verfahren liegt die Keramik 

zunächst in Pulverform vor. Zur Weiterverarbeitung wird das Keramikpulver mit Lösungs-, Dis-

persions- und Bindemitteln sowie Weichmachern zu einer homogenen Suspension vermischt. 

Aus dem entstandenen Keramikschlicker wird anschließend mittels einer Rakel eine dünne 

Folie gezogen. Nach dem Trocknen entsteht eine flexible Keramikfolie, auf die die 

Innenelektroden im Siebdruckverfahren aufgebracht werden. Mehrere Keramikfolien mit den 

aufgedruckten Elektroden werden danach genau ausgerichtet übereinandergestapelt und 

durch Laminieren fixiert. In einem nächsten Schritt werden die einzelnen MLCCs aus den ge-

stapelten Folien herausgeschnitten und ein erstes Mal erhitzt, um die organischen Bindemittel 

auszubacken. Anschließend werden die MLCCs einem Sinterungsprozess unterzogen, um die 
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Schichten der MLCCs zu einem monolithischen Körper zu verfestigen. Schließlich wird eine 

elektrische Verbindung zu den Innenelektroden hergestellt, indem die Anschlusselektroden 

an den MLCCs angebracht werden. Der Aufbau eines MLCCs ist in Abbildung 2-10 zu sehen. 

 

Abbildung 2-10: Aufbau eines MLCCs. Die Außenelektroden 1) stellen die elektrische Verbin-

dung zu den Innenelektroden 2) her. Die Außenelektroden bestehen aus drei Schichten: a) einer 

äußeren Anschlussfläche aus Zinn (Sn) zur Verbesserung der Lötbarkeit; b) einer Sperrschicht 

aus Nickel (Ni) zum thermischen Schutz der inneren Struktur des MLCCs vor den beim Löten 

entstehenden hohen Temperaturen und c) einer Elektrodenkontaktierung aus Silber (Ag) bzw. 

Kupfer (Cu), je nachdem, ob die Innenelektroden aus einer Silber-Palladium-Legierung (Ag-Pd) 

oder aus Nickel (Ni) bestehen [206]. Zu den Werkstoffen in Dielektrika für Klasse 1 MLCCs 3) 

gehören z. B. Titandioxid (TiO2) und Calciumtitanat (CaTiO3) [206]. Dielektrika von Klasse 2 

MLCCs 4) bestehen aus einer Mischung von Bariumtitanat (BaTiO3) mit z. B. Strontiumtitanat 

(SrTiO3), Calciumoxid (CaO) oder Zirkoniumoxid (ZrO2) [182, S. 141]. 

Jede einzelne Schicht des Dielektrikums, die von zwei Elektroden umgeben ist, bildet einen 

Plattenkondensator. Die Kapazität eines MLCCs ergibt sich somit aus der Parallelschaltung al-

ler im MLCC enthaltenen Plattenkondensatoren. Die Kapazität 𝐶 eines Plattenkondensators 

kann mit der Gleichung (2-1) berechnet werden. Aus dieser Gleichung geht hervor, dass zur 

Erzeugung einer möglichst großen Kapazität eine große Elektrodenfläche 𝐴 und eine dünne 

Dielektrikumsschicht 𝑑 mit einer großen relativen Permittivität εr bzw. Dielektrizitäts-

konstante erforderlich sind. 

𝐶 = 𝜀𝑟 ⋅ 𝜀0 ⋅
𝐴

𝑑
 (2-1) 

Mit: 

- 𝜀𝑟: relative Permittivität 

- ε0: Permittivität des Vakuums von 8,854∙10-12 [A∙s/V∙m] 

2) Innenelektroden

Ag-Pd Ni

3) Dielektrikum der Klasse 1:
• TiO2, CaTiO3, …

4) Dielektrikum der Klasse 2:
• Mischung von BaTiO3 mit z. B.:

• SrTiO3, CaO, ZrO2, …

a. Äußere Anschlussfläche: Sn Sn

b. Sperrschicht: Ni Ni

c. Elektrodenkontaktierung: Ag Cu

1) Außenelektroden
Unedle Metalle

Edelmetalle
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- 𝐴: Überlappungsbereich zweier Elektroden mit entgegengesetzter Polarität 

- 𝑑: Dicke des Dielektrikums 

Die Kapazität ist eine der wichtigsten Kenngrößen eines Kondensators. Diese stellt die Ener-

giemenge dar, die in einem elektrischen Feld gespeichert werden kann, oder die Ladungs-

menge, die bei einer bestimmten Spannung gespeichert werden kann. Die Kapazität wird vom 

Hersteller mit einer Toleranz angegeben. Es ist jedoch zu beachten, dass die Kapazitätstole-

ranz bei definierter Frequenz, Temperatur und einer niedrigen Spannung zum Zeitpunkt der 

Auslieferung bestimmt wird. Im Laufe der Zeit kann es daher vorkommen, dass die Kapazitäts-

toleranz nicht mehr eingehalten wird [207, S. 29]. Weitere wichtige Kenngrößen sind in 

Abbildung 2-11 gegeben. 

 

Abbildung 2-11: Wichtige Kenngrößen von Keramikkondensatoren: 1) Nominalkapazität; 

2) Nennspannung; 3) einige Baugrößen Codes nach EIA-Standard; 4) Kapazitätstoleranz zum 

Zeitpunkt der Auslieferung; 5a) Codierung der linearen Temperaturabhängigkeit eines Konden-

sators der Klasse 1 und 5b) Codierung der Temperaturabhängigkeit eines Kondensators der 

Klasse 2 [207, S. 29]. Keramikkondensatoren der Klasse 2 sind für ihre hohe Kapazitätsdichte, 

aber auch für ihre geringere Temperaturstabilität bekannt. Im Gegensatz zu den Keramikkon-

densatoren der Klasse 1 weisen diese eine nichtlineare Temperaturabhängigkeit auf. Daher 

wird die maximale Kapazitätsänderung über einen bestimmten Temperaturbereich angege-

ben. 

Kondensatoren können dauerhaft bis zu einer vom Hersteller vorgegebenen Nennspannung 

belastet werden, ohne geschädigt zu werden. Die Nennspannung ist von der unteren zulässi-

gen Temperaturgrenze bis zur Nenntemperatur, die üblicherweise bei Raumtemperatur liegt, 

gültig [207, S. 29]. Bei zu hohen Spannungen besteht die Gefahr von Durchschlägen zwischen 

den Innenelektroden des Kondensators. Die Keramik neigt in diesem Fall zu Brüchen, was zu 

1) Nominalkapazität

4) Kapazitätstoleranz

C B L A M P R S T V U
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Zerstörung des MLCCs führt [208]. Dies betrifft insbesondere MLCCs der Klasse 2 mit einer 

hohen Kapazitätsdichte, in denen dünne Keramikschichten verwendet werden [180]. Aus die-

sem Grund gibt es einen großzügigen Spielraum zwischen der vom Hersteller angegebenen 

Nennspannung und der Durchbruchspannung. Als Faustregel gilt, dass die Nennspannung 

etwa 10 % des Wertes der Durchbruchspannung entspricht [204]. 

Das allgemeine Ersatzschaltbild für MLCCs ist in Abbildung 2-12 dargestellt. Die Anschluss- und 

Innenelektroden sowie deren Kontaktierung weisen einen Ohm’schen Widerstand und eine 

Eigeninduktivität auf. Diese sind in Abbildung 2-12 3) mit dem Ersatzserienwiderstand RESR 

und der Ersatzserieninduktivität LESL dargestellt. Der Isolationswiderstand des Dielektrikums 

RIso ist ein Maß für die Speicherfähigkeit bzw. Ladungserhaltung eines Kondensators [207, 

S. 29]. 

 

Abbildung 2-12: Das allgemeine Ersatzschaltbild eines Kondensators ist in 3) gegeben. RESR und 

LESL entsprechen dem Ersatzserienwiderstand und der Ersatzserieninduktivität, die sich aus den 

Anschluss- und Innenelektroden sowie deren Kontaktierung ergeben, dargestellt in 1) und 2) 

durch R1 und R2 sowie L1 und L2. Der Isolationswiderstand und die Kapazität jeder Schicht des 

Dielektrikums, die von zwei Elektroden umgeben ist, sind in 1) und 2) mit Ri1, Ri2 und Ri3 sowie 

C1, C2 und C3 veranschaulicht. Diese parallel geschalteten Isolationswiderstände und Kapazitä-

ten sind im Ersatzschaltbild 3) mit RIso und C zusammengefasst. 

Der durch einen Kondensator fließende Strom 𝑖 kann durch Gleichung (2-2) beschrieben wer-

den. Aus dieser Gleichung ist ersichtlich, dass eine starke Änderung der Spannung 𝑢 in einem 

kleinen Zeitfenster 𝑑𝑡 zu einem hohen Strom 𝑖 führt. Beim Anlegen einer zeitlich veränderli-

chen Spannung ist zu beachten, dass der resultierende Strom in Grenzen gehalten wird bzw. 

die vom Hersteller angegebene maximale Impulsanstiegszeit in V/µs eingehalten wird. An-

dernfalls werden die Elektroden durch zu hohe Ströme geschädigt. Ebenso ist zu beachten, 

dass eine übermäßige Erwärmung, verursacht durch hohe und anhaltende Ströme, die Le-

bensdauer der Kondensatoren verkürzt [207, S. 29]. 

𝑖(𝑡) = 𝐶 ⋅
𝑑

𝑑𝑡
𝑢(𝑡) (2-2) 

RESR

C
LESL

RIso

L1 R1 L2 R2C1 Ri1

C2 Ri2

C3 Ri3

C1

R1
L1

Ri1

R2
L2

C2

Ri2

C3
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1)

2)
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Mit: 

- 𝑖(𝑡): Strom durch den Kondensator 

- 𝑢(𝑡): Spannung am Kondensator 

2.5.3 Polarisationsmechanismen 

Die gesamte Permittivität eines Dielektrikums ergibt sich aus mehreren Polarisationsmecha-

nismen (siehe Abbildung 2-13). Auf atomarer Ebene erfolgt durch Anlegen eines elektrischen 

Feldes eine elektronische Polarisation. Dabei werden die Protonen in Richtung des elektri-

schen Feldes verschoben und die Elektronen in die entgegengesetzte Richtung. Die Schwer-

punkte der positiv und negativ geladenen Ladungen wandern auseinander, wodurch ein Di-

polmoment induziert wird. Aufgrund der sehr kleinen Massen, die hier in Bewegung gesetzt 

werden, ist eine elektronische Polarisation bis zu einer Frequenz von ca. 1015 Hz möglich [207, 

S. 47]. 

 

Abbildung 2-13: Relative Permittivität εr eines Dielektrikums resultierend aus frequenzabhän-

gigen Polarisationsmechanismen. Dazu gehören die Raumladungs-, Orientierungs-, Ionen- und 

die Elektronenpolarisation mit deren jeweiligen Beiträgen zur relativen Permittivität εr, ge-

kennzeichnet durch εrR, εrO, εrI und εrE [182, S. 141, 207, S. 49, 209]. 

Ein zweiter Polarisationsmechanismus ist die sogenannte Ionenpolarisation, mit der die Ab-

lenkung von Ionen in einem Kristallgitter beschrieben wird. Oberhalb einer Frequenz von ca. 

1013 Hz trägt diese nicht mehr zur Permittivität des Dielektrikums bei [207, S. 47]. Beide Pola-

risationsarten werden unter dem Begriff Verschiebungspolarisation zusammengefasst, da 
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Elektronen und Protonen sowie Ionen für die jeweilige Elektronen- und Ionenpolarisation 

durch ein elektrisches Feld verschoben werden. 

Ebenso beeinflusst das Anlegen eines elektrischen Feldes die Orientierung der permanenten 

Dipole in einem Dielektrikum, was als Orientierungspolarisation bezeichnet wird. Die Ausrich-

tung der permanenten Dipole erfolgt parallel zum angelegten Feld, eine exakte Ausrichtung 

ist jedoch aufgrund der stets vorherrschenden thermischen Bewegung der Moleküle nicht 

möglich. Die Orientierungspolarisation tritt bis zu einer Frequenz von 109 Hz auf und ist tem-

peraturabhängig [207, S. 29]. 

In ferroelektrischen MLCCs kann ebenfalls eine Raumladungspolarisation auftreten [210]. Auf-

grund von herstellungsbedingten Sauerstoffleerstellen [182, S. 52] sind in diesen Dielektrika 

freie Ladungsträger vorhanden. Dieser Polarisationsmechanismus betrifft jedoch hauptsäch-

lich ferroelektrische Keramikkondensatoren, die Dotierstoffe wie Sr, Zr, Pb, Si, Cu und Bi ent-

halten; diese werden als Sperrschichtkondensatoren bezeichnet [182, S. 52]. 

2.5.4 Ferroelektrische Werkstoffe 

Ferroelektrische Werkstoffe haben den Vorteil einer hohen Permittivität, allerdings auf Kos-

ten eines nichtlinearen Verhaltens [211]. Bariumtitanat wird weitgehend als Basismaterial für 

die Herstellung von MLCCs der Klasse 2 verwendet [180]. Unterhalb der Curie-Temperatur, die 

für Bariumtitanat bei ca. 130 °C liegt, weist dieser Werkstoff eine tetragonale Perowskit-Kris-

tallstruktur auf (siehe Abbildung 2-14) [211]. 

Die Verzerrung des Kristallgitters führt dazu, dass das Titanion in der Mitte der Kristallstruktur 

zu einem der sechs Sauerstoffionen ausgelenkt wird. Dies führt zu einer spontanen Polarisa-

tion, die für die hohe Kapazität von MLCCs der Klasse 2 verantwortlich ist [211]. Keramiken 

auf der Basis von Bariumtitanat bestehen aus einer Ansammlung von Mikrokristalliten, soge-

nannten Körnern, und stellen somit ein polykristallines Material dar [211]. Unterhalb der Cu-

rie-Temperatur, im ferroelektrischen Zustand, bestehen die Körner aus mehreren zufällig ori-

entierten Domänen [211]. Die Orientierung der Dipole in jeder Domäne folgt der gleichen 

Richtung, entsprechend der spontanen Polarisation [211]. Oberhalb der Curie-Temperatur än-

dert sich die Kristallstruktur von tetragonal zu kubisch (siehe Abbildung 2-14) [211]. Dies ent-

spricht dem paraelektrischen Zustand der Keramik, in dem die Domänen und deren spontane 

Polarisation verloren gehen [211]. 

Reines Bariumtitanat ist jedoch als Dielektrikum ungeeignet, da seine hohe relative Permitti-

vität nur über einen engen Temperaturbereich weit oberhalb der Raumtemperatur liegt [205, 

S. 53]. Die Hersteller sind daher bestrebt, ein Dielektrikum zu entwickeln, das über den zuläs-

sigen Temperaturbereich eine möglichst hohe Permittivität aufweist und dessen Temperatur-

stabilität den Anforderungen genügt. Um nur ein Beispiel zu nennen, können Dielektrika mit 

einer maximalen Kapazitätsänderung von +22 % und -56 % über einen Temperaturbereich von 

+10 °C bis +85 °C (Z5U) durch partielle Substitution von Titan durch Zirkonium und von Barium 

durch Calcium gemäß der Formulierung Ba1-xCaxTi1-yZryO3, hergestellt werden [205, S. 53]. 
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Abbildung 2-14: Änderung der Kristallstruktur und der relativen Permittivität von reinem Bari-

umtitanat in Abhängigkeit von der Temperatur. Folgende Perowskit-Kristallstrukturen entste-

hen: 1) kubisch; 2) tetragonal; 3) orthorhombisch und 4) rhomboedrisch [206]. Jeder Phasen-

übergang ist durch eine starke Änderung der relativen Permittivität geprägt [212]. 

2.5.5 Spannungsabhängige Kapazität 

Die Kapazität ferroelektrischer MLCCs ist nicht nur von der Frequenz und der Temperatur ab-

hängig, sondern auch von der angelegten Spannung [207, S. 29]. In Abbildung 2-15 ist die 

Spannungsabhängigkeit der im Dielektrikum gespeicherten elektrischen Ladung q und der re-

sultierenden Kapazität C eines MLCCs der Klasse 1 (schwarz) und der Klasse 2 (blau und rot) 

abgebildet. MLCCs der Klasse 1 zeigen ein lineares Verhältnis zwischen q und der angelegten 

Spannung u (siehe Abbildung 2-15 1)), was einer spannungsunabhängigen Kapazität ent-

spricht (siehe Abbildung 2-15 2)). Im Gegensatz dazu finden in MLCCs der Klasse 2 komplexe 

Polarisationsmechanismen statt, bei denen Zeitkonstanten sowie Temperatur- und Span-

nungsabhängigkeiten berücksichtigt werden müssen. Der nichtlineare Zusammenhang zwi-

schen q und u wird durch eine Hysterese beschrieben (siehe Abbildung 2-15 3)). Die Kapazität 

ist somit einerseits von dem Wert der angelegten Spannung und andererseits von der Rich-

tung der Spannungsänderung abhängig (siehe Abbildung 2-15 4)). 
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Abbildung 2-15: Elektrische Ladung q als Funktion der angelegten Spannung u für einen MLCC 

der: 1) Klasse 1 und 3) Klasse 2. Die jeweilige resultierende Kapazität C ist in 2) und 4) darge-

stellt. Aus 3) und 4) ist ebenfalls ersichtlich, dass q und C bei einem ferroelektrischen MLCC der 

Klasse 2 von der Änderungsrichtung der Spannung u abhängig sind. Die blauen und roten Ver-

läufe entsprechen q und C bei abnehmender und zunehmender Spannung u. 

2.6 Modellierung ferroelektrischer Kapazitäten 

2.6.1 Preisach-Modell 

Die Preisach-Theorie, die ursprünglich zur Modellierung der Hysterese ferromagnetischer Ma-

terialien verwendet wurde, wurde in zahlreichen Studien zur Entwicklung von Modellen für 

ferroelektrische Werkstoffe herangezogen. Auf mikroskopischer Ebene ist eine mögliche In-

terpretation der Preisach-Theorie, dass diese von einer Verteilung von Koerzitivspannungen 

ausgeht, bei denen das Schalten der verschiedenen Domänen im Ferroelektrikum erfolgt 

[213]. Die Interpretation auf makroskopischer Ebene ist, dass die Domänenumschaltung zu 

einer Polarisationsänderung führt, die experimentell mit einem Sawyer-Tower-Messaufbau 

gemessen werden kann [213]. Das Preisach-Modell kann als Überlagerung einfacher Hyste-
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reseeinheiten pro Domäne ausgedrückt werden, von denen jede einer rechteckigen Hystere-

seschleife entspricht [214]. Die genaue mathematische Umsetzung des Preisach-Modells sieht 

wie folgt aus [215]: 

𝑄(𝑡) = ∬𝜌(𝛼, 𝛽)𝐷𝛼�̂�𝑉(𝑡)𝑑𝛼𝑑𝛽 (2-3) 

mit: 

- 𝑄(𝑡): gesamte elektrische Ladung im ferroelektrischen Werkstoff 

- 𝜌(𝛼, 𝛽): Verteilung der Koerzitivspannungen 

- 𝐷𝛼�̂�: Richtungsoperator, sodass 𝐷𝛼�̂�𝑉(𝑡) = 1 bzw. -1, je nachdem, ob eine Domäne 

zum Zeitpunkt 𝑡 in Richtung einer positiven bzw. negativen Polarität ausgerichtet ist 

- 𝑉(𝑡): Spannung am ferroelektrischen Werkstoff 

Die numerische Auswertung des Doppelintegrals der obigen Gleichung ist ein komplexes und 

zeitaufwendiges Verfahren [214]. Um das Preisach-Modell mit geringem Aufwand auf weitere 

Modelle übertragen zu können und die Recheneffizienz zu erhöhen, wurde die ferroelektri-

sche Hysterese in [215] durch folgende mathematische Funktion angenähert: 

𝑄↕(𝑉(𝑡)) = 𝑄𝑆 ⋅ tanh(𝑎(𝑉(𝑡) − 𝑉𝐶±)) (2-4) 

mit: 

- 𝑄↕(𝑉(𝑡)): gesamte elektrische Ladung bei zunehmender (𝑄↑) und abnehmender (𝑄↓) 

Spannung 𝑉(𝑡) 

- 𝑄𝑆: maximaler Ladungsbeitrag durch ferroelektrische Schaltvorgänge 

- 𝑎: beschreibt, wie schnell sich die hyperbolische Tangente dem Wert 𝑄𝑆 nähert 

- 𝑉𝐶±: Koerzitivspannung bei zunehmender (𝑉𝐶+) und abnehmender (𝑉𝐶−) Spannung 

𝑉(𝑡) 

Aus Gleichung (2-4) geht hervor, dass eine Fallunterscheidung erforderlich ist. Bevor die 

elektrische Gesamtladung 𝑄 bestimmt werden kann, muss die Änderungsrichtung der ange-

legten Spannung 𝑉 bestimmt werden. Anstelle des hyperbolischen Tangens können auch an-

dere Funktionen wie z. B. der Arkustangens verwendet werden [213]. Sofern die gemessene 

ferroelektrische Hysterese gut angenähert werden kann, können beliebige Funktionen ver-

wendet werden [215]. Für die Modellierung einer gesättigten Hysterese ist das Preisach-Mo-

dell gut geeignet [213]. Für den quasistationären Fall, d. h. wenn die Domänen ihre Orientie-

rung deutlich schneller ändern als sich die angelegte Spannung ändert, kann mit dem Preisach-

Modell von Gaidhane et al. [214] auch die Innenschleife der Hysterese modelliert werden. 

Ein Nachteil des Preisach-Modells ist jedoch, dass es sich um ein phänomenologisches Modell 

handelt. Der dynamische Aspekt der Schaltvorgänge der Domänen wird entweder vernachläs-

sigt [213] oder mit Zeitkonstanten nachgebildet [216]. Das Verhalten ferroelektrischer Mate-

rialien kann damit zwar nachgebildet werden, es fehlt jedoch der Bezug zur Physik. 
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2.6.2 Landau-Ginzburg-Devonshire-Theorie 

Auf der Grundlage der Landau-Ginzburg-Devonshire-Theorie können ferroelektrische Werk-

stoffe anhand der thermodynamischen Gibbsschen freien Energie mit einem Polynom sechs-

ter Ordnung beschrieben werden [217], ohne auf die mikroskopischen Mechanismen der Fer-

roelektrizität des betreffenden Werkstoffes eingehen zu müssen [218]: 

𝐺 =
𝛼

2
𝑃2 +

𝛽

4
𝑃4 +

𝛾

6
𝑃6 − 𝑃𝐸 (2-5) 

mit: 

- 𝐺(𝑇): Gibbssche freie Energie 

- 𝛼(𝑇), 𝛽, 𝛾: Landau-Koeffizienten 

- 𝑃: Polarisation des ferroelektrischen Werkstoffes 

- 𝐸: elektrisches Feld im ferroelektrischen Werkstoff 

Im thermischen Gleichgewichtszustand, wenn die Gibbssche freie Energie minimal ist 

(𝜕𝐺 𝜕𝑃⁄ = 0) [218], kann das elektrische Feld aus Gleichung (2-5) wie folgt umgeschrieben 

werden [217]: 

𝐸 = 𝛼𝑃 + 𝛽𝑃3 + 𝛾𝑃5 (2-6) 

Die Ordnung dieser Gleichung wird durch die Ordnung des Phasenübergangs bestimmt [219]. 

Die Diskontinuität in den partiellen Ableitungen der Gibbsschen freien Energie eines ferro-

elektrischen Werkstoffes bei der Phasenübergangstemperatur bestimmt die Ordnung des 

Phasenübergangs, die von erster oder zweiter Ordnung sein kann [218]. Zur Beschreibung ei-

nes Phasenübergangs erster und zweiter Ordnung wird jeweils ein Polynom fünfter und dritter 

Ordnung verwendet [219]. Bariumtitanat gehört beispielsweise zu den ferroelektrischen 

Werkstoffen mit einem Phasenübergang erster Ordnung [218]. 

Ist der Abstand zwischen den Elektroden am ferroelektrischen Werkstoff und die Fläche der 

Elektroden bekannt, kann Gleichung (2-6) wie in [219–221] in Form von Spannung und Ladung 

umgeschrieben werden: 

𝑢𝐶 = 𝛼𝑞𝐶 + 𝛽𝑞𝐶
3 + 𝛾𝑞𝐶

5 (2-7) 

mit: 

- 𝑢𝐶: Spannung am ferroelektrischen Werkstoff 

- 𝑞𝐶: elektrische Ladung im ferroelektrischen Werkstoff 

Diese Modelle sind einfach auf andere Modelle übertragbar und recheneffizient [222]. Auch 

hier handelt es sich jedoch um phänomenologische Modelle, bei denen die Landau-Koeffizien-

ten experimentell bestimmt werden [219]. Die genaue Physik hinter der dynamischen Um-

schaltung der Domänen wird nicht berücksichtigt. 
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2.6.3 SPICE-Modelle 

SPICE-basierte Simulationsmodelle sind sehr beliebt, da diese benutzerfreundlich, schnell ein-

zurichten und einfach auszuführen sind [223]. Sofern die an den MLCC angelegte Wechsel-

spannung deutlich kleiner als die Gleichspannung ist, eignen sich diese Modelle gut zur Mo-

dellierung der spannungsabhängigen nichtlinearen Kapazität ferroelektrischer MLCCs [224]. 

Werden MLCCs einer höheren kontinuierlichen Wechselspannung ausgesetzt, sind diese Mo-

delle nicht mehr zulässig [223]. Die spannungsabhängige Kapazität der ferroelektrischen 

MLCCs wird vorab durch Messung der Differentialkapazität bestimmt [224]. Das Messverfah-

ren ist in Kapitel 3.2.1 beschrieben. Ausgehend von der gemessenen spannungsabhängigen 

Differentialkapazität kann anschließend mit Gleichung (2-8) die nichtlineare Kapazität bei-

spielsweise mit Hilfe einer spannungsgesteuerten Stromquelle in SPICE modelliert werden 

[224]. 

𝑖𝐶(𝑡) = 𝐶𝐷𝑖𝑓𝑓(𝑢𝐶(𝑡))
𝑑

𝑑𝑡
𝑢𝐶(𝑡) (2-8) 

Mit: 

- 𝑖𝐶(𝑡): Strom durch den MLCC 

- 𝐶𝐷𝑖𝑓𝑓(𝑢𝐶(𝑡)): spannungsabhängige Differentialkapazität 

- 𝑢𝐶(𝑡): Spannung an dem MLCC 

Da diese Modelle ausschließlich auf Gleichung (2-8) basieren, ausgehend von einer gemesse-

nen Differentialkapazität [223], ist klar, dass diese mit einem minimalen Aufwand auf weitere 

Modelle übertragen werden können. Alternativ kann die absolute Kapazität gemessen werden 

(siehe Kapitel 3.2.3) und gemäß Gleichung (2-9) mit Hilfe einer spannungsgesteuerten La-

dungsquelle bzw. einer ladungsgesteuerten Spannungsquelle modelliert werden [225]. 

𝐶𝐴𝑏𝑠 =
𝑞𝐶(𝑡)

𝑢𝐶(𝑡)
 (2-9) 

Mit: 

- 𝑞𝐶(𝑡): elektrische Ladung im MLCC 

- 𝑢𝐶(𝑡)): Spannung am MLCC 

- 𝐶𝐴𝑏𝑠: absolute Kapazität 

Es sei darauf hingewiesen, dass bei linearen MLCCs, also mit einem paraelektrischen Dielektri-

kum, die absolute Kapazität gleich der Differentialkapazität ist [223]. Neben der Einschrän-

kung, dass mit diesen Modellen die spannungsabhängige nichtlineare Kapazität von ferro-

elektrischen MLCCs nur im Kleinsignalbereich modelliert werden kann, fehlt auch hier der Be-

zug zur Physik. 
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2.6.4 Physikbasierte Modelle 

In diesem Kapitel wird die Theorie vorgestellt, das dem in dieser Dissertation entwickelten 

physikbasierten Modell zugrunde liegt. Da dieses physikbasierte Modell auch die Polykristalli-

nität der Dielektrika der MLCCs berücksichtigt, unterscheidet sich die Herleitung der Gibbs-

schen freien Energiedichte, die dem physikbasierten Modell zugrunde liegt, von dem Modell 

in [226, 227]. Aus diesem Grund wird das Model in [226, 227] zunächst allgemein dargestellt. 

Detailliertere Erläuterungen und Abbildungen zur grafischen Interpretation der Gleichungen 

sind im entsprechenden Ergebniskapitel 4.3 gegeben. 

Das in der Arbeit von York et al. [228] vorgestellte physikbasierte Modell wurde von Monte-

giglio et al. in [226] verwendet, um die ferroelektrischen und ferroelastischen Nichtlinearitä-

ten von piezokeramischen Materialien im Hinblick auf ihre Verwendung als Energy Harvester 

zu untersuchen. Als Grundlage für dieses Modell wird angenommen, dass das zu modellie-

rende Material auf mesoskopischer Ebene aus Domänen besteht, in denen eine gleiche Anzahl 

an Dipolen bzw. Einheitszellen gleich ausgerichtet sind [226]. Die Einheitszellen und damit die 

Domänen können in drei verschiedenen Ausrichtungen 𝑗 vorliegen. Entlang einer Achse kön-

nen die Domänen entweder in die gleiche Richtung 𝑗 = (+), in die entgegengesetzte Richtung 

𝑗 = (−) oder senkrecht 𝑗 = (90) zur Achse ausgerichtet sein [226]. Die Domänenumschal-

tung, d. h. der Übergang der Einheitszellen von einer Ausrichtung zur anderen, wird durch eine 

mechanische Spannung und ein elektrisches Feld in Achsrichtung ausgelöst [226]. Als Aus-

gangspunkt des Modells wird zunächst die Gibbssche freie Energiedichte 𝑔 eines Dipols als 

Funktion des elektrischen Feldes 𝐸 sowie der mechanischen Belastung 𝜎𝑚 mit (2-10) beschrie-

ben [226, 228]. 

𝑔𝑗 =
𝜒𝑗

2
(𝜎𝑒 − 𝜎𝑒𝑗,0)

2

+ 𝜇𝑗 (𝜎𝑒 − 𝜎𝑒𝑗,0) (𝜖 − 𝜖𝑗,0) +
𝑌𝑗

2
(𝜖 − 𝜖𝑗,0)

2
− 𝐸𝜎𝑒 − 𝜎𝑚𝜖 (2-10) 

Mit: 

- 𝜒𝑗: elektrische Suszeptibilität 

- 𝜇𝑗: piezoelektrischer Kopplungskoeffizient 

- 𝑌𝑗: Elastizitätsmodul 

- 𝜎𝑒𝑗,0: remanente elektrische Ladungsdichte 

- 𝜖𝑗,0: remanente mechanische Spannung 

- 𝜎𝑒: elektrische Ladungsdichte 

- 𝜖: mechanische Spannung 

Die durchschnittliche mechanische Spannung 𝜖 und elektrische Ladungsdichte 𝜎𝑒, die mit ei-

ner Domäne der 𝑗-ten Ausrichtung verbunden sind, können bestimmt werden, indem der Mi-

nimalwert des parabolischen Verlaufs der Gibbsschen freien Energiedichte 𝑔 gesucht wird 

[226]. Um die gesamte elektromechanische Antwort eines Materials zu reproduzieren, muss 
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das Modell nicht nur vorhersagen können, wie viele Domänen in der 𝑗-ten Ausrichtung vorlie-

gen, wenn eine bestimmte Eingangsanregung (𝐸, 𝜎𝑚) angelegt wird, sondern auch, wie viele 

Domänen von einer Ausrichtung in eine andere wechseln, wenn eine Änderung der Ein-

gangsanregung auftritt [226]. Die gesamte Domänenkonfiguration des Materials wurde durch 

sogenannte Phasenanteile gemäß Gleichung (2-11) dargestellt [226]. Der Phasenanteil 𝑥𝑗   

stellt den Anteil der Domänen dar, die nach 𝑗 ausgerichtet sind. 

𝑥𝑗 =
𝑁𝑗

𝑁
∈ [0, 1] (2-11) 

Mit: 

- 𝑁𝑗: Anteil der Domänen, die nach 𝑗 ausgerichtet sind 

- 𝑁: Gesamtzahl der Domänen 

Wie oben beschrieben, können die Domänen in drei verschiedenen Ausrichtungen 𝑗 vorliegen, 

nämlich (+), (−) und (90). Da die Summe der Phasenanteile aller Ausrichtungen, also 𝑥+, 𝑥− 

und 𝑥90, gleich 1 ist, genügen zwei Phasenanteile, um alle Phasenanteile zu bestimmen. Die 

Kinetik der Phasenanteile kann durch die gewöhnlichen Differentialgleichungen in (2-12) aus-

gedrückt werden [226]. 

𝑥+̇ = −𝑥+𝑝[+,90] + 𝑥90𝑝[90,+] 

𝑥−̇ = −𝑥−𝑝[−,90] + 𝑥90𝑝[90,−] 
(2-12) 

Mit: 

- 𝑝[𝑗,𝑘]: thermodynamische Übergangswahrscheinlichkeit, mit der eine Domäne ihre 

Ausrichtung von 𝑗 nach 𝑘 ändert 

- 𝑥90 = (1 − 𝑥+ − 𝑥−) 

Aufgrund der stets vorhandenen thermischen Aktivierung schwanken alle Domänen um ihren 

Gleichgewichtszustand. Nach dem Boltzmannschen Prinzip kann die Wahrscheinlichkeit 𝜇, mit 

der die Energiedichte 𝑔 von einer Domäne überschritten wird, durch Gleichung (2-13) be-

schrieben werden [229]. Die Energiedichte 𝑔 wird durch die Gibbssche freie Energiedichte be-

schrieben. 

𝜇(𝑔) = 𝐶𝑒
−
𝑔𝑉𝑙
𝑘𝐵𝑇 (2-13) 

Mit: 

- 𝑉𝑙: Volumen einer Domäne 

- 𝑘𝐵: Boltzmann-Konstante 

- 𝑇: absolute Temperatur 
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Es sei zu bemerken, dass je kleiner das Verhältnis 𝑉𝑙/𝑘𝐵𝑇 ist, umso größer ist die Wahrschein-

lichkeit, dass eine Domäne die Energiedichte 𝑔 überschreitet und somit ihre Orientierung än-

dert. Die Integrationskonstante 𝐶 normalisiert die Funktion 𝜇(𝑔), sodass die Wahrscheinlich-

keit, ein Energieniveau zu erreichen, wenn 𝜇 über den gesamten Bereich von 𝑔 ausgewertet 

wird, gleich 1 ist, gemäß Gleichung (2-14) [227]. 

∫ 𝜇(𝑔)𝑑𝑔 = 1
∞

−∞

 

∫ 𝐶𝑒−
𝑔𝑉𝑙
𝜅𝑇 𝑑𝑔 = 1

∞

−∞

 

𝐶 =
1

∫ 𝑒−
𝑔𝑉𝑙
𝜅𝑇 𝑑𝑔

∞

−∞

 

(2-14) 

Die thermodynamische Übergangswahrscheinlichkeit 𝑝[𝑗,𝑘], mit der eine Domäne ihre Aus-

richtung von 𝑗 nach 𝑘 ändert, kann nach Gleichung (2-15) formuliert werden [229]. 

𝑝[𝑗,𝑘] =
1

𝜏𝑥

𝑒
−
𝑔(𝑃,𝐸)𝑉𝑙
𝑘𝐵𝑇

∫ 𝑒
−
𝑔(𝑃,𝐸)𝑉𝑙
𝑘𝐵𝑇 𝑑𝑃

 (2-15) 

Mit: 

- 𝜏𝑥: Zeitkonstante der dynamischen Domänenumschaltung, 1/𝜏𝑥 entspricht der Fre-

quenz, mit der eine Domäne aufgrund thermischer Aktivierung versucht, die Ener-

giedichte 𝑔 zu überwinden 

Der Nenner ergibt sich aus der Auswertung der Integrationskonstanten 𝐶 [229]. Ausgehend 

von einer geringen thermischen Aktivierung im Falle von Festkörpern [230–232], d. h. im 

Grenzfall, wenn 𝑉𝑙/𝑘𝐵𝑇 gegen Null tendiert, wurde in der Dissertation von York [227] die ther-

modynamische Übergangswahrscheinlichkeit 𝑝[𝑗,𝑘] zu Gleichung (2-16) vereinfacht. 

𝑝[𝑗,𝑘] =
1

𝜏𝑥
𝑒
−
𝑉𝑙
𝑘𝐵𝑇

𝛥𝑔[𝑗,𝑘]  (2-16) 

Im Gegensatz zu Gleichung (2-15) ist hier die thermodynamische Übergangswahrscheinlich-

keit nicht mehr eine Funktion der Energiedichte 𝑔, sondern der Energiebarriere pro Volumen-

einheit 𝛥𝑔[𝑗,𝑘]. Die Energiebarriere 𝛥𝑔[𝑗,𝑘] kann in recheneffizienter Weise nach Gleichung 

(2-17) als Funktion der Triebkraft 𝐹[𝑗,𝑘] beschrieben werden [226]. Für weitere Erläuterungen 

zu den Überlegungen hinter Gleichung (2-17) kann in [227, 228, 231, 232] nachgeschlagen 

werden. Die Triebkraft 𝐹[𝑗,𝑘] ergibt sich aus der Differenz zwischen den Minimalwerten der 

Gibbsschen freien Energiedichte für einen nach 𝑗 und 𝑘 ausgerichteten Dipol [226]. Da die 
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Minimalwerte von 𝑔 aus Gleichung (2-10) hergeleitet werden können und somit bereits be-

kannt sind, ist die Bestimmung von 𝐹[𝑗,𝑘] besonders recheneffizient. 

∆𝑔[𝑗,𝑘] =

{
 

 
−𝐹[𝑗,𝑘]

1

∆𝑔0
(
𝐹[𝑗,𝑘]

4
− ∆𝑔0)

2

0

𝐹[𝑗,𝑘] < −4∆𝑔0
𝐹[𝑗,𝑘] ∈ [−4∆𝑔0, 4∆𝑔0]

𝐹[𝑗,𝑘] > 4∆𝑔0

 (2-17) 

Mit: 

- ∆𝑔0: Energiebarriere pro Volumeneinheit des Materials für den Fall, dass keine Ein-

gangsanregung vorliegt bzw. für den Fall 𝐹[𝑗,𝑘] = 0 

Aufbauend auf zahlreichen Arbeiten [228, 229, 231, 232] und der neuen Formulierung der 

thermodynamischen Übergangswahrscheinlichkeit von York [227] konnten in der Arbeit von 

Montegiglio et al. [226] die ferroelektrischen und ferroelastischen Hysteresen von piezokera-

mischen Materialien modelliert werden. Um jedoch die Polykristallinität der ferroelektrischen 

Dielektrika in MLCCs der Klasse 2 zu berücksichtigen, unterscheidet sich die Herleitung der 

dem physikbasierten Modell zugrundeliegenden Gleichungen von den bisherigen Modellen. 

Ausgehend von einer Darstellung des elektrischen Feldes E als Funktion der elektrischen Fluss-

dichte D eines einzelnen Dipols wurden die grundlegenden Gleichungen in Kapitel 4.3 herge-

leitet, sodass diese mit den polykristallinen Mechanismen, die ursprünglich in [233] für Akto-

ren aus Formgedächtnislegierungen entwickelt wurden, erweitert werden können. 

3 Materialien und Methoden 

3.1 Auswahl der Keramikkondensatoren 
Insgesamt wurden 40 MLCCs mit einer vom Hersteller angegebenen Nominalkapazität von 

47 nF ausgewählt. Der nichtlineare Zusammenhang zwischen der Kapazität und der angeleg-

ten Spannung ist von der Materialzusammensetzung des Dielektrikums sowie vom Aufbau der 

MLCCs, also der Fläche der Innenelektroden sowie der Dicke und Anzahl der dielektrischen 

Schichten, abhängig. Daraus ergeben sich unterschiedliche Spannungsfestigkeiten, Nennspan-

nungen, Kapazitätstoleranzen und Temperaturkoeffizienten. Um eine Vielfalt an Nichtlineari-

täten zu untersuchen, wurden MLCCs von 10 unterschiedlichen Herstellern mit 7 verschiede-

nen Nennspannungen, 4 Temperaturkoeffizienten und 4 Kapazitätstoleranzen ausgewählt. 

Eine Übersicht der unterschiedlichen Eigenschaften sowie der Anzahl an MLCCs, die über diese 

Eigenschaften verfügen, ist in Tabelle 3-1 dargestellt. Eine detailliertere Beschreibung ist im 

Anhang 8.1 zu finden. 
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Tabelle 3-1: Angabe der Nennspannungen, Temperaturkoeffizienten, Kapazitätstoleranzen, 

Baugrößen Codes und Hersteller der ausgewählten MLCCs mit der entsprechenden Anzahl von 

MLCCs (in Klammern), die über diese Eigenschaften verfügen. 

Nenn-

spannung 

Temperatur-

koeffizient 
Toleranzen 

Gehäuse-

größe 
Hersteller 

4 V (2) X5R (7) ±5% (10) 01005 (3) AVX (1) 

6,3 V (3) X7R (27) ±10% (21) 0201 (2) 
JOHANSON 

DIELECTRICS 
(1) 

10 V (5) X8L (1) ±20% (5) 0402 (10) KEMET (14) 

16 V (9) Y5V (5) +80%/-20% (4) 0603 (12) MULTICOMP PRO (7) 

25 V (7)     0805 (7) MURATA (5) 

50 V (12)     1206 (5) TDK (2) 

100 V (2)     1210 (1) VISHAY (1) 

        WALSIN (2) 

        WÜRTH ELEKTRONIK (4) 

        YAGEO (3) 

3.2 Charakterisierung von 

Keramikkondensatoren 

3.2.1 Messung der Differentialkapazitäten 

Die Messungen der Differentialkapazität wurden mit dem Präzisionsimpedanzanalysator 

4294A (Agilent Technologies Inc., Santa Clara, CA, USA, 4294A R1.11 Mar 25 2013) und der 

Messvorrichtung 16047D (Hewlett-Packard, Spring, TX, USA) durchgeführt (siehe 

Abbildung 3-1). Die MLCCs wurden zunächst auf eine Buchsenleiste gelötet. Als Gegenstück 

wurde eine Stiftleiste in die Messvorrichtung gesteckt. Nach einer Laufzeit von mehr als 

30 Minuten wurde der Präzisionsimpedanzanalysator bei geöffneter und mit einer 

Steckbrücke kurzgeschlossener Stiftleiste kalibriert. Die MLCCs wurden bei einer Frequenz von 

375 kHz und einer Amplitude des Messsignals von 5 mVrms bei Raumtemperatur gemessen. 

Die Bandbreite1 des Impedanzanalysators wurde auf 3 eingestellt. Die Messungen wurden 

nicht gemittelt. 

 

1 Eine genaue Beschreibung liegt vom Hersteller nicht vor. Je höher die eingestellte Bandbreitenzahl, desto höher 
ist die Messgenauigkeit und Frequenzauflösung [234]. 
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Abbildung 3-1: Präzisionsimpedanzanalysator 4294A von Agilent mit der Messvorrichtung 

16047D von Hewlett-Packard zur Messung der Differentialkapazität von MLCCs (links). Die 

MLCCs wurden auf eine Buchsenleiste gelötet und über eine Stiftleiste in die Messvorrichtung 

gesteckt. Die Messdaten wurden auf einen Rechner exportiert (rechts). 

Um die Spannungsabhängigkeit der MLCCs zu messen, wurde das Kleinsignal von 5 mVrms mit 

einer Vorspannung überlagert. Für jeden MLCC wurde die Messung zweimal durchgeführt. Die 

Vorspannung wurde in Schritten von 0,1 V von -40 V auf +40 V variiert. Nach dem Durchfahren 

des Vorspannungsbereichs wurde die Messung angehalten, die Vorspannung abgeschaltet 

und die Messdaten auf einen Rechner exportiert. Der gleiche Vorgang wurde anschließend 

wiederholt, indem der Vorspannungsbereich von +40 V auf -40 V variiert wurde (siehe 

Abbildung 3-2 1)). Die Differentialkapazität ergibt sich aus dem Mittelwert der beiden 

Messungen (siehe Abbildung 3-2 2)). 

 

Abbildung 3-2: Differentialkapazität C gemessen mit dem Präzisionsimpedanzanalysator. 

1) Die Vorspannung u wurde von -40 V bis +40 V (rot) und von +40 V bis -40 V (blau) variiert. 

2) Die Differentialkapazität ergibt sich aus dem Mittelwert der beiden Messungen. 
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3.2.2 Beschreibung der gemessenen 

Differentialkapazität 

Die gemessenen Differentialkapazitäten wurden nach den folgenden Merkmalen in 

Abbildung 3-3 charakterisiert: 1) Nominalkapazität (links), 2) maximale Kapazitätsänderung 

(rechts) und 3) maximaler Kapazitätshub (links), der sich aus der Differenz zwischen der Mini-

mal- und der Nominalkapazität ergibt. Die Differentialkapazität wurde in Mathcad Prime 3.1 

(PTC Inc., Boston, MA, USA) mit einer B-Spline-Funktion dritter Ordnung interpoliert (siehe 

Abbildung 3-3 1), rot). Aus der Ableitung des interpolierten Verlaufs lässt sich die maximale 

Kapazitätsänderung bestimmen (siehe Abbildung 3-3 2)). 

 

Abbildung 3-3: 1) Differentialkapazität gemessen mit dem Messplatz beschrieben in Kapi-

tel 3.2.1 (schwarz). Die Differentialkapazität wurde in Mathcad mit einer B-Spline-Funktion 

dritter Ordnung interpoliert (rot). 2) Die Ableitung des interpolierten Verlaufs ermöglicht es die 

maximale Kapazitätsänderung zu ermitteln. 

3.2.3 Modifizierter Sawyer-Tower Messaufbau 

Der Zusammenhang zwischen der elektrischen Ladung q und der Spannung u der MLCCs 

wurde mit einer sogenannten Sawyer-Tower-Schaltung gemessen. Um die MLCCs jedoch bei 

Frequenzen und Spannungen über 100 kHz und 40 V charakterisieren zu können, wurde die 

Sawyer-Tower-Schaltung modifiziert (siehe Abbildung 3-4). Der Messaufbau besteht aus einer 

primärseitigen Endstufe und der sekundärseitigen Messschaltung. Beide Seiten sind voneinan-

der induktiv entkoppelt. Als Endstufe wurde die Entwicklungsplatine GS-EVB-HB-61008P-ON 

(GaN Systems Inc., Ottawa, Kanada) eingesetzt. Diese besteht aus dem GaN-Gate-Treiber 

NCP51810 (onsemi LLC, Phoenix, AZ, USA) und einer Halbbrücke, bestehend aus zwei E-Mode-

GaN Transistoren GS61008P von GaN Systems. Die Steuersignale des Treibers wurden mit dem 

Funktionsgenerator DG5102 (Rigol Technologies Inc., Suzhou, China) erzeugt. Die jeweiligen 

Netzteile HM8143 (Hameg Instruments GmbH, Mainhausen, Deutschland) und U8031A 
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(Agilent Technologies Inc., Santa Clara, CA, USA) wurden zur Spannungsversorgung des Trei-

bers und der Halbbrücke verwendet. Der Treiber wurde mit 12 V versorgt. Um unterschiedli-

che Leistungspegel der Endstufe einzustellen, kann die Spannung an der Halbbrücke von 0 V 

bis 30 V variiert werden. 

 

Abbildung 3-4: Modifizierter Sawyer-Tower Messaufbau mit: 1) einer Endstufe, bestehend aus 

einem GaN-Gate-Treiber und eine Halbbrücke, die aus zwei GaN-E-mode Transistoren besteht. 

Der Gate-Treiber und die Halbbrücke werden von den jeweiligen Netzteilen 2) und 3) mit Span-

nung versorgt. Ein primärseitiger Reihenschwingkreis (L1, R1 und C1) wird von der Endstufe in 

Resonanz betrieben. Die Steuersignale des Treibers werden über den Signalgenerator 4) er-

zeugt. Über die Spule L2wird an der sekundärseitigen Messschaltung eine Spannung induziert. 

Die Spannung an den in Reihe geschalteten Kondensatoren C2a und C2b sowie die Spannung an 

dem Kondensator C2b werden mit dem Oszilloskop 5) gemessen. Die Spannung an dem zu un-

tersuchenden Kondensator C2a wurde als uPrüfling gekennzeichnet. Die elektrische Ladung q kann 

über die Spannung uLinear, die proportional zu der linearen Kapazität des Kondensators C2b ist, 

ermittelt werden. 

Ein Reihenschwingkreis, bestehend aus der Spule L1 und ihrem Verlustwiderstand R1 

760308100110 (Würth Elektronik GmbH & Co. KG, Waldenburg, Deutschland) (ohne Ferrit) 

sowie aus einer Zusammenschaltung mehrerer Hochspannungs-Folienkondensatoren C1 vom 

Typ FKP 1 (WIMA GmbH & Co. KG, Mannheim, Deutschland), wird von der Halbbrücke in Re-

sonanz betrieben. Eine Spannung wird an der Spule L2 mit dem Verlustwiderstand R2 

760308101104 von Würth Elektronik (ohne Ferrit) sowie den in Reihe geschalteten Konden-

satoren C2a und C2b induziert (siehe Abbildung 3-4). Die induzierte Spannung uInduziert und die 

Spannung uLinear an dem Kondensator C2b wurden mit zwei Tastköpfen TT-MF312-2-6 11020-
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2-6 (TESTEC Elektronik GmbH, Frankfurt, Deutschland) und dem Oszilloskop MDO4104-6 (Tek-

tronix Inc., Beaverton, OR, USA) gemessen. Die Software OpenChoice Desktop von Tektronix 

wurde im Anschluss verwendet, um die Messdaten auf einen Rechner zu übertragen. Die 

Spannung an dem zu untersuchenden Kondensator uPrüfling resultiert aus der Differenz zwi-

schen uInduziert und uLinear. Um die elektrische Ladung q zu ermitteln, wurde die Spannung an 

einem Kondensator C2b der Klasse 1 gemessen. Da es sich um einen linearen Kondensator han-

delt, d. h. mit einer spannungsunabhängigen Kapazität, ist q proportional zur gemessenen 

Spannung uLinear. Die elektrische Ladung kann aus der Gleichung (3-1) errechnet werden. 

𝑞(𝑡) = 𝐶2𝑏 ⋅ 𝑢𝐿𝑖𝑛𝑒𝑎𝑟(𝑡) (3-1) 

Die Kapazität C2b muss zum einen ausreichend groß gewählt werden, damit die induzierte 

Spannung überwiegend über den zu untersuchenden Kondensator C2a abfällt. Andererseits 

darf die Kapazität C2b nicht zu groß gewählt werden, sodass die Spannung uLinear in einem mess-

baren Bereich liegt. Um diese Bedingungen zu erfüllen, wurde eine Kapazität C2b zwischen 

100 nF und 500 nF ausgewählt. 

3.2.4 Bestimmung der Hysterese 

Die im vorigen Kapitel 3.2.3 gemessenen Spannungen zur Bestimmung der Hysterese müssen 

zunächst verarbeitet werden, bevor die Extraktion der Materialeigenschaften der Dielektrika 

gemäß Kapitel 4.4 erfolgen kann. In Abbildung 3-5 links sind die Rohdaten der mit einem Os-

zilloskop gemessenen Spannungen dargestellt. Die Spannung über dem zu untersuchenden 

MLCC wurde in Abbildung 3-5 links mit uPrüfling (schwarz) und die über dem linearen MLCC mit 

uLinear (rot) dargestellt. In Abbildung 3-5 oben wurden die Spannungen uPrüfling und uLinear für 

einen linearen MLCC gemessen. Wie es im linearen Fall zu erwarten ist, ist in Abbildung 3-5 

oben ein proportionaler Zusammenhang zwischen der Spannung uPrüfling und uLinear zu erken-

nen. Daraus ergibt sich ein linearer Zusammenhang zwischen der elektrischen Ladung q und 

der Spannung u (siehe Abbildung 3-5 2)). Untersucht man dagegen einen nichtlinearen MLCC, 

wie in Abbildung 3-5 3) dargestellt, so ist eine Verzerrung der induzierten sinusförmigen Span-

nung zu beobachten. Bei einer niedrigen Spannung unterhalb von etwa ±5 V ist ein linearer 

Zusammenhang zwischen q und u zu erkennen (siehe Abbildung 3-5 4)). Bei höheren Span-

nungen entsteht ein nichtlinearer Zusammenhang. Aus den Messungen in Abbildung 3-5 ist 

ersichtlich, dass die Verläufe verrauscht sind. Der in Abbildung 3-5 4) dargestellte u-q-Verlauf 

kann annähernd geschätzt werden. Die Hystereseschleife ist nicht eindeutig zu erkennen. 
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Abbildung 3-5: Gemessene Spannung am MLCC uPrüfling (links schwarz) bzw. u (rechts) und 

Spannung am linearen MLCC uLinear (links rot). Die elektrische Ladung q im untersuchten MLCC 

ist proportional zur Spannung uLinear und zur Kapazität des linearen MLCCs. Die resultierende 

Hysterese ist rechts dargestellt. Betrachtet wurden ein linearer (oben) und ein nichtlinearer 

(unten) MLCC. 

Bei genauer Betrachtung der Spannungen uPrüfling und uLinear im Falle eines nichtlinearen MLCCs 

(siehe Abbildung 3-5 3)) ist zu erkennen, dass die sinusförmige induzierte Spannung zu einem 

dreieckförmigen Signal verzerrt wird. Ein dreieckförmiges Signal kann durch eine Fourierreihe 

von ganzzahligen ungeraden Oberschwingungen beschrieben werden. In Mathcad wurde die 

diskrete Fourier-Transformation auf die Rohdaten der gemessenen Spannungen uPrüfling und 

uLinear angewendet. Die Fourierreihen sind in Abbildung 3-6 veranschaulicht. 

Im Falle eines linearen MLCCs können die gemessenen Spannungen uPrüfling und uLinear mit de-

ren Grundschwingung beschrieben werden. Bei einem nichtlinearen MLCC jedoch besteht die 

Fourierreihe aus der Grundschwingung und ganzzahligen ungeraden Oberschwingungen. Am 

Beispiel des betrachteten nichtlinearen MLCCs in Abbildung 3-6 ist zu erkennen, dass die Span-

nung uPrüfling mit der Grundschwingung bei 360 kHz und den entsprechenden Oberschwingun-

gen bei 1080, 1800 und 2520 kHz beschrieben werden kann. 
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Abbildung 3-6: Diskrete Fourier-Transformation der Rohdaten der gemessenen Spannungen 

uPrüfling 1) und uLinear 2) für einen linearen (schwarz) und nichtlinearen (rot) MLCC. 

Unter Verwendung der Fourierreihe können die Spannungen uPrüfling und uLinear für lineare und 

nichtlineare MLCCs rekonstruiert werden. Nach diesem Prinzip können aus den gemessenen 

verrauschten u-q-Verläufen aus Abbildung 3-5 rechts eindeutige Verläufe der Hysterese-

schleife in Abbildung 3-7 generiert werden. 

 

Abbildung 3-7: Rekonstruierter u-q-Verlauf eines 1) linearen und 2) nichtlinearen MLCCs. Die 

Kurvenrekonstruktion basiert auf einer Fourieranalyse. Im Falle eines linearen MLCCs werden 

q und u durch deren Grundschwingung beschrieben. Bei nichtlinearen MLCCs müssen zusätz-

lich zur Grundschwingung auch die ganzzahligen ungeraden Oberschwingungen berücksichtigt 

werden. 

3.2.5 Läppen von MLCCs 

Um weitergehende Untersuchungen des vielschichtigen Aufbaus von MLCCs mittels Raster-

elektronenmikroskopie zu ermöglichen, wurden diese mit der in Abbildung 3-8 dargestellten 

Läppmaschine PM5 (Logitech Ltd., Glasgow, UK) präpariert. 
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Abbildung 3-8: Die Läppmaschine besteht aus der Läppscheibe 1) und der Läppvorrichtung 3), 

die sich gegenläufig drehen. MLCCs werden mit Gießharz in einen Kunststoffring 6) eingebettet 

und anschließend mit Wachs auf einer Glasscheibe 5) befestigt. Die Glasscheibe wird von der 

Vorrichtung 4) angesaugt, sodass der Kunststoffring auf der Läppscheibe 1) aufliegt. Um Ma-

terial von den MLCCs und dem Kunststoffring abzutragen, fließt während des Läppvorgangs 

Läppmittel aus dem Behälter 2) auf die Läppscheibe 1). 

Die zu untersuchenden MLCCs wurden mit dem lösungsmittelfreien 2-Komponenten-Gießharz 

auf Polyurethanbasis Epple 07144 (E. Epple & Co. GmbH, Herrenberg, Deutschland) in einen 

Kunststoffring eingebettet (siehe Abbildung 3-8 6)). Das Mischungsverhältnis der Komponen-

ten A und B des Gießharzes beträgt 7 zu 3. Um die MLCCs in Länge und Breite zu läppen, wur-

den zwei Kunststoffringe mit jeweils zwei MLCCs senkrecht und zwei waagerecht zur Läpp-

scheibe vorbereitet. Es wurden jeweils zwei Kunststoffringe mit Wachs auf einer Glasscheibe 

befestigt (siehe Abbildung 3-8 5)). Die Glasscheibe wird von der in Abbildung 3-8 dargestellten 

Vorrichtung 3) und 4) angesaugt, sodass die Kunststoffringe auf der Läppscheibe 1) aufliegen. 

Während des Läppvorgangs drehen sich die Läppscheibe in Abbildung 3-8 1) und die Vorrich-

tung 3) gegenläufig. Das Läppmittel fließt während des Prozesses aus dem in Abbildung 3-8 2) 

dargestellten Behälter auf die Läppscheibe. Das Läppmittel ist eine Suspension, die aus einer 

Mischung von Wasser und Aluminiumoxid besteht. Für ca. 1,6 L Wasser wurden 200 bis 300 g 

Aluminiumoxidpulver von Logitech gemischt. Die MLCCs wurden in einem ersten Schritt mit 

einem Pulver mit einer gröberen Korngröße von 30 µm geläppt, um die gewünschte Tiefe im 

MLCC zu erreichen. Anschließend wurde der Läppprozess wiederholt, wobei die Korngröße 

des Pulvers sukzessive von 30 µm auf 9 µm und von 9 µm auf 1 µm reduziert wurde, um die 

gewünschte Oberflächenrauheit zu erzielen. 

1) Läppscheibe

2) Läppmittel

3) Vorrichtung

5) Probe

4)
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3.2.6 Rasterelektronenmikroskopie und 

energiedispersive Röntgenspektroskopie 

Neben der Bestimmung der ferroelektrischen Hysterese der MLCCs wurden die eingesetzten 

Dielektrika mit dem Rasterelektronenmikroskop EVO MA 10 (Carl Zeiss AG, Oberkochen, 

Deutschland) tiefergehend untersucht. Das in Abbildung 3-9 dargestellte Messsystem ermög-

licht zum einen die Rasterelektronenmikroskopie zur Bestimmung der Struktur von MLCCs und 

zum anderen die energiedispersive Röntgenspektroskopie zur Ermittlung der Materialzusam-

mensetzung der eingesetzten Dielektrika. Für die energiedispersive Röntgenspektroskopie 

wurde der Detektor xFlash 6/10 (Bruker Corp., Billerica, MA, USA) verwendet. Die Messdaten 

wurden mit der Software ESPRIT v1.9.4 von Bruker ausgewertet. 

 

Abbildung 3-9: Rasterelektronenmikroskop EVO MA 10 von Zeiss, um die Materialzusammen-

setzung der eingesetzten Dielektrika sowie die Struktur der verwendeten MLCCs genauer zu 

untersuchen. 

Die Probenvorbereitung ist ein wichtiger Schritt für eine erfolgreiche Rasterelektronenmikro-

skopie und energiedispersive Röntgenspektroskopie. Für die Rasterelektronenmikroskopie 

wurden die MLCCs mit der in Kapitel 3.2.5 beschriebenen Läppmaschine präpariert. Ein Teil 

der MLCCs wurde in der Breite geläppt, um die Breite der Innenelektroden zu messen, ein 

anderer Teil wurde in der Länge geläppt, um die Länge der Innenelektroden sowie die Anzahl 

der Lagen und die Dicke der jeweiligen Dielektrikumsschichten zu bestimmen. Die Materialzu-

sammensetzung der Dielektrika wurde mittels energiedispersiver Röntgenspektroskopie be-

stimmt. Um mögliche Verunreinigungen der Proben zu vermeiden, wurden die MLCCs mit 
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zwei Flachzangen oder mit Hammer und Meißel aufgebrochen. Um ein Aufladen der Proben 

während des Messvorgangs zu vermeiden, wurden diese mit einer Kohlenstoffbeschichtung 

beschichtet. Zusätzlich wurde für die energiedispersive Röntgenspektroskopie das Raster-

elektronenmikroskop vor jeder Messreihe mit reinem Kupfer kalibriert. 

3.3 Modellierung induktiv gekoppelter 

Mikrostimulatoren 
Für die Modellierung nichtlinearer Kapazitäten ferroelektrischer MLCCs werden in diesem Ka-

pitel zwei unterschiedliche Ansätze beschrieben. Zunächst wird in Kapitel 3.3.1 das erstellte 

Modell in ANSYS dargestellt. Wie bei SPICE-Modellen müssen hier ausgewählte Komponenten 

wie Induktivitäten, Kondensatoren, Spannungsquellen usw. miteinander verbunden und ge-

messene Kennlinien importiert werden. Solche Modelle gehören daher zu denen, mit denen 

Simulationen mit geringem Aufwand durchgeführt werden können. Ein zweiter Ansatz wird in 

Kapitel 3.3.2 beschrieben, in dem die Differentialgleichungen induktiv gekoppelter Mikrosti-

mulatoren in Mathcad verwendet werden, was von der Implementierung her einen größeren 

Aufwand darstellt. Beide Modelle werden in Kapitel 4.2.1 verglichen. Das Modell, das hinsicht-

lich Recheneffizienz, Speicherverbrauch und Genauigkeit bessere Ergebnisse lieferte, diente 

als Grundlage für die weiteren Untersuchungen. 

3.3.1 Modellierung in ANSYS 

In ANSYS 2019 R2 (ANSYS Inc., Canonsburg, PA, USA) wurden induktiv gekoppelte Mikrosti-

mulatoren mit dem Modul Simplorer modelliert. Das Modell besteht aus einer vereinfachten 

Schaltung der extrakorporalen Sendeeinheit (siehe Abbildung 3-10 links) und der Schaltung 

des Mikrostimulators (siehe Abbildung 3-10 rechts). Der Reihenschwingkreis der extrakorpo-

ralen Sendeeinheit besteht aus der Induktivität L1 und deren Verlustwiderstand R1 sowie dem 

Kondensator C1. Der Reihenschwingkreis wird über die ideale Spannungsquelle E1 mit einer 

sinusförmigen Anregung in Resonanz betrieben. Die Anregungsdauer sowie die Wiederholrate 

und damit die Pulsdauer und Wiederholrate der am Mikrostimulator induzierten Stimulations-

pulse werden über die ideale Spannungsquelle E2 und den Schalter S1 eingestellt. Die induk-

tive Kopplung zwischen der Spule der extrakorporalen Sendeeinheit und der des Mikrostimu-

lators mit den jeweiligen Induktivitäten L1 und L2 wurde durch den Kopplungsfaktor k darge-

stellt. Der Mikrostimulator besteht aus einem Parallelschwingkreis mit der Induktivität L2 und 

deren Verlustwiderstand R2 sowie einer spannungsgesteuerten Kapazität C2. Die induzierte 

Spannung wird über die Diode D1 und den Pufferkondensator C4 gleichgerichtet. Die kom-

plexe Elektrodenimpedanz kann gemäß ISO 14708-3, Abschnitt 6.101, als rein Ohm‘sche Last 

modelliert werden [115]. Dementsprechend wurde diese in ANSYS mit dem Widerstand RL 

nachgebildet. 
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Abbildung 3-10: Schaltung eines Mikrostimulators (rechts), der induktiv über eine extrakorpo-

rale Sendeeinheit (links) mit Energie versorgt wird. Der Mikrostimulator besteht aus einem Pa-

rallelschwingkreis mit der Induktivität L2 und deren Verlustwiderstand R2 sowie einer span-

nungsgesteuerten Kapazität C2. Die induzierte Spannung wird über die Diode D1 und den Puf-

ferkondensator C4 gleichgerichtet. Die Elektrodenimpedanz wird mit einer Ohm’schen Last RL 

modelliert. Der Reihenschwingkreis der extrakorporalen Sendeeinheit besteht aus der Indukti-

vität L1 und deren Verlustwiderstand R1 sowie dem Kondensator C1. Der Reihenschwingkreis 

wird über die ideale Spannungsquelle E1 und den Schalter S1 mit einer sinusförmigen Anregung 

in Resonanz betrieben. Die Dauer und Wiederholrate der am Mikrostimulator induzierten Sti-

mulationspulse werden über die ideale Spannungsquelle E2 und den Schalter S1 eingestellt. 

Die induktive Kopplung zwischen den Spulen mit den jeweiligen Induktivitäten L1 und L2 wurde 

mit dem Kopplungsfaktor k dargestellt. 

Das Gleichungssystem der gesamten Schaltung wurde in ANSYS nach dem modifizierten Kno-

tenverfahren aufgestellt. Zur Lösung des Differentialgleichungssystems wurde das Trapezver-

fahren als numerisches Integrationsverfahren angewendet. Die nichtlinearen Gleichungen 

werden durch das iterative Newton-Raphson-Verfahren linearisiert und anschließend durch 

LU-Faktorisierung gelöst. In ANSYS Simplorer wurden die Standardeinstellungen beibehalten, 

darunter eine absolute Toleranz für das Konvergenzkriterium von 10-3, ein zulässiger Trunkie-

rungsfehler von 1 % und eine maximale Anzahl von Iterationsschritten pro Simulationsschritt 

von 40. 

3.3.2 Modellierung in Mathcad 

Für die Modellierung von induktiv gekoppelten Mikrostimulatoren wurde der Schaltplan aus 

Abbildung 3-11 als Grundlage verwendet. Der Mikrostimulator in Abbildung 3-11 (rechts) wird 

induktiv mittels einer extrakorporalen Sendeeinheit (links) mit Energie versorgt. Hierbei 

kommt üblicherweise ein Reihenschwingkreis in der extrakorporalen Sendeeinheit und ein Pa-
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rallelschwingkreis in dem Mikrostimulator zum Einsatz [235]. Der Reihenschwingkreis, beste-

hend aus einer Spule mit der Induktivität L1 und dem Verlustwiderstand R1 sowie dem Kon-

densator C1, wird über eine ideale Spannungsquelle u1(t, ω, Amp) in Resonanz betrieben. In der 

Praxis wird der Schwingkreis der Sendeeinheit mit einem Rechtecksignal, das z. B. mit einer 

Halb- bzw. Vollbrücke erzeugt wird, angesteuert. Bei der Modellierung wurde dieses Recht-

ecksignal durch die sinusförmige Grundschwingung und einen entsprechenden Gleichspan-

nungsanteil, sofern vorhanden, approximiert (siehe Abbildung 3-11 1)). Auf Seiten des Mikro-

stimulators erfolgt die induktive Energiegewinnung mittels eines Parallelschwingkreises, be-

stehend aus der Spule mit der Induktivität L2 und dem Verlustwiderstand R2 sowie dem span-

nungsabhängigen Kondensator C2(uC2(t)). Der zeitliche Verlauf der induzierten Spannung ist 

beispielhaft in Abbildung 3-11 2) abgebildet. Die induzierten Spannungspulse werden über ei-

nen Einweggleichrichter mit der Diode D und dem Pufferkondensator C4 gleichgerichtet (siehe 

Abbildung 3-11 3)). Die komplexe Elektrodenimpedanz kann gemäß ISO 14708-3, Ab-

schnitt 6.101, als rein Ohm‘sche Last RL modelliert werden [115]. 

 

Abbildung 3-11: Schaltplan eines Mikrostimulators (rechts), der über eine extrakorporale Sen-

deeinheit (links) induktiv mit Energie versorgt wird. Der Reihenschwingkreis der extrakorpora-

len Sendeeinheit besteht aus der Induktivität L1 und deren Verlustwiderstand R1 sowie einem 

Kondensator C1. Der Reihenschwingkreis wird mit der idealen Spannungsquelle u1(t, ω, Amp) 1) 

in Resonanz betrieben. Zur induktiven Energiegewinnung besteht der Mikrostimulator aus ei-

nem Parallelschwingkreis mit der Induktivität L2 und deren Verlustwiderstand R2 sowie einer 

spannungsgesteuerten Kapazität C2. Die induzierte Spannung 2) wird über die Diode D und den 

Pufferkondensator C4 gleichgerichtet 3). Die Elektrodenimpedanz wurde mit einer Ohm’schen 

Last RL modelliert. 
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Die extrakorporale Sendeeinheit und der Mikrostimulator aus dem Schaltplan in 

Abbildung 3-11 wurden mit Hilfe der Differentialgleichungen erster Ordnung von (3-2) bis 

(3-8) in Mathcad Prime 3.1 und 9.0 (PTC Inc., Boston, MA, USA) modelliert. Diese Gleichungen 

wurden in Mathcad nach den Ableitungen aufgestellt (siehe Anhang 8.2) und numerisch mit 

dem Adams-Verfahren und einer Konvergenzpräzision von 10-7 aufgelöst. Hierzu wurde die 

Zeitspanne ausreichend groß ausgewählt, um den eingeschwungenen Zustand des Systems zu 

betrachten. 

𝑢1(𝑡, 𝜔, 𝐴𝑚𝑝) = 𝑢𝐶1(𝑡) + 𝐿1 ⋅
𝑑

𝑑𝑡
𝑖𝐿1(𝑡) + 𝑅1 ⋅ 𝑖𝐿1(𝑡) + 𝑘 ⋅ √𝐿1 ⋅ 𝐿2 ⋅

𝑑

𝑑𝑡
𝑖𝐿2(𝑡) (3-2) 

𝑖𝐿1(𝑡) = 𝐶1 ⋅
𝑑

𝑑𝑡
𝑢𝐶1(𝑡) (3-3) 

𝐿2 ⋅
𝑑

𝑑𝑡
𝑖𝐿2(𝑡) + 𝑅2 ⋅ 𝑖𝐿2(𝑡) + 𝑘 ⋅ √𝐿1 ⋅ 𝐿2 ⋅

𝑑

𝑑𝑡
𝑖𝐿1(𝑡) = 𝑢𝐶2(𝑡) (3-4) 

𝑖𝐶2(𝑡) = 𝐶2(𝑢𝐶2(𝑡)) ⋅
𝑑

𝑑𝑡
𝑢𝐶2(𝑡) (3-5) 

𝑖𝐿2(𝑡) + 𝑖𝐶2(𝑡) + 𝑖𝐷(𝑢𝐶2(𝑡) − 𝑢𝐶4(𝑡)) = 0 (3-6) 

𝑖𝐷(𝑢𝐶2(𝑡) − 𝑢𝐶4(𝑡)) = 𝑖𝐶4(𝑡) +
𝑢𝐶4(𝑡)

𝑅𝐿
 (3-7) 

𝑖𝐶4(𝑡) = 𝐶4 ⋅
𝑑

𝑑𝑡
𝑢𝐶4(𝑡) (3-8) 

Mit: 

- 𝑘: induktiver Kopplungsfaktor zwischen der extrakorporalen Sendespule und der 

Spule des Mikrostimulators 

- 𝑢1(𝑡, 𝜔, 𝐴𝑚𝑝): ideale Spannungsquelle mit der Kreisfrequenz ω und der Amplitude 

Amp 

- 𝑖𝐿1(𝑡): Strom im Reihenschwingkreis der extrakorporalen Sendespule 

- 𝑢𝐶1(𝑡): Spannung über dem Kondensator C1 

- 𝑖𝐿2(𝑡): Strom in der Spule des Mikrostimulators 

- 𝑢𝐶2(𝑡): Spannung an dem spannungsabhängigen Kondensator C2(uC2(t)) 

- 𝑖𝐷(𝑢𝐶2(𝑡) − 𝑢𝐶4(𝑡)): spannungsgesteuerter Strom durch die Gleichrichterdiode D 

- 𝑖𝐶4(𝑡): Strom durch den Pufferkondensator C4 

- 𝑢𝐶4(𝑡): Spannung an dem Kondensator C4 sowie der Ohm’schen Last RL 

- 𝑖𝑆𝑡𝑖𝑚(𝑡) =
𝑢𝐶4(𝑡)

𝑅𝐿
: Stimulationsstrom in der Ohm’schen Last RL 

Die oben aufgeführten Differentialgleichungen bilden die Grundlage für die Modellierung in-

duktiv gekoppelter Mikrostimulatoren. Diese können bei Bedarf je nach Konfiguration der 
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Schwingkreise, d. h. Reihen- oder Parallelschaltung von Spule und Kondensator, oder auch für 

eine beliebige Zusammenschaltung mehrerer spannungsabhängiger Kondensatoren C2(uC2(t)) 

angepasst bzw. erweitert werden. Ebenso stellt dieses Gleichungssystem die Grundlage für 

das in dieser Arbeit entstandene physikbasierte Modell ferroelektrischer Hysteresen dar. 

3.4 Charakterisierung induktiv gekoppelter 

Mikrostimulatoren 
Neben der Modellierung von induktiv gekoppelten Mikrostimulatoren wurde der Messaufbau 

in Abbildung 3-12 realisiert. Dieser dient zum einen der Validierung des aus dieser Arbeit ent-

standenen Modells und zum anderen der experimentellen Charakterisierung induktiv gekop-

pelter Mikrostimulatoren. 

In Anlehnung an den modifizierten Sawyer-Tower-Aufbau aus Kapitel 3.2.3 wurde auch in die-

sem Messaufbau die Entwicklungsplatine GS-EVB-HB-61008P-ON von GaN Systems, beste-

hend aus zwei E-Mode GaN-Transistoren GS61008P von GaN Systems und einem GaN-Gate-

Treiber NCP51810 von onsemi, eingesetzt. Die Halbbrücke wird über den Funktionsgenerator 

 

Abbildung 3-12: Messaufbau zur Charakterisierung induktiv gekoppelter Mikrostimulatoren. 

Ein Mikrostimulator wurde auf einer Lochrasterplatine (unten rechts) aufgebaut. Dieser wird 

induktiv mittels eines Reihenschwingkreises (unten Mitte links) mit Energie versorgt. Der Rei-

henschwingkreis wird über eine Halbbrücke in Resonanz betrieben. Die Halbbrücke und der 

Gate-Treiber auf der Entwicklungsplatine 1) wurden mit dem Funktionsgenerator 2) angesteu-

ert und mit den jeweiligen Netzteilen 3) und 4) mit Spannung versorgt. Der Strom iL1, der aus 

der Halbbrücke in den Reihenschwingkreis eingespeist wird, wurde mit der Stromzange 5) und 

dem Stromzangenverstärker 6) gemessen. Der Strom iL1 sowie die Spannung am Ausgang der 

Halbbrücke u1, die an der Implantatelektronik induzierte Spannung uC2 und die gleichgerichtete 

Spannung uC4 wurden mit dem Oszilloskop 6) aufgezeichnet. 
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DG5102 von Rigol angesteuert. Der Gate-Treiber und die Halbbrücke werden jeweils von den 

Netzteilen HM8143 von Hameg und U8031A von Agilent versorgt. Die Spannungsversorgung 

des Gate-Treibers liegt konstant bei 12 V, die der Halbbrücke kann zwischen 0 V und 30 V ein-

gestellt werden, um unterschiedliche Spannungspegel an der Implantatschaltung zu induzie-

ren. Die Implantatschaltung wurde auf einer Lochrasterplatine aufgebaut. Gemäß 

Abbildung 3-12 besteht die Implantatelektronik aus einem Parallelschwingkreis zur induktiven 

Energiegewinnung (oben rechts), einem Einweggleichrichter zur Erzeugung der Stimulations-

pulse (Mitte rechts) und einer Ohm’schen Last, um die Elektrodenimpedanz nachzubilden (un-

ten rechts). Zur Charakterisierung induktiv gekoppelter Mikrostimulatoren wurde die in den 

primärseitigen Reihenschwingkreis eingespeiste Leistung, die sich aus dem zeitlichen Produkt 

des Stroms iL1 in dem Schwingkreis und der Spannung u1 an dem Ausgang der Halbbrücke 

ergibt, sowie die sekundärseitige induzierte Spannung uC2 und die gleichgerichtete Spannung 

uC4 an der Ohm’schen Last RL gemessen. Der Strom iL1 wurde mit der Stromzange TCP312A 

und dem Stromzangenverstärker TCPA300 von Tektronix gemessen. Die Spannungen u1, uC2 

und uC4 wurden mit TT-MF312-2-6 11020-2-6 Tastköpfen von TESTEC gemessen. Der Strom 

und die Spannungen wurden mit dem Oszilloskop MDO4104-6 von Tektronix aufgezeichnet 

und mit der Software OpenChoice Desktop von Tektronix auf einen Computer übertragen. Für 

die Datenverarbeitung wurde die Software Mathcad Prime 3.1 und 9.0 verwendet, um bei-

spielsweise das Produkt aus iL1 und u1 zu bilden und aus den gemessenen Signalen den quadra-

tischen Mittelwert zu berechnen. 

3.5 Messaufbau zur Überprüfung der 

Machbarkeit der passiven Regelung in vitro 
Um die theoretischen Ergebnisse zur Machbarkeit des passiven Regelungsansatzes aus Kapi-

tel 4.6.2 validieren zu können, wurde der in Abbildung 3-13 dargestellte Messaufbau mit dem 

Demonstrator aus Kapitel 4.5 realisiert. Die Spule der extrakorporalen Sendeeinheit und die 

der Implantatelektronik wurden jeweils auf der Ober- und Unterseite des vakuumverpackten 

Schweinefleisches angebracht (siehe Abbildung 3-13 3)). Um den induktiven Kopplungsfaktor 

zu variieren, wurde die Spule der Implantatelektronik an verschiedenen Stellen auf dem 

Schweinefleisch platziert. Der Kopplungsfaktor wurde mit dem Impedanzanalysator bestimmt 

(siehe Abbildung 3-13 1)). Die Frequenz sowie der Leistungspegel der IPT wurden mit dem De-

monstrator über die grafische Benutzeroberfläche (graphical user interface, GUI) eingestellt 

(siehe Abbildung 3-13 2)). Die Elektrodenimpedanz der Implantatelektronik wurde mit einer 

Ohm‘schen Last nachgebildet. 

Das Oszilloskop MDO4104-6 (Tektronix Inc., Beaverton, OR, USA) wurde zur Messung der in-

duzierten Spannung am Parallelschwingkreis der Implantatelektronik und der Spannung an 

der Ohm‘schen Last verwendet (siehe Abbildung 3-13 4)). Beide Spannungen wurden mit Tast-

köpfen TT-MF312-2-6 11020-2-6 (TESTEC Elektronik GmbH, Frankfurt, Deutschland) gemes-
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sen. Die Messdaten wurden vom Oszilloskop auf einen Computer mit der Software Open-

Choice Desktop von Tektronix übertragen. Die Datenverarbeitung erfolgte mit der Software 

Mathcad (PTC Inc., Boston, MA, USA). Um die Wärmeentwicklung der Implantatspule und des 

Gewebes während der IPT erfassen zu können, wurde die Wärmebildkamera VARIOSCAN Mo-

dell 3021-ST (JENOPTIK Laser, Optik, Systeme GmbH, Jena, Deutschland) eingesetzt (siehe 

Abbildung 3-13 5)). Die Auswertung der Wärmebilder erfolgte mit der Software IRBIS control 

V2.2 (InfraTec GmbH, Dresden, Deutschland). 

 

Abbildung 3-13: Messaufbau zur Überprüfung der Machbarkeit einer passiven Regelung des 

Stimulationsstroms in vitro. Die Spule der Implantatelektronik und die der extrakorporalen Sen-

deeinheit 2) wurden auf der Ober- und Unterseite des vakuumverpackten Schweinefleisches 3) 

angebracht. Der induktive Kopplungsfaktor wurde mit dem Impedanzanalysator 1) bestimmt. 

Der Stimulationsstrom in der Implantatelektronik wurde über einen Ohm‘schen Widerstand 

mit dem Oszilloskop 4) gemessen. Die Wärmeentwicklung an der Spule der Implantatelektro-

nik und am Schweinefleisch 3) wurde mit der Wärmebildkamera 5) erfasst. 

  

1) Impedanzanalysator

5) Wärmebildkamera

4) Oszilloskop

2) Extrakorporale Einheit auf Nutzen

3) Schweinefleisch
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4 Ergebnisse 

4.1 Experimentelle Charakterisierung von 

Keramikkondensatoren 

4.1.1 Differentialkapazität 

Die gemessenen Differentialkapazitäten wurden mit drei Merkmalen beschrieben, nämlich: 

1) die Nominalkapazität Cnom, 2) die maximale Kapazitätsänderung dC und 3) der Kapazitäts-

hub Cratio, der sich aus dem Verhältnis von Nominal- zu Minimalkapazität ergibt (siehe Kapi-

tel 3.2.2). Der gesamte Wertebereich dieser Merkmale ist in Tabelle 4-1 wiedergegeben. Der 

Medianwert und die maximale Abweichung der Merkmale wurden für jeden MLCC mit einer 

Stichprobe von 10 Stück ermittelt. Da jeder MLCC zweimal in einem Vorspannungsbereich 

von -40 V bis +40 V und anschließend von +40 V bis -40 V gemessen wurde, enthält Tabelle 4-1 

somit 800 Messungen. Die gemessenen Differentialkapazitäten sind in Anhang 8.3 und die er-

mittelte Kapazitätsänderung, aus der das Merkmal dC abgeleitet wird, in Anhang 8.4 darge-

stellt. 

Die Differentialkapazitäten einiger MLCCs mit unterschiedlicher Nichtlinearität bzw. Span-

nungsabhängigkeit der Kapazität sind mit ihren entsprechenden Merkmalen Cnom, dC und Cratio 

in Abbildung 4-1 veranschaulicht. 

 

Abbildung 4-1: Differentialkapazität C als Funktion der Spannung u (links) mit den entspre-

chenden Merkmalen Cnom, dC und Cratio (rechts). 

MLCC Cnom [nF] dC [nF/V] Cratio [%]

#2 35,38
-12,1 %
+7,2 %

4,22
-15,5 %
+16,0 %

12,69
-11,7 %
+7,8 %

#5 50,58
-4,4 %
+6,4 %

3,00
-11,5 %
+11,8 %

6,72
-6,4 %
+7,1 %

#14 43,09
-1,7 %
+2,1 %

1,38
-5,0 %
+6,0 %

4,33
-4,9 %
+3,4 %

#15 44,89
-4,0 %
+2,1 %

0,92
-5,7 %
+4,3 %

2,51
-1,6 %
+2,3 %

#31 43,50
-0,3 %
+2,1 %

0,43
-1,9 %
+3,7 %

1,45
-0,8 %
+1,1 %

#37 45,99
-2,1 %
+2,7 %

0,13
-5,9 %

+19,6 %
1,08

-0,5 %
+0,9 %

#39 31,27
-5,0 %
+8,9 %

5,70
-7,4 %

+10,2 %
18,05

-3,3 %
+4,4 %
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Tabelle 4-1: Medianwert der Nominalkapazität Cnom, der maximalen Kapazitätsänderung dC 

und des Kapazitätshubs Cratio. Der Medianwert und die maximale Abweichung wurden mit ei-

ner Stichprobe von 10 Stück pro MLCC ermittelt. 

MLCC Cnom [nF] dC [nF/V] Cratio 

#1 42,24 -25,4 % +7,2 % 6,49 -41,0 % +15,9 % 14,81 -31,2 % +12,1 % 
#2 35,38 -12,1 % +7,2 % 4,22 -15,5 % +16,0 % 12,69 -11,7 % +7,8 % 
#3 32,63 -12,1 % +21,7 % 2,56 -15,1 % +37,5 % 7,78 -8,0 % +35,0 % 
#4 40,42 -3,5 % +3,5 % 0,59 -5,1 % +5,0 % 1,77 -1,2 % +0,8 % 
#5 50,58 -4,4 % +6,4 % 3,00 -11,5 % +11,8 % 6,72 -6,4 % +7,1 % 
#6 41,88 -2,2 % +3,0 % 3,40 -4,9 % +4,4 % 12,10 -2,1 % +2,5 % 
#7 41,77 -2,0 % +1,4 % 3,41 -2,9 % +5,5 % 12,48 -2,3 % +3,1 % 
#8 40,64 -1,8 % +4,9 % 1,18 -4,7 % +10,0 % 3,38 -3,4 % +2,9 % 
#9 41,14 -3,4 % +3,1 % 1,34 -8,5 % +9,7 % 4,15 -7,1 % +6,5 % 

#10 38,83 -1,9 % +3,8 % 1,25 -2,8 % +6,3 % 3,71 -1,4 % +3,5 % 
#11 44,75 -8,9 % +3,3 % 1,45 -10,1 % +8,6 % 4,35 -3,5 % +6,6 % 
#12 39,71 -2,3 % +2,3 % 1,26 -2,9 % +3,9 % 3,98 -2,0 % +2,3 % 
#13 39,54 -0,7 % +3,8 % 1,14 -2,1 % +5,4 % 3,40 -2,6 % +1,5 % 
#14 43,09 -1,7 % +2,1 % 1,38 -5,0 % +6,0 % 4,33 -4,9 % +3,4 % 
#15 44,89 -4,0 % +2,1 % 0,92 -5,7 % +4,3 % 2,51 -1,6 % +2,3 % 
#16 41,40 -2,5 % +1,4 % 0,62 -4,6 % +2,8 % 1,79 -2,2 % +6,1 % 
#17 42,16 -3,3 % +2,9 % 0,62 -5,5 % +6,1 % 1,82 -1,7 % +2,5 % 
#18 44,13 -1,9 % +1,4 % 0,71 -1,9 % +2,4 % 1,94 -2,3 % +4,0 % 
#19 47,61 -6,5 % +3,4 % 1,49 -10,9 % +5,4 % 3,94 -4,3 % +1,4 % 
#20 42,87 -2,4 % +2,8 % 0,73 -8,1 % +11,4 % 2,05 -5,6 % +5,8 % 
#21 40,99 -4,1 % +3,7 % 0,62 -6,2 % +9,9 % 1,81 -1,8 % +4,8 % 
#22 45,87 -1,7 % +1,2 % 0,58 -3,3 % +2,4 % 1,63 -2,7 % +0,9 % 
#23 42,45 -0,8 % +6,0 % 0,70 -4,8 % +11,7 % 1,98 -2,6 % +6,5 % 
#24 44,94 -3,2 % +6,0 % 0,56 -5,6 % +7,7 % 1,60 -1,8 % +3,6 % 
#25 47,19 -5,5 % +2,0 % 0,59 -6,4 % +7,4 % 1,62 -1,6 % +2,7 % 
#26 45,14 -0,8 % +2,7 % 0,38 -2,4 % +10,8 % 1,33 -0,8 % +3,7 % 
#27 45,76 -2,8 % +1,0 % 0,36 -7,2 % +3,9 % 1,31 -2,1 % +1,2 % 
#28 43,74 -2,9 % +5,3 % 0,36 -9,2 % +10,9 % 1,33 -2,1 % +2,2 % 
#29 44,96 -1,2 % +1,2 % 0,41 -3,9 % +5,7 % 1,39 -1,3 % +1,7 % 
#30 41,40 -1,2 % +1,4 % 0,32 -4,9 % +6,2 % 1,30 -1,3 % +1,1 % 
#31 43,50 -0,3 % +2,1 % 0,43 -1,9 % +3,7 % 1,45 -0,8 % +1,1 % 
#32 46,03 -1,6 % +1,3 % 0,36 -2,9 % +4,2 % 1,30 -1,3 % +1,2 % 
#33 47,05 -1,5 % +1,6 % 0,38 -2,6 % +3,7 % 1,33 -1,0 % +1,0 % 
#34 44,26 -3,1 % +2,4 % 0,19 -12,7 % +10,6 % 1,15 -1,4 % +1,3 % 
#35 45,22 -2,9 % +4,7 % 0,21 -4,0 % +14,3 % 1,16 -0,5 % +1,3 % 
#36 41,12 -2,5 % +3,7 % 0,18 -10,7 % +10,3 % 1,15 -1,2 % +1,2 % 
#37 45,99 -2,1 % +2,7 % 0,13 -5,9 % +19,6 % 1,08 -0,5 % +0,9 % 
#38 33,56 -6,1 % +3,2 % 6,38 -7,7 % +4,3 % 19,00 -2,8 % +2,7 % 
#39 31,27 -5,0 % +8,9 % 5,70 -7,4 % +10,2 % 18,05 -3,3 % +4,4 % 
#40 32,29 -4,2 % +3,4 % 6,02 -4,3 % +2,8 % 18,68 -1,5 % +1,4 % 

In Abbildung 4-2 1) ist ein nichtlinearer Zusammenhang zwischen dem Kapazitätshub Cratio und 

der maximalen Kapazitätsänderung dC zu erkennen. Mit zunehmender maximaler Kapazitäts-
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änderung dC ergeben sich größere Kapazitätshübe annähernd nach der logistischen Funk-

tion (4-1). Die Parameter 𝐴1 und 𝐴2 geben den Anfangswert (𝑑𝐶 = 0) und den Endwert (𝑑𝐶 →

∞+) des Kapazitätshubs für 𝑝 > 0 an. Die Steigung des Übergangs vom Kapazitätshub 𝐴1 zum 

Kapazitätshub 𝐴2 wird durch 𝑝 bestimmt; je größer 𝑝 ist, desto steiler ist der Übergang. 𝑥0 

entspricht hierbei dem Wert von dC, bei dem die maximale Steigung des Verlaufs erreicht 

wird. 

�̂�𝑟𝑎𝑡𝑖𝑜(𝑑𝐶) =
𝐴1 − 𝐴2

1 + (𝑑𝐶 𝑥0⁄ )𝑝
+ 𝐴2 (4-1) 

Bei höheren Werten von dC über 2 nF/V werden Kapazitätshübe oberhalb von 5 erreicht. 

MLCCs mit einer maximalen Kapazitätsänderung oberhalb von 2 nF/V können daher zu den 

MLCCs mit der größten Spannungsabhängigkeit und damit mit dem höchsten Grad an Nichtli-

nearität zugeordnet werden. 

 

Abbildung 4-2: 1) Kapazitätshub �̂�𝑟𝑎𝑡𝑖𝑜 als Funktion der maximalen Kapazitätsänderung 𝑑𝐶 

und 2) Betrag der maximalen Abweichung der Nominalkapazität 𝐶𝑛𝑜𝑚, der maximalen Kapa-

zitätsänderung 𝑑𝐶 und des Kapazitätshubs 𝐶𝑟𝑎𝑡𝑖𝑜 in Abhängigkeit von 𝑑𝐶. 

Der Betrag der maximalen Abweichung von Cnom, dC und Cratio wurde als Funktion des Medi-

anwertes von dC in Abbildung 4-2 2) dargestellt. Es zeigt sich, dass für MLCCs mit einem hö-

heren Grad an Nichtlinearität (dC > 2 nF/V) größere Beträge der Abweichungen von Cnom und 

dC zu beobachten sind. Dies betrifft sowohl die MLCCs #3 und #5 mit einer Nennspannung von 

50 V als auch den MLCC #1 mit einer Nennspannung von 16 V. Dagegen weisen die MLCCs #38 

und #40 mit der niedrigsten Nennspannung von 4 V eine Abweichung von weniger als 10 % 

auf. Die MLCCs mit den kleinsten Gehäusegrößen, nämlich 0402, 0201 und 01005, weisen ei-

nen Wert von dC größer als 3 nF/V auf. 

Diese Ergebnisse zeigen, dass neben der Nichtlinearität der MLCCs auch der Einfluss der Fer-

tigungstoleranzen berücksichtigt werden muss, um ein reproduzierbares nichtlineares Verhal-

ten der MLCCs zu erzielen. Auf dieser Grundlage wurden die MLCCs #2, #5, #14, #15, #31, #37 

und #39 für die weitere Untersuchung in Betracht gezogen. 
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4.1.2 Ferroelektrische Hysterese 

Die ferroelektrische Hysterese nichtlinearer MLCCs wurde mit dem in Kapitel 3.2.3 beschrie-

benen Messaufbau gemessen. Anhand der in Abbildung 4-3 dargestellten Hysteresen konnten 

die jeweiligen Materialeigenschaften der verwendeten Dielektrika, wie in Kapitel 4.4 beschrie-

ben, bestimmt werden. Es sei darauf hingewiesen, dass die gemessenen Hysteresen nicht nur 

die Polarisation des Dielektrikums beinhalten, sondern auch den internen Spannungsabfall 

über dem äquivalenten Serienwiderstand des Kondensators. Beide Größen werden daher bei 

der Modellierung der ferroelektrischen Hysterese berücksichtigt. 

Um die Nichtlinearität der gemessenen Hysteresen zu beschreiben, wurde die Steigung bzw. 

die Differentialkapazität (dq / du) bestimmt. Zu diesem Zweck wurde der asymptotische Ver-

lauf der Hysterese im linearen Bereich bei Spannungen nahe 0 V (Nominalkapazität) und im 

Sättigungsbereich bzw. bei der maximal angelegten Spannung (Minimalkapazität) durch eine 

Gerade angenähert. Die entsprechenden Steigungen sind in Tabelle 4-2 zusammengefasst. Die 

Steigung in der Nähe von 0 V ist mit Cnom und bei der maximal angelegten Spannung mit Cmin 

bezeichnet. 

Aus den Verläufen der gemessenen Hysteresen der MLCCs #5, #2 und #39 ist eine starke Nicht-

linearität zu erkennen (siehe Abbildung 4-3). Das Verhältnis zwischen Cnom und Cmin, gegeben 

durch Cratio, beträgt jeweils 7,4, 10,1 und 10,1. Für den MLCC #39 bedeutet dies, dass die Dif-

ferentialkapazität von 41,46 nF auf 4,12 nF abnimmt, wenn die angelegte Spannung von ca. 

±0,86 V auf ±17 V erhöht wird. Die MLCCs #31, #15 und #14 weisen dagegen mit einem jewei-

ligen Wert von Cratio von 2,1, 3,3 und 3,4 einen geringeren Grad an Nichtlinearität auf (siehe 

Tabelle 4-2). Für den linearen und den MLCC #37 konnte aus den gemessenen u-q-Verläufen 

ein linearer Zusammenhang zwischen q und u ermittelt werden (siehe Abbildung 4-3). Die re-

sultierende Kapazität, sowohl die Differentialkapazität (dq / du) als auch die absolute Kapazi-

tät (q / u), ist daher spannungsunabhängig. Die Steigungen Cnom und Cmin sind somit gleich. 

Aus den Messungen mit dem Sawyer-Tower Messaufbau konnte festgestellt werden, dass sich 

neben dem gesamten Verlauf von q nach u in einem bestimmten Spannungsbereich auch die 

Steigung der Hysterese bei einer bestimmten Spannung in Abhängigkeit von dem angelegten 

Spannungsbereich ändert. Um dies zu verdeutlichen, wurde der MLCC #37 für verschiedene 

Spannungsbereiche gemessen und in Abbildung 4-4 dargestellt. Der Spannungsbereich wurde 

sukzessive von ca. ±5 V auf ±17 V und ±42 V erhöht. Die Steigung der gemessenen u-q-Ver-

läufe bei 0 V Cnom ist in Abbildung 4-4 angegeben. Bei einer Erhöhung des Spannungsbereichs 

von ±5 V auf ±17 V erhöht sich Cnom von 48,9 nF auf 53,5 nF. Eine weitere Erhöhung von Cnom 

von 53,5 nF auf 57,0 nF ist zu beobachten, wenn der Spannungsbereich von etwa ±17 V auf 

±42 V erweitert wird. Für alle drei Spannungsbereiche bleibt der lineare Zusammenhang zwi-

schen q und u erhalten. 
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Abbildung 4-3: Ferroelektrische Hysterese gemessen mit dem modifizierten Sawyer-Tower 

Messaufbau. Die elektrische Ladung q wurde nach der Spannung u für einen linearen MLCC 

und für die MLCCs #37, #31, #15, #14, #5, #2 und #39 bei den jeweiligen Resonanzfrequenzen 

gemessen. 
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Tabelle 4-2: Steigung bzw. Differentialkapazität (dq / du) der Hysterese Cnom bei Spannungen 

nahe 0 V und Cmin bei der maximal angelegten Spannung. Der Grad an Nichtlinearität wird 

durch den Kapazitätshub Cratio (Cnom / Cmin) dargestellt. 

MLCC Cnom [nF] Cmin [nF] Cratio 

Linear 47,54 47,56 1,0 
#37 56,66 56,95 1,0 
#31 62,26 29,19 2,1 
#15 51,06 15,52 3,3 
#14 49,37 14,30 3,5 
#5 52,39 5,17 7,4 
#2 38,26 3,78 10,1 
#39 41,46 4,12 10,1 

 

 

Abbildung 4-4: Die elektrische Ladung q wurde mit dem Sawyer-Tower Messaufbau als Funk-

tion der Spannung u gemessen. Die angelegte Spannung wurde sukzessive von einem Bereich 

von etwa ±5 V auf ±17 V und ±42 V erhöht. Für jeden Spannungsbereich ist die Steigung des 

Verlaufs bei 0 V Cnom angegeben. 
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4.2 Modellierung spannungsabhängiger 

Differentialkapazitäten 

4.2.1 Etablierung der Berechnungsmethoden für eine 

effiziente Modellierung 

Die Eignung der in ANSYS und Mathcad verfügbaren Berechnungsmethoden zur Modellierung 

spannungsabhängiger Differentialkapazitäten in induktiv gekoppelten Mikrostimulatoren 

wurde untersucht. Neben der Konsistenz zwischen den Berechnungen und Messungen wur-

den auch die Rechenzeit und der Speicherverbrauch betrachtet. Die Konsistenz zwischen den 

Berechnungen und den Messungen wurde in Mathcad mit dem Effektivwert der Abwei-

chung 𝑆 zwischen den Messungen 𝑀 und den Berechnungen 𝐵 nach Gleichung (4-2) be-

stimmt. Die Anzahl der Berechnungen bzw. Messdaten wird durch 𝑁 dargestellt. 

𝑆 = √
1

𝑁
⋅∑(𝑀 − 𝐵)2 (4-2) 

Die Auswirkung spannungsabhängiger Differentialkapazitäten auf die IPT wurde durch Berech-

nung des Effektivwertes der am sekundärseitigen Parallelschwingkreis induzierten Spannung 

UC2_RMS und des Mittelwertes der gleichgerichteten Spannung UC4_Mittel an der Last RL im ein-

geschwungenen Zustand ermittelt. Da ausschließlich die induzierte und die gleichgerichtete 

Spannung auf der Seite des Mikrostimulators betrachtet werden, ist die von der Sendeeinheit 

in den primärseitigen Schwingkreis eingespeiste Leistung nicht von Bedeutung. In den Mes-

sungen wurden verschiedene Werte von UC2_RMS durch schrittweise Änderung des Abstands 

zwischen den lose gekoppelten Spulen der Sendeeinheit und des Mikrostimulators induziert. 

Zur Berechnung von 𝑆 wurde UC4_Mittel in Abhängigkeit von UC2_RMS stückweise linear interpo-

liert. Erwartungsgemäß ergibt sich ein linearer Zusammenhang zwischen UC4_Mittel und UC2_RMS 

im Falle eines linearen Kondensators C2 mit spannungsunabhängiger Kapazität [236]. Wird 

stattdessen ein Kondensator C2 mit einer nichtlinearen spannungsabhängigen Kapazität ein-

gesetzt, ergibt sich aus der anfänglichen Proportionalität zwischen UC4_Mittel und UC2_RMS mit 

zunehmendem UC2_RMS ein nichtlinearer Zusammenhang [237]. In den Simulationsmodellen 

wurde ein loser induktiver Kopplungsfaktor k von 1 % angenommen und die Spannung der 

Sendeeinheit von 1 V bis 30 V variiert, um verschiedene Pegel von UC2_RMS zu induzieren. Die 

IPT erfolgt für eine Dauer von 5 ms mit einer Periode von 1 s. Die induzierte und gleichgerich-

tete Spannung wurde in einem Zeitfenster von 5 ms mit einer Anzahl von 50 K, 500 K und 5 M 

Zeitschritten berechnet. Die Abweichungen 𝑆 für die verschiedenen Berechnungsmethoden 

in ANSYS und Mathcad sind in Tabelle 4-3 zusammengefasst. 
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Die Messungen wurden mit dem in Kapitel 3.4 beschriebenen Messaufbau durchgeführt, wo-

bei ein anderes Oszilloskop und eine andere primärseitige Endstufe verwendet wurden. Als 

Oszilloskop wurde ein MSO4054 (RIGOL Technologies Inc., Suzhou, China) verwendet. Die 

Messdaten wurden mit den Programmen UltraSigma und UltraScope von RIGOL auf einen 

Rechner exportiert. Anstelle der in Kapitel 3.4 beschriebenen GaN-Halbbrücke wurde eine 

selbst aufgebaute Halbbrücke bestehend aus zwei n-Kanal-MOSFETs verwendet. 

Aus Tabelle 4-3 ist ersichtlich, dass alle ausgewählten Berechnungsmethoden in Mathcad, mit 

Ausnahme des Runge-Kutta-Verfahrens mit einer konstanten Schrittweite von 50 K Punkten, 

eine geringe Abweichung von 0,7 Vrms aufweisen, unabhängig von der verwendeten Auflösung 

von 50 K, 500 K oder 5 M Punkten für ein gegebenes Zeitfenster [238]. Eine hohe Konsistenz 

zwischen Berechnungen und Messungen wird auch durch die Berechnungsmethoden in AN-

SYS erreicht. Als geeignete Verfahren haben sich das Trapezoid-Verfahren mit adaptiver 

Schrittweite sowie konstanter Schrittweite mit einer Auflösung von 500 K und 5 M Punkten 

und das ATE-Verfahren mit konstanter Schrittweite und einer Auflösung von 5 M Punkten er-

wiesen [238]. 

Tabelle 4-3: Quadratischer Mittelwert der Abweichung 𝑆 zwischen den gemessenen und be-

rechneten Spannungen UC4_Mittel in einem Bereich von 2,5 Vrms bis 26,9 Vrms für UC2_RMS [238]. 

Software Methode 50 K Punkte 500 K Punkte 50 M Punkte 

M
at

h
ca

d
 

Adams 0,7 Vrms 0,7 Vrms 0,7 Vrms 
Bulirsch-Stoer 0,7 Vrms 0,7 Vrms 0,7 Vrms 
Runge-Kutta1 4,5 Vrms 0,7 Vrms 0,7 Vrms 
Runge-Kutta2 0,7 Vrms 0,7 Vrms 0,7 Vrms 

BDF4 0,7 Vrms 0,7 Vrms 0,7 Vrms 
Radau 0,7 Vrms 0,7 Vrms 0,7 Vrms 

A
N

SY
S 

Euler1 22,2 Vrms 22,2 Vrms 20,5 Vrms 
Trapezoid1 17,4 Vrms 0,7 Vrms 0,7 Vrms 

ATE1, 3 21,9 Vrms 2,9 Vrms 0,7 Vrms 
Euler2 22,2 Vrms 

Trapezoid2 0,7 Vrms 
ATE2, 3 14,2 Vrms 

1 Mit konstanter Schrittweite; 2 Mit adaptiver Schrittweite; 3 Adaptive Trapezoid-Euler-Verfahren; 4 Backward-
Differentiation-Formula-Verfahren 

Zur Ermittlung des Speicherverbrauchs und der Rechenzeit wurden die Berechnungen auf ei-

ner Z250 Arbeitsstation (HP Inc., Palo Alto, CA, USA) durchgeführt. Diese Arbeitsstation be-

steht aus einem Prozessor E3-1280V5 Xeon (Intel Corp., Santa Clara, CA, USA), zwei Arbeits-

speichern 16 GB DDR4 HMA82GU6AFR8N-UH (SK hynix Inc., Icheon, Korea), einer Festplatte 

256 GB SSD MTFDDAK256TBN-1AR15ABHA (Micron Technology Inc., Boise, ID, USA), einer 

Hauptplatine 802F von HP und einem 64 Bit-Betriebssystem Windows 10 Enterprise. Es ist an-

zumerken, dass zu diesem Zweck in [237] eine lineare Kapazität verwendet wurde, was keinen 

Einfluss auf den Speicherverbrauch, aber sicherlich auf die Rechenzeit hat. Die in Tabelle 4-5 
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angegebenen Rechenzeiten können jedoch als Richtwerte dienen, da aufgrund der nichtline-

aren Kapazitäten und damit des nichtlinearen Systemverhaltens pro Rechenschritt zusätzliche 

Iterationsschritte erforderlich sein können, wodurch die Berechnungen mit den Verfahren mit 

den längsten Rechenzeiten noch länger dauern. 

Anhand der Tabelle 4-4 wird deutlich, dass die Berechnungen mit Mathcad im Allgemeinen 

weniger Speicher in Anspruch nehmen als mit ANSYS [237]. Dies ist darauf zurückzuführen, 

dass die Berechnungen in Mathcad im Binärformat abgespeichert werden können. Bei gleicher 

Auflösung von 50 K, 500 K und 5 M Punkten und konstanter Schrittweite ist der Speicherver-

brauch für Berechnungen in ANSYS etwa um den Faktor 5 größer als in Mathcad [237]. Der 

Speicherverbrauch der Euler- und ATE-Verfahren mit adaptiver Schrittweite in ANSYS ist bei 

einer Auflösung von 500 K Punkten etwa gleich dem der in Mathcad verwendeten Berech-

nungsverfahren [237]. Andererseits ist der Speicherbedarf für das Trapezoid-Verfahren (AN-

SYS) mit adaptiver Schrittweite etwa 1,5 Mal größer als für die Berechnungen in Mathcad mit 

einer Auflösung von 5 M Punkten [237]. 

Tabelle 4-4: Speicherverbrauch der ausgewählten Berechnungsmethoden in Mathcad und AN-

SYS summiert über 100 unabhängige Durchläufe [237]. 

Software Methode 50 K Punkte 500 K Punkte 50 M Punkte 

M
at

h
ca

d
 

Adams 0,23 GB 2,23 GB 22,3 GB 

Bulirsch-Stoer 0,23 GB 2,23 GB 22,3 GB 

Runge-Kutta1 0,23 GB 2,23 GB 22,3 GB 

Runge-Kutta2 0,23 GB 2,23 GB 22,3 GB 

BDF4 0,23 GB 2,23 GB 22,3 GB 

Radau 0,23 GB 2,23 GB 22,3 GB 

A
N

SY
S 

Euler1 1,18 GB 11,7 GB 118 GB 
Trapezoid1 1,18 GB 11,7 GB 117 GB 

ATE1, 3 1,18 GB 11,7 GB 117 GB 
Euler2 2,84 GB 

Trapezoid2 34,9 GB 
ATE2, 3 2,33 GB 

1 Mit konstanter Schrittweite; 2 Mit adaptiver Schrittweite; 3 Adaptive Trapezoid-Euler-Verfahren; 4 Backward-
Differentiation-Formula-Verfahren 

Gemäß Tabelle 4-5 weisen die Berechnungen mit einer Auflösung von 50 K Punkten die kür-

zeste Rechenzeit auf [237]. Dagegen weist das Bulirsch-Stoer-Verfahren bei einer jeweiligen 

Auflösung von 50 K, 500 K und 5 M die höchste Rechenzeit auf [237]. Die Rechenzeit bei den 

Adams-, BDF- und Radau-Verfahren ändert sich nur geringfügig [237]. Im Hinblick auf Konsis-

tenz, Speicherverbrauch und Rechenzeit sind die Adams-, Radau- und Runge-Kutta-Verfahren 

vierter Ordnung mit adaptiver Schrittweite und einer Auflösung von 50 K Punkten in Mathcad 

sowie das Trapezoid-Verfahren mit konstanter Schrittweite und einer Auflösung von 500 K 
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Punkten in ANSYS am besten für die Modellierung spannungsabhängiger Kapazitäten geeignet 

[237, 238]. 

Tabelle 4-5: Rechenzeit (hh:mm:ss) der ausgewählten Berechnungsmethoden in Mathcad und 

ANSYS summiert über 80 unabhängige Durchläufe [237]. 

Software Methode 50 K Punkte 500 K Punkte 50 M Punkte 

M
at

h
ca

d
 

Adams 00:03:17 00:03:49 00:10:03 

Bulirsch-Stoer 00:16:17 01:12:57 08:56:55 

Runge-Kutta1 00:01:48 00:15:41 02:42:50 

Runge-Kutta2 00:07:58 00:42:35 06:39:06 

BDF4 00:12:33 00:12:48 00:19:13 

Radau 00:07:42 00:08:33 00:13:11 

A
N

SY
S 

Euler1 00:01:51 00:06:29 00:44:27 
Trapezoid1 00:01:45 00:06:17 00:52:25 

ATE1, 3 00:04:43 00:14:30 00:43:16 
Euler2 00:02:49 

Trapezoid2 00:21:13 
ATE2, 3 00:02:04 

1 Mit konstanter Schrittweite; 2 Mit adaptiver Schrittweite; 3 Adaptive Trapezoid-Euler-Verfahren; 4 Backward-
Differentiation-Formula-Verfahren 

Darüber hinaus wurde in [237] festgestellt, dass die Berücksichtigung der Spannungsabhän-

gigkeit der Kapazität des Pufferkondensators C4 des Gleichrichters in Mathcad einerseits die 

Rechenzeit erhöht und andererseits zu keiner signifikanten Verbesserung der Übereinstim-

mung zwischen Berechnungen und Messungen führt. 

4.2.2 Eignung von linearen Differentialkapazitäten 

Die Eignung phänomenologischer Modelle zur Modellierung spannungsabhängiger Differenti-

alkapazitäten (siehe Kapitel 3.3.2) wurde zunächst an einem linearen MLCC C2 (47 nF, C0G, 

200 V) überprüft. Die Differentialkapazität wurde gemäß Kapitel 3.2.1 gemessen und ist in 

Abbildung 4-5 1) dargestellt. Unter Verwendung des Messaufbaus aus Kapitel 3.4 wurde der 

Stimulationsstrom in Abhängigkeit von der in den Reihenschwingkreis der Sendeeinheit einge-

speisten Leistung gemessen. Daraus wurden der zeitliche Mittelwert des Stimulationsstroms 

IStim und der quadratische Mittelwert der Leistung P1 berechnet (siehe Abbildung 4-5 2)). Als 

Last wurde ein Widerstand von 1200 Ω eingesetzt. Ein induktiver Kopplungsfaktor von 5,6 % 

wurde gemessen und bei der Modellierung berücksichtigt. Aus Abbildung 4-5 2) ist ersichtlich, 

dass eine hohe Übereinstimmung zwischen den Berechnungen, die auf der gemessenen Dif-

ferentialkapazität beruhen, und den Messungen besteht. Da die gemessene Differentialkapa-

zität nicht für Spannungen außerhalb von ±40 V extrapoliert wurde, wurden die Berechnun-

gen nicht über eine Leistung von 8 Wrms fortgesetzt. 
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Abbildung 4-5: 1) Gemessene Differentialkapazität C als Funktion der Vorspannung u eines li-

nearen MLCCs. 2) Der Stimulationsstrom IStim wurde in Abhängigkeit der in den Reihenschwing-

kreis der Sendeeinheit eingespeisten Leistung P1 gemessen (schwarz) und berechnet (rot). 

4.2.3 Limitierung von nichtlinearen 

Differentialkapazitäten 

Die nichtlinearen MLCCs #37, #31, #15, #14, #5, #2 und #39 wurden mit dem Modell aus Ka-

pitel 3.3.2 modelliert. Eine detaillierte Beschreibung dieser MLCCs ist in Anhang 8.1 zu finden. 

Die Differentialkapazität C der jeweiligen MLCCs wurde gemäß Kapitel 3.2.1 nach der Vorspan-

nung u gemessen und ist in Abbildung 4-6 oben links dargestellt. 

Die Kapazität der MLCCs #37, #31, #15, #14, #5, #2 und #39 weist eine zunehmende Span-

nungsabhängigkeit auf und somit einen zunehmenden Grad an Nichtlinearität. Die MLCCs #2 

und #39 wurden in einem Spannungsbereich von ±25 V gemessen. 

Die Modellierung in Mathcad wurde durch Messungen mit dem in Kapitel 3.4 beschriebenen 

Messaufbau verifiziert. Der Mittelwert des Stimulationsstroms IStim ist als Funktion des quadra-

tischen Mittelwertes der in den Reihenschwingkreis der Sendeeinheit eingespeisten Leistung 

P1 im eingeschwungenen Zustand in Abbildung 4-6 dargestellt. Die Modellierung des 

MLCCs #39 weicht von den Messungen ab. Der berechnete Wert von IStim liegt unterhalb des 

gemessenen Wertes. 

Weitere Diskrepanzen zwischen den Berechnungen und Messungen für die MLCCs #31, #15, 

#14 und #2 sind in Abbildung 4-6 ersichtlich. Es ist ein sprunghafter Anstieg des gemessenen 

Stimulationsstroms bei einer jeweiligen Leistung von etwa 125, 15, 5 und 2 Wrms zu beobach-

ten. Dieses Verhalten wird in der Modellierung unter Verwendung der Differentialkapazität in 

keiner Weise wiedergegeben. Darüber hinaus weichen die berechneten Werte von IStim erheb-

lich von den gemessenen Werten ab. Dies betrifft sowohl den MLCC #31 mit einer geringeren 

Spannungsabhängigkeit der Kapazität als auch die MLCCs #39, #14, #15 und #2 mit einer stär-

keren spannungsabhängigen Kapazität. 
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Abbildung 4-6: Gemessene Differentialkapazität C als Funktion der Vorspannung u nichtlinea-

rer MLCCs (oben links). Der Stimulationsstrom IStim wurde in Abhängigkeit der in den Reihen-

schwingkreis der Sendeeinheit eingespeisten Leistung P1 für die MLCCs #39, #31, #15, #14, #2, 

#5 und #37 gemessen (schwarz) und berechnet (rot). 
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Auch bei der Modellierung des MLCCs #37 weichen die Berechnungen signifikant von den 

Messungen ab (siehe Abbildung 4-6). Da der MLCC #37 eine annähernd lineare bzw. span-

nungsunabhängige Kapazität aufweist (siehe Abbildung 4-6 oben links) ist dieses Ergebnis un-

erwartet. Im vorigen Kapitel 4.2.2 wurde gezeigt, dass lineare Kapazitäten von MLCCs der 

Klasse 1, d. h. mit einem paraelektrischen Dielektrikum, gut mit Hilfe der Differentialkapazität 

modelliert werden können. Der MLCC #37 weist zwar ein annähernd lineares Verhalten auf, 

gehört jedoch zu den MLCCs der Klasse 2 mit einem ferroelektrischen Dielektrikum. Bemer-

kenswert ist auch, dass die Berechnungen mit dem MLCC #5 nur geringfügig von den Messun-

gen abweichen, obwohl der MLCC #5 im Gegensatz zu dem MLCC #37 eine wesentlich stärkere 

spannungsabhängige Kapazität aufweist (siehe Abbildung 4-6 oben links). 

Die Untersuchungen wurden in [236] auf eine Zusammenschaltung bestehend aus einem, wie 

zwei und vier in Reihe als auch parallel geschalteten MLCCs und einem MLCC in Reihe zu zwei 

parallel geschalteten MLCCs erweitert. Sowohl lineare als auch nichtlineare MLCCs wurden 

eingesetzt. In [236–238] wurde der Mittelwert des Stimulationsstroms als Funktion des 

quadratischen Mittelwertes der induzierten Spannung im eingeschwungenen Zustand be-

trachtet. Die entsprechenden Größen wurden in Abbildung 4-7 als IStim und UC2 dargestellt. Im 

linearen Fall ergibt sich wie erwartet ein linearer Zusammenhang zwischen dem Stimulations-

strom und der induzierten Spannung (siehe Abbildung 4-7 1)). Werden dagegen nichtlineare 

MLCCs verwendet, so geht diese Proportionalität mit zunehmender induzierter Spannung in 

einen nichtlinearen Zusammenhang über (siehe Abbildung 4-7 2)) [236, 237]. Aus den Unter-

suchungen in [236–238] geht hervor, dass im Allgemeinen eine spannungsabhängige Differen-

tialkapazität für die Modellierung ferroelektrischer MLCCs in induktiv gekoppelten Mikrosti-

mulatoren nicht ausreichend ist. 

 

Abbildung 4-7: Gemessener zeitlicher Mittelwert des Stimulationsstroms IStim als Funktion des 

quadratischen Mittelwertes der induzierten Spannung UC2 bei einer Last RL von 300 Ω 

(schwarz), 680 Ω (rot) und 1000 Ω (grün). Die Messungen wurden für eine Zusammenschaltung 

von 1) zwei parallel geschalteten linearen und 2) nichtlinearen MLCCs durchgeführt [236]. 

0 5 10 15 20 25 30 35
0

50

100

150
 RL=300 W

 RL=680 W

 RL=1000 W

I St
im

 [
m

A
]

UC2 [Vrms]

0 5 10 15 20 25
0

20

40

60

80

100

I St
im

 [
m

A
]

UC2 [Vrms]1) 2)



66 

 

4.3 Physikbasiertes Modell ferroelektrischer 

Hysteresen 
Zur Modellierung ferroelektrischer Hysteresen wird üblicherweise die Polarisation des Mate-

rials als Funktion der elektrischen Feldstärke dargestellt [239]. Im Gegensatz dazu wird in die-

ser Arbeit die Feldstärke 𝐸 als Funktion der elektrischen Flussdichte 𝐷 in Kapitel 4.3.1 be-

schrieben. Dies ist eine geeignete Grundlage, um anschließend die Polykristallinität der ferro-

elektrischen Dielektrika zu implementieren. Entsprechend der Darstellung von 𝐸 als Funktion 

von 𝐷 wird in Kapitel 4.3.2 das Energieprofil eines Dipols auf mikroskopischer Ebene beschrie-

ben. Mit Hilfe der thermodynamischen Übergangswahrscheinlichkeitsfunktion in Kapitel 2.6.4 

und unter Berücksichtigung der dynamischen Umschaltung der Domänen in Kapitel 4.3.3 wird 

das Modell anschließend von der mikroskopischen auf die mesoskopische Ebene erweitert. 

Die Polykristallinität ferroelektrischer Dielektrika wird in Kapitel 4.3.4 behandelt. Die Imple-

mentierung des Modells ist in Kapitel 4.3.5 beschrieben. 

4.3.1 Betrachtung eines einzelnen Dipols 

Als Ausgangspunkt des Modells wird zunächst ein einzelner Dipol betrachtet. Das Verhalten 

eines Dipols kann durch Abbildung 4-8 beschrieben werden. Die Koerzitivfeldstärken werden 

durch 𝐸+0 und 𝐸−0 dargestellt. 𝐷+0 und 𝐷−0 entsprechen den remanenten elektrischen Fluss-

dichten. Es ist zu beachten, dass in Abbildung 4-8 1) die elektrische Feldstärke 𝐸 durch die 

elektrische Flussdichte 𝐷 gesteuert wird. Wählt man dagegen 𝐸 als Steuergröße, wie es bei 

der experimentellen Charakterisierung von MLCCs üblich ist, so ergibt sich die Hysteresekurve 

aus Abbildung 4-8 2). Aus Abbildung 4-8 1) ist ersichtlich, dass für den Bereich 𝐸 ∈ ]𝐸−0;  𝐸+0[ 

drei verschiedene Werte von 𝐷 bei gleichem Wert von 𝐸 möglich sind. In diesem Fall wird 

immer der Wert von 𝐷 genommen, der dem vorherigen Wert am nächsten liegt. 

 

Abbildung 4-8: Elektrische Flussdichte 𝐷 als Funktion des elektrischen Feldes 𝐸 eines Dipols. In 

1) wird der Verlauf durch 𝐷 und in 2) durch 𝐸 gesteuert. Die remanente elektrische Flussdichte 

wird durch 𝐷+0 und 𝐷−0 dargestellt. 𝐸+0 und 𝐸−0 sind die Koerzitivfeldstärken. Eine gleiche 

Permittivität 𝜀 wird für 𝐷 < 𝜀𝐸+0 + 𝐷−0 und 𝐷 > 𝜀𝐸−0 + 𝐷+0 angenommen. 
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Es ist zu beachten, dass in Abbildung 4-8 entweder 𝐷 oder die Polarisation 𝑃 als Funktion von 

𝐸 dargestellt werden kann. Nach der Beziehung 𝐷 = 𝜀0𝐸 + 𝑃 ist somit in Abwesenheit eines 

elektrischen Feldes 𝐸 die remanente Polarisation 𝑃0 gleich der remanenten elektrischen Fluss-

dichte 𝐷0 [218]. ε0 entspricht hierbei der Permittivität des Vakuums. Es wird zunächst von 

einer gleichen Permittivität 𝜀 für 𝐷 < 𝜀𝐸+0 + 𝐷−0 und 𝐷 >  𝜀𝐸−0 +  𝐷+0 ausgegangen. Es gilt 

𝐷+0 ≥ 0, 𝐷−0 ≤ 0, 𝐸+0 ≥ 0 und 𝐸−0 ≤ 0. 

Ausgehend von Abbildung 4-8 1) kann 𝐸 als Funktion von 𝐷 gemäß Gleichung (4-3) beschrie-

ben werden. Im Fall 𝐷 ∈ [𝜀𝐸+0 + 𝐷−0;  𝜀𝐸−0 + 𝐷+0] entspricht der rechte Teil von 𝐸 der Ver-

schiebung der D-E-Kurve in Abbildung 4-8 1), wenn 𝐷+0 ≠ −𝐷−0 und/oder 𝐸+0 ≠ −𝐸−0 ist. 

𝐸

=

{
 
 

 
 

𝐷 − 𝐷−0
𝜀

𝐷 < 𝜀𝐸+0 + 𝐷−0

𝐸+0 − 𝐸−0
𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0

𝐷 +
𝐸−0𝐷−0 − 𝐸+0𝐷+0

𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0

𝐷 ≥ 𝜀𝐸+0 + 𝐷−0
𝐷 ≤ 𝜀𝐸−0 + 𝐷+0

𝐷 − 𝐷+0
𝜀

𝐷 > 𝜀𝐸−0 + 𝐷+0

 
(4-3) 

4.3.2 Helmholtzsche und Gibbssche freie 

Energiedichte 

In Anlehnung an die Arbeiten von Smith et al. [229, 239] wurde auch in diesem Modell zu-

nächst davon ausgegangen, dass die elektrischen Eigenschaften ferroelektrischer Dielektrika 

durch eine Mischung von Dipolen modelliert werden können, deren Orientierung in Bezug auf 

die Richtung des elektrischen Feldes 𝐸 entweder positiv (siehe Abbildung 4-9 1)) oder negativ 

(siehe Abbildung 4-9 4)) sein kann. 

Am Beispiel von reinem Bariumtitanat kann in Abwesenheit eines elektrischen Feldes 𝐸 das 

Energieniveau des Titanions in Abbildung 4-9 1) durch die Helmholtzsche freie Energie 𝜓 be-

schrieben werden. Im ferroelektrischen Zustand des Dielektrikums sind in der Helmholtzschen 

freien Energie zwei Potentialtöpfe zu beobachten, jeweils für ein in der tetragonalen Kristall-

struktur einer Elementarzelle positiv und negativ orientiertes Titanion. Diese Potentialtöpfe 

entsprechen den beiden Gleichgewichtszuständen, die das Titanion einnehmen kann. 
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Abbildung 4-9: Beschreibung eines Dipols am Beispiel von reinem Bariumtitanat mit dem 

elektrischen Feld 𝐸 als Funktion der elektrischen Flussdichte 𝐷 (oben), der jeweiligen 

Helmholtzschen 𝜓 und Gibbsschen freien Energiedichte 𝑔 (Mitte) und der entsprechenden Ori-

entierung des Ti4+-Ions in der tetragonalen Kristallstruktur von reinem Bariumtitanat (unten) 

[230]. 1): In Abwesenheit eines elektrischen Feldes 𝐸 befindet sich das Ti4+-Ion in einem der 

beiden Potentialtöpfe. Die remanente elektrische Flussdichte bzw. die spontane Polarisation 

[218] der jeweiligen Potentialtöpfe wurde mit 𝐷−0 und 𝐷+0 gekennzeichnet. Hier entspricht die 

Gibbssche freie Energiedichte 𝑔 der Helmholtzschen freien Energiedichte 𝜓. 2), 3) und 4): Bei 

Anlegen eines elektrischen Feldes 𝐸 tritt eine Verzerrung der Gibbsschen freien Energie auf. 4): 

Wird die Koerzitivfeldstärke 𝐸+0 überschritten, so fällt das Titanion aus dem ursprünglichen 

Potentialtopf in den Potentialtopf, der dem neuen energetisch günstigeren Zustand entspricht. 

𝜀𝐸+0 + 𝐷−0 und 𝜀𝐸−0 + 𝐷+0 sind hierbei die Wendepunkte, die das Titanion überwinden muss, 

um seine Ausrichtung zu ändern. 

Die Helmholtzsche freie Energiedichte 𝜓 ergibt sich aus dem Integral von 𝐸 als Funktion von 

𝐷 aus Gleichung (4-4). Für 𝐷 ∈ [𝜀𝐸+0 + 𝐷−0;  𝜀𝐸−0 + 𝐷+0] kann die Integrationskonstante in 

Gleichung (4-4) auf Null gesetzt werden, da das absolute Energieniveau von 𝜓 für die weiteren 

Herleitungen nicht von Bedeutung ist. 

𝜓(𝐷) = ∫𝐸(𝐷)𝑑𝐷, 𝐷 ∈ [𝜀𝐸−0 + 𝐷+0;  𝜀𝐸+0 + 𝐷−0] (4-4) 
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= ∫
𝐸+0 − 𝐸−0

𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0
𝐷 +

𝐸−0𝐷−0 − 𝐸+0𝐷+0
𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0

𝑑𝐷 

=
𝐸+0 − 𝐸−0

𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0

𝐷2

2
+

𝐸−0𝐷−0 − 𝐸+0𝐷+0
𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 −𝐷+0

𝐷 

Für 𝐷 < 𝜀𝐸+0 + 𝐷−0 entspricht 𝜓 Gleichung (4-5). 

𝜓(𝐷) = ∫ 𝐸(𝐷)𝑑𝐷,
𝐷

𝜀𝐸+0+𝐷−0

𝐷 < 𝜀𝐸+0 + 𝐷−0 

= ∫
𝐷 − 𝐷−0

𝜀
𝑑𝐷

𝐷

𝜀𝐸+0+𝐷−0

 

=
1

2𝜀
(𝐷 − 𝐷−0)

2 −
𝜀

2
𝐸+0

2 + 𝐶 

(4-5) 

Um die Stetigkeit von 𝜓 an der Grenze für 𝐷 = 𝜀𝐸+0 + 𝐷−0 zu gewährleisten, wird die Integra-

tionskonstante 𝐶 aus den Gleichungen (4-4) und (4-5) für diesen Grenzfall bestimmt. Daraus 

ergibt sich Gleichung (4-6). 

𝜓(𝐷) =
1

2𝜀
(𝐷 − 𝐷−0)

2 −
𝜀

2
𝐸+0

2 +
𝐸+0 − 𝐸−0

𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0

(𝜀𝐸+0 +𝐷−0)
2

2

+
𝐸−0𝐷−0 − 𝐸+0𝐷+0

𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0
(𝜀𝐸+0 + 𝐷−0), 𝐷 < 𝜀𝐸+0 + 𝐷−0 

(4-6) 

Analog zu den Gleichungen (4-5) und (4-6) kann für 𝐷 > 𝜀𝐸−0 + 𝐷+0 die Helmholtzsche Ener-

giedichte 𝜓 mit den Gleichungen (4-7) und (4-8) beschrieben werden. 

𝜓(𝐷) = ∫ 𝐸(𝐷)𝑑𝐷
𝐷

𝜀𝐸−0+𝐷+0

, 𝐷 > 𝜀𝐸−0 + 𝐷+0 

= ∫
𝐷 − 𝐷+0

𝜀
𝑑𝐷

𝐷

𝜀𝐸−0+𝐷+0

 

=
1

2𝜀
(𝐷 − 𝐷+0)

2 −
𝜀

2
𝐸−0

2 + 𝐶 

(4-7) 

𝜓(𝐷) =
1

2𝜀
(𝐷 − 𝐷+0)

2 −
𝜀

2
𝐸−0

2 +
𝐸+0 − 𝐸−0

𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0

(𝜀𝐸−0 +𝐷+0)
2

2

+
𝐸−0𝐷−0 − 𝐸+0𝐷+0

𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0
(𝜀𝐸−0 + 𝐷+0), 𝐷 > 𝜀𝐸−0 + 𝐷+0 

(4-8) 

Zusammenfassend kann die Helmholtzsche freie Energiedichte 𝜓 durch Gleichung (4-9) dar-

gestellt werden. 
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𝜓(𝐷)

=

{
  
 

  
 
1

2𝜀
(𝐷 − 𝐷−0)

2 −
𝜀

2
𝐸+0

2 + 𝑎
(𝜀𝐸+0 +𝐷−0)

2

2
+ 𝑏(𝜀𝐸+0 + 𝐷−0) 𝐷 < 𝜀𝐸+0 + 𝐷−0

𝑎
𝐷2

2
+ 𝑏𝐷

𝐷 ≥ 𝜀𝐸+0 + 𝐷−0
𝐷 ≤ 𝜀𝐸−0 + 𝐷+0

1

2𝜀
(𝐷 − 𝐷+0)

2 −
𝜀

2
𝐸−0

2 + 𝑎
(𝜀𝐸−0 +𝐷+0)

2

2
+ 𝑏(𝜀𝐸−0 + 𝐷+0) 𝐷 > 𝜀𝐸−0 + 𝐷+0

 
(4-9) 

Mit: 

- 𝑎 = (𝐸+0 − 𝐸−0) (𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0)⁄  

- 𝑏 = (𝐸−0𝐷−0 − 𝐸+0𝐷+0) (𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0)⁄  

Die Gibbssche freie Energiedichte 𝑔 steht mit der Helmholtzschen freien Energiedichte 𝜓 

durch die Legendre-Transformation gemäß Gleichung (4-10) in Beziehung [227]. 

𝑔(𝐷, 𝐸) = 𝜓(𝐷) − 𝐷𝐸 (4-10) 

Durch Einsetzen von Gleichung (4-9) in (4-10) kann die Gibbssche freie Energiedichte 𝑔 gemäß 

Gleichung (4-11) beschrieben werden. 

𝑔(𝐷, 𝐸) =

{
 
 
 
 

 
 
 
 
1

2𝜀
(𝐷 − 𝐷−0)

2 −
𝜀

2
𝐸+0

2 + 𝑎
(𝜀𝐸+0 + 𝐷−0)

2

2
+

𝑏(𝜀𝐸+0 + 𝐷−0) − 𝐷𝐸

𝐷 < 𝜀𝐸+0 + 𝐷−0

𝑎
𝐷2

2
+ 𝑏𝐷 − 𝐷𝐸

𝐷 ≥ 𝜀𝐸+0 + 𝐷−0
𝐷 ≤ 𝜀𝐸−0 +𝐷+0

1

2𝜀
(𝐷 − 𝐷+0)

2 −
𝜀

2
𝐸−0

2 + 𝑎
(𝜀𝐸−0 + 𝐷+0)

2

2
+

𝑏(𝜀𝐸−0 + 𝐷+0) − 𝐷𝐸

𝐷 > 𝜀𝐸−0 + 𝐷+0

 (4-11) 

Um nun die Gibbssche freie Energiedichte 𝑔 allein in Abhängigkeit von 𝐸 auszudrücken, wird 

𝐷 aus Gleichung (4-3) nach 𝐸 aufgelöst (siehe Gleichung (4-12)). 

𝐷 =

{
 

 
𝜀𝐸 + 𝐷−0 𝐸 < 𝐸+0

𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0
𝐸+0 − 𝐸−0

𝐸 +
𝐸+0𝐷+0 − 𝐸−0𝐷−0

𝐸+0 − 𝐸−0

𝐸 ≥ 𝐸+0
𝐸 ≤ 𝐸−0

𝜀𝐸 + 𝐷+0 𝐸 > 𝐸−0

 (4-12) 

Setzt man Gleichung (4-12) in (4-11) ein, so kann 𝑔 gemäß Gleichung (4-13) als Funktion von 

𝐸 beschrieben werden. 
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𝑔(𝐸) =

{
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 −

𝜀

2
𝐸2 − 𝐷−0𝐸 +

1

2

𝜀(𝐷−0 − 𝐷+0)𝐸+0
2 + (𝐷−0

2 − 2𝐷−0𝐷+0)𝐸+0 + 𝐷−0
2𝐸−0

𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0

𝐸 < 𝐸+0

−
1

2
𝑐𝐸2 − 𝑑𝐸 −

1

2
𝑑

𝐸+0𝐷+0 − 𝐸−0𝐷−0
𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0

𝐸 ≥ 𝐸+0
𝐸 ≤ 𝐸−0

−
𝜀

2
𝐸2 − 𝐷+0𝐸 +

1

2

𝜀(𝐷−0 − 𝐷+0)𝐸−0
2 + (2𝐷−0𝐷+0 − 𝐷+0

2)𝐸−0 − 𝐷+0
2𝐸+0

𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0

𝐸 > 𝐸−0

 (4-13) 

Mit: 

- 𝑐 = (𝜀(𝐸+0 − 𝐸−0) + 𝐷−0 − 𝐷+0) (𝐸+0 − 𝐸−0)⁄  

- 𝑑 = (𝐸+0𝐷+0 − 𝐸−0𝐷−0) (𝐸+0 − 𝐸−0)⁄  

Die beiden Potentialtöpfe der Gibbsschen freien Energiedichte 𝑔 können mit Gleichung (4-13) 

für 𝐸 < 𝐸+0 und 𝐸 > 𝐸−0 beschrieben werden. Der Sattel von 𝑔 wird durch Gleichung (4-13) 

im Bereich 𝐸 ∈ [𝐸−0;  𝐸+0] dargestellt. Die Energiebarriere, die ein Dipol überwinden muss, 

um seine Orientierung von negativ nach positiv und umgekehrt zu ändern, wird durch Δ𝑔−+ 

und Δ𝑔+− mit den Gleichungen (4-14) und (4-15) beschrieben. Gemäß Abbildung 4-10 ent-

sprechen die jeweiligen Energiebarrieren Δ𝑔−+ und Δ𝑔+− der Differenz der Energieniveaus 

zwischen den jeweiligen Potentialtöpfen und dem Sattelpunkt von 𝑔. Wenn die Feldstärke 𝐸 

gleich der Koerzitivfeldstärke ist, ist das Minimum des Potentialtopfes gleich dem Sattelpunkt 

von 𝑔. In diesem Fall ist klar, dass die Energiebarriere gleich Null ist (siehe Abbildung 4-10 3)). 

Δ𝑔−+ = {

1

2

𝐷+0 − 𝐷−0
𝐸+0 − 𝐸−0

(𝐸 − 𝐸+0)
2 𝐸 ≤ 𝐸+0

0 𝐸 > 𝐸+0

 (4-14) 

Δ𝑔+− = {

1

2

𝐷+0 − 𝐷−0
𝐸+0 − 𝐸−0

(𝐸 − 𝐸−0)
2 𝐸 ≥ 𝐸−0

0 𝐸 < 𝐸−0

 (4-15) 

Analog zu den Energiebarrieren Δ𝑔−+ und Δ𝑔+− kann die auf den Dipol wirkende Triebkraft 𝐹 

bestimmt werden. Die Triebkraft ergibt sich aus der Differenz der Energieniveaus der beiden 

Potentialtöpfe, die mit Gleichung (4-13) bestimmt werden können (siehe Abbildung 4-10). Um 

seine Orientierung von negativ nach positiv und umgekehrt zu ändern, wirken auf den Dipol 

die entsprechenden Triebkräfte F−+ und F+− gemäß den Gleichungen (4-16) und (4-17). 

F−+ = (𝐸 −
𝐸+0 − 𝐸−0

2
) (𝐷+0 − 𝐷−0) (4-16) 
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F+− = −(𝐸 −
𝐸+0 − 𝐸−0

2
) (𝐷+0 − 𝐷−0) = −F−+ (4-17) 

 

 

Abbildung 4-10: Energiebarriere 𝛥𝑔−+, die ein Dipol überwinden muss, um seine Ausrichtung 

von negativ zu positiv zu ändern für: 1) 𝐸 = 0, 2) 𝐸 ∈ ]0; 𝐸+0[ und 3) 𝐸 = 𝐸+0. 𝐹−+ entspricht 

der auf den Dipol wirkenden Triebkraft. 

Aus den Gleichungen (4-16) und (4-17) kann 𝐸 als Funktion von F−+ und F+− ausgedrückt 

werden (siehe Gleichungen (4-18) und (4-19)). 

𝐸 = −
F+−

𝐷+0 − 𝐷−0
+
𝐸+0 − 𝐸−0

2
 (4-18) 

𝐸 = −
F+−

𝐷+0 − 𝐷−0
+
𝐸+0 − 𝐸−0

2
 (4-19) 

Setzt man die Gleichungen (4-18) und (4-19) in die entsprechenden Gleichungen (4-14) und 

(4-15) ein, so können die jeweiligen Energiebarrieren Δ𝑔−+ und Δ𝑔+− durch die Gleichun-

gen (4-20) und (4-21) beschrieben werden. 

Δ𝑔−+ = {

1

2

𝐷+0 −𝐷−0
𝐸+0 − 𝐸−0

(
F−+

𝐷+0 − 𝐷−0
+
𝐸+0 − 𝐸−0

2
− 𝐸+0)

2

𝐸 ≤ 𝐸+0

0 𝐸 > 𝐸+0

 (4-20) 

Δ𝑔+− = {

1

2

𝐷+0 − 𝐷−0
𝐸+0 − 𝐸−0

(−
F+−

𝐷+0 − 𝐷−0
+
𝐸+0 − 𝐸−0

2
− 𝐸−0)

2

𝐸 ≥ 𝐸−0

0 𝐸 < 𝐸−0

 (4-21) 

Die Gleichungen (4-20) und (4-21) lassen sich in die Gleichungen (4-22) und (4-23) umformen. 

1) 2)

D D D

D-0

εE+0 + D-0

Δg-+ = Δg0

F-+ = 0
Δg-+

F-+

Δg-+ = 0

F-+

Ψ(D) = g(D, 0) g(D, E+0 > E > 0) g(D, E+0)

3)
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Δ𝑔−+

= {
8

(𝐷+0 − 𝐷−0)(𝐸+0 − 𝐸−0)
(
F−+
4
−
(𝐷+0 − 𝐷−0)(𝐸+0 − 𝐸−0)

8
)

2

𝐸 ≤ 𝐸+0

0 𝐸 > 𝐸+0

 
(4-22) 

Δ𝑔+−

= {
8

(𝐷+0 − 𝐷−0)(𝐸+0 − 𝐸−0)
(
F+−
4
−
(𝐷+0 − 𝐷−0)(𝐸+0 − 𝐸−0)

8
)

2

𝐸 ≥ 𝐸−0

0 𝐸 < 𝐸−0

 
(4-23) 

Schließlich können durch Einführung von Δ𝑔0 aus Gleichung (4-24) die Gleichungen (4-22) und 

(4-23) in die Gleichungen (4-25) und (4-26) umformuliert werden. Δ𝑔0 entspricht der Ener-

giebarriere, wenn keine Triebkraft vorliegt. Diese Formulierung der Energiebarriere als Funk-

tion der Triebkraft wurde auch in den Arbeiten von Kim et al. [232] und York et al. [227, 228] 

verwendet. Es ist anzumerken, dass diese Gleichungen in dieser Arbeit verwendet wurden, da 

diese eine besonders recheneffiziente Implementierung ermöglichen und daher für weitere 

Optimierungsaufgaben gut geeignet sind [231]. 

Δ𝑔0 =
(𝐷+0 −𝐷−0)(𝐸+0 − 𝐸−0)

8
 (4-24) 

Δ𝑔−+ = {

1

Δ𝑔0
(
F−+
4
− Δ𝑔0)

2

F−+ ≤ 4Δ𝑔0

0 F−+ > 4Δ𝑔0

 (4-25) 

Δ𝑔+− = {

1

Δ𝑔0
(
F+−
4
− Δ𝑔0)

2

F+− ≤ 4Δ𝑔0

0 F+− > 4Δ𝑔0

 (4-26) 

4.3.3 Polarisation ferroelektrischer Dielektrika 

Wie bereits im Grundlagenkapitel 2.6.4 erwähnt, geht das physikbasierte Modell davon aus, 

dass das zu modellierende Material auf mesoskopischer Ebene aus Domänen besteht, in de-

nen eine gleiche Anzahl von Dipolen gleich ausgerichtet sind [226]. Daher ist die Orientierung 

der Domäne für die resultierende Polarisation von Bedeutung und nicht die jedes einzelnen 

Dipols. Um die durchschnittliche Polarisation des ferroelektrischen Dielektrikums zu bestim-

men, muss die Orientierung jeder Domäne berücksichtigt werden. Die mesoskopische Kristall-

konfiguration des ferroelektrischen Dielektrikums von MLCCs in Abbildung 4-11 2) kann durch 

den Volumen- bzw. Phasenanteil 𝑥𝑗 gemäß Gleichung (4-27) beschrieben werden [226]. 

𝑥𝑗 =
𝑁𝑗

𝑁
∈ [0, 1] (4-27) 
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Mit: 

- 𝑁: gesamte Anzahl der Domänen 

- 𝑁𝑗: Anzahl der Domänen, die nach 𝑗 orientiert sind; für jeweils positiv und negativ 

orientierte Domänen ist 𝑗 gleich + und - 

 

Abbildung 4-11: Darstellung des mehrlagigen Aufbaus eines MLCCs 1) bestehend aus zahlrei-

chen Dielektrikumsschichten (braun), die jeweils von zwei Innenelektroden (grau) umgeben 

sind. Jede Dielektrikumsschicht besteht aus mehreren Domänen 2), in denen mehrere Dipole 

mit einer gleichen Orientierung enthalten sind. Wird ein ausreichend hohes elektrisches Feld 𝐸 

angelegt, richten sich die Dipole und damit die Domänen nach dem Feld aus. Bezogen auf die 

Richtung von 𝐸 können die Dipole daher zwei Orientierungen aufweisen 3), nämlich (+) und (-). 

Der Zusammenhang zwischen den Phasenanteilen 𝑥+ und 𝑥− für die jeweils positiv und nega-

tiv orientierten Domänen folgt aus Gleichung (4-28). 

𝑥+ + 𝑥− = 1 (4-28) 

Die Komponente der Polarisationsvektoren dieser Domänen entlang der Richtung des elektri-

schen Feldes 𝐸, bezeichnet als 𝑃+ und 𝑃− für jeweils positiv und negativ orientierte Domänen, 

ist gegeben durch [240] 

𝑃+ = ε0χ𝑒𝐸 + 𝑃+0 

 𝑃− = ε0χ𝑒𝐸 + 𝑃−0 
(4-29) 

mit: 

- 𝜒𝑒: die elektrische Suszeptibilität 

Ba2+

Ti4+

O2-

E E

(+) (-)

3) Mikroskopische Kristallstruktur

1) MLCC

D
o

m
än

e Q
u

eran
sich

t

2) Mesoskopische Kristallstruktur
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Die durchschnittliche Polarisation 𝑃 einer Domäne kann mit Gleichung (4-30) als Funktion der 

Phasenanteile 𝑥+ und 𝑥− beschrieben werden [240]. 

𝑃 = 𝑥+𝑃+ + 𝑥−𝑃− (4-30) 

Durch Einsetzen der Gleichungen (4-28) und (4-29) in Gleichung (4-30) ergibt sich Glei-

chung (4-31). 

𝑃 = ε0𝜒𝑒𝐸 + 𝑃+0𝑥+ + 𝑃−0(1 − 𝑥+ ) (4-31) 

Auf der Grundlage von Gleichung (4-31) kann die durchschnittliche elektrische Flussdichte 𝐷 

entlang 𝐸 nach Gleichung (4-32) ausgedrückt werden [240]. 

𝐷 = 𝑃 + ε0𝐸 
     = ε0ε𝑟𝐸 + 𝑃+0𝑥+ + 𝑃−0(1 − 𝑥+ ) 

(4-32) 

Mit: 

- 𝜀𝑟 = 𝜒𝑒 + 1: relative Permittivität des Werkstoffes 

In Abwesenheit eines elektrischen Feldes 𝐸 entspricht 𝐷 der remanenten Polarisation [218]. 

Somit kann Gleichung (4-32) in Gleichung (4-33) umgeschrieben werden. 

𝐷 = ε0ε𝑟𝐸 + 𝐷+0𝑥+ + 𝐷−0(1 − 𝑥+) (4-33) 

Für den Fall, dass 𝐷 die Eingangsgröße und 𝐸 die Ausgangsgröße ist, kann Gleichung (4-33) 

nach 𝐸 aufgelöst werden (siehe Gleichung (4-34)). 

𝐸 =
𝐷 − 𝑥+(𝐷+0 − 𝐷−0) − 𝐷−0

ε0ε𝑟
 (4-34) 

Zur Lösung der Gleichung (4-34) wird der Phasenanteil 𝑥+ benötigt. Das dynamische Umschal-

ten der Domänen über die Zeit ist im Modell durch die gewöhnliche Differentialglei-

chung (4-35) enthalten [226]. 

�̇�+ = −𝑝+−𝑥+ + 𝑝−+(1 − 𝑥+) (4-35) 

Durch geometrische Skalierung ist es möglich, ferroelektrische Werkstoffe als Funktion der 

Spannung und der elektrischen Ladung zu beschreiben (siehe Gleichung (4-36) und (4-37)). 

𝑢𝐶2 = 𝑙𝑒𝑙𝐸 (4-36) 

𝑞𝐶2 = 𝑁𝑒𝑙𝐴𝑒𝑙𝐷 (4-37) 

Mit: 

- 𝑙𝑒𝑙: Abstand zwischen den Elektroden 

- 𝑁𝑒𝑙: Anzahl der parallel geschalteten Dielektrikumsschichten 
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- 𝐴𝑒𝑙: Fläche der Elektroden 

Diese Gleichungen modellieren die elektrischen Eigenschaften von ferroelektrischen MLCCs 

unter bestimmten Bedingungen: 1) Es wird davon ausgegangen, dass das Dielektrikum homo-

gen ist, d. h. keine Gitterdefekte oder Verunreinigungen aufweist, 2) die Temperatur ist kon-

stant und liegt unterhalb der Curie-Temperatur, also im ferroelektrischen Zustand, 3) mecha-

nische Spannungen und Kräfte auf das Dielektrikum werden vernachlässigt und 4) es wird da-

von ausgegangen, dass positiv und negativ ausgerichtete Domänen die gleiche Permittivität 

aufweisen. 

4.3.4 Polykristallinität 

Aufgrund von Inhomogenitäten, Gitterdefekten und Verunreinigungen in polykristallinen 

Werkstoffen kann davon ausgegangen werden, dass jede Domäne durch unterschiedliche 

Helmholtzsche und damit Gibbssche freie Energiedichtefunktionen beschrieben werden kann, 

in denen die Dipole in jeder Domäne unterschiedliche Energiebarrieren überwinden müssen 

[233]. Aufbauend auf den Überlegungen von Rizzello et al. [233] wird die Polykristallinität fer-

roelektrischer Dielektrika mit den Gleichungen (4-38) und (4-39) auf eine sehr recheneffizi-

ente Weise berücksichtigt, allerdings auf Kosten einer ungenauen Modellierung der inneren 

Hystereseschleifen, d. h. bei geringeren Spannungen, wenn die Hysterese nicht über den ge-

samten Spannungsbereich durchlaufen wird. Die Gleichungen beschreiben die Koerzitivfeld-

stärken 𝐸+0 und 𝐸−0 als Funktion des Phasenanteils 𝑥+. Die Koerzitivfelder sind für die Auslö-

sung der Phasenumwandlung zwischen positiv und negativ orientierten Domänen verantwort-

lich. Eine Phasenumwandlung von 𝑥+ auf 𝑥− wird begünstigt, wenn 𝐸 ≤ 𝐸−0 ist, während eine 

Phasenumwandlung von 𝑥− auf 𝑥+ begünstigt wird, wenn 𝐸 ≥ 𝐸+0 ist. Die phasenanteilabhän-

gige Koerzitivfeldstärke ändert sich progressiv mit der Anzahl der Domänen, die ihre Orientie-

rung ändern. Je mehr Domänen ihre Orientierung ändern, desto größer ist die resultierende 

"effektive" Koerzitivfeldstärke über alle Domänen des Dielektrikums, d. h. desto resistenter 

sind die verbleibenden Domänen gegen eine Phasenumwandlung. 

𝐸+0(𝑥+) = 𝑒+0 + 𝑒+1 (𝑥+ −
1

2
)+

1

4
𝑒+𝑛 ln (

𝑥+
1 − 𝑥+

) (4-38) 

𝐸−0(𝑥+) = 𝑒−0 + 𝑒−1 (𝑥+ −
1

2
)+

1

4
𝑒−𝑛 ln (

𝑥+
1 − 𝑥+

) (4-39) 

Die Materialkonstanten 𝑒+0, 𝑒+1, 𝑒+𝑛, 𝑒−0, 𝑒−1 und 𝑒−𝑛 werden in Kapitel 4.4 näher erläutert. 

Aus den Gleichungen (4-38) und (4-39) geht hervor, dass 𝑥+ = 0 und 𝑥+ = 1 Grenzfälle dar-

stellen. 

Um die daraus resultierenden Singularitäten zu vermeiden, wurde im Modell 𝑥+ ∈

[1 ⋅ 10−5, 1 − 1 ⋅ 10−5] eingehalten. Ebenso wurde, um aus physikalischer Sicht konsistent zu 

bleiben, die Bedingung 𝐸−0(𝑥+) ≤ 𝐸+0(𝑥+) eingehalten. 
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4.3.5 Implementierung des Modells 

Die Implementierung des Modells ist in Abbildung 4-12 zusammenfassend dargestellt und 

schrittweise erläutert. Als Eingangsgrößen des Modells wurden die im MLCC gespeicherte 

elektrische Ladung 𝑞𝐶2 und der Phasenanteil 𝑥+ gewählt. Die Spannung am MLCC 𝑢𝐶2 ist die 

Ausgangsgröße. 

 

Abbildung 4-12: Schrittweise Implementierung des physikbasierten Modells für ferroelektri-

sche MLCCs: 1) Die Eingangsgrößen des Modells sind der Phasenanteil der Domänen 𝑥+ und 

die im Dielektrikum gespeicherte elektrische Ladung 𝑞𝐶2. Üblicherweise werden als Anfangs-

bedingung zum Zeitpunkt 𝑡 = 0 𝑥+ und 𝑞𝐶2 auf jeweils 0,5 und 0 gesetzt. Dies bedeutet, dass 

als Anfangsbedingung angenommen wird, dass die Hälfte der Domänen positiv und die andere 

Hälfte negativ orientiert ist und dass der MLCC entladen ist. Zur Vermeidung von Singularitäten 

wird die Bedingung 𝑥+ ∈ [1 ⋅ 10
−5,  1 − 1 ⋅ 10−5] eingehalten (siehe 3)). 2) Durch geometri-

sche Skalierung wird zuerst die elektrische Flussdichte 𝐷 und dann die elektrische Feldstärke 𝐸 

bestimmt; 3) die phasenanteilabhängigen Koerzitivfeldstärken 𝐸+0(𝑥+) und 𝐸−0(𝑥+) werden 

ermittelt. Die Bedingung 𝐸−0(𝑥+) ≤ 𝐸+0(𝑥+) wird eingehalten, sodass für den Fall 𝐸−0(𝑥+) >

𝐸+0(𝑥+) 𝐸−0(𝑥+) = 𝐸+0(𝑥+) festgelegt wird. Es ist zu beachten, dass als Anfangsbedingungen 

𝐸+0(𝑥+) = 𝑒+0 und 𝐸−0(𝑥+) = 𝑒−0 gelten. Die Parameter 𝑒+0 und 𝑒−0 nehmen nach jedem 

Berechnungsschritt den aktuellen Wert der jeweiligen Koerzitivfeldstärken 𝐸+0 und 𝐸−0 an; 

4) Bestimmung der Triebkräfte 𝐹−+ und 𝐹+− in Abhängigkeit von den neuen Koerzitivfeldstär-

ken; 5) der Parameter 𝛥𝑔0  wird bestimmt; 6) Berechnung der Energiebarrieren 𝛥𝑔−+ und 

𝛥𝑔+−; 7) Bestimmung der thermodynamischen Übergangswahrscheinlichkeitsfunktionen 𝑝+− 

und 𝑝−+ mit der Zeitkonstante 𝜏𝑥 (siehe Grundlagenkapitel 2.6.4); 8) Ermittlung des Phasen-

anteils 𝑥+; 9) die Spannung am MLCC 𝑢𝐶2 kann bestimmt werden. 

1)

2)

3)

4)

5)

6)

7)

8)

9)
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4.4 Extraktion der Materialeigenschaften und 

Validierung des physikbasierten Modells 

4.4.1 Methode zur Extraktion der 

Materialeigenschaften 

Die Materialeigenschaften der Dielektrika wurden aus den gemessenen Hysteresen grafisch 

ermittelt. Der genaue Aufbau der MLCCs wird von den Herstellern nicht angegeben. Aus die-

sem Grund wurden die Materialeigenschaften mit einer äquivalenten Elektrodenfläche 𝐴𝑒𝑙 

und einem Elektrodenabstand 𝑙𝑒𝑙, bezogen auf das Gehäuse der MLCCs, extrahiert. Durch geo-

metrische Skalierung ist es somit möglich, aus der mit dem Sawyer-Tower gemessenen elektri-

schen Ladung 𝑞𝐶2 und Spannung 𝑢𝐶2 über die Beziehungen 𝐷 = 𝑞𝐶2 𝐴𝑒𝑙⁄  und 𝐸 = 𝑢𝐶2 𝑙𝑒𝑙⁄  je-

weils die elektrische Flussdichte 𝐷 und die elektrische Feldstärke 𝐸 zu bestimmen. Eine bei-

spielhafte E-D-Hysterese ist in Abbildung 4-13 gegeben. Werden die Sättigungsbereiche der in 

Abbildung 4-13 dargestellten Hysterese durch eine Gerade angenähert, so entspricht die Stei-

gung dieser Geraden der Permittivität 𝜀 und 𝐷+0 sowie 𝐷−0 der Nullpunktverschiebung für 

𝐸 = 0. In Mathcad wurden die Materialparameter 𝜀, 𝐷+0 und 𝐷−0 mit dem Levenberg-Mar-

quardt-Lösungsalgorithmus geschätzt unter der Bedingung, dass der Phasenanteil in Glei-

chung (4-34) 𝑥+ ∈ ]0; 1[. 

 

Abbildung 4-13: Elektrische Flussdichte 𝐷 als Funktion der Feldstärke 𝐸. Der rote und der blaue 

Verlauf von 𝐷 entsprechen jeweils dem Verlauf bei zunehmender und abnehmender Feldstärke 

E. Die Sättigungsbereiche der Hysterese können durch eine Gerade angenähert werden, deren 

Steigung der Permittivität 𝜀 und deren Nullpunktverschiebung der remanenten Flussdichte 𝐷+0 

sowie 𝐷−0 entspricht. 

D [C/m2]

E [V/m]

D+0

D-0

εE + D+0

εE + D-0
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Im nächsten Schritt wird gemäß Abbildung 4-14 der Phasenanteil 𝑥+  als Funktion der elektri-

schen Feldstärke 𝐸 ausgedrückt. Für den Fall, dass 50 % der Domänen positiv und 50 % negativ 

ausgerichtet sind, also für 𝑥+ = 0,5, gilt aus den Koerzitivfeldstärkegleichungen (4-38) und 

(4-39) 𝐸+0 = 𝑒+0 und 𝐸−0 = 𝑒−0. 𝑒+0 und 𝑒−0 können für 𝑥+ = 0,5 direkt aus Abbildung 4-14 

abgelesen werden. Die Parameter 𝑒+1,𝑒+𝑛, 𝑒−1 und 𝑒−𝑛 der Gleichungen (4-38) und (4-39) 

werden ebenfalls durch den Verlauf in Abbildung 4-14 von 𝑥+ als Funktion von 𝐸 ermittelt. 

Diese wurden in Mathcad mit dem Levenberg-Marquardt-Lösungsalgorithmus geschätzt und 

beschreiben den Übergang vom linearen Bereich für 𝑥+ = 0,5 in die nichtlinearen Bereiche 

für 𝑥+ = 0 und 𝑥+ = 1. 

 

Abbildung 4-14: Phasenanteil 𝑥+ als Funktion der elektrischen Feldstärke 𝐸. Der rote und blaue 

Verlauf von 𝑥+ entsprechen jeweils dem Verlauf bei zunehmender und abnehmender Feld-

stärke 𝐸. Im linearen Bereich für 𝑥+ = 0,5 gilt 𝐸+0 = 𝑒+0 und 𝐸−0 = 𝑒−0. Die Parameter 

𝑒+1,𝑒+𝑛, 𝑒−1 und 𝑒−𝑛 beschreiben den Übergang vom linearen Bereich für 𝑥+ = 0,5 in die 

nichtlinearen Bereiche für 𝑥+ = 0 und 𝑥+ = 1. 

4.4.2 Materialeigenschaften ferroelektrischer 

Dielektrika 

Mit der in Kapitel 4.4.1 beschriebenen Methode wurden die Materialeigenschaften der ferro-

elektrischen Dielektrika der nichtlinearen MLCCs #2, #5, #14, #15, #31, #37 und #39 extrahiert 

(siehe Tabelle 4-6). Zum Vergleich wurde auch ein linearer paraelektrischer MLCC mit einer 

Nominalkapazität von 47 nF, einer Nennspannung von 200 V und einem Temperaturkoeffi-

zienten C0G betrachtet. Für die Materialparameter gilt: 𝑒−0 = −𝑒+0, 𝑒−1 = 𝑒+1, 𝑒−𝑛 = 𝑒+𝑛 

0,0

0,5

1,0 x+

E [V/m]

E+0(x+ = 0,5) = e+0

E-0(x+ = 0,5) = e-0

0,0

0,5

1,0 x+

E [V/m]
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und 𝐷−0 = −𝐷+0. Das Volumen einer Domäne Vl sowie die Zeitkonstante τx sind in der Praxis 

nur schwierig zu messen. Aus diesem Grund wurden diese Parameter auf Wertebereiche fest-

gelegt, die aus der Literatur bekannt sind [239, 241–243]. Das Volumen einer Domäne Vl 

wurde auf 5∙10-23 m3 und die Zeitkonstante τx auf 1∙10-8 s (1 / τx = 100 MHz) festgelegt. Die 

Temperatur des Dielektrikums wurde auf 298 K gesetzt. Die Boltzmann-Konstante 𝑘𝐵 beträgt 

1,38044∙10-23 J/K. 

Tabelle 4-6: Extrahierte Materialeigenschaften des Dielektrikums eines paraelektrischen line-

aren MLCC sowie der jeweiligen ferroelektrischen nichtlinearen MLCCs #2, #5, #14, #15, #31, 

#37 und #39, wobei lel der Abstand zwischen zwei Elektroden, Ael die Fläche der Elektroden, ε 

die Permittivität, D+0 die remanente elektrische Flussdichte und die Parameter e+0, e+1 und e+n 

zur Beschreibung der phasenanteilabhängigen Koerzitivfeldstärken sind. Das Volumen einer 

Domäne Vl, die Zeitkonstante τx und die Temperatur liegen jeweils bei 5∙10-23 m3, 1∙10-8 s und 

298 K [240]. 

 lel [m] Ael [m2] ε [F/m] D+0 [C/m2] e+0 [V/m] e+1 [V/m] e+n [V/m] 

Linear 33∙10-4 4∙10-6 3922∙10-8 1∙10-10 1∙10-10 1∙10-10 1∙10-10 
#2 5∙10-4 25∙10-8 7∙10-6 1,15 1,9∙103 -3∙104 6∙104 
#5 1∙10-3 1063∙10-9 445∙10-8 0,7 1,6∙103 -4∙104 6,9∙104 

#14 5∙10-4 25∙10-8 28∙10-6 2,6 3,5∙103 -5∙102 6,55∙104 
#15 8∙10-4 25∙10-8 41∙10-6 4,65 3,5∙103 -0,5∙104 7∙104 
#31 23∙10-4 255∙10-8 24∙10-6 0,6 3,6∙103 -3∙104 6∙104 
#37 22∙10-4 195∙10-8 645∙10-7 1∙10-10 1∙10-10 1∙10-10 1∙10-10 
#39 26∙10-5 4∙10-8 25∙10-6 3,93 1,9∙103 -4∙104 7∙104 

4.4.3 Modellierung ferroelektrischer Hysteresen 

Unter Verwendung des in Kapitel 4.3 entwickelten physikbasierten Modells und der in Kapi-

tel 4.4.2 extrahierten Materialeigenschaften des Dielektrikums eines linearen paraelektri-

schen MLCCs und der nichtlinearen ferroelektrischen MLCCs #2, #5, #14, #15, #31, #37 und 

#39 wurde das Hystereseverhalten berechnet. Die Ergebnisse sind gemeinsam mit den gemes-

senen Hysteresen zum Vergleich in Abbildung 4-15 dargestellt. 
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Abbildung 4-15: Gemessene Hysterese (schwarz) mit der im Dielektrikum gespeicherten 

elektrischen Ladung q als Funktion der am Dielektrikum angelegten Spannung u für einen li-

nearen MLCC und die nichtlinearen MLCCs #2, #5, #14, #15, #31, #37 und #39. Die mit dem 

physikbasierten Modell modellierten Hysteresen sind in Rot dargestellt [240]. 
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Im Allgemeinen kann eine gute Übereinstimmung zwischen den gemessenen Hysteresen, die 

zur Extraktion der Materialeigenschaften der Dielektrika verwendet wurden, und den model-

lierten Hysteresen festgestellt werden. Bei einer Zeitkonstante τx von 1∙10-8 s 

(1 / τx = 100 MHz) bedeutet dies, dass die Domänen aufgrund der thermischen Aktivierung mit 

einer Frequenz von 100 MHz versuchen, die Energiedichte 𝛥𝑔[𝑗,𝑘] zu überwinden, um ihre Ori-

entierung von j nach k zu ändern. Da die Hysteresen bei Frequenzen zwischen 360 kHz und 

463 kHz gemessen und modelliert wurden, sind bei einer Zeitkonstante τx von 1∙10-8 s die Um-

schaltvorgänge der Domänen um den Faktor 200 schneller als die zeitliche Änderung der an-

gelegten sinusförmigen Spannung. Zu jedem Zeitpunkt der sinusförmigen Spannung kann da-

her von einer statischen Ausrichtung der Domänen ausgegangen werden. Wenn das Volumen 

einer Domäne Vl und die Zeitkonstante τx nicht passend zum ferroelektrischen Dielektrikum 

gewählt werden, ist eine deutliche Abweichung zwischen der modellierten und gemessenen 

Hysterese zu erkennen. Es ist nochmals darauf hinzuweisen, dass Vl und τx unabhängig von 

den anderen Materialparametern sind. Für den MLCC #37 ist jedoch eine Abweichung zwi-

schen der gemessenen und der modellierten Hysterese zu erkennen. Aus der gemessenen 

Hysterese ist ein annähernd lineares Verhalten zwischen q und u zu erkennen, was sich auch 

in den Materialparametern D+0, e+0, e+1 und e+n mit einem Wert von 1∙10-10 widerspiegelt. Die 

„Breite“ bzw. Verluste der Hysterese können durch einen mit dem MLCC in Reihe geschalteten 

linearen Ohm’schen Widerstand nachgebildet werden. Inwieweit es nun diese modellierten 

Hysteresen erlauben, den Effekt ihrer nichtlinearen Eigenschaften in induktiv gekoppelten Im-

plantaten zu berechnen, wird in Kapitel 4.4.6 untersucht. 

4.4.4 Rasterelektronenmikroskopie und 

energiedispersive Röntgenspektroskopie 

Die im vorigen Kapitel modellierten Hysteresen basieren auf äquivalenten Materialparame-

tern, die mit einer äquivalenten Elektrodenfläche und einem äquivalenten Elektrodenabstand 

bezogen auf das Gehäuse der MLCCs bestimmt wurden, da der genaue Aufbau der MLCCs von 

den Herstellern nicht angegeben wird. Aufgrund der ausschließlichen Verwendung des 

MLCCs #5 in den Kapiteln 4.6.3 und 4.6.4 wird in diesem Kapitel näher auf den Aufbau dieses 

MLCCs eingegangen. Um eine detaillierte Untersuchung der Struktur des MLCCs #5 zu ermög-

lichen, wurde dieser mit einer Läppmaschine gemäß Kapitel 3.2.5 präpariert. Mit Hilfe des 

Rasterelektronenmikroskops aus Kapitel 3.2.6 konnte im Anschluss der genaue Aufbau des 

MLCCs #5 untersucht werden. Der vielschichtige Aufbau des MLCCs #5 ist in Abbildung 4-16 

dargestellt. Die Anschlüsse, über die die Spannung am MLCC #5 induziert wird, sind in 

Abbildung 4-16 rechts und links dargestellt. Elektrische Ladungen werden in den jeweiligen 

Dielektrikumsschichten zwischen zwei Innenelektroden unterschiedlicher Polarität gespei-

chert, d. h. zwischen zwei Innenelektroden, von denen eine mit der rechten und die andere 

mit der linken Kontaktierung verbunden ist. Interessanterweise ist zu erkennen, dass für jede 

Dielektrikumsschicht zwei Innenelektroden pro Kontaktierung bzw. Polarität vorgesehen sind. 
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Der MLCC #5 besteht somit aus insgesamt sechs Dielektrikumsschichten, in denen elektrische 

Ladungen gespeichert werden können und die somit zur Gesamtkapazität des MLCCs #5 bei-

tragen. Die Dicke der Dielektrikumsschichten beträgt 15 µm, mit Ausnahme einer Schicht mit 

einer Dicke von 30 µm. Die Länge der Innenelektroden, d. h. der Überlappungsbereich zweier 

Innenelektroden unterschiedlicher Polarität, beträgt ca. 1,5 mm. Um die Breite der Innen-

elektroden messen zu können, wurde der MLCC zusätzlich im Querschnitt geläppt und gemäß 

Kapitel 3.2.6 für die Rasterelektronenmikroskopie vorbereitet. Mit dem Rasterelektronen-

mikroskop wurde eine Breite der Innenelektroden von ca. 0,8 mm gemessen. Die Elektroden-

fläche beträgt somit 1,2∙10-6 m2. 

 

Abbildung 4-16: Längsschnittaufnahme des MLCCs #5 mit dem Rasterelektronenmikroskop 

aus Kapitel 3.2.6. 

Die ferroelektrische Hysterese des MLCCs #5 wurde mit dem in Kapitel 3.2.3 beschriebenen 

Messaufbau gemessen. Die Materialparameter des Dielektrikums wurden gemäß Kapitel 4.4 

mit den genauen Informationen über den vielschichtigen Aufbau des MLCCs #5 extrahiert. Um 

die Extraktion der Materialparameter zu vereinfachen, wurde ein mittlerer Elektrodenabstand 

von 17,5 µm angenommen (fünf Schichten mit einem Abstand von 15 µm und eine Schicht mit 

einem Abstand von 30 µm). Die Angaben zum Aufbau des MLCCs #5 und die Materialparame-

ter des Dielektrikums sind in Tabelle 4-7 zusammengefasst. 

Die im vorigen Kapitel für das physikbasierte Modell ermittelte äquivalente Elektrodenfläche 

Ael von 1,063∙10-6 m2 kommt der in diesem Kapitel gemessenen von 1,2∙10-6 m2 nahe (siehe 

Tabelle 4-7). Der Unterschied in der remanenten Flussdichte Dp0 von 70 µC/cm2 mit der äqui-

1,5 mm

15 µm
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valenten Elektrodenfläche gegenüber 5,7 µC/cm2 in diesem Kapitel ist größtenteils darauf zu-

rückzuführen, dass bei den äquivalenten Materialparametern von einer Dielektrikumsschicht 

anstelle von sechs Dielektrikumsschichten ausgegangen wurde. Der äquivalente Elektroden-

abstand lel (1 mm) weicht deutlich vom gemessenen (17,5 µm) ab, wodurch auch alle daraus 

abgeleiteten Materialparameter, nämlich die Koerzitivfeldstärken und die Permittivität, ab-

weichen. Die äquivalenten Koerzitivfeldstärken ep0, ep1, und epn sowie die äquivalente Per-

mittivität ε betragen jeweils 1,6∙103 V/m, -4∙104 V/m, 6,9∙104 V/m und 445∙10-8 F/m gegen-

über 3,995∙104 V/m, -6,768∙104 V/m, 1,115∙106 V/m und 3,418∙10-8 F/m bei dem in diesem Ka-

pitel gemessenen Elektrodenabstand. 

Tabelle 4-7: Mit dem Rasterelektronenmikroskop gemessene Struktur des MLCCs #5 mit: Ab-

stand zwischen den Elektroden lel, Elektrodenfläche Ael und Anzahl der Dielektrikumsschichten 

Nel. Auf Basis der Informationen über die Struktur des MLCCs #5 (lel, Ael und Nel) wurden die 

Materialparameter des Dielektrikums mit: remanente elektrische Flussdichte Dp0, Koerzitiv-

feldstärken ep0, ep1 und epn und Permittivität ε extrahiert. Das Volumen einer Domäne Vl sowie 

die Zeitkonstante τx wurden entsprechend den Wertebereichen aus der Literatur festgelegt 

(siehe Kapitel 4.4.2). kB und T entsprechen der Boltzmann-Konstante und der Temperatur des 

Dielektrikums. Für die übrigen Materialparameter gilt: en0 = -ep0, en1 = ep1, enn = epn und 

Dn0 = -Dp0. 

lel [µm] Ael [m2] Nel Dp0 [µC/cm2] kB [J/K] T [K] 

17,5 1,2∙10-6 6 5,7 1,38044∙10-23 298 

ep0 [kV/cm] ep1 [kV/cm] epn [kV/cm] ε [F/m] τx [ns] Vl [m3] 

0,3995 -0,6768 11,1526 3,418∙10-8 10 5∙10-23 

Mit den Materialparametern aus Tabelle 4-7 wurde die ferroelektrische Hysterese des 

MLCCs #5 mit dem physikbasierten Modell modelliert. Abbildung 4-17 zeigt, dass die model-

lierte Hysterese sehr gut mit der gemessenen Hysterese übereinstimmt. Um zu sehen, ob die 

ermittelten Materialparameter aus Tabelle 4-7 mit dem verwendeten Dielektrikum überein-

stimmen, wurde die Materialzusammensetzung des MLCCs #5 mittels energiedispersiver 

Röntgenspektroskopie näher untersucht. 

Um eine mögliche Verunreinigung der Probe zu vermeiden, wurde der MLCC #5 mit zwei 

Flachzangen aufgebrochen. Für die energiedispersive Röntgenspektroskopie wurde der MLCC 

gemäß Kapitel 3.2.6 präpariert. Der aufgebrochene Bereich des MLCCs #5, in dem die viel-

schichtige Struktur zu sehen ist, ist in Abbildung 4-18 veranschaulicht. Die Materialzusammen-

setzung des Dielektrikums wurde an drei verschiedenen Stellen bestimmt. Die Bereiche sind 

in Abbildung 4-18 mit Nr5-Quer 1, Nr5-Quer 2 und Nr5-Quer 3 gekennzeichnet. Die Messda-

ten für die jeweiligen Bereiche sind in Tabelle 4-8 aufgeführt. 
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Abbildung 4-17: Gemessene (schwarz) und mit dem physikbasierten Modell modellierte (rot) 

ferroelektrische Hysterese des MLCCs #5 bei einer Frequenz von 373 kHz. Zur Modellierung der 

Hysterese wurden die Materialparameter des Dielektrikums aus Tabelle 4-7 verwendet. 

Aus Tabelle 4-8 ist aufgrund des hohen Anteils an Barium (Ba), Titan (Ti) und Sauerstoff (O) 

ersichtlich, dass Bariumtitanat als Basismaterial für das Dielektrikum des MLCCs #5 verwendet 

wurde. Der Anteil an Kohlenstoff (C) erklärt sich aus der Präparation des MLCCs für die Ras-

terelektronenmikroskopie und die energiedispersive Röntgenspektroskopie, bei der der MLCC 

mit einer Kohlenstoffbeschichtung versehen wird (siehe Kapitel 3.2.6). Der Anteil an Ni-

ckel (Ni) entspricht dem Material der Innenelektroden. Es ist davon auszugehen, dass dieser 

beim Aufbrechen des MLCCs in geringen Mengen über das Dielektrikum verstreut wurde. 

Ebenso ist aus Tabelle 4-8 zu entnehmen, dass das auf Bariumtitanat basierende Dielektrikum 

mit Calcium (Ca) und Zirkonium (Zr) co-dotiert wurde. Da die Innenelektroden und Außenkon-

taktierungen von MLCCs üblicherweise nicht aus Aluminium (Al) bestehen [206], kann der ge-

ringe Anteil von Al im Dielektrikum des MLCCs #5 ebenfalls als Dotierstoff angesehen werden 

[244]. 
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Abbildung 4-18: Aufgebrochener Bereich des MLCCs #5, in dem der mehrlagige Aufbau zu se-

hen ist. Die Zusammensetzung des Dielektrikums wurde durch energiedispersive Röntgenspek-

troskopie an drei verschiedenen Stellen bestimmt, die mit Nr5-Quer 1, Nr5-Quer 2 und 

Nr5-Quer 3 gekennzeichnet sind. 

Tabelle 4-8: Zusammensetzung des Dielektrikums des MLCCs #5 in Atomprozent für die Berei-

che Nr5-Quer 1, Nr5-Quer 2 und Nr5-Quer 3 in Abbildung 4-18. 

 C O Al Ca Ti Ni Zr Ba 

Nr5-Quer 1 23,12 52,28 0,06 0,49 11,70 0,30 1,50 10,54 
Nr5-Quer 2 22,94 47,94 0,11 0,60 13,67 0,35 1,91 12,46 
Nr5-Quer 3 24,16 47,91 0,04 0,61 13,30 0,34 1,68 11,97 

Aus der energiedispersiven Röntgenspektroskopie an den Stellen Nr5-Quer 1, Nr5-Quer 2 und 

Nr5-Quer 3 kann auf ein gleiches Verhältnis von Ba zu Ca und von Ti zu Zr entsprechend 

Ba0,95Ca0,05Ti0,89Zr0,11 geschlossen werden. Diese Materialzusammensetzung ist typisch für 

MLCCs mit einem Temperaturkoeffizienten Y5V [245], wie z. B. der MLCC #5. Die Dotierstoffe 

Ca und Zr nehmen in der Regel jeweils die Stelle der Ba- und Ti-Ionen ein [246]. In [245] wurde 

ein ähnliches Material nach der Formel Ba0,95Ca0,05Ti0,88Zr0,12 hergestellt. Allerdings nehmen in 

dieser Arbeit die Ca-Ionen durch einen Überschuss an Bariumoxid (BaO) auch die Stelle der Ti-

Ionen ein [245]. Da in Tabelle 4-8 kein Überschuss an BaO zu erkennen ist, weil der Anteil der 

Ionen auf der A-Seite (Ba-Seite) nicht größer ist als der auf der B-Seite (Ti-Seite), ist für den 

ElektrodenDielektrikum
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MLCC #5 davon auszugehen, dass die Ca-Ionen lediglich die Stelle der Ba-Ionen einnehmen 

[247]. Aluminium gehört neben Chrom (Cr), Mangan (Mn) und Eisen (Fe) zu den klassischen 

Dotierstoffen, die die Stelle der Titanionen im Bariumtitanat einnehmen und als Elektronen-

akzeptor wirken [245]. Diese Dotierstoffe werden in der Regel zur Erzielung eines hohen Iso-

lationswiderstandes [245] und zur Unterdrückung des Alterungsverhaltens des Isolationswi-

derstandes [244] eingesetzt. 

In [248] wurden Dielektrika auf der Basis von Bariumtitanat hergestellt, die mit Ca und Zr nach 

der Formel Ba0,85Ca0,15Zr0,1Ti0,9O3 co-dotiert sind. Die Korngröße dieser Dielektrika variierte je 

nach Herstellungsverfahren zwischen 0,74 µm und 4,07 µm [248]. Die relative Permittivität 

und die remanente Polarisation, d. h. die remanente elektrische Flussdichte (siehe Kapi-

tel 4.3.3), liegen jeweils zwischen 2258 und 3541 und zwischen 1,4 und 10,1 µC/cm2. Die Hys-

terese dieses ferroelektrischen Materials in [248] wurde bis zu einer Feldstärke von 60 kV/cm 

gemessen. Für den MLCC #5 wurde eine Permittivität von 3860 und eine remanente elektri-

sche Flussdichte von 5,7 µC/cm2 ermittelt (siehe Tabelle 4-7). Der MLCC #5 wurde innerhalb 

der Herstellerangaben mit einer Wechselspannung von 14,7 V entsprechend einer Feldstärke 

von 9,8 kV/cm betrieben. Ein direkter Vergleich der Materialeigenschaften des MLCCs #5 mit 

dem Material aus [248] ist jedoch nicht möglich, da zum einen das Verhältnis von Ba zu Ca 

nicht exakt übereinstimmt und zum anderen das Verhältnis von Ba zu Ti unbekannt ist. 

Die Permittivität und ihre Spannungsabhängigkeit stehen in direktem Zusammenhang mit der 

Tetragonalität der Kristallstruktur des Materials, die durch das Verhältnis von Ba- zu Ti-Ionen 

bestimmt wird [249]. Des Weiteren wurde in [250] ein ferroelektrisches Material nach der 

Formel Ba0,9Ca0,1Ti0,9Zr0,1O3 mit einer Koerzitivfeldstärke von 1,5 kV/cm hergestellt, im Ver-

gleich zu 0,4 kV/cm für den MLCC #5 (siehe Tabelle 4-7). Zusammenfassend kann festgestellt 

werden, dass die in diesem Kapitel ermittelten Materialparameter des MLCCs #5 in der glei-

chen Größenordnung wie die Werte aus der Literatur liegen und somit plausibel sind. 

4.4.5 Integration mit dem Modell für induktiv 

gekoppelte Mikrostimulatoren 

Die extrakorporale Sendeeinheit wurde mit einem primärseitigen Reihenschwingkreis beste-

hend aus einem Kondensator C1 und einer Spule mit der Induktivität L1 und dem Verlustwider-

stand R1 sowie einer idealen Spannungsquelle u1 modelliert (siehe Abbildung 4-19 links). In 

der Praxis wird der Reihenschwingkreis mit einem Rechtecksignal von einer Halbbrücke ange-

steuert. Dieses Rechtecksignal wurde im Modell mit einer Grundschwingung, der Kreisfre-

quenz ω, einem Gleichspannungsanteil und einer Amplitude von Amp / 2 angenähert. Gemäß 

Abbildung 4-19 besteht die Implantatschaltung aus einem Parallelschwingkreis mit der Induk-

tivität L2 sowie deren Verlustwiderstand R2 und dem zu modellierenden nichtlinearen MLCC 

C2. Die am Parallelschwingkreis induzierte Spannung wird dann über einen Einweggleichrich-

ter mit der Diode D und dem Kondensator C4 gleichgerichtet. Die Elektrodenimpedanz wird 

mit der Ohm’schen Last RL nachgebildet. 



88 

 

 

Abbildung 4-19: Extrakorporale Sendeeinheit (links) bestehend aus einer idealen Spannungs-

quelle u1 mit der Kreisfrequenz ω und der Amplitude Amp sowie einem Reihenschwingkreis mit 

dem Kondensator C1, der Induktivität L1 und dem Verlustwiderstand R1. Die Implantatschaltung 

(rechts) besteht aus einem Parallelschwingkreis mit der Induktivität L2, dem Verlustwiderstand 

R2 und dem zu modellierenden nichtlinearen MLCC C2, einem Einweggleichrichter mit der Diode 

D und dem Kondensator C4 sowie einer Ohm’schen Last RL, mit der die Elektrodenimpedanz 

nachgebildet wird. Die induktive Kopplung zwischen den beiden Schaltungen ist durch den 

Kopplungsfaktor k wiedergegeben. 

Die extrakorporale Sendeeinheit und die Implantatschaltung in Abbildung 4-19 können mit 

den Gleichungen (4-40)-(4-44) beschrieben werden. Die Gleichungen beschreiben allgemein 

einen sekundärseitigen Parallelschwingkreis, der mit einem primärseitigen Reihenschwing-

kreis induktiv gekoppelt ist. Je nachdem, ob auf der Primär- oder Sekundärseite ein Parallel- 

oder Reihenschwingkreis verwendet wird, können diese Gleichungen entsprechend angepasst 

werden. Da das physikbasierte Modell als Eingangsgröße die in C2 gespeicherte elektrische 

Ladung qC2 benötigt, wurden die Differentialgleichungen nach den Ladungen aufgestellt, was 

zu einem Differentialgleichungssystem zweiter Ordnung führt. Die Ausgangsgröße ist die an 

C2 entstehende Spannung 𝑙𝑒𝑙𝐸(𝑞𝐶2, 𝑥+). Die Kinetik der Domänenumschaltung wird durch die 

Differentialgleichung (4-42) berücksichtigt. 

𝑢1(𝑡, 𝜔, 𝐴𝑚𝑝) =
𝑞𝐿1
𝐶1

+ 𝐿1
𝑑2

𝑑𝑡2
𝑞𝐿1 + 𝑅1

𝑑

𝑑𝑡
𝑞𝐿1 + 𝑘√𝐿1𝐿2

𝑑2

𝑑𝑡2
𝑞𝐿2 (4-40) 

𝐿2
𝑑2

𝑑𝑡2
𝑞𝐿2 + 𝑅2

𝑑

𝑑𝑡
𝑞𝐿2 + 𝑘√𝐿1𝐿2

𝑑2

𝑑𝑡2
𝑞𝐿1 = 𝑙𝑒𝑙𝐸(𝑞𝐶2, 𝑥+) (4-41) 

𝑑

𝑑𝑡
𝑥+ = −𝑥+𝑝+− + (1 − 𝑥+)𝑝−+ (4-42) 

𝑑

𝑑𝑡
𝑞𝐿2 +

𝑑

𝑑𝑡
𝑞𝐶2 + 𝑖𝐷 (𝑙𝑒𝑙𝐸(𝑞𝐶2, 𝑥+) −

𝑞𝐶4
𝐶4
) = 0 (4-43) 
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𝑖𝐷 (𝑙𝑒𝑙𝐸(𝑞𝐶2, 𝑥+) −
𝑞𝐶4
𝐶4
) =

𝑑

𝑑𝑡
𝑞𝐶4 +

𝑞𝐶4
𝐶4𝑅𝐿

 (4-44) 

In Mathcad wurden die Gleichungen (4-40)-(4-44) nach den Ableitungen aufgestellt und mit 

dem Backward-Differential-Formula-Verfahren aufgelöst. Da in Mathcad jedoch nur Differen-

tialgleichungen erster Ordnung numerisch aufgelöst werden können, wurde gemäß dem Dif-

ferentialgleichungssystem in (4-45) 𝑑𝑞𝐿1 𝑑𝑡⁄  und 𝑑𝑞𝐿2 𝑑𝑡⁄  durch 𝑖𝐿1 und 𝑖𝐿2 substituiert. 

𝑑

𝑑𝑡

[
 
 
 
 
 
 
𝑞𝐿1
𝑖𝐿1
𝑞𝐿2
𝑖𝐿2
𝑥+
𝑞𝐶2
𝑞𝐶4]

 
 
 
 
 
 

=

[
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

𝑖𝐿1
𝐶1𝑀𝑙𝑒𝑙𝐸 − 𝐶1𝑅1𝐿2𝑖𝐿1 + 𝐿2𝑞𝐿1 − 𝐶1𝐿2𝑢1 − 𝐶1𝑅2𝑀𝑖𝐿2

𝐶1𝐿1𝐿2(𝑘 − 1)(𝑘 + 1)
𝑖𝐿2

−𝐶1𝐿1𝑙𝑒𝑙𝐸 + 𝐶1𝐿1𝑅2𝑖𝐿2 + 𝐶1𝑀𝑢1 −𝑀𝑞𝐿1 − 𝐶1𝑅1𝑀𝑖𝐿1
𝐶1𝐿1𝐿2(𝑘 − 1)(𝑘 + 1)

−𝑥+𝑝+− + (1 − 𝑥+)𝑝−+
−𝑖𝐷 − 𝑖𝐿2

𝑖𝐷 −
𝑞𝐶4
𝐶4𝑅𝐿 ]

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 (4-45) 

Mit: 

- 𝑀 = 𝑘√𝐿1𝐿2: die Gegeninduktivität 

Der in Abbildung 4-19 dargestellte Stimulationsstrom IStim entspricht im Differentialglei-

chungssystem (4-45) dem Ausdruck 𝑞𝐶4 𝐶4𝑅𝐿⁄  in der zeitlichen Ableitung von 𝑞𝐶4. Zur Lösung 

des Differentialgleichungssystems (4-45) wurden folgende Anfangsbedingungen definiert: 

𝑞𝐿1 = 0, 𝑖𝐿1 = 0, 𝑞𝐿2 = 0, 𝑖𝐿2 = 0, 𝑥+ = 0,5, 𝑞𝐶2 = 0 und 𝑞𝐶4 = 0. 

4.4.6 Experimentelle Validierung des physikbasierten 

Modells 

Zur experimentellen Validierung des physikbasierten Modells wurde der in Kapitel 3.4 be-

schriebene Messaufbau verwendet. Die gemessenen und berechneten Stimulationsströme 

IStim sind in Abbildung 4-20 veranschaulicht. Um das physikbasierte Modell mit einem existie-

renden Modell zu vergleichen, wurde IStim auch mit dem in Kapitel 3.3.2 vorgestellten Modell 

berechnet. Dieses Modell basiert auf der Differentialkapazität, die mit einem Kleinsignal von 

5 mVrms über einem Vorspannungsbereich von ±40 V bzw. ±25 V gemessen wurde. Die Diffe-

rentialkapazitäten wurden mit dem Messaufbau aus Kapitel 3.2.1 gemessen und sind in Kapi-

tel 4.1.1 dargestellt. Im Folgenden wird dieses Modell als differentialkapazitätsbasiertes Mo-

dell bezeichnet. Um die Konsistenz zwischen den Messungen und den Berechnungen zu quan-

tifizieren, wurde der prozentuale R2-Wert nach Gleichung (4-46) errechnet [251]. Die berech-
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neten Werte für R2 sind in Tabelle 4-9 zusammengefasst. In den Messungen und Berechnun-

gen beträgt der induktive Koppelfaktor 5,6 %. Der Stimulationsstrom IStim wurde im einge-

schwungenen Zustand ermittelt. 

𝑅2 = 100(1 −
∑(𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚 − 𝐼𝑆𝑡𝑖�̂�)

2

∑(𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚 − 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚̅̅ ̅̅ ̅̅ )2
) (4-46) 

Mit: 

- 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚: gemessener Stimulationsstrom 

- 𝐼𝑆𝑡𝑖�̂�: berechneter Stimulationsstrom 

- 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚̅̅ ̅̅ ̅̅ : Mittelwert des gemessenen Stimulationsstroms 

Wie es für den linearen Fall zu erwarten ist, zeigt Abbildung 4-20 für den linearen MLCC eine 

hohe Konsistenz zwischen den Messungen und den beiden Modellen. Ein R2-Wert von 99,9 % 

wurde mit beiden Modellen erreicht. Dielektrika von linearen MLCCs der Klasse 1 bestehen 

aus paraelektrischen Werkstoffen [203], deren Dipole sich spontan nach dem angelegten 

elektrischen Feld ausrichten. Daher sind die Definitionen der mit dem Impedanzanalysator 

gemessenen Differentialkapazität (C = dq / du) und der mit der Sawyer-Tower-Schaltung ge-

messenen Absolutkapazität (C = q / u) äquivalent [223]. 

Um exzessiv hohe induzierte Spannungen an den MLCCs zu vermeiden, wurde der Maximal-

wert von P1 begrenzt. Aus diesem Grund sind in der Abbildung 4-20 unterschiedliche Bereiche 

von P1 zu sehen. Die Berechnungen mit dem MLCC #2 unter Verwendung des differenzkapa-

zitätsbasierten Modells weichen deutlich von den Messungen ab. Für P1 > 2,5 Wrms werden 

niedrigere Werte für IStim berechnet als gemessen. Im Gegensatz dazu kann das physikbasierte 

Modell das Systemverhalten gut vorhersagen, einschließlich des steilen Anstiegs von IStim für 

P1 < 2,5 Wrms. Eine ähnliche Vorhersage des Systemverhaltens wird für den MLCC #39 erreicht. 

Für die beiden MLCCs #2 und #39 wurde mit dem differentialkapazitätsbasierten Modell ein 

jeweiliger R2-Wert von 72,0 % und 51,3 % erzielt, während mit dem physikbasierten Modell 

ein R2-Wert von über 90 % erreicht wurde. Interessanterweise zeigen die Berechnungen mit 

dem physikbasierten Modell und dem differentialkapazitätsbasierten Modell für den MLCC #5 

ähnliche Ergebnisse mit einem jeweiligen R2-Wert von 98,9 % und 94,3 %. Die Übereinstim-

mung zwischen dem physikbasierten Modell und den Messungen ist besonders hoch für P1 

zwischen 30 Wrms und 80 Wrms. 

Für MLCC #31 ist die mit dem physikbasierten Modell modellierte Amplitude von IStim kleiner 

als die gemessene für P1 < 25 Wrms. Der steile Anstieg von IStim tritt im physikbasierten Modell 

bereits bei 75 Wrms im Vergleich zu 125 Wrms in den Messungen auf. 

Die gleichen Beobachtungen gelten auch für den MLCC #15. Die modellierte Amplitude von 

IStim unter Verwendung des physikbasierten Modells ist kleiner als die gemessene Amplitude 

für P1 < 10 Wrms. Der steile Anstieg von IStim tritt im Modell bei einem geringeren Wert von P1 
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als in den Messungen auf. Der R2-Wert beträgt 66,9 % bei Verwendung des differentialkapa-

zitätsbasierten Modells im Vergleich zu 95,1 % bei Verwendung des physikbasierten Modells. 

 

Abbildung 4-20: Gemessener Stimulationsstrom IStim (schwarz) und berechneter Stimulations-

strom mit dem physikbasierten Modell (rot) und dem differentialkapazitätsbasierten Modell 

(grün) als Funktion der in den primärseitigen Reihenschwingkreis eingespeisten Leistung P1 für 

einen linearen paraelektrischen MLCC und die jeweiligen ferroelektrischen nichtlinearen 

MLCCs #2, #5, #14, #15, #31, #37 und #39 [240]. 
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Tabelle 4-9: R2-Wert zwischen dem gemessenen Stimulationsstrom IStim und dem mit dem dif-

ferentialkapazitätsbasierten und dem physikbasierten Modell berechneten Stimulationsstrom 

für einen linearen MLCC sowie für die jeweiligen nichtlinearen MLCCs #2, #5, #14, #15, #31, 

#37 und #39 [240]. 

 Linear #2 #5 #14 #15 #31 #37 #39 

Differentialkapazitäts-
basiertes Modell 

99,9 % 72,0 % 94,3 % 7,6 % 66,9 % < 0 % < 0 % 51,3 % 

Physikbasiertes Modell 99,9 % 90,7 % 98,9 % 87,4 % 95,1 % 67,1 % 43,5 % 95,6 % 

Für den MLCC #14 liefert das physikbasierte Modell eine bessere Vorhersage des Systemver-

haltens als das differentialkapazitätsbasierte Modell. Dennoch ist die berechnete Amplitude 

von IStim kleiner als die gemessene Amplitude für P1 > 5 Wrms und P1 < 2,5 Wrms. Der R2-Wert 

beträgt 7,6 % unter Verwendung des differentialkapazitätsbasierten Modells im Vergleich zu 

87,4 % unter Verwendung des physikbasierten Modells. 

Im Fall von MLCC #37 werden die oben erwähnten Diskrepanzen zwischen Messungen und 

Berechnungen sowohl mit dem differentialkapazitätsbasierten Modell als auch mit dem phy-

sikbasierten Modell noch deutlicher. Auf den ersten Blick zeigt die Kapazität des MLCCs #37 

ein lineares Verhalten (siehe Kapitel 4.1.1 und 4.1.2). Wie jedoch in Abbildung 4-20 zu sehen 

ist, weichen die Berechnungen mit dem differentialkapazitätsbasierten Modell und dem phy-

sikbasierten Modell erheblich voneinander und von den Messungen ab. Der negative R2-Wert 

für die MLCCs #37 und #31 zeigt, dass das differentialkapazitätsbasierte Modell das System-

verhalten in keiner Weise wiedergibt. Bei Verwendung des physikbasierten Modells beträgt 

der R2-Wert für die MLCCs #37 und #31 jeweils 43,5 % und 67,1 %. 

Eine gute Übereinstimmung zwischen dem physikbasierten Modell und den Messungen 

wurde für die nichtlinearen MLCCs #5, #2 und #39 mit einem jeweiligen R2-Wert von 98,9 %, 

90,7 % und 95,6 % erzielt. Die obigen Ergebnisse zeigen jedoch, dass das Systemverhalten für 

die nichtlinearen MLCCs #37, #31, #15 und #14 nicht korrekt modelliert werden konnte. Zur 

Erklärung dieser Diskrepanzen wird zunächst die Nichtlinearität der gemessenen Hysteresen 

beschrieben. Dazu wird gemäß Abbildung 4-21 die Differentialkapazität C(0 V) bei einer Span-

nung von 0 V sowie die Differentialkapazität C(u90%) bei 90 % des Maximalwertes der angeleg-

ten Spannung u90% bestimmt. C(0 V) und C(u90%) werden für einen Spannungsbereich u von 

±5 V und ±25 V ermittelt. Die Werte der Differentialkapazitäten sind für die jeweiligen MLCCs 

in Tabelle 4-10 zusammengefasst. 

Teilt man die Differentialkapazität bei 0 V durch die Differentialkapazität bei 90 % der maximal 

angelegten Spannung u90% über einen Spannungsbereich von ±25 V, so erhält man für die 

MLCCs #37, #31, #15 und #14 folgende Verhältnisse: 1,13, 1,26, 1,70 und 2,29 und für die 

MLCCs #5, #2 und #39: 4,40, 8,33 und 8,97. Dies zeigt, wie stark sich die Differentialkapazität 

innerhalb eines bestimmten Spannungsbereiches ändert und ist somit ein Maß für die Nicht-

linearität. Für den MLCC #39 nimmt z. B. die Differentialkapazität von 0 V bis u90% um den Fak-

tor 8,97 ab. Des Weiteren beträgt das Verhältnis der Differentialkapazität bei 0 V in einem 
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Spannungsbereich von ±5 V zu derjenigen in einem Spannungsbereich von ±25 V für die 

MLCCs #5, #2 und #39 jeweils 1,20, 1,23 und 1,10. Daraus lässt sich folgern, dass der Verlauf 

der Hysterese hauptsächlich durch eine Änderung der angelegten Spannung und nicht durch 

eine Änderung des Spannungsbereichs selbst bestimmt wird. Es ist anzumerken, dass für diese 

MLCCs eine gute Übereinstimmung zwischen der Modellierung mit dem physikbasierten Mo-

dell und den Messungen erzielt wurde (R2 > 90 %). 

 

Abbildung 4-21: Gemessene Hysterese (blau) mit der elektrischen Ladung q als Funktion der 

angelegten Spannung u. Die Differentialkapazität entspricht der Ableitung von q nach u. Die 

Differentialkapazität C(0 V) bei 0 V und die Differentialkapazität C(u90%) bei 90 % der maximal 

angelegten Spannung u90% sind als Geraden (rot) dargestellt. 

Tabelle 4-10: Differentialkapazitäten C(0 V) und C(u90%), die sich aus der Steigung der gemes-

senen Hysterese (dq / du) bei einer Spannung von 0 V und 90 % der maximal angelegten Span-

nung u90% über einen Spannungsbereich u von ±5 V und ±25 V ergeben [240]. 

u [V] 
Linear #37 #31 #15 

C(0 V) C(u90%) C(0 V) C(u90%) C(0 V) C(u90%) C(0 V) C(u90%) 

±5 47,0 nF 45,5 nF 49,9 nF 47,9 nF 50,8 nF 47,5 nF 55,4 nF 46,6 nF 
±25 47,5 nF 45,8 nF 57,9 nF 51,4 nF 61,4 nF 48,6 nF 60,4 nF 35,5 nF 

u [V] 
#14 #5 #2 #39 

C(0 V) C(u90%) C(0 V) C(u90%) C(0 V) C(u90%) C(0 V) C(u90%) 

±5 57,1 nF 46,7 nF 69,8 nF 49,2 nF 57,2 nF 27,8 nF 40,3 nF 22,8 nF 
±25 62,6 nF 27,3 nF 58,2 nF 13,2 nF 51,0 nF 6,1 nF 36,5 nF 4,1 nF 

Im Gegensatz dazu beträgt das Verhältnis der Differentialkapazität bei 0 V in einem Span-

nungsbereich von ±5 V zu derjenigen in einem Spannungsbereich von ±25 V für die jeweiligen 

MLCCs #37, #31, #15 und #14: 0,86, 0,83, 0,92 und 0,91. Dieses Verhältnis liegt in der gleichen 

Größenordnung wie das Verhältnis der Differentialkapazität bei 0 V zu derjenigen bei 90 % von 

u in einem Spannungsbereich von ±25 V. In diesem Fall wird der Verlauf der Hysterese sowohl 

u [V]

q [C]

𝐶 0 𝑉 =
𝑑𝑞

𝑑𝑢

u = 0 V u90%

𝐶 u90  =
𝑑𝑞

𝑑𝑢
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durch eine Änderung der angelegten Spannung als auch durch eine Änderung des Spannungs-

bereichs selbst bestimmt. Im physikbasierten Modell werden die Materialparameter der fer-

roelektrischen MLCCs bei der maximal angelegten Spannung, die der äußeren Hysterese-

schleife entspricht, extrahiert. Sowohl der nichtlineare Verlauf der Hysterese innerhalb eines 

bestimmten Spannungsbereiches als auch die Abhängigkeit der inneren Hystereseschleifen 

vom Spannungsbereich tragen zur Verstimmung des Schwingkreises in der Implantatschaltung 

bei. Wenn die Verstimmung des Schwingkreises hauptsächlich aus dem nichtlinearen Verlauf 

der äußeren Hystereseschleife resultiert (siehe MLCCs #5, #2 und #39), kann das Systemver-

halten gut modelliert werden. Bei den MLCCs mit einem geringeren Grad an Nichtlinearität 

(siehe MLCCs #37, #31, #15 und #14) können die inneren Hystereseschleifen jedoch nicht 

mehr vernachlässigt werden. Da die aktuelle Version des physikbasierten Modells nur eine 

grobe Näherung der inneren Hystereseschleifen erlaubt, nimmt die Genauigkeit im Falle der 

MLCCs #37, #31, #15 und #14 ab. Die genaue Beschreibung der inneren Hystereseschleifen 

wird durch die Erweiterung des physikbasierten Modells mit dem Skalierungsansatz von [233] 

ermöglicht, was allerdings die Komplexität des Modells und die Rechenzeit erhöht. Da für die 

Machbarkeit des passiven Regelungsansatzes nichtlineare MLCCs mit einem höheren Grad an 

Nichtlinearität betrachtet werden, wurden die inneren Hystereseschleifen vernachlässigt. 

4.5 Entwicklung eines Demonstrators 
Der Demonstrator besteht aus einer extrakorporalen Sendeeinheit, einer extrakorporalen 

Spule, einer GUI und einer Implantatelektronik mit integrierter Implantatspule. In diesem Ka-

pitel wird in Abschnitt 4.5.1 die extrakorporale Sendeeinheit vorgestellt. In Abschnitt 4.5.2 

wird anschließend die GUI beschrieben, mit der der Datenaustausch sowie die Steuerung der 

extrakorporalen Sendeeinheit über Bluetooth erfolgt. Die Implantatelektronik mit integrierter 

Implantatspule sowie die extrakorporale Spule zu deren induktiver Energieversorgung werden 

in den entsprechenden Abschnitten 4.5.4 und 4.5.3 beschrieben. 

4.5.1 Extrakorporale Sendeeinheit 

Zur Steuerung und zum Datenaustausch mit einem Computer wurde der Mikrocontroller 

STM32WB5MMGH6TR (STMicroelectronics NV, Genf, Schweiz) mit integriertem Bluetooth-

Modul und Antenne verwendet (siehe Abbildung 4-22 4)). Die Firmware des Mikrocontrollers 

und des Bluetooth-Moduls wurde mit der Programmierumgebung STM32CubeIDE 1.10.1 von 

STMicroelectronics programmiert. Eine extrakorporale bzw. primärseitige Spule kann mit ei-

ner Halbbrücke und deren Treiber NCP51810 (onsemi LLC, Phoenix, AZ, USA) betrieben wer-

den (siehe Abbildung 4-22 8) und 10)). Die Halbbrücke besteht aus zwei Galliumnitrid-Leis-

tungstransistoren GS61008P (GaN Systems Inc., Ottawa, Kanada) (siehe Abbildung 4-22 10)). 

Mit dem Strommessverstärker INA237AIDGSR (Texas Instruments Inc., Dallas, USA) ist es mög-

lich, neben der Messung des in die Halbbrücke eingespeisten Stromes auch die Spannung an 

der Halbbrücke zu messen (siehe Abbildung 4-22 5)). Auf diese Weise können die Temperatur 
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der Endstufe und die in die Endstufe eingespeiste Leistung überwacht werden. Der Betrieb 

der gesamten Sendeeinheit wird durch einen Lithium-Polymer-Akkumulator sichergestellt 

(siehe Abbildung 4-22 1)). Dieser Akkumulator hat eine Kapazität von 350 mAh und eine Nenn-

spannung von 3,7 V. Eine Besonderheit ist, dass dieser Akkumulator eine C-Rate von 30 C be-

sitzt, wodurch ein maximaler Dauerstrom von 10,5 A laut Datenblatt entnommen werden 

kann. Über einen USB-C-Anschluss und das Batterielade-IC BQ25892RTWR von Texas Instru-

ments kann dieser Akkumulator aufgeladen werden (siehe Abbildung 4-22 2)). Während des 

Ladens und Entladens des Akkumulators wird die Temperatur ebenfalls mit diesem IC über-

wacht. Zusätzlich wurde der Induktivität-Digital-Wandler LDC1612DNTT von Texas Instru-

ments ausgewählt (siehe Abbildung 4-22 6)), um die Verstimmung des Schwingkreises messen 

zu können. Wenn die Induktivität des primär- und sekundärseitigen Schwingkreises bekannt 

ist, kann der induktive Kopplungsfaktor abgeschätzt werden. 

 

Abbildung 4-22: Rückseite (oben) und Oberseite (unten) der extrakorporalen Sendeeinheit. 

Diese besteht aus: 1) einem Lithium-Polymer-Akkumulator; 2) einem BQ25892RTWR Batterie-

lade-IC; 3) einem TPS82740BSIPT Abwärtswandler; 4) einem STM32WB5MMGH6TR Mikrocon-

troller mit integriertem Bluetooth-Modul; 5) einem INA237AIDGSR Strommessverstärker; 6) ei-

nem LDC1612DNTT Induktivität-Digital-Wandler; 7) einem TPS61085TPWR Aufwärtswandler; 

8) einem NCP51810 Halbbrücken-Treiber; 9) einem LTC1871EMS-1#PBF SEPIC-Wandler; und 

10) einer Halbbrücke bestehend aus zwei GS61008P Leistungstransistoren. 

2) Batterielade-IC

4) Mikrocontroller

3) 3,3 V-
Abwärtswandler

1) Lithium-Polymer-Akkumulator

8) Halbbrücken-
Treiber

5) Strom-
messverstärker

10) Halbbrücke

9) SEPIC-
Wandler

7) 12 V-
Aufwärtswandler

6) Induktivität-
Digital-Wandler



96 

 

Die vom Batterielade-IC geregelte Batteriespannung wird über den Abwärtswandler 

TPS82740BSIPT von Texas Instruments auf 3,3 V geregelt und dient zur Spannungsversorgung 

des Mikrocontrollers, des Strommessverstärkers und des Induktivität-Digital-Wandlers (siehe 

Abbildung 4-22 3)). Der Aufwärtswandler TPS61085TPWR von Texas Instruments regelt die 

Spannung am Ausgang des Batterielade-ICs auf 12 V für den Halbbrückentreiber (siehe 

Abbildung 4-22 7)). Mit Hilfe eines SEPIC-Wandlers LTC1871EMS-1#PBF (Analog Devices Inc., 

Wilmington, MA, USA) ist es möglich, die Spannung an der Halbbrücke von unterhalb der 

Nennspannung des Akkumulators bis ca. maximal 35 V zu regeln (siehe Abbildung 4-22 9)). 

Unterschiedliche Betriebsspannungen an der Halbbrücke und damit Leistungspegel können 

eingestellt werden. Zu diesem Zweck wird der SEPIC-Wandler über das digitale Potentiometer 

MAX5419META+T von Analog Devices per I²C gesteuert (siehe Abbildung 4-22 9)). Im Sinne 

eines ergonomischen Tragekomforts wurde die Größe der extrakorporalen Sendeeinheit trotz 

der vielen Komponenten so gering wie möglich gehalten und Kanten vermieden. Aus diesen 

Gründen wurde eine elliptische Form der Leiterplatte definiert. Die Länge und Breite der extra-

korporalen Sendeeinheit betragen jeweils 9 cm und 4 cm. 

4.5.2 Grafische Benutzeroberfläche 

Die GUI wurde in C++ mit der Programmierumgebung Qt Creator 6.4.1 (Qt Company Ltd., 

Espoo, Finnland) und dem Compiler MSVC2019 (Microsoft Corp., Redmond, WA, USA) pro-

grammiert. Die GUI dient zur Steuerung der extrakorporalen Sendeeinheit und zum Datenaus-

tausch mit einem Computer über Bluetooth. Die GUI ermöglicht die Überwachung des Lade-

zustands und der Temperatur des Akkumulators (siehe Abbildung 4-23 5) und 6)) sowie der 

Temperatur der Halbbrücke und der in die Halbbrücke eingespeisten Leistung (siehe 

Abbildung 4-23 8)). Der an die extrakorporale Sendeeinheit angeschlossene Schwingkreis 

kann durch Einstellung der Betriebsspannung (zwischen 3,8 V und 35,2 V) an der Halbbrücke 

mit unterschiedlichen Leistungspegeln betrieben werden (siehe Abbildung 4-23 3a)). Darüber 

hinaus besteht die Möglichkeit, die Frequenz, mit der der Schwingkreis betrieben wird 

(zwischen 1 kHz und 1 MHz), einzustellen (siehe Abbildung 4-23 3b)). Die Dauer und 

Wiederholrate, mit der der Schwingkreis betrieben wird, entspricht jeweils der Dauer 

(zwischen 20 µs und 100 ms) und Frequenz (zwischen 1 Hz und 10 kHz) des gleichgerichteten 

Spannungspulses am Implantat und damit des Stimulationspulses. Diese 

Stimulationsparameter werden über die GUI eingestellt (siehe Abbildung 4-23 3c) und 3d)). 
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Abbildung 4-23: GUI des Demonstrators mit: 1) Status der Bluetooth-Verbindung („ONLINE“: 

verbunden / “OFFLINE“: nicht verbunden); 2) Zustand der Halbbrücke („ON“: eingeschaltet / 

„OFF“: ausgeschaltet); 3a) Betriebsspannung der Halbbrücke (von 1 für die niedrigste bis 256 

für die höchste Spannung); 3b) Frequenz, mit der der Schwingkreis mit der Halbbrücke betrie-

ben wird; 3c) Dauer, mit der die Halbbrücke betrieben wird bzw. Dauer der gleichgerichteten 

induzierten Spannung am Implantat und damit des Stimulationspulses; 3d) Wiederholrate, mit 

der die Halbbrücke betrieben wird, also die Frequenz des gleichgerichteten induzierten Span-

nungspulses am Implantat und damit des Stimulationspulses; 4a) die Halbbrücke wird einge-

schaltet und 4b) ausgeschaltet; 5a) Verfügbare Spannungsquelle an der USB-C-Buchse („No in-

put“: keine Spannungsquelle angeschlossen / „Adapter“: Spannungsquelle angeschlossen); 

5b) Ladezustand des Akkumulators („Not charging“: der Akkumulator wird nicht geladen / „Pre 

charging“: der Akkumulator ist tiefentladen und wird vorgeladen / „Fast charging“: der Akku-

mulator wird mit einem hohen Ladestrom beschleunigt aufgeladen / „Charge termination“: 

der Ladevorgang wird beendet; 6a) Eingangsspannung an der USB-C-Buchse; 6b) Spannung 

des Akkumulators; 6c) Temperatur des Akkumulators; 6d) Ladestrom; 6e) Ausgangsspannung 

des Batterielade-ICs; 7) Zustand des Strommessverstärkers („Normal operation“: kein Fehler-

zustand); 8a) Temperatur an der Halbbrücke; 8b) Spannung an der Halbbrücke; 8c) in die Halb-

brücke einfließender Strom; 8d) in die Halbbrücke eingespeiste Leistung und 9a) die Messwerte 

des Strommessverstärkers 8) können aufgezeichnet und in einer Textdatei gespeichert werden, 

die Anzahl der aufgezeichneten Werte kann in „Counts“ festgelegt werden, oder der Vorgang 

kann mit 9b) beendet werden. 

1)

2)

3)

3a) 3b)

3c) 3d)

4)
4a) 4b)

6)

6a)

6b)

6c)

6d)
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4.5.3 Extrakorporale Spule 

Zum Entwurf der extrakorporalen Spule wurde zunächst die Spule mit dem Maxwell-Modul 

von ANSYS 2022 R2 (ANSYS Inc., Canonsburg, PA, USA) modelliert. Die extrakorporale Spule 

hat eine Breite und eine Länge von jeweils 5 cm und 10 cm. Die Spule wird auf die extrakor-

porale Sendeeinheit aufgesteckt und mit dieser wie ein Pflaster an geeigneter Körperstelle zur 

induktiven Energieversorgung des Implantates aufgeklebt. Die Breite der Windungen und der 

Abstand zwischen den Windungen betragen jeweils 200 µm. Die Kupferdicke der Windungen 

wurde auf 70 µm festgelegt. Der Zusammenhang zwischen der Windungszahl und der resul-

tierenden Induktivität wurde mithilfe von ANSYS berechnet und ist in Abbildung 4-24 gege-

ben. Nachdem die Induktivität und die entsprechende Windungszahl definiert wurden, wur-

den die geometrischen Daten der extrakorporalen Spule in Altium Designer 22.6.14 importiert 

und das Layout schließlich zur Fertigung weitergegeben. Der gesamte Arbeitsablauf für den 

Entwurf der extrakorporalen Spule ist in Abbildung 4-25 dargestellt. Die extrakorporale Spule 

wurde auf einem 0,3 mm dünnen, flexiblen Polyimid-Substrat mit einem Klebeband auf der 

Vorderseite hergestellt. 

Es wurden 11 extrakorporale Spulen mit dem Präzisionsimpedanzanalysator 4294A (Agilent 

Technologies Inc., Santa Clara, CA, USA, 4294A R1.11 Mar 25 2013) bei einer Frequenz von 

375 kHz vermessen. Die statistische Auswertung der Messungen erfolgte mit OriginPro 2022b 

(OriginLab Corp., Northampton, MA, USA). 

 

Abbildung 4-24: Mit ANSYS modellierte Induktivität L und Verlustwiderstand R als Funktion der 

Windungszahl der extrakorporalen Spule bei einer Frequenz von 375 kHz. Für die Herstellung 

wurde eine extrakorporale Spule mit einer Windungszahl von 10 gewählt. Die entsprechende 

Induktivität und der entsprechende Verlustwiderstand sind in der Abbildung angegeben. 
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Abbildung 4-25: Arbeitsablauf für den Entwurf der extrakorporalen Spule. Die Spule wurde zu-

nächst in ANSYS 2022 R2 mit dem Maxwell-Modul modelliert 1), um den Zusammenhang zwi-

schen der Windungszahl und der resultierenden Induktivität zu ermitteln. In 2) wurden an-

schließend die geometrischen Angaben der Spule für eine definierte Induktivität und die ent-

sprechende Windungszahl in Altium Designer 22.6.14 importiert. Schließlich wurden die Lay-

out-Daten zur Fertigung weitergeleitet 3). 

Die mit ANSYS berechnete Induktivität liegt gemäß Tabelle 4-11 der gemessenen sehr nahe. 

Die Modellierung der Induktivität mit ANSYS ist sehr genau, denn bezogen auf die gemessene 

mediane Induktivität ist die mit ANSYS berechnete Induktivität um 0,6 % geringer. Allerdings 

ist zu bemerken, dass der Verlustwiderstand in der Modellierung im Vergleich zum gemesse-

nen medianen Verlustwiderstand um -26,4 % unterschätzt wird. Dies lässt sich dadurch erklä-

ren, dass bei der Modellierung in ANSYS die Stromverdrängung aufgrund des Skin-Effekts und 

des Proximity-Effekts vernachlässigt wurde. Es wird also von einer homogenen Stromvertei-

lung in den Windungen ausgegangen, was die Berechnungen beschleunigt und den Speicher-

bedarf deutlich reduziert. Eine genaue Berücksichtigung der Stromverdrängung in den Win-

dungen erfordert eine feinere Diskretisierung innerhalb der Windungen. 

2) Konzeption mit 
Altium Designer 22.6.14

1) Modellierung mit 
ANSYS 2022 R2

3) Fertigung
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Tabelle 4-11: Mit ANSYS modellierte Werte und gemessene Medianwerte mit Angabe der mitt-

leren absoluten Abweichung vom Median in Prozent, von Induktivität und Verlustwiderstand 

einer Stichprobe von 11 extrakorporalen Spulen. 

 L [µH] R [Ω] 

Mit ANSYS modelliert 16,03 2,90 

Median und mittlere absolute Abwei-
chung vom Median in Prozent 

16,12 ±0,13 % 3,94 ±11,03 % 

Als mögliche extrakorporale Spule wurde neben einer aus Kupferleiterbahnen bestehenden 

Spule auch die Spule aus Litzendraht mit der Herstellerteilenummer 760308100110 (Würth 

Elektronik GmbH & Co. KG, Waldenburg, Deutschland) ohne Ferrit in Betracht gezogen (siehe 

Abbildung 4-26). Aufgrund des wesentlich geringeren Verlustwiderstandes von Spulen mit Lit-

zendraht durch den geringeren Skin-Effekt im Vergleich zu Spulen mit Kupferleiterbahnen wei-

sen Schwingkreise eine höhere Güte auf und sind daher empfindlicher gegenüber einer Ver-

stimmung [252]. Mit dem Präzisionsimpedanzanalysator 4294A wurde für die extrakorporale 

Litzenspule bei einer Frequenz von 375 kHz eine Induktivität von 6,17 µH und ein Verlustwi-

derstand von 0,19 Ω gemessen. 

 

Abbildung 4-26: Spulenvariante mit Litzendraht für die extrakorporale Sendeeinheit. 
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4.5.4 Implantatelektronik 

Die Implantatschaltung ist in Abbildung 4-27 veranschaulicht. Diese besteht aus: 1) der inte-

grierten sekundärseitigen Spule, 2) einem nichtlinearen MLCC bzw. einer Zusammenschaltung 

von in Reihe und/oder parallel geschalteten nichtlinearen MLCCs, 3) einem Einweggleichrich-

ter, 4) zwei Kondensatoren zur kapazitiven Ladungskompensation der Stimulationspulse und 

5) einer Ohm‘schen Last zur Nachbildung unterschiedlicher Elektrodenimpedanzen. Die Zu-

sammenschaltung nichtlinearer MLCC in Abbildung 4-27 2) ermöglicht es, bei Bedarf durch 

Reihen- und/oder Parallelschaltung mehrerer nichtlinearer MLCC einen spezifischen Hyste-

reseverlauf zu realisieren und dessen Eignung für den passiven Regelungsansatz zu untersu-

chen. 

 

Abbildung 4-27: Schaltung der Implantatelektronik mit: 1) die Implantatspule (als reine Kup-

ferleiterbahn dargestellt); 2) die Kapazität zur Bildung des Schwingkreises; hier besteht die 

Möglichkeit, mit Hilfe der Kurzschlussbrücken RS1 sowie RP1 und RP2 einen Reihen- oder Pa-

rallelschwingkreis zu bilden; ebenso sind verschiedene Reihen- und/oder Parallelschaltungen 

von MLCCs möglich, um spezifische nichtlineare Hystereseverläufe zu realisieren; 3) einem Ein-

weggleichrichter; 4) MLCCs zum kapazitiven Ladungsausgleich der Stimulationspulse und 

5) eine Ohm’sche Last zur Nachbildung unterschiedlicher Elektrodenimpedanzen. 

Wie im vorherigen Kapitel wurde die Implantatspule zunächst in ANSYS modelliert, um die 

Windungszahl für gegebene Induktivitäten zu bestimmen. Wie in Abbildung 4-28 dargestellt, 

wurden anschließend die geometrischen Angaben der Implantatelektronik und der zugehöri-

gen Implantatspule in Altium importiert und damit die Fertigungsdaten generiert. Die Breite 

der Windungen und der Abstand zwischen den Windungen der Implantatspule betragen je-

weils 100 µm. Die Kupferdicke der Wicklungen liegt bei 35 µm. Die Implantatelektronik wurde 
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in der Größe einer Ein-Cent-Münze entwickelt. Insgesamt wurde die Implantatelektronik mit 

5 verschiedenen Varianten von Implantatspulen mit einer Windungszahl von 10, 15, 20, 25 

und 30 hergestellt. 

 

Abbildung 4-28: Arbeitsablauf für den Entwurf der Implantatspule. Die Implantatspule wurde 

zunächst in ANSYS 2022 R2 mit dem Maxwell-Modul modelliert 1), um den Zusammenhang 

zwischen der Windungszahl und der resultierenden Induktivität zu ermitteln. In 2) wurden an-

schließend die geometrischen Angaben der Spule für definierte Induktivitäten und die entspre-

chende Windungszahl in Altium Designer 22.6.14 importiert. Schließlich wurden die Layout-

Daten zur Fertigung weitergeleitet 3). 

Die modellierten und gemessenen Induktivitäten und Verlustwiderstände für Implantatspulen 

mit einer Windungszahl von 10, 15, 20, 25 und 30 sind in Tabelle 4-12 zusammengefasst. Aus 

Tabelle 4-12 ist ersichtlich, dass die mit ANSYS berechneten Induktivitäten den gemessenen 

Induktivitäten sehr nahe kommen. Bezogen auf den Medianwert liegen die berechneten In-

duktivitätswerte für eine gegebene Windungszahl von 10, 15, 20, 25 und 30 um jeweils 0,67 %, 

0,40 %, 0,56 %, 0,47 % und 0,51 % unter dem Medianwert der gemessenen Induktivitäten. 

Auch hier wurde bei der Modellierung der Implantatspule die Stromverdrängung in den Win-

dungen vernachlässigt, wodurch die berechneten Verlustwiderstände aus den gleichen Grün-

den wie im vorigen Kapitel unterschätzt werden. 

2) Konzeption mit 
Altium Designer 22.6.14

1) Modellierung mit 
ANSYS 2022 R2

3) Fertigung
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Tabelle 4-12: Die mit ANSYS modellierten und gemessenen Induktivitäten und Verlustwider-

stände für Implantatspulen mit einer Windungszahl von 10, 15, 20, 25 und 30. Bei den Mes-

sungen wurden der Medianwert und die mittlere absolute Abweichung vom Median in Prozent 

angegeben. Für jede Windungszahl wurden 11 Implantatspulen vermessen. 

 
Mit ANSYS modelliert 

Median und mittlere absolute Abweichung 
vom Median in Prozent 

Windungszahl L [µH] R [Ω] L [µH] R [Ω] 

10 2,98 2,33 3,00 ±0,13 % 2,60 ±6,37 % 
15 5,00 3,15 5,02 ±0,08 % 3,59 ±3,25 % 
20 8,91 4,26 8,96 ±0,12 % 4,68 ±7,66 % 
25 10,64 4,78 10,69 ±0,04 % 5,71 ±2,66 % 
30 15,54 5,88 15,62 ±0,09 % 7,21 ±2,57 % 

Neben der integrierten Implantatspule aus Kupferleiterbahnen besteht auch die Möglichkeit, 

beliebige Spulen an die Implantatschaltung anzuschließen. Aufgrund der höheren Empfind-

lichkeit der Schwingkreise gegenüber einer Verstimmung bei Spulen mit geringem Verlustwi-

derstand [252] wurde zusätzlich die Litzenspule mit der Herstellerteilenummer 760308101104 

(Würth Elektronik GmbH & Co. KG, Waldenburg, Deutschland) ohne Ferrit als Implantatspule 

in Betracht gezogen (siehe Abbildung 4-29). Mit dem Präzisionsimpedanzanalysator 4294A 

wurde für die Implantatlitzenspule bei einer Frequenz von 375 kHz eine Induktivität von 

3,96 µH und ein Verlustwiderstand von 0,27 Ω gemessen. 

 

Abbildung 4-29: Spulenvariante mit Litzendraht für die Implantatschaltung. 
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4.6 Experimentelle Erprobung der passiven 

Regelung des Stimulationsstroms 
Mit dem entwickelten physikbasierten Modell, das in Kapitel 4.4.6 für stark nichtlineare 

MLCCs experimentell validiert wurde, werden zunächst die in Kapitel 4.6.1 beschriebenen Sys-

temparameter in Kapitel 4.6.2 ausgelegt, um die theoretische Machbarkeit der passiven Re-

gelung des Stimulationsstroms zu überprüfen. Die experimentelle Überprüfung der theoreti-

schen Ergebnisse und die Reproduzierbarkeit des passiven Regelungsansatzes in vitro werden 

in den entsprechenden Kapiteln 4.6.3 und 4.6.4 behandelt. Die Wärmeentwicklung wird in Ka-

pitel 4.6.5 untersucht. 

4.6.1 Beschreibung der Systemparameter 

Das in dieser Arbeit realisierte physikbasierte Modell wurde für stark nichtlineare MLCCs in 

Kapitel 4.4.6 experimentell validiert (R2-Wert > 90 %). Für die theoretische Machbarkeit des 

passiven Regelungsansatzes wurden die ferroelektrischen Hysteresen der MLCCs #2, #5 und 

#39 herangezogen. Der nichtlineare Verlauf der gemessenen Hysteresen ist in Abbildung 4-30 

nochmals dargestellt. Um den Grad der Nichtlinearität zu veranschaulichen, sind in 

Abbildung 4-30 1) die Steigungen der jeweiligen Hysteresen (dq / du) der MLCCs im linearen 

und nichtlinearen Bereich dargestellt. Für alle MLCCs ist zu erkennen, dass zwischen dem 

linearen und dem nichtlinearen Bereich die Steigung der Hysterese um den Faktor 10 

abnimmt. Weiterhin ist in Abbildung 4-30 2) zu erkennen, dass der Übergang vom linearen in 

den nichtlinearen Bereich über unterschiedliche Spannungsbereiche erfolgt. Beim MLCC #39 

endet der lineare Zusammenhang zwischen Spannung u und Ladung q bereits bei einer 

Spannung von ca. 1,8 V. Ab einer Spannung von etwa 11,3 V wird beim MLCC #39 der 

Sättigungsbereich erreicht. Im Gegensatz dazu erfolgt beim MLCC #5 der Übergang vom 

linearen in den nichtlinearen Bereich über einen Spannungsbereich von ca. 3,7 V bis 26 V. Da 

der MLCC #39 über einen kürzeren Spannungsbereich vom linearen in den nichtlinearen 

Bereich übergeht, wird ihm der höchste Grad an Nichtlinearität zugeordnet, gefolgt von den 

MLCCs #2 und #5. 

Wie bereits in den Kapiteln 4.5.3 und 4.5.4 erwähnt, weisen Schwingkreise mit Spulen mit ge-

ringem Verlustwiderstand eine höhere Empfindlichkeit gegenüber einer Verstimmung auf 

[252]. Die Verlustwiderstände der extrakorporalen Spule und der Implantatspule gehören so-

mit ebenfalls zu den Systemparametern. Aus diesem Grund werden in diesem Kapitel sowohl 

Spulen aus Kupferleiterbahnen als auch Spulen aus Litzendraht betrachtet. Des Weiteren wer-

den die Spulen mit Litzendraht als Litze und die mit Kupferleiterbahnen als PCB bezeichnet. 

Die Implantatspulen mit Kupferleiterbahnen und einer jeweiligen Windungszahl von 5, 15 und 

25 werden als PCB N = 5, PCB N = 15 und PCB N = 25 bezeichnet (siehe Kapitel 4.5.4). 
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Abbildung 4-30: Ferroelektrische Hysterese der MLCCs #2, #5 und #39 gemessen mit dem 

Messaufbau aus Kapitel 3.2.3. Die Steigung der Hysterese (dq / du) der jeweiligen MLCCs ist in 

1) für den linearen Bereich bei einer Spannung von 0 V und für den nichtlinearen Bereich bei 

höherer Spannung dargestellt. In 2) sind die ungefähren Spannungsbereiche dargestellt, bei 

denen die jeweiligen MLCCs #5 und #39 vom linearen in den nichtlinearen Bereich übergehen. 

Das Systemverhalten der Implantatelektronik wurde für alle möglichen Kombinationen beste-

hend aus zwei extrakorporalen Spulen (Litze und PCB), vier Implantatspulen (Litze, PCB N = 5, 

PCB N = 15 und PCB N = 25) und drei MLCCs (#2, #5 und #39) untersucht, was 24 Kombinatio-

nen ergibt. Für jede dieser Kombinationen wurde der Stimulationsstrom an einer Ohm‘schen 

Last von 1200 Ω bei einer Spannung an der primärseitigen Endstufe von 1 V bis 30 V in 1 V-

Schritten, einem induktiven Kopplungsfaktor von 1 % bis 30 % in 1 %-Schritten und einer Fre-

quenz der IPT von ±100 kHz um die Resonanzfrequenz der Implantatschaltung in 1 kHz-Schrit-

ten mit dem physikbasierten Modell berechnet. Dies ergibt 180.900 Berechnungen pro Kom-

bination und 4.341.600 Berechnungen insgesamt. Daher ist es wichtig, auf die Recheneffizienz 

des Modells zu achten. 

Ein Vergleich zwischen allen theoretischen Betrachtungen wurde durch die Einstellung der 

gleichen Anfangsbedingung ermöglicht. Diese liegt in der Resonanz der Implantatschaltung. 

Damit ist gemeint, dass die nichtlinearen MLCCs bei geringer Spannung (z. B. 5 mVrms) als li-

near angesehen werden können, sodass das Implantat eine eindeutige Resonanzfrequenz auf-

weist. Dies ist der Fall, wenn der Reihenschwingkreis der extrakorporalen Sendeeinheit und 

der Parallelschwingkreis der Implantatschaltung lose gekoppelt sind (k ≤ 1 %), wobei die Ge-

geninduktivität keine nennenswerte Wirkung hat. Eine Übersicht über die Induktivitäten, Ver-

lustwiderstände und Kapazitäten der jeweiligen Schwingkreise bei der Resonanzfrequenz der 

Implantatschaltung ist für alle möglichen Kombinationen von Spulenvarianten und MLCCs in 

Tabelle 4-13 gegeben. 
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Tabelle 4-13: Induktivitäten (L1 und L2), Verlustwiderstände (R1 und R2) und Kapazitäten (C1 

und C2) des primärseitigen Reihenschwingkreises und des Parallelschwingkreises der Implan-

tatelektronik bei den jeweiligen Resonanzfrequenzen. Die Resonanzfrequenz f0 ergibt sich aus 

der Induktivität L2 und der Kapazität C2 des Schwingkreises der Implantatelektronik. C2 ent-

spricht der Steigung der ferroelektrischen Hysterese des verwendeten MLCCs bei einer Span-

nung von 0 V. Für die extrakorporale Sendeeinheit wurde eine Spulenvariante mit Litzendraht 

(Litze) und mit Leiterbahnen (PCB) betrachtet. Ebenso wurden als Implantatspule eine Variante 

mit Litzendraht (Litze) sowie Varianten mit Leiterbahnen bestehend aus 5, 15 und 25 Windun-

gen verglichen. Diese sind in der Tabelle mit PCB N = 5, PCB N = 15 und PCB N = 25 gekenn-

zeichnet. 

Primär-
spule 

Implantat-
spule 

MLCC L1 [µH] R1 [Ω] C1 [nF] L2 [µH] R2 [Ω] C2 [nF] f0 [kHz] 

Litze Litze 

#5 

6,17 0,18 35,38 3,96 0,27 

55,17 

340,7 

Litze PCB N = 5 6,17 0,20 26,99 3,02 2,88 390,1 

Litze PCB N = 15 6,17 0,17 44,84 5,01 3,65 302,6 

Litze PCB N = 25 6,17 0,14 95,51 10,69 5,58 207,3 

PCB Litze 16,13 4,42 13,52 3,96 0,27 340,7 

PCB PCB N = 5 16,13 4,43 10,32 3,02 2,88 390,1 

PCB PCB N = 15 16,13 4,42 17,14 5,01 3,65 302,6 

PCB PCB N = 25 16,13 4,40 36,54 10,69 5,58 207,3 

Litze Litze 

#2 

6,17 0,19 24,55 3,95 0,29 

38,30 

409,0 

Litze PCB N = 5 6,17 0,23 18,72 3,01 2,89 468,4 

Litze PCB N = 15 6,17 0,19 31,11 5,01 3,66 363,3 

Litze PCB N = 25 6,17 0,15 66,27 10,68 5,61 248,9 

PCB Litze 16,13 4,44 9,39 3,95 0,29 409,0 

PCB PCB N = 5 16,14 4,46 7,16 3,01 2,89 468,4 

PCB PCB N = 15 16,13 4,43 11,89 5,01 3,66 363,3 

PCB PCB N = 25 16,13 4,41 25,35 10,68 5,61 248,9 

Litze Litze 

#39 

6,17 0,19 27,33 3,95 0,28 

42,63 

387,6 

Litze PCB N = 5 6,17 0,22 20,84 3,02 2,89 443,9 

Litze PCB N = 15 6,17 0,18 34,64 5,01 3,65 344,3 

Litze PCB N = 25 6,17 0,15 73,78 10,68 5,60 235,9 

PCB Litze 16,13 4,43 10,45 3,95 0,28 387,6 

PCB PCB N = 5 16,13 4,45 7,97 3,02 2,89 443,9 

PCB PCB N = 15 16,13 4,42 13,24 5,01 3,65 344,3 

PCB PCB N = 25 16,13 4,40 28,22 10,68 5,60 235,9 

4.6.2 Auslegung der Systemparameter und des 

nichtlinearen Hystereseverlaufs 

Für die Auslegung der Systemparameter wurde die Abweichung des Stimulationsstroms 

Δ𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚 über einen anwendungsnahen induktiven Kopplungsfaktor nach Gleichung (4-47) 

quantifiziert. Aus dem Messaufbau zur induktiven Energieversorgung des Mikrostimulators 
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durch das vakuumverpackte Schweinefleisch in Kapitel 3.5 ist ein maximaler induktiver Kopp-

lungsfaktor von 17 % in Abhängigkeit von der Dicke des eingesetzten Schweinefleisches mög-

lich. Ab einem induktiven Kopplungsfaktor von 5 % wird durch die nichtlineare Hysterese der 

ausgewählten MLCCs eine ausreichend hohe Spannung induziert, um das Systemverhalten zu 

ändern. In Gleichung (4-47) wird der Betrag der Differenz von 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚 für einen Kopplungsfaktor 

von 5 % bis 17 % in Schritten von 1 % aufsummiert und mit dem Mittelwert des Stimulations-

stroms über denselben Kopplungsfaktorbereich 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚̅̅ ̅̅ ̅̅  gewichtet. 

∆𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚 =
1

𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚̅̅ ̅̅ ̅̅
∑ |𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚𝑗+1

− 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚𝑗
|

𝑛−2

𝑗=0

 (4-47) 

Mit: 

- 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚̅̅ ̅̅ ̅̅ : Mittelwert des Stimulationsstroms über den gegebenen Kopplungsfaktorbe-

reich 

- 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚𝑗
: Stimulationsstrom für den 𝑗-ten Kopplungsfaktor 

- 𝑛: Anzahl an Kopplungsfaktoren bzw. Stimulationsströmen 

Die Abweichung des Stimulationsstroms ist in Tabelle 4-14 für die zuvor in Kapitel 4.6.1 aus-

gelegten Systemparameter zusammengefasst. Je kleiner ∆𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚 ist, desto stabiler ist 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚 in-

nerhalb des definierten induktiven Kopplungsfaktors von 5 % bis 17 %. Der Spannungsbereich 

UC2 an den jeweiligen nichtlinearen MLCCs sowie die Frequenz der IPT, bei der die höchste 

Stabilisierung des Stimulationsstroms erreicht wird, sind in Tabelle 4-14 angegeben. 

Aus Tabelle 4-14 geht hervor, dass für alle MLCCs die höchste Stabilität mit der Spulenvariante 

mit Litzendraht für die extrakorporale Sendeeinheit und das Implantat erreicht wird. Wird da-

gegen anstelle des Litzendrahtes eine extrakorporale Spule mit Kupferleiterbahnen verwen-

det, verschlechtert sich die Stabilisierung des Stimulationsstroms deutlich (∆IStim-Wert zwi-

schen 0,4 und 0,61). Die schlechteste Stabilisierung des Stimulationsstroms in einem Kopp-

lungsfaktorbereich von 5 % bis 17 % wurde bei Verwendung von Spulen mit Kupferleiterbah-

nen auf der Seite der extrakorporalen Sendeeinheit und des Implantates gefunden (∆IStim-

Wert zwischen 0,77 und 1). Es sei nochmals darauf hingewiesen, dass bei induktiv gekoppelten 

Systemen eine Änderung des induktiven Kopplungsfaktors und damit der Gegeninduktivität 

zu einer Verstimmung sowohl des primärseitigen als auch des sekundärseitigen Schwingkrei-

ses führt, insbesondere bei Schwingkreisen mit höherer Güte [252], d. h. mit Litzenspulen. 

Beide Schwingkreise sind daher für die Stabilisierung des Stimulationsstroms von Bedeutung. 

Zusammen mit der primär- und sekundärseitigen Litzenspulenvariante ist aus Tabelle 4-14 er-

sichtlich, dass mit dem MLCC #5 ein minimaler ∆IStim-Wert von 0,27 erreicht wird, gefolgt von 

den MLCCs #2 und #39 mit einem jeweiligen ∆IStim-Wert von 0,30 und 0,35. Gemäß 

Abbildung 4-30 weist der MLCC #5 eine geringere Nichtlinearität auf als die anderen beiden, 

da der Übergang vom linearen in den nichtlinearen Bereich über einen größeren 

Spannungsbereich (3,7 V - 26 V) erfolgt. Die stärkste Stabilisierung des Stimulationsstroms mit 
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den primär- und sekundärseitigen Litzenspulenvarianten wird somit mit dem MLCC #5 

erreicht, sofern dieser innerhalb des Kopplungsfaktorbereiches von 5 % bis 17 % mit einer 

Spannung zwischen 8,2 und 10 Vrms ausgesteuert wird und die IPT 10 kHz oberhalb der 

Resonanzfrequenz erfolgt (siehe Tabelle 4-14). Im Kopplungsfaktorbereich zwischen 5 % und 

17 % liegt der Stimulationsstrom durchschnittlich bei 10,8 mA mit einer maximalen 

prozentualen Abweichung von +5,9 % und -17,5 %. 

Tabelle 4-14: Um die Stabilisierung des Stimulationsstroms 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚 zu quantifizieren, wurde mit 

∆𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚 der Betrag der Differenz von 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚 bei einem induktiven Kopplungsfaktor von 5 % bis 

17 % in Schritten von 1 % aufsummiert und mit dem Mittelwert 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚̅̅ ̅̅ ̅̅  gewichtet. Dieser Wert 

wurde für Spulenvarianten mit Kupferleiterbahnen (PCB, PCB N = 5, PCB N = 15 und 

PCB N = 25) und Litzendraht (Litze) sowie mit den MLCCs #2, #5 und #39 für die extrakorporale 

Sendeeinheit und das Implantat ermittelt. Um den dargestellten Minimalwert von ∆𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚 und 

damit die maximale Stabilisierung von 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚 zu erreichen, muss das System um ∆f außerhalb 

der eigentlichen Resonanzfrequenz der Implantatschaltung betrieben werden und die MLCCs 

müssen im Spannungsbereich UC2 betrieben werden. Der resultierende Mittelwert des Stimu-

lationsstroms und die maximale prozentuale Abweichung sind in der Spalte 𝐼𝑆𝑡𝑖𝑚̅̅ ̅̅ ̅̅  angegeben. 

Primär-
spule 

Implan-
tatspule 

MLCC ∆IStim ∆f [kHz] UC2 [Vrms] IStim  [mA] 

Litze Litze 

#5 

0,27 +10 10,0 8,2 10,8 +5,9 % -17,5 % 
Litze PCB N = 5 0,37 +2 22,4 15,3 23,0 +8,2 % -24,3 % 
Litze PCB N = 15 0,37 +1 23,1 15,6 23,1 +8,2 %% -23,9 
Litze PCB N = 25 0,38 +1 23,2 14,7 22,0 +9,8 % -26,9 % 
PCB Litze 0,40 +10 7,3 5,1 7,0 +11,4 % -28,7 % 
PCB PCB N = 5 0,92 +5 11,1 4,3 9,0 +38,6 % -53,3 % 
PCB PCB N = 15 0,95 +4 12,1 4,5 9,6 +41,2 % -54,0 % 
PCB PCB N = 25 1,00 +2 12,9 4,5 9,8 +45,0 % -55,4 % 

Litze Litze 

#2 

0,30 +7 8,2 6,5 8,7 +6,3 % -18,0 % 
Litze PCB N = 5 0,37 +4 11,3 7,8 11,1 +8,2 % -24,8 % 
Litze PCB N = 15 0,35 +2 11,7 8,4 11,3 +7,2 % -21,2 % 
Litze PCB N = 25 0,36 +2 12,0 8,0 11,0 +8,7 % -25,3 % 
PCB Litze 0,52 +13 7,9 4,9 7,3 +19,4 % -32,6 % 
PCB PCB N = 5 0,77 +5 12,9 5,4 10,1 +31,5 % -45,6 % 
PCB PCB N = 15 0,79 +11 12,9 5,3 10,0 +32,4 % -46,8 % 
PCB PCB N = 25 0,85 +3 12,8 4,8 9,3 +35,4 % -49,2 % 

Litze Litze 

#39 

0,35 +5 3,6 2,9 3,5 +6,7 % -17,3 % 
Litze PCB N = 5 0,40 +2 5,7 4,0 5,3 +8,0 % -23,4 % 
Litze PCB N = 15 0,43 +2 4,3 3,2 4,1 +8,3 % -24,0 % 
Litze PCB N = 25 0,39 +1 7,0 4,3 5,9 +9,8 % -27,6 % 
PCB Litze 0,61 +29 5,9 3,3 5,1 +25,9 % -35,4 % 
PCB PCB N = 5 0,84 +10 6,8 2,7 5,1 +34,7 % -49,5 % 
PCB PCB N = 15 0,87 +11 6,8 2,6 5,0 +36,0 % -50,9 % 
PCB PCB N = 25 0,92 +3 6,7 2,4 4,6 +38,9 % -53,3 % 
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Die Stabilisierung des Stimulationsstroms bei diesen Systemparametern ist in Abbildung 4-31 

verdeutlicht. Die stärkste Stabilisierung des Stimulationsstroms tritt in einem Kopplungsfak-

torbereich zwischen 10 % und 16 % auf, mit einem mittleren Stimulationsstrom von 11,3 mA 

und einer maximalen prozentualen Abweichung von +1 % und -1,5 % (∆IStim = 0,05). Unterhalb 

eines Kopplungsfaktors von 10 % ist der Stabilisierungseffekt gering, oberhalb von 15 % nimmt 

er ab. 

 

Abbildung 4-31: Stimulationsstrom IStim als Funktion des induktiven Kopplungsfaktors k und des 

Verhältnisses zwischen der Frequenz f der IPT und der Resonanzfrequenz des Implantates f0. 

Für die extrakorporale Sendeeinheit und das Implantat wurden die Spulen mit Litzendraht ver-

wendet. Rechts ist der Verlauf von IStim als Funktion von k bei einer Frequenz von 350,7 kHz 

(siehe rote Linie im Bild links), d. h. 10 kHz oberhalb der Resonanzfrequenz des Implantates, 

dargestellt. Die Spannung an der primärseitigen Endstufe wurde auf 7 V eingestellt, sodass bei 

einer Frequenz von 350,7 kHz und einem Kopplungsfaktorbereich zwischen 5 % und 17 % der 

nichtlineare MLCC #5 mit einer Spannung zwischen 8,2 und 10 Vrms ausgesteuert wird. Der Sti-

mulationsstrombereich in weißer Farbe (Bild links) stellt den Bereich dar, in dem die induzierte 

Spannung am MLCC #5 oberhalb des Bereichs liegt, in dem die ferroelektrische Hysterese ge-

messen wurde. Dieser Bereich wird nicht berücksichtigt. 

Wird die Spannung an der primärseitigen Endstufe von 7 V auf 4 V reduziert, so ist aus 

Abbildung 4-32 ersichtlich, dass sich das Maximum des Plateaubereiches des Stimulations-

stroms von zuvor k = 13 % (siehe Abbildung 4-31) auf k = 9,8 % verschiebt. In diesem Fall ergibt 
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sich im Bereich von k zwischen 7 % und 13 % ein mittlerer Stimulationsstrom von 7,5 mA mit 

einer maximalen prozentualen Abweichung von +1,9 % und -2,7 % (∆IStim = 0,08). Die höchste 

Stabilität des Stimulationsstroms wurde hier 9 kHz oberhalb der Resonanzfrequenz erreicht, 

bei der der MLCC #5 mit einer Spannung zwischen 10,8 und 12,5 Vrms ausgesteuert wird. 

 

Abbildung 4-32: Stimulationsstrom IStim als Funktion des induktiven Kopplungsfaktors k und des 

Verhältnisses zwischen der Frequenz f der IPT und der Resonanzfrequenz des Implantates f0. 

Für die extrakorporale Sendeeinheit und das Implantat wurden die Spulen mit Litzendraht ver-

wendet. Rechts ist der Verlauf von IStim als Funktion von k bei einer Frequenz von 349,7 kHz 

(siehe rote Linie im Bild links), d. h. 9 kHz oberhalb der Resonanzfrequenz des Implantates, dar-

gestellt. Die Spannung an der primärseitigen Endstufe wurde auf 4 V eingestellt, sodass bei 

einer Frequenz von 349,7 kHz und einem Kopplungsfaktorbereich zwischen 5 % und 17 % der 

nichtlineare MLCC #5 mit einer Spannung zwischen 6,1 und 7,1 Vrms ausgesteuert wird. 

Wird dagegen die Spannung der Endstufe von 7 V auf 10 V erhöht (siehe Abbildung 4-33), ver-

schiebt sich das Maximum des Plateaubereichs des Stimulationsstroms von k = 13 % auf 

k = 14,4 %. Hier wird die stärkste Stabilisierung des Stimulationsstroms 6 kHz oberhalb der Re-

sonanzfrequenz mit einem mittleren Stimulationsstrom von 18,3 mA in einem Kopplungsfak-

torbereich von 11 % bis 17 % erreicht. Über diesen Bereich von k ergibt sich eine maximale 

prozentuale Abweichung des Stimulationsstroms von +1 % und -2 % (∆IStim = 0,05). Der 

MLCC #5 wird hierbei mit einer Spannung zwischen 15,2 und 15,6 Vrms ausgesteuert. 
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Bei Verwendung der Litzenspulenvarianten und der nichtlinearen ferroelektrischen Hysterese 

des MLCCs #5 ist aus Abbildung 4-31, Abbildung 4-32 und Abbildung 4-33 zu erkennen, dass 

sich oberhalb der Resonanzfrequenz ein Bereich bildet, in dem die Stabilität des Stimulations-

stroms gegenüber einer Änderung des induktiven Kopplungsfaktor zunimmt. Dies wird beson-

ders deutlich, wenn die ferroelektrische Hysterese des MLCCs #5 im nichtlinearen Bereich aus-

gesteuert wird, wie in Abbildung 4-31 mit einer Spannung zwischen 8,2 und 10 Vrms und in 

Abbildung 4-33 mit einer Spannung zwischen 11,7 und 15,6 Vrms. 

 

Abbildung 4-33: Stimulationsstrom IStim als Funktion des induktiven Kopplungsfaktors k und des 

Verhältnisses zwischen der Frequenz f der IPT und der Resonanzfrequenz des Implantates f0. 

Für die extrakorporale Sendeeinheit und das Implantat wurden die Spulen mit Litzendraht ver-

wendet. Rechts ist der Verlauf von IStim als Funktion von k bei einer Frequenz von 346,7 kHz 

(siehe rote Linie im Bild links), d. h. 6 kHz oberhalb der Resonanzfrequenz des Implantates, dar-

gestellt. Die Spannung an der primärseitigen Endstufe wurde auf 10 V eingestellt, sodass bei 

einer Frequenz von 346,7 kHz und einem Kopplungsfaktorbereich zwischen 5 % und 17 % der 

nichtlineare MLCC #5 mit einer Spannung zwischen 11,7 und 15,6 Vrms ausgesteuert wird. Der 

Stimulationsstrombereich in weißer Farbe (Bild links) stellt den Bereich dar, in dem die indu-

zierte Spannung am MLCC #5 oberhalb des Bereichs liegt, in dem die ferroelektrische Hysterese 

gemessen wurde. Dieser Bereich wird nicht berücksichtigt. 
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Aus Tabelle 4-14 ist ersichtlich, dass bei Verwendung von Spulen mit Kupferleiterbahnen auf 

Seiten der extrakorporalen Sendeeinheit und des Implantates keine Stabilisierung des Stimu-

lationsstroms (∆IStim > 0,7) über einen Kopplungsfaktorbereich von 5 % und 17 % erzielt wer-

den kann. Um dies zu verdeutlichen, ist in Abbildung 4-34 beispielhaft der Stimulationsstrom 

als Funktion des Kopplungsfaktors und der Frequenz für den MLCC #2 dargestellt. Die Stabili-

sierung des Stimulationsstroms erfolgt außerhalb des für den Einsatz von Mikrostimulatoren 

relevanten Kopplungsfaktorbereichs. In Abbildung 4-34 ergibt sich für einen Kopplungsfaktor-

bereich von 20 % bis 30 % ein mittlerer Stimulationsstrom von 9,2 mA mit einer maximalen 

prozentualen Abweichung von +2,5 % und -5,6 % (∆IStim = 0,08). Werden auf der Seite der 

extrakorporalen Sendeeinheit und des Implantates in Verbindung mit dem MLCC #2 statt Spu-

len aus Kupferleiterbahnen Litzenspulen verwendet, so sinkt ∆IStim von 0,79 auf 0,30, was wie-

derum darauf hindeutet, dass Schwingkreise mit einer höheren Empfindlichkeit gegenüber ei-

ner Verstimmung erforderlich sind [252], um eine Stabilisierung von IStim in einem geringeren 

Kopplungsfaktorbereich zwischen 5 % und 17 % zu ermöglichen. 

 

Abbildung 4-34: Stimulationsstrom IStim als Funktion des induktiven Kopplungsfaktors k und des 

Verhältnisses zwischen der Frequenz f der IPT und der Resonanzfrequenz des Implantates f0. 

Für die extrakorporale Sendeeinheit und das Implantat wurden Spulen mit Leiterbahnen zu-

sammen mit dem MLCC #2 verwendet. Die Implantatspule hat 15 Windungen. Rechts ist der 

Verlauf von IStim als Funktion von k bei der Resonanzfrequenz (363,2 kHz) dargestellt. 
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4.6.3 Stabilisierung des Stimulationsstroms 

Nach den Modellierungen mit dem physikbasierten Modell in Kapitel 4.6.2 ist eine passive Re-

gelung des Stimulationsstroms durch den Einsatz ferroelektrischer Dielektrika als intelligente 

Materialien theoretisch möglich. Mit den in Kapitel 4.6.2 ausgelegten Systemparametern und 

dem nichtlinearen Hystereseverlauf werden in diesem Kapitel die theoretischen Ergebnisse 

durch in vitro Messungen experimentell validiert. Zur Umsetzung des passiven Regelungsan-

satzes wurden die Litzenspulenvarianten für die extrakorporale Sendeeinheit und die Implan-

tatschaltung zusammen mit dem nichtlinearen MLCC #5 verwendet. Oszilloskopaufnahmen 

der Messsignale sind in Abbildung 4-35 veranschaulicht. Um einen Vergleich mit einem linea-

ren System zu ermöglichen, wurde das Systemverhalten der Implantatschaltung auch mit ei-

nem linearen paraelektrischen MLCC gemessen. 

 

Abbildung 4-35: Oszilloskopaufnahmen der Messsignale. In 1) ist der gepulste Verlauf der am 

Parallelschwingkreis des Implantates induzierten Spannung (magenta) und der gleichgerichte-

ten Spannung an einer Ohm‘schen Last von 1200 Ω (grün) dargestellt. Der detaillierte Verlauf 

eines Pulses der induzierten und gleichgerichteten Spannung ist in 2) und 3) wiedergegeben. 

Aufgrund der Nichtlinearität des MLCCs #5 ist in 3) eine Verzerrung der ursprünglich sinusför-

mig induzierten Spannung in einen dreiecksförmigen Spannungsverlauf zu erkennen. Die Span-

nung am Ausgang der Halbbrücke der extrakorporalen Sendeeinheit (gelb) und der resultie-

rende Strom im angeschlossenen Reihenschwingkreis (cyan) sind in 4) abgebildet. 
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Um zunächst den Arbeitspunkt einstellen zu können, wurde die Resonanzfrequenz der Implan-

tatschaltung mit dem linearen MLCC und dem nichtlinearen MLCC #5 bestimmt. Dazu wurden 

die Induktivität L2 und die Kapazität C2 des Parallelschwingkreises der Implantatschaltung mit 

dem Präzisionsimpedanzanalysator 4294A (Agilent Technologies Inc., Santa Clara, CA, USA, 

4294A R1.11 Mar 25 2013) im Frequenzbereich von 100 kHz bis 1 MHz mit einem Kleinsignal 

(5 mVrms) gemessen. Nach Bestimmung der Resonanzfrequenz wurde die Kapazität C1 des pri-

märseitigen Reihenschwingkreises festgelegt. Die beiden Schwingkreise sind also in Resonanz, 

wenn sie nicht induktiv miteinander gekoppelt sind, d. h. wenn keine Gegeninduktivität vor-

liegt. Die Induktivitäten (L1 und L2), Verlustwiderstände (R1 und R2) und Kapazitäten (C1 und 

C2) der beiden Schwingkreise sind für ihre jeweiligen Resonanzfrequenzen in Tabelle 4-15 an-

gegeben. 

Um eine Stabilisierung des Stimulationsstroms über den anwendungsnahen induktiven Kopp-

lungsfaktorbereich zu ermöglichen (hier von ca. 5 % bis 12 %), wurde gemäß den Systempara-

metern des physikbasierten Modells aus Tabelle 4-14 der Leistungspegel der primärseitigen 

Halbbrücke der extrakorporalen Sendeeinheit so eingestellt, dass die ferroelektrische Hyste-

rese des nichtlinearen MLCCs #5 mit einer Spannung zwischen 8,2 Vrms und 10 Vrms ausgesteu-

ert wird. Die Halbbrücke in der extrakorporalen Sendeeinheit wurde bei allen Messungen mit 

einer Versorgungsspannung von 3,8 V betrieben. Dabei ist natürlich zu berücksichtigen, dass 

die Verstimmung des primärseitigen Reihenresonanzkreises in Abhängigkeit vom induktiven 

Kopplungsfaktor und damit von der Gegeninduktivität den Leistungspegel beeinflusst. Mit 

dem linearen MLCC wurde bei einem Kopplungsfaktor von 1,7 % ein Leistungspegel im pri-

märseitigen Reihenschwingkreis von 3,09 Wrms gemessen, gegenüber 5,28 Wrms bei einem 

Kopplungsfaktor von 1,9 % mit dem nichtlinearen MLCC #5. Ebenso wurde mit dem physikba-

sierten Modell ermittelt, dass eine Stabilisierung des Stimulationsstroms mit dem MLCC #5 

erreicht wird, wenn die IPT 10 kHz oberhalb der (Kleinsignal-)Resonanzfrequenz des Implan-

tatschwingkreises erfolgt (siehe Tabelle 4-14). 

Tabelle 4-15: Induktivitäten (L1 und L2), Verlustwiderstände (R1 und R2) und Kapazitäten (C1 

und C2) des primärseitigen Reihenschwingkreises und des Parallelschwingkreises der Implan-

tatschaltung bei ihren jeweiligen Resonanzfrequenzen. Diese Werte wurden mit einem Impe-

danzanalysator und einem Kleinsignal (5 mVrms) gemessen. 

MLCC L1 [µH] R1 [Ω] C1 [nF] L2 [µH] R2 [Ω] C2 [nF] f0 [kHz] 

Linear 6,24 0,23 28,36 3,90 0,25 47,19 371,0 
#5 6,17 0,20 25,12 3,96 0,27 41,95 390,5 

Wenn beide Spulen genau übereinander liegen, wird in dem in Kapitel 3.5 beschriebenen 

Messaufbau ein maximaler induktiver Kopplungsfaktor durch das Schweinefleisch mit einer 

Dicke zwischen 5 mm und 10 mm von ca. 13 % erreicht. Bei einer Verschiebung der Implan-

tatspule um ca. 2 cm sinkt der Kopplungsfaktor auf einen Wert von 5 %. Die Messung und 

Modellierung des Stimulationsstroms mit einem linearen MLCC und dem nichtlinearen 

MLCC #5 ist in Abbildung 4-36 dargestellt. Mit einem linearen MLCC ist in Abbildung 4-36 
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(schwarz) eine starke Abhängigkeit des Stimulationsstroms vom Kopplungsfaktor zu erkennen. 

Bei einem Kopplungsfaktor zwischen 5 % und 12 % schwankt der Stimulationsstrom zwischen 

11,1 mA und 15,6 mA. Die maximale Streuung des Stimulationsstroms beträgt somit 4,5 mA. 

Darüber hinaus zeigt Abbildung 4-36, dass das physikbasierte Modell eine akzeptable System-

vorhersage mit dem linearen MLCC ermöglicht, hinsichtlich der hohen Güte und damit Emp-

findlichkeit beider Schwingkreise gegenüber einer Verstimmung. 

 

Abbildung 4-36: Gemessene Stimulationsströme IStim an einer Ohm‘schen Last von 1200 Ω als 

Funktion des induktiven Kopplungsfaktors k für einen linearen paraelektrischen MLCC 

(schwarz) und für den nichtlinearen ferroelektrischen MLCC #5 (rot). Die Messwerte sind als 

Punkte dargestellt. Die Vorhersagen des linearen (schwarz) und nichtlinearen (rot) Systemver-

haltens mit dem physikbasierten Modell sind als Linien dargestellt. Die Betriebsspannung der 

Halbbrücke in der extrakorporalen Sendeeinheit wurde auf 3,8 V eingestellt und die IPT er-

folgte 10 kHz oberhalb der (Kleinsignal-)Resonanzfrequenz des Implantatschwingkreises. 

Mit dem nichtlinearen MLCC #5 konnte in vitro eine Stabilisierung des Stimulationsstroms im 

gleichen Bereich des Kopplungsfaktors zwischen 5 % und 12 % gemessen werden. In diesem 

Bereich des Kopplungsfaktors wurde der Stimulationsstrom zwischen 11 mA und 11,6 mA ge-

halten. Die maximale Streuung des Stimulationsstroms beträgt somit 0,6 mA und ist ca. 7,5-

mal geringer als beim linearen MLCC. Abbildung 4-36 zeigt jedoch, dass der modellierte Sti-

mulationsstrom vom gemessenen abweicht. Im Stabilisierungsbereich des Stimulationsstroms 

wird eine maximale Abweichung zwischen Messung und Modellierung bei einem Kopplungs-

faktor von 5,5 % beobachtet. Bei diesem Kopplungsfaktor wurde ein Stimulationsstrom von 

9,7 mA berechnet, gegenüber einem gemessenen Stimulationsstrom von 11,1 mA. Die Diskre-

panz zwischen Modellierung und Messung wird besonders bei kleineren Kopplungsfaktoren 

und damit kleineren induzierten Spannungen deutlich. Der sprunghafte Anstieg des Stimula-

tionsstroms erfolgt in den Messungen bei einem Kopplungsfaktor zwischen 2,2 % und 3,4 % 

und tritt in der Modellierung bereits bei einem Kopplungsfaktor von ca. 1,8 % auf. 
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Die Hysterese des MLCCs #5 für die Modellierung in Abbildung 4-36 wurde bei einer Spannung 

von 18,2 Vrms gemessen. Die Stabilisierung des Stimulationsstroms für einen Kopplungsfaktor 

von 5 % bis 12 % führt zu einer induzierten Spannung am MLCC #5 im Bereich zwischen 

9,1 Vrms und 9,7 Vrms. Wie in Kapitel 4.3.4 erläutert, werden die Innenschleifen der Hysterese 

im physikbasierten Modell vernachlässigt, um eine höhere Recheneffizienz zu erreichen. Dies 

bedeutet aber, dass die Genauigkeit des Modells verringert wird. Dennoch wird das gesamte 

Systemverhalten im Stabilisierungsbereich des Stimulationsstroms mit ausreichender Genau-

igkeit wiedergegeben, um die Machbarkeit des passiven Regelungsansatzes experimentell 

nachzuweisen. 

4.6.4 Untersuchung der Reproduzierbarkeit 

Die Stabilisierung des Stimulationsstroms über einen bestimmten Bereich des Kopplungsfak-

tors beruht auf komplexen Polarisationsmechanismen. Unter Berücksichtigung der Polykris-

tallinität ferroelektrischer Dielektrika und der Kinetik der Domänenumschaltung (basierend 

auf einer thermodynamischen Übergangswahrscheinlichkeit), stellt sich die Frage, inwieweit 

dieser passive Regelungsansatz reproduzierbar ist. Mit den in Kapitel 4.6.2 ausgelegten Sys-

temparametern und der ferroelektrischen Hysterese wurden die Messungen mit 10 verschie-

denen MLCCs #5 in Abbildung 4-37 wiederholt. 

Gemäß Kapitel 4.6.3 wurde zur Einstellung des Arbeitspunktes zunächst für jeden MLCC #5 die 

Resonanzfrequenz der Implantatschaltung bestimmt. Die Induktivitäten (L1 und L2), Verlustwi-

derstände (R1 und R2) und Kapazitäten (C1 und C2) des Reihenschwingkreises der extrakorpo-

ralen Sendeeinheit und des Parallelschwingkreises der Implantatschaltung sind für ihre jewei-

ligen Resonanzfrequenzen in Tabelle 4-16 angegeben. 

Die Systemparameter aus Kapitel 4.6.3 wurden übernommen, um die Reproduzierbarkeit der 

passiven Regelung des Stimulationsstroms zu untersuchen. Ziel war es, die Hysterese des 

MLCCs #5 mit einer induzierten Spannung zwischen 8,2 Vrms und 10 Vrms in dem Bereich des 

Kopplungsfaktors einzustellen, über den die Stabilisierung des Stimulationsstroms erfolgen 

soll (siehe Kapitel 4.6.2). Auch hier wurde die Halbbrücke der extrakorporalen Sendeeinheit 

mit einer Versorgungsspannung von 3,8 V betrieben. Für die Spule der extrakorporalen Sen-

deeinheit und die der Implantatschaltung wurden jeweils die Litzenspulenvarianten verwen-

det. 

In Abbildung 4-37 wurde das Systemverhalten mit 10 verschiedenen MLCCs #5 gemessen. 

Zwischen einem Kopplungsfaktor von 5 % und 12,5 % beträgt der mediane Stimulationsstrom 

11,2 mA. In diesem Kopplungsfaktorbereich sind 95 % der gemessenen Stimulationsströme 

größer gleich 10,6 mA (5. Perzentil) und kleiner gleich 11,8 mA (95. Perzentil). Die Stimulati-

onsströme liegen somit zwischen ±5,4 % um den medianen Stimulationsstrom. Im Vergleich 

zum Systemverhalten mit dem linearen MLCC aus Abbildung 4-36 wird der Stimulationsstrom 

über den entsprechenden Bereich des Kopplungsfaktors um den Faktor 3,8 konstanter gehal-

ten. Weiterhin zeigt Abbildung 4-37, dass die stärkste Stabilisierung des Stimulationsstroms 
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um einen Kopplungsfaktor von 8 % erreicht wird. Bei höheren Kopplungsfaktoren lässt der 

Stabilisierungseffekt nach. 

 

Abbildung 4-37: Stimulationsstrom IStim an einer Ohm‘schen Last von 1200 Ω in Abhängigkeit 

vom induktiven Kopplungsfaktor k. Die Messungen wurden mit dem in Kapitel 3.5 beschriebe-

nen Messaufbau in vitro durchgeführt. Die IPT erfolgte 10 kHz oberhalb der Resonanzfrequenz 

der Implantschaltung. Die Messungen wurden für 10 verschiedene MLCCs #5 durchgeführt. 

Tabelle 4-16: Induktivitäten (L1 und L2), Verlustwiderstände (R1 und R2) und Kapazitäten (C1 

und C2) des primärseitigen Reihenschwingkreises und des Parallelschwingkreises der Implan-

tatschaltung bei ihren jeweiligen Resonanzfrequenzen. Diese Werte wurden mit einem Impe-

danzanalysator und einem Kleinsignal (5 mVrms) gemessen. 

MLCC #5 L1 [µH] R1 [Ω] C1 [nF] L2 [µH] R2 [Ω] C2 [nF] f0 [kHz] 

1 6,23 0,24 24,56 3,90 0,26 39,25 406,9 
2 6,24 0,22 25,92 3,89 0,25 41,53 395,8 
3 6,24 0,22 25,18 3,89 0,25 40,34 401,7 
4 6,23 0,24 23,87 3,90 0,26 38,14 413,0 
5 6,23 0,24 23,74 3,90 0,26 37,94 414,0 
6 6,23 0,24 24,84 3,90 0,26 39,69 404,6 
7 6,23 0,24 24,56 3,90 0,26 39,25 406,9 
8 6,23 0,24 24,56 3,90 0,26 39,25 406,9 
9 6,24 0,25 23,13 3,90 0,27 37,00 419,0 

10 6,23 0,24 24,21 3,90 0,26 38,71 409,7 
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Da die Resonanzfrequenz des Implantatschwingkreises mit einem Kleinsignal (5 mVrms) für je-

den MLCC #5 bestimmt wurde, wird eine Verstimmung des Schwingkreises durch fertigungs-

bedingte Toleranzen der Nominalkapazität umgangen. Dies ermöglicht die Einstellung des 

gleichen Arbeitspunktes für alle MLCC #5. Diese sind 1) die Halbbrücke der extrakorporalen 

Sendeeinheit mit einer Versorgungsspannung von 3,8 V zu betreiben, um eine Spannung zwi-

schen 8,2 Vrms und 10 Vrms bei einem Kopplungsfaktor von 5 % bis 12,5 % am MLCC #5 zu in-

duzieren, und 2) die IPT 10 kHz oberhalb der Resonanzfrequenz des Systems durchzuführen. 

Der nichtlineare Verlauf der Hysterese bei höheren Spannungen, wie z. B. zwischen 8,8 Vrms 

und 10 Vrms beim MLCC #5 in Abbildung 4-37, ist auf die Polykristallinität des ferroelektrischen 

Dielektrikums zurückzuführen und beruht auf komplexen Polarisationsmechanismen, die 

durch die Kinetik der Domänenumschaltung und thermodynamische Übergangswahrschein-

lichkeiten bestimmt werden. Angaben zum nichtlinearen Verlauf der ferroelektrischen Hyste-

rese sowie zum Einfluss von Fertigungstoleranzen auf den nichtlinearen Hystereseverlauf wer-

den von den Herstellern nicht gemacht. Aus Abbildung 4-37 geht jedoch hervor, dass sich der 

Einfluss von Fertigungstoleranzen auf den nichtlinearen Hystereseverlauf hinsichtlich des re-

sultierenden Stimulationsstroms in akzeptablen Grenzen hält. 

Ebenso ist zu bemerken, dass im Stabilisierungsbereich des Stimulationsstroms für einen in-

duktiven Kopplungsfaktor von 5 % bis 12,5 % die Spannung über dem MLCC #5 zwischen 

8,8 Vrms und 10 Vrms liegt. Dies entspricht einer Spannung mit einer Amplitude zwischen ca. 

14,1 V und 14,7 V. Bei einem Abstand der Innenelektroden von etwa 15 µm ergibt sich eine 

elektrische Feldstärke zwischen 9,4 und 9,8 kV/cm (siehe Kapitel 3.2.6). Es sei darauf hinge-

wiesen, dass für den MLCC #5 eine Nennspannung von 50 V vom Hersteller angegeben wird, 

was bei einem Abstand der Innenelektroden von 15 µm einer elektrischen Feldstärke von 

33,33 kV/cm entspricht. Der MLCC #5 wird somit innerhalb der Herstellerangaben betrieben. 

4.6.5 Wärmeentwicklung 

Neben dem experimentellen Nachweis der Machbarkeit des passiven Regelungsansatzes 

wurde die Wärmeentwicklung an der Implantatspule und am Gewebe aus vakuumiertem 

Schweinefleisch mit dem in Kapitel 3.5 beschriebenen Messaufbau ermittelt. Am Beispiel der 

maximalen Pulsdauer und Frequenz der Stimulationspulse zur HNS aus [57] erfolgt die IPT bei 

einem maximalen Tastverhältnis von 1 %. Für die Messung der Wärmebildung wurde eine 

Pulsbreite von 3 ms und eine Wiederholrate von 300 ms gewählt. Die Leistung der primärsei-

tigen Endstufe wurde auf ca. 2,6 Wrms eingestellt. Ein Stimulationsstrom von etwa 9,8 mA 

wurde bei einer Ohm‘schen Last von 1200 Ω gemessen, was einer Leistung von 115 mW ent-

spricht. Für die primärseitige Endstufe und die Implantatelektronik wurden die Litzenspulen-

varianten eingesetzt. Zur Betrachtung der Wärmeentwicklung am Gewebe und an der Implan-

tatspule wurde zunächst als Referenz ein Wärmebild ohne IPT mit einer Auflösung von 0,1 °C 

aufgenommen und in Abbildung 4-38 1) dargestellt. Anschließend wurde die gepulste IPT ein-

geschaltet und eine zweite Aufnahme erfolgte nach 50 Minuten im thermisch eingeschwun-

genen Zustand (siehe Abbildung 4-38 2)). Eine maximale Erwärmung von 0,4 °C wurde an der 
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Implantatspule festgestellt, was unter der maximal zulässigen Gewebeerwärmung von 1 °C 

liegt [165]. Es sei darauf hingewiesen, dass die Implantatspule und das Schweinefleisch für die 

Bestimmung der Wärmeentwicklung relevant sind. Die Randbereiche mit Luftblasen und Flüs-

sigkeit werden nicht berücksichtigt. 

 

Abbildung 4-38: Vergrößerte Darstellung des Messaufbaus aus Kapitel 3.5 (oben). Als Referenz 

wurde zunächst das Wärmebild 1) ohne IPT aufgenommen. Anschließend erfolgte die Auf-

nahme 2) mit gepulster IPT im thermisch eingeschwungenen Zustand nach 50 Minuten. 

Zum Vergleich wurde die Wärmebildaufnahme mit einer kontinuierlichen IPT wiederholt. Eine 

signifikante Erwärmung der Implantatspule ist in Abbildung 4-39 zu erkennen. Nach mehr als 

50 Minuten kontinuierlicher IPT wurde an der Implantatspule eine maximale Temperatur von 

33,5 °C gemessen, was gegenüber einer Gewebetemperatur von 24,4 °C einer Erwärmung um 

9,1 °C entspricht. 

 

Abbildung 4-39: Wärmebildaufnahme nach mehr als 50 Minuten kontinuierlicher IPT. Die Leis-

tung der primärseitigen Endstufe beträgt ca. 2,5 Wrms. Bei einer Last von 1200 Ω wurde ein 

Stimulationsstrom von 9,7 mA gemessen, was einer Leistung von 112 mW entspricht. 

25,46  C 25,87  C

1) 2)

33,52  C

24,43  C
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5 Diskussion 
Die wissenschaftliche Fragestellung dieser Dissertation besteht darin, zu untersuchen, ob fer-

roelektrische Werkstoffe in Dielektrika von MLCCs der Klasse 2 als intelligente Materialien zur 

Realisierung einer passiven Regelung des Stimulationsstroms in frugalen implantierbaren Sys-

temen eingesetzt werden können und gegebenenfalls das erforderliche nichtlineare Verhalten 

des ferroelektrischen Materials zu definieren. 

Frugale Innovation für hochminiaturisierte, erschwingliche und sichere 

implantierbare Systeme 

Frugale implantierbare Systeme wie der Hypoglossusstimulator Genio® (Nyxoah SA, Mont-

Saint-Guibert, Belgien) [57] und der Forschungsprototyp eines bioresorbierbaren implantier-

baren Herzschrittmachers [56] bestehen aus nur wenigen Komponenten, nämlich Widerstän-

den, Kondensatoren, einer Spule und Dioden, wodurch ein hoher Miniaturisierungsgrad er-

reicht werden kann bzw. der Miniaturisierungsgrad durch die Spule zur induktiven Energiege-

winnung vorgegeben ist [55, 56]. Eine weitere Miniaturisierung der Implantatspule ist durch 

Erhöhung der Frequenz der IPT möglich [253]. 

Die Invasivität und der Aufwand des chirurgischen Eingriffs werden durch einen höheren Mi-

niaturisierungsgrad reduziert [53]. Im Vergleich zum ersten, im Jahr 1958 implantierten, Sti-

mulator mit einem Volumen von ca. 12,1 cm3 [254] und den heute verfügbaren Stimulatoren 

mit einem Volumen zwischen 19,8 cm3 und 51,2 cm3 [255] stellen frugale implantierbare Sys-

teme mit einem Volumen von weniger als 1 cm3 einen erheblichen Fortschritt in der Miniatu-

risierung dar. Das Volumen der Implantatelektronik des realisierten Demonstrators in der 

Größe einer 1-Cent-Münze mit einem Durchmesser von 16,25 mm und einer maximalen Höhe 

von ca. 2 mm beträgt beispielsweise 0,41 cm3. Wünschenswert sind Mikrostimulatoren, die 

injizierbar sind, wie dies beim Rückenmarkstimulator Freedom-4 (Curonix LLC, Pompano 

Beach, FL, USA) möglich ist; der Stimulator wird über eine Nadel mit einem Durchmesser von 

2,1 mm implantiert [49]. Der daraus resultierende minimalinvasive chirurgische Ansatz hat 

zwei Vorteile: Zum einen wird das Risiko chirurgischer Komplikationen reduziert, zum anderen 

werden die Gesamtkosten des Eingriffs gesenkt [256]. 

Ein weiterer Vorteil implantierbarer Systeme, die nach dem Konzept der frugalen Innovation 

entwickelt wurden, ist ihre Zuverlässigkeit und Nachhaltigkeit. Diese haben keine Batterie, es 

müssen keine Zuleitungen zwischen dem Stimulator und den Elektroden subkutan geführt 

werden, und aufgrund ihres einfachen Aufbaus sind Fehlfunktionen des implantierbaren Sys-

tems unwahrscheinlich, da die Intelligenz des Systems in der extrakorporalen Sendeeinheit 

untergebracht ist [56, 57]. 

Am Beispiel der Rückenmark-, Tiefe Hirn- und Sakralnervenstimulatoren von Medtronic wer-

den mehr als 80 % der produktbezogenen AEs durch Dislokation, Migration und Bruch der Zu-
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leitungen verursacht und erfordern in jedem zweiten Fall einen zusätzlichen chirurgischen Ein-

griff [36, 41]. Eine weitere Begrenzung der Lebensdauer hochintegrierter implantierbarer Sys-

teme stellt die Batterieentladung dar [38]. Mit einfach aufgebauten, batterie- und leitungslo-

sen, frugalen implantierbaren Systemen können alle diese produktbezogenen AEs vermieden 

werden. Durch die Vermeidung zusätzlicher chirurgischer Eingriffe zum Austausch implantier-

barer Systeme werden nicht nur die Kosten gesenkt [102, 103], sondern auch das Risiko zu-

sätzlicher Komplikationen für Patienten, die zu einer gebrechlichen Bevölkerungsgruppe ge-

hören, verringert. 

Welche Auswirkungen auf Kosten, Produktion und Zulassung implan -

tierbarer Systeme sind zu erwarten? 

Widerstände, Kondensatoren und Dioden bilden die Hauptbestandteile frugaler implantierba-

rer Systeme. Einerseits sind solche Bauteile mit gleichwertigen Bauteilen verschiedener Her-

steller austauschbar, was eine bessere Verfügbarkeit erwarten lässt, andererseits sind sie auch 

kostengünstig, typischerweise im Bereich einiger Cent. Die in hochintegrierten implantierba-

ren Systemen eingesetzten Mikrocontroller und ASICs sind dagegen nicht so einfach aus-

tauschbar, ohne dass Änderungen an der Implantatschaltung vorgenommen werden müssen, 

solche Bauteile werden ebenfalls vom gleichen Hersteller produziert und sind deutlich teurer. 

ASICs der Firma Intan (Intan Technologies LLC, Los Angeles, CA, USA) kosten beispielsweise 

typischerweise mehrere hundert Euro [257]. Die Herstellungs- und Materialkosten der im Rah-

men dieser Dissertation zu Demonstrationszwecken entwickelten Implantatelektronik in der 

Größe einer Ein-Cent-Münze belaufen sich bei einer Stückzahl von 300 auf ungefähr 1,55 € pro 

Implantat. Diese Kosten entsprechen etwa einem Hundertstel der Kosten, die allein für den 

ASIC in hochintegrierten implantierbaren Systemen anfallen [257]. Frugale implantierbare 

Systeme können daher kostengünstiger hergestellt werden, was besonders vorteilhaft ist, 

wenn man bedenkt, dass die Krankheitslast weltweit ungleich verteilt ist; am Beispiel von Mor-

bus Parkinson, Epilepsie und Depression ist vor allem die Bevölkerung in Ländern mit niedri-

gem und mittlerem Einkommen betroffen [5–7]. 

Materialknappheit ist in der Industrie ein wiederkehrendes Phänomen, aber selten so ausge-

prägt wie in den letzten Jahren während der Coronakrise [258]. Liefer- und Transportengpässe 

führen zunehmend zu Störungen in den globalen Lieferketten und bremsen die Entwicklung 

der Industrieproduktion [258]. Wenn die Nachfrage nicht ausreichend von der Industriepro-

duktion bedient werden kann, kommt es zu einem Anstieg der Preise [258]. Am Beispiel der 

Automobilindustrie zeigte sich, dass Lieferengpässe bei Halbleitern die Produktion erheblich 

bremsten [259]. Nach Angaben des ifo-Instituts vom November 2021 berichteten mehr als 

88 % der befragten Unternehmen der Automobilindustrie von Produktionsbehinderungen 

aufgrund von Materialknappheit [260]. Die Materialknappheit machte sich auch besonders im 

medizinischen Bereich durch den Mangel an Beatmungsgeräten bemerkbar [43]. Um diese 

Materialknappheit zu umgehen, wurden innerhalb von drei Wochen von der Firma Viessmann 

GmbH & Co. KG vereinfachte Beatmungsgeräte entwickelt, bei denen ausschließlich Teile zum 
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Einsatz kamen, die ohnehin in Heizgeräten und Wärmepumpen verwendet werden [43]. In 

diesem Sinne sind auch frugale implantierbare Systeme vorteilhaft, da sie aus Komponenten 

bestehen, die von verschiedenen Herstellern produziert werden und auch austauschbar sind, 

z. B. ist man hinsichtlich der elektrischen Eigenschaften bei der Auswahl der Pufferkapazität 

und der Diode eines Spannungsgleichrichters flexibel, was eine gewisse Unabhängigkeit von 

Zulieferern gewährleistet. Dies gilt jedoch nicht für die ferroelektrischen MLCCs zur passiven 

Regelung des Stimulationsstroms, die ein spezifisches nichtlineares Verhalten aufweisen müs-

sen. Da die ferroelektrische Hysterese der MLCCs von den Herstellern nicht angegeben wird, 

ist ein Vergleich der Nichtlinearität zwischen den MLCCs nicht möglich. Hierzu sind weitere 

Untersuchungen erforderlich, um Parameter zu definieren, mit denen die Nichtlinearität be-

schrieben werden kann. Wenn der genaue Aufbau der MLCCs bekannt ist, wäre eine Möglich-

keit, die Materialparameter des physikbasierten Modells für diesen Zweck zu verwenden. 

Darüber hinaus sind frugale implantierbare Systeme, die nur aus einer Spule, Dioden, Konden-

satoren und Widerständen bestehen, für die Zulassung als Medizinprodukt von Vorteil. Wie 

bei Transpondern beziehen diese implantierbaren Systeme ihre Energie aus einem zeitlich ver-

änderlichen magnetischen Feld, das von einer primärseitigen Sendeeinheit erzeugt wird. Es ist 

höchst unwahrscheinlich, dass solche implantierbaren Systeme aktiv Störemissionen verursa-

chen. Zudem weisen frugale implantierbare Systeme im Vergleich zu hochintegrierten implan-

tierbaren Systemen eine höhere Zuverlässigkeit auf, da AEs aufgrund von Zuleitungsbrüchen 

und Batterieentladung vermieden werden. Auch das Risiko von Fehlzuständen ist bei solchen 

implantierbaren Systemen unwahrscheinlich, da sie nur aus einem Schwingkreis, einem Span-

nungsgleichrichter und den Stimulationselektroden bestehen und somit keine Firmware ent-

halten. Ein Ausfall wäre unter Umständen durch zu hohe induzierte Spannungen oder durch 

eine zu hohe Feuchtigkeitsdurchlässigkeit der Implantatverkapselung möglich, die zur Korro-

sion von Bauteilen und Kontakten führt [261]. Der passive Regelungsansatz des Stimulations-

stroms durch den Einsatz ferroelektrischer Werkstoffe als intelligente Materialien ist auch in 

dieser Hinsicht vorteilhaft, da im stabilen Zustand des Systems nicht nur der Stimulations-

strom, sondern auch die induzierte Spannung am MLCC in einem sicheren Bereich gehalten 

wird. Für einen Kopplungsfaktor zwischen 6 % und 12 % ändert sich die induzierte Spannung 

beim linearen MLCC in Kapitel 4.6.3 zwischen 15,7 V und 20,3 V im Gegensatz zu 15 V und 

15,7 V beim nichtlinearen MLCC #5. Ebenso ist aus Kapitel 4.6.4 ersichtlich, dass bei höherem 

Kopplungsfaktor die Stabilisierung des Stimulationsstroms leicht nachlässt. Als Folge nimmt 

der Stimulationsstrom bei höheren Kopplungsfaktoren ab und damit auch die induzierte Span-

nung. Dies gilt jedoch unter der Voraussetzung, dass die Frequenz der IPT und der Leistungs-

pegel der primärseitigen Endstufe auf den gleichen Wert eingestellt bleiben. Ein zu hoher Leis-

tungspegel der primärseitigen Endstufe kann auch bei nichtlinearen MLCCs zu einer zu hohen 

induzierten Spannung führen. 
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Ressourcenschonende und nachhaltige frugale implantierbare Systeme 

im Kontext einer umweltfreundlicheren Produktstrategie  

Die drastischen Klimaänderungen der letzten Jahrzehnte haben unserer Gesellschaft erneut 

vor Augen geführt, wie sehr Klima, Ökosysteme, Biodiversität und menschliche Gesellschaften 

in gegenseitiger Abhängigkeit stehen [262]. Die vom Menschen verursachten Emissionen von 

Treibhausgasen, zu denen Kohlendioxid einen großen Anteil beiträgt [263], und deren An-

sammlung in der Atmosphäre verstärken den Treibhauseffekt, der für den Anstieg der globa-

len Oberflächentemperatur verantwortlich ist [262]. Die Konzentration von Kohlendioxid in 

der Atmosphäre hat seit der vorindustriellen Zeit (zwischen 1850 und 1900) bis zum Jahr 2021 

um 46 % zugenommen [262]. Nach der Klimakonferenz im Jahr 2021 in Glasgow mit der ab-

schließenden Entscheidung, die globale Erwärmung auf möglichst 1,5 °C zu begrenzen, hat 

sich die Europäische Union verpflichtet, bis zum Jahr 2050 klimaneutral zu werden [262]. Ein 

Beitrag, um dieses Ziel zu erreichen, besteht darin, den Lebenszyklus von Produkten zu ver-

längern und Abfälle auf ein Minimum zu reduzieren. Im Gegensatz zum linearen Wirtschafts-

modell, der „Wegwerfwirtschaft“, geht es bei der Kreislaufwirtschaft darum, Produkte zu ent-

wickeln, die so lange wie möglich geteilt, wiederverwendet, repariert, aufgearbeitet und re-

cycelt werden können [262]. 

Frugale implantierbare Systeme, in denen nur die absolut notwendigen Funktionalitäten im-

plementiert werden, nämlich die Umwandlung einer induzierten Spannung in einen Stimula-

tionspuls [56, 57], lassen sich gut in dieses Wirtschaftsmodell integrieren. Solche implantier-

baren Systeme, die nur aus einer Spule, Kondensatoren, Widerständen und Dioden bestehen, 

können im Gegensatz zu hochintegrierten implantierbaren Systemen ressourcenschonend 

hergestellt werden. Die Philosophie dieser Dissertation, zusätzliche Funktionalitäten zu imple-

mentieren, indem bereits vorhandene Werkstoffe als intelligente Materialien genutzt werden, 

ohne zusätzliche Halbleiter zu benötigen, steht im Einklang mit dem Konzept der frugalen In-

novation. Batterielose, zuleitungsfreie und einfach aufgebaute frugale implantierbare Sys-

teme sind, wie in zahlreichen Literaturstellen gezeigt [35, 37, 38, 41], hinsichtlich Zuverlässig-

keit und Langzeiteinsatz durch Vermeidung von produktbezogenen AEs vorteilhaft und damit 

Teil einer nachhaltigen Produktstrategie. Im Idealfall sollten zusätzliche chirurgische Eingriffe 

mit frugalen implantierbaren Systemen während des gesamten Lebensverlaufs des Patienten 

vermieden werden. 

Wenn die Lebensdauer implantierbarer Systeme nicht mehr durch produktbezogene AEs be-

stimmt wird, gewinnt die Dichtheit der Implantatverkapselung umso mehr an Bedeutung. Ti-

tan- und Keramikgehäuse werden aufgrund ihrer Biokompatibilität und Dichtheit weitgehend 

zur Verkapselung von Implantaten eingesetzt [261, 264]. Daneben wurde eine Vielzahl von 

Polymermaterialien, darunter Polyimid, Parylene, Flüssigkristallpolymer und Polydimethylsi-

loxan, als Alternative identifiziert [261]. Polymermaterialien weisen zwar eine deutlich höhere 

Gas- und Feuchtigkeitsdurchlässigkeit auf als herkömmliche Metall- oder Keramikgehäuse, 



124 

 

insbesondere in rauen in vivo Umgebungen, und werden auch seltener in zugelassenen Im-

plantaten für den Langzeiteinsatz verwendet, bieten aber den Vorteil, dass sie kostengünsti-

ger, mechanisch flexibler und leichter sind sowie einen höheren Miniaturisierungsgrad der 

Implantatelektronik ermöglichen [261, 265]. So wurden beispielsweise die Elektronik und die 

Spule zur induktiven Energiegewinnung des Hypoglossusstimulators Genio® (Nyxoah SA, 

Mont-Saint-Guibert, Belgien) mit Silikon verkapselt [266]. Polymerverkapselungen weisen zu-

dem eine kürzere Biostabilität im Körper auf, da die Polymere unter physiologischen Bedin-

gungen abgebaut werden [261]. Wenn die biologisch abgebauten Stoffe jedoch für den Pati-

enten sicher und biokompatibel sind, muss dies für den Langzeiteinsatz implantierbarer Sys-

teme nicht unbedingt ein Hindernis darstellen [261]. Implantierbare Systeme müssen daher 

je nach Implantationsort nicht unbedingt hermetisch sein [261]. Bei solchen nicht hermeti-

schen Verkapselungen ist es eigentlich nur eine Frage der Zeit, bis sich Feuchtigkeit an den 

Bauteilen bildet. Die daraus resultierende Korrosion an elektronischen Bauteilen und Kontakt-

stellen ist eine der Hauptursachen für den Ausfall implantierbarer Systeme durch nicht her-

metische Verkapselungen [261]. Nicht hermetische Verkapselungen werden im Allgemeinen 

als zuverlässiger Schutz der implantierten Elektronik über einen Zeitraum von einigen Jahren 

angesehen, im Gegensatz zu mehreren Jahrzehnten bei hermetischen Verkapselungen [267, 

268]. Nicht hermetische Verkapselungen auf Polymerbasis können somit heute als geeignet 

für implantierbare Elektronik in akuten Anwendungen angesehen werden [261]. Weitere For-

schung ist jedoch erforderlich, um den Langzeiteinsatz zu ermöglichen [261]. Polymerbasierte 

Verkapselungen müssen dahingehend weiterentwickelt werden, dass ein ausreichender 

Schutz vor Feuchtigkeit über die gesamte Lebensdauer der implantierbaren Systeme gewähr-

leistet ist, um die Integrität der elektrischen Bauteile und Kontakte zu schützen sowie das 

nichtlineare Verhalten der MLCCs zu erhalten. Nach den Arbeiten von Saito et al. [269, 270] 

konnte gezeigt werden, dass Wasserstoff in Bariumtitanat-basierte Dielektrika unter rauen 

Umgebungsbedingungen, d. h. bei hoher Luftfeuchtigkeit, hoher Temperatur und hoher 

Gleichspannung, eindringen kann, was eine der Ursachen für die Abnahme des Isolationswi-

derstandes darstellt. In diesem Zusammenhang stellt sich die Frage, ob bestimmte MLCCs hin-

sichtlich ihres Alterungsverhaltens besser geeignet als andere sind und ob z. B. Dioden mit 

einem hermetisch versiegelten Glasgehäuse besser geeignet sind als mit einem Kunststoffge-

häuse. Diese Frage könnte auch für MLCCs gestellt werden, da diese im Einbrandverfahren bei 

höheren Temperaturen hergestellt werden (über 1000 °C) [205, S. 53], wäre es auch denkbar, 

diese mit einem hermetisch versiegelten Glasgehäuse zu versehen. Diese Fragestellungen 

können als Leitfaden für weitere Untersuchungen dienen. 

Zuverlässigkeit und Alterungsverhalten ferroelektrischer MLCCs  

Aus der Literatur ist bekannt, dass ferroelektrische Werkstoffe einer Ermüdung unterliegen 

und sich daher ihre elektrischen Eigenschaften durch Alterung ändern [177, S. 32]. Die Ermü-

dung des Dielektrikums hängt von den Betriebsbedingungen ab, d. h. bei welcher Temperatur, 
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Luftfeuchtigkeit und elektrischer Spannung die MLCCs betrieben werden, aber auch maßgeb-

lich vom Herstellungsprozess [271]. Eine heute wohlbekannte Strategie zur Erhöhung der Le-

bensdauer von MLCCs besteht darin, die Konzentration von Sauerstoffleerstellen im Dielektri-

kum zu verringern [206]. In den am häufigsten verwendeten Dielektrika, nämlich in Bari-

umtitanat-basierten MLCCs [271], werden zu diesem Zweck Dotierstoffe eingesetzt, deren Io-

nenradius nahe dem der Barium- und Titanionen liegt [206]. Solche Dotierstoffe werden als 

amphotere Dotierstoffe bezeichnet, da sie die Fähigkeit besitzen, sowohl die Stelle eines 

Elektronendonators seitens der Bariumionen als auch die Stelle eines Elektronenakzeptors sei-

tens der Titanionen zu besetzen, wodurch die Konzentration an Sauerstoffleerstellen im 

Dielektrikum wesentlich reduziert wird [206]. Zu diesen amphoteren Dotierstoffen gehören 

z. B. Yttriumoxid (Y2O3) sowie die Seltenerdoxide Dysprosium (Dy2O3), Holmium (Ho2O3) und 

Erbium (Er2O3) [272]. Dysprosium gehört zu den am häufigsten verwendeten Dotierstoffen, da 

es im Vergleich zu den anderen Seltenerdelementen sehr kostengünstig ist [271]. Zusätzlich 

können die Dielektrika von MLCCs mit Innenelektroden aus unedlen Metallen im Herstellungs-

prozess reoxidiert werden, um die Konzentration von Sauerstoffleerstellen an den Elektroden-

grenzflächen zu reduzieren [206]. 

Um die in den letzten Jahren angestrebte Erhöhung der Kapazitätsdichte von MLCCs zu errei-

chen, wird die Dicke der Dielektrikumsschichten reduziert [271]. Dazu ist es einerseits not-

wendig, die Korngröße des Ferroelektrikums zu reduzieren und andererseits die Spannungs-

festigkeit zu erhöhen, da bei geringerer Schichtdicke und gleicher Spannung höhere elektri-

sche Felder entstehen [271]. Auch zu diesem Zweck ist der Einsatz von Dysprosium als Dotier-

stoff in Bariumtitanat-basierten MLCCs nützlich. Die Dotierung mit Dysprosium führt zu einer 

Erhöhung der Tetragonalität der Kristallstruktur von Bariumtitanat sowie zu einer Unterdrü-

ckung des Kornwachstums und damit zu einer signifikanten Verringerung der mittleren Korn-

größe [273]. Infolgedessen weist das Dielektrikum eine höhere Permittivität und Spannungs-

festigkeit auf [273]. Dabei ist zu berücksichtigen, dass mikrostrukturelle Unregelmäßigkeiten 

der dielektrischen Schichten elektrische Durchschläge begünstigen und zu einer vorzeitigen 

Alterung der MLCCs führen [274]. Die dielektrischen Eigenschaften von MLCCs hängen auch 

stark von der Partikelgröße des Keramikpulvers ab, das zur Herstellung des Dielektrikums ver-

wendet wird [271]. In [275] wurde beispielsweise ein Schlicker auf Basis von Bariumtitanat-

partikeln mit unterschiedlicher Partikelgröße hergestellt und dessen Permittivität gemessen. 

Bei Raumtemperatur wurde die maximale Permittivität bei einer Partikelgröße von 140 nm 

festgestellt [275]. Oberhalb dieser Partikelgröße nahm die Permittivität drastisch ab [275]. In 

der gleichen Arbeit wurden anschließend MLCCs in einem zweistufigen Sinterprozess herge-

stellt, unter Verwendung von Bariumtitanatpartikeln mit einer durchschnittlichen Größe von 

100 nm [275]. Mit dem zweistufigen Sinterverfahren wurden Korngrößen zwischen 0,6 und 

13 µm erreicht. Die maximale Permittivität wurde bei einer Korngröße von 1,1 µm erzielt 

[275]. Die Frequenzabhängigkeit der Permittivität wird ebenfalls von der Korngröße beein-

flusst [275]. Diese Abhängigkeit der Permittivität lässt sich durch die Struktur der Partikel er-
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läutern. Bariumtitanatpartikel bestehen aus drei Schichten. Die äußere Schicht weist eine ku-

bische Kristallstruktur mit paraelektrischen Eigenschaften auf, während der Kern der Partikel 

von einer tetragonalen Kristallstruktur gebildet wird und somit ferroelektrische Eigenschaften 

besitzt [276]. Die Zwischenschicht hat eine Kristallstruktur, die zwischen der kubischen und 

der tetragonalen Kristallstruktur liegt [276]. Aufgrund der unterschiedlichen dielektrischen Ei-

genschaften der einzelnen Partikelschichten hängt die Permittivität eng mit dem Volumenan-

teil der drei verschiedenen Schichten zusammen [271]. Dabei ist zu beachten, dass die Kris-

tallstruktur der einzelnen Schichten nicht von der Partikelgröße abhängt, wobei der Volumen-

anteil der Zwischenschicht und der äußeren kubischen Oberflächenschicht mit abnehmender 

Partikelgröße zunimmt [276]. Aufgrund der konstanten Körpertemperatur und der gepulsten 

IPT kann die Temperaturabhängigkeit der Permittivität ferroelektrischer Dielektrika für frugale 

implantierbare Mikrostimulatoren vernachlässigt werden. Die Temperaturabhängigkeit kann 

jedoch durch Dotierung mit Seltenerden beeinflusst werden [271, 277]. 

Die Kinetik der Domänenumschaltung (siehe Kapitel 4.3) ist für die dielektrischen Eigenschaf-

ten ferroelektrischer Werkstoffe ausschlaggebend [278]. Defekte in der Kristallstruktur von 

Dielektrika können die Beweglichkeit der Domänen stark beeinflussen und zu einer Fixierung 

von Domänen führen, wodurch sich die dielektrischen Eigenschaften ändern [279]. Infolge-

dessen ändert sich der gesamte nichtlineare Verlauf der Hysterese [280], einschließlich der 

Abhängigkeit der Permittivität von der Amplitude der angelegten Wechselspannung, der Per-

mittivität im Sättigungsbereich sowie der Spannungsbereich, in dem die Hysterese vom linea-

ren zum nichtlinearen Bereich übergeht; auch das Alterungs- bzw. Ermüdungsverhalten des 

Dielektrikums werden beeinflusst [281]. Die mikroskopischen Ursachen der Fixierung von Do-

mänen durch Defekte, z. B. durch Leerstellen und Dotierstoffe [278], sind weitgehend uner-

forscht [279], aber dennoch von großer Bedeutung für die Optimierung der Zuverlässigkeit 

und des Alterungsverhaltens von MLCCs [278, 282]. Am Beispiel von Bariumtitanat kann die 

Permittivität und ihre Spannungsabhängigkeit direkt durch die Tetragonalität der Kristallstruk-

tur beeinflusst werden [249]. Die Tetragonalität der Kristallstruktur kann über das Verhältnis 

von Barium- zu Titanionen eingestellt werden [249]. 

Das Alterungsverhalten von ferroelektrischen MLCCs wird durch höhere Gleichspannungen 

beschleunigt [283]. Ohne Gleichspannung sind die Dipole in den einzelnen Körnern zunächst 

zufällig angeordnet [271]. Wird jedoch eine Gleichspannung angelegt, so richten sich die Di-

pole in Richtung der angelegten Gleichspannung aus [271]. Bei hohen Gleichspannungen wer-

den die Dipole in Richtung der angelegten Vorspannung fixiert und tragen nicht mehr zur Po-

larisation bei; daraus resultiert eine Abnahme der Permittivität [271]. Wenn die Korngröße 

kleiner wird oder die Permittivität des Dielektrikums abnimmt, nimmt in der Regel auch die 

Spannungsabhängigkeit der Permittivität ab [271]. 

Werden ferroelektrische Dielektrika ausreichend lange über ihre Curie-Temperatur erhitzt, 

üblicherweise mehrere Stunden [284], richten sich ihre Domänen beim Abkühlen wieder in 

ihrer ursprünglichen Orientierung aus [283]. Die ursprünglichen dielektrischen Eigenschaften 
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werden somit wiederhergestellt [284]. Eine weitere Möglichkeit die ursprünglichen ferro-

elektrischen Eigenschaften der Dielektrika wiederherzustellen ist durch das Anlegen einer 

Wechselspannung [284]. Das Alterungsverhalten und die Wiederherstellung der ursprüngli-

chen dielektrischen Eigenschaften der Dielektrika stehen in engem Zusammenhang mit der 

elektrischen Leitfähigkeit des verwendeten ferroelektrischen Werkstoffs [284]. Donatordo-

tierte (weiche) Ferroelektrika zeigen eine geringe Leitfähigkeit und fast keine Alterung, wäh-

rend Akzeptordotierte (harte) Ferroelektrika eine mittlere Leitfähigkeit und eine starke Alte-

rung aufweisen [284]. In [285] wurden beispielsweise die dielektrischen Eigenschaften einer 

mit Eisen dotierten Blei-Zirkonat-Titanat-Probe bei einer Frequenz von 55 mHz mit einer si-

nusförmigen Wechselspannung nach 70 Zyklen, d. h. nach etwa 21 Minuten, wiederherge-

stellt. Ob die Alterung der ferroelektrischen MLCCs in frugalen implantierbaren Systemen 

durch die induzierte Wechselspannung unterdrückt werden kann, müsste genauer untersucht 

werden. Insbesondere, ob dies bei Frequenzen zwischen 100 kHz und 1 MHz möglich ist, wel-

che Amplitude dafür erforderlich ist, wie viele Zyklen durchlaufen werden müssen und ob be-

stimmte Dotierstoffe diesen Prozess begünstigen. 

Um die Zuverlässigkeit und das Alterungsverhalten der MLCCs zu verbessern, werden ihre 

dielektrischen Eigenschaften in hochbeschleunigten Lebensdauertests bei hohen Temperatu-

ren, hoher Luftfeuchtigkeit und elektrischer Spannung untersucht. Seltene Erden können nicht 

nur eingesetzt werden, um die dielektrischen Eigenschaften von Bariumtitanat durch Beein-

flussung des Kornwachstums und der Tetragonalität der Kristallstruktur signifikant zu verän-

dern, sondern auch, um gezielt Defektstellen zu erzeugen [271]. Durch den gezielten Einbau 

von Defekten in Bariumtitanat kann das Alterungsverhalten von MLCCs unterdrückt werden 

[271]. Yoon et al. [286] konnten z. B. feststellen, dass eine Erhöhung der Konzentration von 

Dysprosium in einem auf Bariumtitanat basierenden, mit Dysprosium und Mangan co-dotier-

ten MLCC die Ermüdung des Dielektrikums signifikant reduzieren kann. 

Die Umgebungsbedingungen in frugalen implantierbaren Systemen sind im Hinblick auf die 

Alterung ferroelektrischer MLCCS größtenteils vorteilhaft. Die Umwandlung der induzierten 

Spannung in einen Stimulationspuls erfolgt mit einem geringen Tastverhältnis im Bereich von 

ca. 1 %, sodass von einer konstanten Temperatur des Dielektrikums von 37 °C ausgegangen 

werden kann. Auch wenn die nichtlinearen Eigenschaften der MLCCs ausgenutzt werden, die 

erst bei höheren Spannungen auftreten, liegt die Amplitude der induzierten Spannung inner-

halb der von den Herstellern angegebenen Nennspannungen. 

Modellierung der nichtlinearen spannungsabhängigen Kapazität ferro -

elektrischer MLCCs in induktiv gekoppelten implantierbaren Systemen  

In dieser Dissertation wurde zunächst die spannungsabhängige Kapazität von MLCCs auf übli-

che Weise modelliert, indem der Strom durch den MLCC aus dem Produkt der zeitlichen Ab-

leitung der Spannung über dem MLCC und der Kapazität, die selbst eine Funktion der über 

dem MLCC anliegenden Spannung ist, berechnet wurde (siehe Kapitel 2.6.3 und 3.3.2). Da es 
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sich um phänomenologische Modelle handelt, die die nichtlinearen Eigenschaften ferro-

elektrischer MLCCs der Klasse 2 mit Hilfe der gemessenen Differentialkapazität nachbilden, 

sind diese Modelle mit geringem Aufwand umsetzbar. Es konnte jedoch gezeigt werden, dass 

diese Modelle nicht geeignet sind, um die spannungsabhängige nichtlineare Kapazität ferro-

elektrischer MLCCs zu modellieren (siehe Kapitel 4.2.3). 

Dies kann anhand der Messmethode zur Bestimmung der Differentialkapazität erklärt wer-

den. Wie bereits erwähnt, wurde die Differentialkapazität der MLCCs mit einem Präzisionsim-

pedanzanalysator und einem Kleinsignal (5 mVrms) über einen Vorspannungsbereich von ±40 V 

bei einer Frequenz unterhalb von 1 MHz gemessen. Die Änderung der Vorspannung an den 

MLCCs über den gesamten Spannungsbereich erfolgt in einem Zeitfenster, das wesentlich grö-

ßer ist als die Periode des Messsignals selbst. Bei gegebener Vorspannung ist die Messzeit 

mindestens etwa 1000-mal größer als die Periode des Messsignals [234]. Es kann daher davon 

ausgegangen werden, dass die Domänen im ferroelektrischen Dielektrikum zum Zeitpunkt der 

Messung der Differentialkapazität eine statische Ausrichtung aufweisen. Im Gegensatz dazu 

wird mit der modifizierten Sawyer-Tower-Schaltung ein Großsignal zur Messung der absoluten 

Kapazität verwendet. In diesem Fall wird der Einfluss der Kinetik der Domänenumschaltung 

auf die Kapazität in die Messung mit einbezogen. Eine Ausnahme wurde allerdings für den 

MLCC #5 beobachtet. Obwohl die Modellierung mit dem physikbasierten Modell insgesamt 

eine höhere Genauigkeit aufweist, ist die Abweichung zu der Modellierung mit dem differen-

tialkapazitätsbasierten Modell gering. Eine mögliche Erklärung wäre, dass sich die Domänen 

bei einer Frequenz von 360 kHz so schnell ausrichten, dass sie bei gegebener Spannung als 

quasistatisch ausgerichtet betrachtet werden können. In diesem Fall liegen die gemessene 

Differentialkapazität (dq / du) und die Absolutkapazität (q / u) nahe beieinander. 

Aus Abbildung 5-1 ist ersichtlich, dass für den MLCC #5 die aus der gemessenen ferroelektri-

schen Hysterese resultierende Differentialkapazität 1) nahe der mit dem Impedanzanalysator 

gemessenen Differentialkapazität 2) liegt. In beiden Verläufen der Differentialkapazität ist ein 

Plateaubereich um 0 V zu erkennen. Es fällt auf, dass dieser Plateaubereich und damit der 

lineare Bereich der Hysterese bei der Messung mit dem Großsignal in 1) stärker ausgeprägt ist 

als bei der Messung mit dem Kleinsignal in 2). Die Differentialkapazität bei 0 V beträgt in 1) 

und 2) jeweils 46,33 nF und 47,49 nF. Bei 40 V wurde in 1) und 2) eine Differentialkapazität 

von 7,95 nF und 7,55 nF gemessen. Im Gegensatz dazu ist beim MLCC #15 ein signifikanter 

Unterschied in der Differentialkapazität in Abbildung 5-1 3) und 4) zu erkennen. Mit dem Im-

pedanzanalysator wurde mit einem Kleinsignal bei 0 V eine Differentialkapazität von 44,42 nF 

gemessen (siehe Abbildung 5-1 3)). Die Differentialkapazität, gemessen mit einem Großsignal 

bei 0 V, ist um 15,1 % größer (siehe Abbildung 5-1 4)). 

Dies bestätigt die Aussagen in [223, 224], wonach solche Modelle basierend auf einer gemes-

senen Differentialkapazität nur im Kleinsignalbereich für ferroelektrische nichtlineare MLCCs 

zulässig sind. Allerdings eignen sich solche Modelle gut für paraelektrische lineare MLCCs der 
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Klasse 1. Diese MLCCs bestehen aus einem paraelektrischen Dielektrikum, in dem sich die Di-

pole spontan nach dem angelegten elektrischen Feld ausrichten [203]. Dies bedeutet, dass die 

gemessene Differentialkapazität (C = dq / du) und die gemessene Absolutkapazität (C = q / u) 

identisch sind [223]. Aus diesem Grund kann mittels der Differentialkapazität, die mit dem 

Messaufbau in Kapitel 3.2.1 bei einem Kleinsignal von 5 mVrms gemessen wurde, das System-

verhalten eines induktiv gekoppelten Mikrostimulators mit einem paraelektrischen MLCC bei 

einem Großsignal von ±40 V modelliert werden (siehe Kapitel 4.2.2). 

 

Abbildung 5-1: Ferroelektrische Hysterese (Punkte) gemessen mit der Sawyer-Tower-Schaltung 

(siehe Kapitel 3.2.3) und durch Differenzierung (dq / du) resultierende Differentialkapazität (Li-

nie) der MLCCs #5 1) und #15 3). Die Verläufe in Rot und Blau wurden jeweils für zunehmende 

und abnehmende Spannung gemessen. Die mit dem Impedanzanalysator gemessenen Diffe-

rentialkapazitäten (siehe Kapitel 3.2.1) der jeweiligen MLCCs #5 und #15 sind in 2) und 4) wie-

dergegeben. Um einen Vergleich zwischen den mit der Sawyer-Tower-Schaltung und dem Im-

pedanzanalysator gemessenen Differentialkapazitäten zu ermöglichen, wurden die Werte der 

Differentialkapazität bei 0 V und 40 V in 1), 2), 3) und 4) angegeben. 

Neben den Modellen, die auf einer mit einem Kleinsignal gemessenen Differentialkapazität 

basieren, darunter auch SPICE-Modelle [223], gibt es zur Modellierung der spannungsabhän-

gigen nichtlinearen Kapazitäten von MLCCs mit einem ferroelektrischen Dielektrikum weitere 

Modelle. Dabei handelt es sich jedoch um phänomenologische Modelle, die die nichtlinearen 

Eigenschaften der MLCCs nachbilden, ohne die Physik hinter diesen nichtlinearen Eigenschaf-

ten zu berücksichtigen. Dazu gehören Modelle, die auf der Preisach-Theorie [213] oder auf 
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der Landau-Ginzburg-Devonshire-Theorie [219] basieren. Wenn der Bezug zur Physik verloren 

geht, wird auch die Tür zu weiterführenden Untersuchungen und zu anderen Disziplinen wie 

den Materialwissenschaften geschlossen, in denen beispielsweise Dielektrika mit einer spezi-

fischen Nichtlinearität hergestellt werden könnten. Im Rahmen dieser Dissertation wurde ein 

physikbasiertes Modell entwickelt, das nicht nur die Physik hinter den nichtlinearen Eigen-

schaften von ferroelektrischen MLCCs berücksichtigt, sondern auch besonders recheneffizient 

ist, allerdings auf Kosten einer ungenaueren Modellierung der Innenschleifen einer Hysterese. 

Die Ursache für den Unterschied zwischen dem Verlauf der Innen- und Außenschleifen einer 

Hysterese ist auf die Herstellung der Dielektrika zurückzuführen. Die Größe der Domänen ist 

proportional zur Größe der Körner im Dielektrikum [271]. Die Wahrscheinlichkeit der Fixierung 

einer Domäne, z. B. durch Defektstellen, ist bei größeren Domänen höher als bei kleineren 

[287]. Bei niedrigen Wechselspannungen machen sich die fixierten Domänen dadurch be-

merkbar, dass sie ihre Orientierung in Abhängigkeit von der angelegten Spannung nicht än-

dern [287]. Bei höheren Wechselspannungen jedoch richten sich die zuvor fixierten Domänen 

nach der angelegten Spannung aus, was zu einem sprunghaften Anstieg der Permittivität führt 

[287]. 

Dieser Effekt wurde auch mit dem in dieser Arbeit realisierten modifizierten Sawyer-Tower-

Messaufbau beobachtet. Die Steigung der Hysterese und damit die Differentialkapazität bei 

einer Spannung von 0 V ändert sich in Abhängigkeit von der Amplitude der angelegten Wech-

selspannung. Mit zunehmender Amplitude der Wechselspannung nimmt die Differentialkapa-

zität bei 0 V zunächst zu. Ab einer bestimmten Amplitude wird die maximale Differentialkapa-

zität erreicht. Oberhalb dieser Amplitude nimmt die Differentialkapazität wieder ab. Diese Ab-

hängigkeit der Steigung der Hysterese vom Bereich der angelegten Wechselspannung ist in 

Abbildung 5-2 verdeutlicht. 

 

Abbildung 5-2: Die Spannung am MLCC #37 wurde schrittweise von 5 V auf 16,9 V, 25,7 V und 

42,8 V erhöht und die ferroelektrische Hysterese mit der Sawyer-Tower-Schaltung aus Kapi-

tel 3.2.3 gemessen 1). In 2) ist der Bereich der gemessenen Hysteresen zwischen -10 V und 

+10 V vergrößert. Wird die Spannung von 5 V auf 16,9 V, 25,7 V und 42,8 V erhöht, so ist in 2) 

zu erkennen, dass auch die Steigung der Hysterese und damit die Differentialkapazität bei 0 V 

von 48,92 nF auf 53,59 nF, 56,19 nF und 56,68 nF zunimmt. 
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Im physikbasierten Modell dieser Arbeit werden resultierende Innenschleifen einer Hysterese 

mit unterschiedlichem Verlauf nur grob modelliert (siehe Abbildung 5-3 a) und b)). Mit ande-

ren Worten, die Abhängigkeit der Fixierung der Domänen von der Amplitude der angelegten 

Wechselspannung wird im physikbasierten Modell vernachlässigt. In Kapitel 4.4.6 konnte ge-

zeigt werden, dass das Systemverhalten mit dem physikbasierten Modell und den stark nicht-

linearen MLCCs #2, #5 und #39 mit guter Genauigkeit (R2-Wert > 90 %) vorhergesagt werden 

kann. Im Gegensatz zu diesen MLCCs mit einer maximalen Kapazitätsänderung von 

dC > 2 nF/V (siehe Kapitel 4.1.1), nimmt die Genauigkeit der Modellierung bei den MLCCs #15, 

#31 und #37 mit einer geringeren Nichtlinearität (dC < 1 nF/V) ab. Die Modellierung der In-

nenschleifen einer Hysterese ist daher eher für die Modellierung von ferroelektrischen MLCCs 

mit geringerer Nichtlinearität relevant. 

 

Abbildung 5-3: In 1) ist der gemessene (schwarz) und modellierte (rot) Stimulationsstrom als 

Funktion der in den primärseitigen Reihenschwingkreis eingespeisten Leistung P1 dargestellt. 

Die Messung wurde mit dem Messaufbau aus Kapitel 3.4 und dem MLCC #39 durchgeführt. 

Die gemessene Außenschleife der Hysterese (schwarz) sowie die modellierten Innenschleifen 

der Hysterese für eine jeweilige Leistung P1 von 5,0 Wrms (blau), 0,9 Wrms (grün) und 0,3 Wrms 

(rot) sind in 2) dargestellt. In a) und b) ist zu sehen, dass sich bei einer Änderung des Span-

nungsverlaufs die elektrische Ladung sprunghaft ändert. Bei genauer Modellierung der Innen-

schleifen sollte der Übergang wie in c) stetig erfolgen. 

Das Systemverhalten von induktiv gekoppelten Mikrostimulatoren kann mit dem physikba-

sierten Modell mit guter Genauigkeit unter der Voraussetzung vorhergesagt werden, dass die 

Verstimmung des Schwingkreises in der Implantatelektronik im Wesentlichen durch den nicht-

linearen Verlauf der Außenschleifen innerhalb eines gegebenen Spannungsbereichs bestimmt 

wird, sodass die Verstimmung durch die Innenschleifen der Hysterese vernachlässigt werden 
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kann (siehe Abbildung 5-3). Eine genaue Modellierung der Innenschleifen ist mit dem Skalie-

rungsansatz von Rizzello et al. [233] möglich, allerdings auf Kosten einer geringeren Rechenef-

fizienz. 

Ein großer Vorteil des physikbasierten Modells ist, dass wenn der genaue Aufbau der MLCCs, 

d. h. Anzahl der Dielektrikumsschichten, Fläche und Länge der Innenelektroden, bekannt ist, 

aus den gemessenen Hysteresen die konkreten Materialparameter der ferroelektrischen 

Dielektrika bestimmt werden können. In Zusammenarbeit mit den Materialwissenschaften 

und der Kenntnis der Materialzusammensetzung eines Ferroelektrikums besteht die Möglich-

keit, mit dem physikbasierten Modell durch Materialoptimierung ein Dielektrikum mit einem 

spezifischen nichtlinearen Hystereseverlauf herzustellen, mit dem ein gezieltes nichtlineares 

Verhalten induktiv gekoppelter Systeme erreicht werden kann. 

Können ferroelektrische Dielektrika in MLCCs als intelligente Materia -

lien eingesetzt werden, um eine passive Regelung des Stimulations -

stroms in frugalen implantierbaren Systemen zu ermöglichen? 

Die Nutzung der nichtlinearen Eigenschaften von ferroelektrischen MLCCs wurde im Jahr 2018 

von Ben-Yaakov et al. [224] und Kolberg et al. [136] untersucht, um diese als Steuerelement 

in LLC-Resonanzwandlern einzusetzen. In [136, 224] wurde jedoch die nichtlineare spannungs-

abhängige Kapazität der MLCCs aktiv mit einer Gleichspannungsquelle gesteuert, was wiede-

rum zusätzliche Bauelemente und Firmware erfordert. Das gleiche Konzept wurde in den Jah-

ren 2018 und 2019 von Borafker et al. [140] und Tishechkin et al. [139] in sekundärseitigen 

Schwingkreisen zur aktiven Regelung der induktiv empfangenen Energie sowie von Zeng et al. 

[137] in primärseitigen Reihenschwingkreisen umgesetzt. 

Nach den Untersuchungen von Wang et al. [288] konnte durch Ausnutzung der nichtlinearen 

Sperrschichtkapazität von zwei antiseriell geschalteten Kapazitätsdioden eine Stabilisierung 

des Wirkungsgrades der IPT über einen gegebenen induktiven Kopplungsfaktorbereich auf nä-

herungsweise 75 % erreicht werden. Der sekundärseitige Reihenschwingkreis wurde durch die 

nichtlinearen Kapazitätsdioden gebildet und mit einem primärseitigen Reihenschwingkreis 

mit Energie versorgt [288]. Als Anwendungsbeispiel wurde die IPT zum Laden der Batterie von 

Elektrofahrzeugen genannt, bei der beide Schwingkreise stark miteinander gekoppelt sind 

[288]. Ein ähnlicher Ansatz wurde im Jahr 2018 von Abdelatty et al. verfolgt, indem mehrere 

antiseriell geschaltete Kapazitätsdioden parallel geschaltet [289] oder antiseriell geschaltete 

Kapazitätsdioden parallel zu ferroelektrischen MLCCs geschaltet wurden [290, 291]. Dieses 

Konzept wurde ebenfalls von Chai et al. [292] im Jahr 2020 und von Wang et al. [293] im 

Jahr 2022 untersucht. In [293] kam neben der nichtlinearen Kapazität auch eine nichtlineare 

Induktivität zum Einsatz. 

Zusammenfassend lässt sich sagen, dass in allen oben genannten Arbeiten entweder antiseri-

ell geschaltete Kapazitätsdioden [288, 289, 292], antiseriell geschaltete Kapazitätsdioden pa-
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rallel zu ferroelektrischen MLCCs [290, 291] oder ferroelektrische MLCCs mit nichtlinearen In-

duktivitäten [293] hinsichtlich einer Stabilisierung des Wirkungsgrades der IPT bzw. der induk-

tiv übertragenen Leistung über einen gegebenen Kopplungsfaktorbereich eingesetzt wurden. 

Ein weiterer Punkt ist, dass in den Arbeiten [290, 291, 293] die nichtlineare Kapazität ferro-

elektrischer MLCCs mittels eines Polynoms dritter Ordnung als ladungsgesteuerte Spannungs-

quelle angenähert wurde, was für Optimierungsaufgaben zunächst ausreichend ist. Die zu-

grundeliegende Physik wird jedoch in keiner Weise berücksichtigt, sodass ein tieferes Ver-

ständnis der nichtlinearen Eigenschaften ferroelektrischer MLCCs und damit eine Weiterent-

wicklung des Konzeptes sowie eine Übertragung der Ergebnisse auf andere Gebiete nur ein-

geschränkt möglich sind. 

Nach der experimentellen Validierung des in dieser Arbeit realisierten physikbasierten Mo-

dells an einem linearen paraelektrischen MLCC und an stark nichtlinearen ferroelektrischen 

MLCCs wurde das Modell zur Untersuchung der Eignung von Hysteresen mit unterschiedlicher 

Nichtlinearität zur Realisierung einer passiven Regelung des Stimulationsstroms eingesetzt. 

Das gesamte System, bestehend aus der primärseitigen extrakorporalen Sendeeinheit mit ei-

nem Reihenschwingkreis und dem induktiv gekoppelten Mikrostimulator mit einem Parallel-

schwingkreis, wurde mit Hilfe des physikbasierten Modells für verschiedene Spannungen an 

der primärseitigen Endstufe bzw. Leistungspegel sowie für verschiedene Kopplungsfaktoren 

und Frequenzen charakterisiert. 

Bei diesen Untersuchungen wurde beobachtet, dass bei einem linearen paraelektrischen 

MLCC der maximale Stimulationsstrom bei einem bestimmten Kopplungsfaktor auftritt, wenn 

das System in Resonanz betrieben wird (siehe Abbildung 5-4 1)). Durch weitere Erhöhung des 

Kopplungsfaktors ergeben sich zwei Frequenzbereiche jeweils unterhalb und oberhalb der ei-

gentlichen Resonanzfrequenz, in denen wieder ein maximaler Stimulationsstrom erreicht wer-

den kann. Diese Aufteilung der Resonanzfrequenzen in zwei Bereiche wurde auch von Sun et 

al. [294] berichtet. Bei gegebenen primär- und sekundärseitigen Schwingkreisen ändert sich 

mit dem induktiven Kopplungsfaktor auch die Gegeninduktivität. Die Schwingkreise werden 

dementsprechend verstimmt. Durch Anpassung der Frequenz der IPT kann das System wieder 

in Resonanz gebracht werden; die Gegeninduktivität wird kompensiert (siehe 

Abbildung 5-4 1)). 
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Abbildung 5-4: Stimulationsstrom IStim als Funktion des induktiven Kopplungsfaktors k und des 

Verhältnisses zwischen der Frequenz f der IPT und der Resonanzfrequenz des Implantates f0 

für: 1) einen linearen MLCC und 2) den nichtlinearen MLCC #5. In 1) und 2) wurde die primär-

seitige Endstufe mit einer Spannung von 7 V betrieben. Beim linearen MLCC in 1) muss in Ab-

hängigkeit von k die Frequenz nachgestimmt werden, um die Gegeninduktivität zu kompensie-

ren und wieder den Maximalwert von IStim zu erreichen. Mit dem nichtlinearen MLCC #5 ist in 

2) zu beobachten, dass einerseits bei gleicher Änderung von k eine geringere Frequenzabsen-

kung erforderlich ist, um den Maximalwert von IStim zu erreichen, und dass sich andererseits 

oberhalb der Resonanzfrequenz ein Bereich ergibt, in dem eine Stabilisierung von IStim erzielbar 

ist. Der Stimulationsstrombereich in weißer Farbe in 2) stellt den Bereich dar, in dem die indu-

zierte Spannung am MLCC #5 oberhalb des Bereichs liegt, in dem die ferroelektrische Hysterese 

gemessen wurde. Dieser Bereich wird nicht berücksichtigt. 

Bei den nichtlinearen ferroelektrischen MLCCs konnte dagegen festgestellt werden, dass sich 

in Abhängigkeit des Leistungspegels der primärseitigen Endstufe und damit der an den nicht-

linearen MLCCs induzierten Spannung das Profil des Stimulationsstroms in Abhängigkeit des 

Kopplungsfaktors und der Frequenz ändert. Der nichtlineare Verlauf der Hysterese führt zu 

einer Verengung des Frequenzbereiches unterhalb der Resonanzfrequenz. Im Frequenzbe-

reich oberhalb der Resonanzfrequenz ergibt sich ein Bereich, in dem eine Stabilisierung des 

Stimulationsstroms erreicht werden kann (siehe Abbildung 5-4 2)). Mit anderen Worten, die 

zur Kompensation der Gegeninduktivität erforderliche Frequenzänderung nimmt unterhalb 

der Resonanzfrequenz ab. Idealerweise sollte der nichtlineare Verlauf der Hysterese so gestal-

tet und durch die induzierte Spannung ausgesteuert werden, dass die hervorgerufene Ver-

stimmung des Schwingkreises in der Implantatelektronik bei gleicher Frequenz die Gegenin-

duktivität derart kompensiert, dass ein konstanter Stimulationsstrom resultiert. Auf der Im-

plantatelektronik des Demonstrators (siehe Kapitel 4.5.4) sind Lötflächen vorgesehen, die 

eine Parallel- und/oder Reihenzusammenschaltung von nichtlinearen MLCCs ermöglichen, um 
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spezifische nichtlineare Hystereseverläufe zu erzeugen. Im Rahmen dieser Arbeit wurde zu-

dem experimentell der Einfluss einer Zusammenschaltung bestehend aus: 1) einem, 2) zwei in 

Reihe, 3) vier in Reihe, 4) zwei parallel, 5) vier parallel und 6) einem in Reihe mit zwei parallel 

geschalteten MLCCs auf das Systemverhalten eines induktiv gekoppelten Mikrostimulators 

untersucht [236] (siehe Abbildung 5-5). In diesen Zusammenschaltungen wurden entweder 

nur nichtlineare bzw. annähernd lineare MLCCs oder eine Mischung aus nichtlinearen und an-

nähernd linearen MLCCs eingesetzt. Bei gegebenem induktiven Kopplungsfaktor wurde die 

Leistung der primärseitigen Endstufe erhöht und der resultierende Stimulationsstrom gemes-

sen. Es konnte im Rahmen dieser Arbeit gezeigt werden [236], dass die stärkste Begrenzung 

des Stimulationsstroms in Abhängigkeit vom Leistungspegel der primärseitigen Endstufe mit 

einem oder einer Parallelschaltung von nichtlinearen MLCCs erreicht wird. Im Gegensatz dazu 

wird die Nichtlinearität durch die Reihenschaltung von nichtlinearen MLCCs reduziert. 

 

Abbildung 5-5: Zusammenschaltung bestehend aus: 1) einem, 2) zwei in Reihe, 3) vier in Reihe, 

4) zwei parallel, 5) vier parallel und 6) einem in Reihe mit zwei parallel geschalteten MLCCs. 

Diese bilden die Kapazität des Parallelschwingkreises eines induktiv gekoppelten Mikrostimu-

lators. Die experimentelle Untersuchung des Einflusses der resultierenden nichtlinearen span-

nungsabhängigen Kapazität auf die IPT ist beschrieben in [236]. 

Um die Machbarkeit der passiven Regelung des Stimulationsstroms durch den Einsatz der fer-

roelektrischen Werkstoffe in MLCCs der Klasse 2 als intelligente Materialien zu untersuchen, 

wurde zunächst das physikbasierte Modell eingesetzt. Dank der Recheneffizienz des Modells 

konnte das induktiv gekoppelte frugale implantierbare System über einen Frequenzbereich 

von ±100 kHz unterhalb und oberhalb der Resonanzfrequenz, über einen Kopplungsfaktorbe-

reich zwischen 1 % und 30 % und bei einer Spannung an der primärseitigen Endstufe von 1 V 

bis 30 V mit einer jeweiligen Auflösung von 1 kHz, 1 % und 1 V modelliert werden. Die Berech-

nungen wurden für vier Varianten von Implantatspulen, zwei Varianten von extrakorporalen 

Spulen und drei MLCCs mit spezifischer Nichtlinearität durchgeführt. Pro Variante ergeben 

sich 180.000 Berechnungen für den oben definierten Spannungs-, Frequenz- und Kopplungs-

faktorbereich. Als Ausgangsgröße wurde die Empfindlichkeit des Stimulationsstroms als Funk-

tion des Kopplungsfaktors über den Frequenzbereich ausgewertet. Aus den zahlreichen Mo-
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dellierungen konnte eine Spulenvariante für die extrakorporale Sendeeinheit und das implan-

tierbare System sowie ein nichtlinearer Hystereseverlauf bestimmt werden, mit dem eine Sta-

bilisierung des Stimulationsstroms möglich ist. 

Als besonders geeignet haben sich die Spulenvarianten mit Litzendraht erwiesen. Aufgrund 

des wesentlich geringeren Verlustwiderstandes von Spulen mit Litzendraht durch den gerin-

geren Skin-Effekt im Vergleich zu Spulen mit Kupferleiterbahnen auf Leiterplatten weisen 

Schwingkreise eine höhere Güte auf und sind daher empfindlicher gegenüber einer Verstim-

mung durch die spannungsabhängige Kapazität ferroelektrischer MLCCs [252]. Aus den Ergeb-

nissen der Modellierungen ergibt sich die stärkste Stabilisierung des Stimulationsstroms aus 

dem nichtlinearen Hystereseverlauf des MLCCs #5. Wenn das implantierbare System mit dem 

MLCC #5 und den Litzenspulenvarianten über einen Kopplungsfaktorbereich von 5 % bis 

12,5 % sowie 10 kHz oberhalb seiner Resonanzfrequenz betrieben wird, tritt ein Stabilisie-

rungseffekt des Stimulationsstroms auf. Unterhalb dieses Kopplungsfaktorbereichs ergibt sich 

ein geringer Stimulationsstrom, der mit zunehmendem Kopplungsfaktor zunächst nur gering-

fügig ansteigt. Im Anschluss daran steigt der Stimulationsstrom kontinuierlich an, d. h. das 

System schwingt in einen stabilen Zustand ein. Dieser Stabilisierungseffekt bleibt über den 

genannten Kopplungsfaktorbereich erhalten. Der kontinuierliche Anstieg des Stimulations-

stroms ist in Abbildung 5-6 veranschaulicht. Der Kopplungsfaktorbereich, über dem die Stabi-

lisierung des Stimulationsstroms eintritt, sowie die Streuung des Stimulationsstroms um einen 

bestimmten Wert, hängen von der Amplitude der induzierten Spannung, d. h. wie sehr die 

Hysterese ausgesteuert wird, und von der Frequenz ab. 

In diesem eingeschwungenen Zustand werden die höchsten Stimulationsströme erreicht. Es 

ist daher wichtig, dies bei der Auslegung solcher nichtlinearen Systeme zu berücksichtigen. 

Zum Beispiel, wenn die Leistung der primärseitigen Endstufe eingestellt wird, um einen be-

stimmten Stimulationsstrom einzustellen, während sich das System nicht im eingeschwunge-

nen Zustand befindet, besteht die Gefahr, dass beim Einschwingen des Systems durch Ände-

rung des Kopplungsfaktors und/oder der Frequenz die induzierte Spannung und damit der Sti-

mulationsstrom sprunghaft ansteigt, was zur Zerstörung des MLCCs und zu Schäden an den 

Elektroden und am umgebenden Gewebe führen kann. 

Bei nichtlinearen ferroelektrischen MLCCs kann bei einem Kleinsignal von Resonanz gespro-

chen werden, wenn die Hysterese im linearen Bereich betrieben wird und somit die resultie-

rende Kapazität über diesen Spannungsbereich als konstant angesehen werden kann. Der Be-

griff Resonanz ist jedoch bei höheren Spannungen, z. B. beim Einschwingen des Systems im 

Stabilisierungsbereich, nicht mehr ganz zutreffend. Aufgrund des nichtlinearen Verlaufs der 

Hysterese und der daraus resultierenden spannungsabhängigen Kapazität ergibt sich entspre-

chend dem Verlauf der induzierten Spannung zu jedem Zeitpunkt eine andere Kapazität und 

damit theoretisch eine andere Resonanzfrequenz. Der Schwingkreis mit einem nichtlinearen 

MLCC wird dadurch zu jedem Zeitpunkt mehr oder weniger verstimmt, was zu diesem Stabili-

sierungseffekt der Gegeninduktivität und damit zu einer Stabilisierung des Stimulationsstroms 
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führt. Die „Resonanz“ des implantierbaren Systems wird hier durch den nichtlinearen Verlauf 

der Hysterese des eingesetzten MLCCs bzw. durch das dynamische Schalten der Domänen im 

ferroelektrischen Dielektrikum bestimmt. Im Gegensatz zu bekannten induktiv gekoppelten 

Systemen mit einem linearen MLCC, bei denen sich die Resonanzfrequenz in Abhängigkeit 

vom Kopplungsfaktor bzw. der Gegeninduktivität ändert, variiert mit einem nichtlinearen 

MLCC die „Resonanzfrequenz“ ständig in Abhängigkeit von der Amplitude der am MLCC indu-

zierten Wechselspannung. 

 

Abbildung 5-6: Oszilloskopaufnahme der induzierten Spannung an der Implantatelektronik mit 

dem nichtlinearen MLCC #5 (magenta) und gleichgerichteter Stimulationspuls (grün) an einer 

Ohm‘schen Last von 1200 Ω. Die Frequenz der IPT und der induktive Kopplungsfaktor wurden 

konstant gehalten, der Leistungspegel der primärseitigen Endstufe wurde schrittweise von 1) 

bis 4) erhöht. In 1) ist beim niedrigsten Leistungspegel der primärseitigen Endstufe die Implan-

tatelektronik außer Resonanz, eine kleine Spannung wird induziert. Durch die schrittweise Er-

höhung des Leistungspegels der Endstufe in 2) und 3) ist am Stimulationspuls (grün) ein konti-

nuierlicher Anstieg der Spannung von knapp 4 V auf 12 V zu erkennen. Mit einer weiteren Er-

höhung des Leistungspegels der Endstufe in 4) schwingt die Implantatelektronik mit einer 

Amplitude des Stimulationspulses von ca. 14 V in einen stabilen Zustand ein. 

Da die Stabilisierung des Stimulationsstroms über einen bestimmten Kopplungsfaktorbereich 

aus einem komplexen Polarisationsmechanismus resultiert, der auf Schaltvorgängen der fer-

1)

1 ms 5 ms

5 V

15 V

1 ms 5 ms

5 V

15 V

1 ms 5 ms

5 V

15 V

1 ms 5 ms

5 V

15 V

2)
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roelektrischen Domänen beruht, die selbst auf einer thermodynamischen Übergangswahr-

scheinlichkeit basieren, wurde untersucht, inwieweit diese Stabilisierung reproduzierbar ist. 

Dies erfolgte mit den in Kapitel 4.6.2 ausgelegten Systemparametern. Über einen Kopplungs-

faktorbereich von 5 % bis 12,5 % wurde ein medianer Stimulationsstrom von 11,2 mA gemes-

sen. Ebenso konnte gezeigt werden, dass über diesen Kopplungsfaktorbereich 90 % der ge-

messenen Stimulationsströme größer gleich 10,6 mA (5. Perzentil) und kleiner gleich 11,8 mA 

(95. Perzentil) sind. Die Stimulationsströme konnten demnach in einem Bereich von ±5,4 % 

um den medianen Stimulationsstrom gehalten werden. Die maximale Abweichung zwischen 

dem minimalen und dem maximalen Stimulationsstrom beträgt somit 1,2 mA. Wird die Mes-

sung unter den gleichen Bedingungen, also auch 10 kHz oberhalb der Resonanzfrequenz, mit 

einem linearen MLCC wiederholt, schwankt der Stimulationsstrom zwischen 11,1 mA und 

15,6 mA. Mit dem nichtlinearen Hystereseverlauf des MLCCs #5 konnte somit über einen 

Kopplungsfaktorbereich von 5 % bis 12 % der Stimulationsstrom um den Faktor 3,8 konstanter 

gehalten werden als mit einem linearen MLCC. Darüber hinaus konnte bei einem maximalen 

Tastverhältnis der IPT von 1 %, in Anlehnung an die maximale Pulsdauer und Frequenz der 

Stimulationspulse zur HNS aus [57], und einem Stimulationsstrom von 9,8 mA eine maximale 

Erwärmung von 0,4 °C der Implantatspule festgestellt werden, was unter der maximal zuläs-

sigen Gewebeerwärmung von 1 °C liegt [165]. 

Konkrete Angaben zur geforderten Genauigkeit der eingestellten Amplitude des Stimulations-

stroms sind in der Literatur nicht zu finden. Für die etabliertesten Stimulationsverfahren, wie 

z. B. die Tiefe Hirnstimulation, werden Angaben zur Amplitude des Stimulationspulses und zu 

den Impedanzen der Stimulationselektroden gemacht. Wie bei dem frugalen implantierbaren 

Hypoglossusnervstimulator [57] wird auch bei den hochintegrierten Tiefe Hirnstimulatoren 

[295–297] und dem Hypoglossusnervstimulator von Inspire (Inspire Medical Systems Inc., 

Minneapolis, MN, USA) [298] die Amplitude der Stimulationspulse schrittweise erhöht, bis der 

Patient eine Besserung der Symptome bemerkt. In [295–297] wurde die Amplitude des Stimu-

lationspulses in Schritten von 0,2 V und 0,5 V erhöht und beobachtet, ab wann sich die Symp-

tome verbesserten oder Nebenwirkungen auftraten. Da die implantierbaren Systeme aus [57, 

295–298] als Spannungsquelle arbeiten, hängt der resultierende Stimulationsstrom von der 

Elektrodenimpedanz ab. Nach Messungen von Volkmann et al. [295] liegt die Elektrodenim-

pedanz bei der Tiefe Hirnstimulation typischerweise zwischen 500 und 1500 Ω. Wenn nach 

den Arbeiten [295–297] davon ausgegangen werden kann, dass eine maximale Amplitudenän-

derung des Stimulationspulses von 0,5 V zulässig ist, ergibt sich bei der kleinsten Elektroden-

impedanz von 500 Ω eine maximale Änderung des Stimulationsstroms von 1 mA. Aus dieser 

Perspektive ist eine Variation des Stimulationsstroms zwischen 11,1 mA und 15,6 mA mit ei-

nem linearen MLCC als kritisch anzusehen, insbesondere wenn das System in Resonanz be-

trieben wird (anstatt 10 kHz oberhalb der Resonanzfrequenz), wodurch der Stimulationsstrom 

noch stärker variiert. Die Stabilisierung des Stimulationsstroms im Bereich von 10,6 mA und 

11,8 mA mit dem passiven Regelungsansatz stellt eine wesentliche Verbesserung dar. Unter 

Berücksichtigung des Einflusses von Fertigungstoleranzen auf den Hystereseverlauf des 

file:///D:/Promotion/Dissertation/IEEE%23_CTVL0014be2320cfe934aa2bc6decf4374edfc3
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MLCCs #5 beträgt die maximale Änderung des Stimulationsstroms in einem Kopplungsfaktor-

bereich von 5 % bis 12,5 % somit in 90 % der Fälle 1,2 mA. 

Ein weiterer wichtiger Punkt ist die Elektrodenimpedanz. Konkrete Impedanzmessdaten von 

implantierten Elektroden zur HNS sind in der Literatur nicht zu finden. Nach Modellierungen 

von Xia et al. [299] sind für Manschettenelektroden für die HNS elektrische Impedanzen zwi-

schen 400 und 1200 Ω zu erwarten. Die Impedanzen hängen jedoch stark von der Elektroden-

fläche ab [299], was wiederum durch den angestrebten Miniaturisierungsgrad der Implantat-

elektronik bedingt ist. Eine Verringerung der Elektrodenfläche führt zu einer höheren Elektro-

denimpedanz [299]. Als Beispiel wurde in [299] bei einem Abstand zwischen den Elektroden 

und dem zu stimulierenden Nervus hypoglossus von 0,845 mm sowie einer Länge und Breite 

der Elektroden von jeweils 0,4 mm eine Impedanz von knapp 1200 Ohm modelliert. Ebenso 

ändert sich die Elektrodenimpedanz nach der Implantation durch das Wachstum von Binde-

gewebe und die Bildung von Gewebsflüssigkeit [300, 301]. Am Beispiel der Tiefe Hirnstimula-

tion kann die Elektrodenimpedanz mit der Zeit zu- oder abnehmen [302]. Die größten Ände-

rungen der Elektrodenimpedanz sind in den ersten Monaten nach der Implantation zu erwar-

ten [58]. Bei der Tiefe Hirnstimulation stellten Cheung et al. [58] eine mediane Elektrodenim-

pedanzänderung von 194 Ω über einen Zeitraum von 6 Monaten bis 5 Jahren fest. Infolgedes-

sen kann der Stimulationsstrom entweder zu niedrig sein, um eine erfolgreiche Therapie zu 

ermöglichen, oder zu hoch, wodurch die Patientensicherheit gefährdet wird. Bei dem implan-

tierbaren frugalen Hypoglossusnervstimulator von [57] dauerte die Optimierung der Stimula-

tionsparameter bis zu vier Monate. Wie bei [57] muss auch bei der passiven Regelung die 

Amplitude des Stimulationsstroms bei einer Änderung der Elektrodenimpedanz nachgestellt 

werden. Um den Stabilisierungseffekt zu erhalten, muss bei Änderung des Leistungspegels der 

primärseitigen Endstufe und damit der am nichtlinearen MLCC induzierten Spannung auch die 

Frequenz der IPT nachgestimmt werden (siehe Kapitel 4.6.2). Dies wäre mit einer Charakteri-

sierung des Systems machbar, um den Zusammenhang zwischen der Betriebsspannung der 

Halbbrücke, mit der der Leistungspegel der IPT eingestellt wird, und der Frequenz der IPT zu 

ermitteln, sodass bestimmte Stimulationsströme eingestellt werden können und der Stabili-

sierungseffekt erhalten bleibt. Alternativ könnten weitere Untersuchungen zur Impedanzan-

passung der Elektroden über das induktiv gekoppelte System an der primärseitigen Endstufe 

durchgeführt werden, um einen lastunabhängigen Stimulationsstrom zu ermöglichen. Es ist 

jedoch zu bedenken, dass solche Impedanznetzwerke in der Implantatschaltung entweder ei-

nen Kondensator in Reihe zwischen dem Schwingkreis und dem Gleichrichter [303] oder In-

duktivitäten erfordern. Bei einer angenommenen Elektrodenimpedanz im Bereich von 500 bis 

1500 Ω [295] und einem geringen induktiven Kopplungsfaktor verringert ein in Reihe geschal-

teter Kondensator die induktiv übertragene Leistung erheblich [163]. Aus diesem Grund wer-

den in implantierbaren Systemen eher Parallelschwingkreise verwendet [144]. Zusätzliche 

Komponenten wie Induktivitäten erhöhen ebenfalls den Platzbedarf und wären im Hinblick 

auf eine Optimierung des Miniaturisierungsgrades nachteilig [304]. Ein weiterer vielverspre-



140 

 

chender Ansatz wäre ein lastunabhängiger Stimulationsstrom, bei dem wie bei [304] eine Im-

pedanzanpassung nur an der primärseitigen Endstufe vorgenommen wird. Der sekundärsei-

tige Schwingkreis besteht dann weiterhin nur aus einer Spule mit einem parallel geschalteten 

Kondensator [304]. 
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6 Zusammenfassung und Ausblick 
Das Ziel der vorliegenden Arbeit war es, die Machbarkeit einer passiven Regelung des Stimu-

lationsstroms in frugalen implantierbaren Systemen durch den Einsatz ferroelektrischer Werk-

stoffe in MLCCs als intelligente Materialien zu untersuchen und gegebenenfalls den erforder-

lichen nichtlinearen Hystereseverlauf zu bestimmen. 

Um dieses Ziel zu erreichen, wurde nach umfangreichen experimentellen Untersuchungen ein 

besonders recheneffizientes physikbasiertes Modell zur Simulation der für die passive Rege-

lung relevanten stark nichtlinearen MLCCs in induktiv gekoppelten Mikrostimulatoren reali-

siert. Mit diesem grundlegend wichtigen Werkzeug war es erstmals möglich den nichtlinearen 

Verlauf der Hysterese zu bestimmen und einen Demonstrator so auszulegen, dass eine Stabi-

lisierung des Stimulationsstroms nachgewiesen werden konnte. Dieser anwendungsnahe De-

monstrator besteht aus einer extrakorporalen Sendeeinheit sowie einem frugalen implantier-

baren Stimulator in der Größe einer Ein-Cent-Münze (< 1 cm3). Zusätzlich wurde eine grafische 

Benutzeroberfläche zur Steuerung dieses Demonstrators entwickelt. Die Machbarkeit und Re-

produzierbarkeit des Konzepts der passiven Regelung des Stimulationsstroms wurde in vitro 

unter Einhaltung der zulässigen Grenzwerte für die Gewebeerwärmung nachgewiesen. 

Ein Vorteil des in dieser Arbeit entwickelten physikbasierten Modells ist, dass es einerseits ein 

Verständnis der Physik hinter den nichtlinearen Eigenschaften von MLCCs ermöglicht und an-

dererseits die Möglichkeit bietet, die Nichtlinearität der Hysterese mit Materialparametern in 

Verbindung zu bringen. Die konkreten Materialparameter eines Dielektrikums ergeben sich 

aus dem individuellen Aufbau der MLCCs, der allerdings von den Herstellern nicht angegeben 

wird. Durch zusätzliche Untersuchungen mittels Rasterelektronenmikroskopie konnte die Flä-

che und die Länge der Innenelektroden sowie die Anzahl der Dielektrikumsschichten bestimmt 

werden. Durch weitere Untersuchungen der Materialzusammensetzung des Dielektrikums 

mittels energiedispersiver Röntgenspektroskopie konnte ein Zusammenhang zwischen dem 

nichtlinearen Verlauf der Hysterese und der Materialzusammensetzung des Dielektrikums 

hergestellt werden. Die Plausibilität der ermittelten Materialparameter des für die passive Sti-

mulationsstromregelung verwendeten ferroelektrischen Materials (MLCC #5) konnte mit 

Werten aus der Literatur belegt werden. 

Dies öffnet die Tür für weitergehende Untersuchungen und Forschungskooperationen mit an-

deren Disziplinen, wie z. B. den Materialwissenschaften, um MLCCs mit anwendungsspezifi-

schen nichtlinearen Hystereseverläufen zu entwickeln und deren Eignung in einer in vivo Um-

gebung durch Langzeitversuche zu evaluieren. Weitere Untersuchungen könnten darin beste-

hen, mit Hilfe des physikbasierten Modells einen nichtlinearen Hystereseverlauf und die ent-

sprechenden Materialparameter zu bestimmen, um anwendungsspezifische Amplituden des 

Stimulationsstroms zu erzielen und den Stabilisierungseffekt des Stimulationsstroms zu ver-

stärken. 
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Im Rahmen dieser Dissertation konnte gezeigt werden, dass es möglich ist, ferroelektrische 

Werkstoffe in MLCCs als intelligente Materialien zu nutzen, um eine passive Regelung des Sti-

mulationsstroms in frugalen implantierbaren Systemen ohne zusätzliche Bauteile, Halbleiter 

oder Kommunikationskanäle zu ermöglichen. Um auf die Definition der „frugalen Innovation“ 

von Zwettler [44] zurückzukommen, mit der Produkte bezeichnet werden, die funktional, ro-

bust, ressourcenschonend, nachhaltig, erschwinglich, einfach zu bedienen, wartungsarm und 

dennoch auf einem hohen technischen Niveau sind, war der letzte Punkt nach dem aktuellen 

Stand der Technik für frugale implantierbare Systeme bisher hoch gegriffen, wenn man be-

denkt, dass solche Implantate nur eine induzierte Spannung in einen Stimulationsstrom um-

wandeln. Nach den grundlegenden Untersuchungen in dieser Dissertation, um ferroelektri-

sche Werkstoffe als intelligente Materialien zu nutzen, besteht nun das Konzept der frugalen 

Innovation nicht nur darin, die Anzahl der Bauteile auf die wesentlichsten Funktionalitäten zu 

beschränken, sondern auch alle vorhandenen intrinsischen Materialeigenschaften zu nutzen, 

um zusätzliche Funktionalitäten in frugalen implantierbaren Systemen zu realisieren und so-

mit das maximale Potenzial jedes Bauelementes auszuschöpfen. 
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8 Anhang 

8.1 Ausgewählte Keramikkondensatoren 
Tabelle 8-1: Angaben zu den ausgewählten MLCCs, durchnummeriert von #1 bis #30. Die vom 

Hersteller angegebene Nominalkapazität, Nennspannung, Baugröße, Toleranz der Nominalka-

pazität und der Temperaturkoeffizient sind in der Spalte „Beschreibung“ wiedergegeben. 

Index Herstellerteilenummer Beschreibung Hersteller 

#1 CC0402ZRY5V7BB473 47 nF, 16 V, 0402, +80%/-20%, Y5V YAGEO 
#2 0402F473Z250CT 47 nF, 25 V, 0402, +80%/-20%, Y5V WALSIN 
#3 CC0603MRY5V9BB473 47 nF, 50 V, 0603, ±20%, Y5V YAGEO 
#4 MC0603F473Z500CT 47 nF, 50 V, 0603, +80%/-20%, Y5V MULTICOMP PRO 
#5 MC0805F473Z500CT 47 nF, 50 V, 0805, +80%/-20%, Y5V MULTICOMP PRO 
#6 GRM033R60J473KE19D 47 nF, 6.3 V, 0201, ±10%, X5R MURATA 
#7 GRM033R61C473KE84D 47 nF, 16 V, 0201, ±10%, X5R MURATA 
#8 C0402C473K9RACTU 47 nF, 6.3 V, 0402, ±10%, X7R KEMET 
#9 MC0402X473K100CT 47 nF, 10 V, 0402, ±10%, X5R MULTICOMP PRO 

#10 C0402C473J8NACTU 47 nF, 10 V, 0402, ±5%, X8L KEMET 
#11 MC0402X473K160CT 47 nF, 16 V, 0402, ±10%, X5R MULTICOMP PRO 
#12 MC0402B473J160CT 47 nF, 16 V, 0402, ±5%, X7R MULTICOMP PRO 
#13 C0402C473K3RACTU 47 nF, 25 V, 0402, ±10%, X7R KEMET 
#14 0402B473J250CT 47 nF, 25 V, 0402, ±5%, X7R WALSIN 
#15 C1005X7R1H473K050BB 47 nF, 50 V, 0402, ±10%, X7R TDK 
#16 VJ0603Y473JXQPW1BC 47 nF, 10 V, 0603, ±5%, X7R VISHAY 
#17 885012206018 47 nF, 10 V, 0603, ±10%, X7R WÜRTH ELEKTRONIK 
#18 CC0603KRX7R7BB473 47 nF, 16 V, 0603, ±10%, X7R YAGEO 
#19 160X14W473MV4T 47 nF, 16 V, 0603, ±20%, X7R JOHANSON DIELECTRICS 
#20 C0603C473J3RACTU 47 nF, 25 V, 0603, ±5%, X7R KEMET 
#21 C0603C473K3RACTU 47 nF, 25 V, 0603, ±10%, X7R KEMET 
#22 CGA3E2X7R1H473K080AA 47 nF, 50 V, 0603, ±10%, X7R TDK 
#23 C0603C473J5RACTU 47 nF, 50 V, 0603, ±5%, X7R KEMET 
#24 C0603C473K1RACTU 47 nF, 100 V, 0603, ±10%, X7R KEMET 
#25 C0603C473J1RACTU 47 nF, 100 V, 0603, ±5%, X7R KEMET 
#26 885012207015 47 nF, 10 V, 0805, ±10%, X7R WÜRTH ELEKTRONIK 
#27 MC0805B473K160CT 47 nF, 16 V, 0805, ±10%, X7R MULTICOMP PRO 
#28 C0805C473J4RACTU 47 nF, 16 V, 0805, ±5%, X7R KEMET 
#29 MC0805B473K250CT 47 nF, 25 V, 0805, ±10%, X7R MULTICOMP PRO 
#30 C0805C473K5RACTU 47 nF, 50 V, 0805, ±10%, X7R KEMET 
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Tabelle 8-2: Angaben zu den ausgewählten MLCCs, durchnummeriert von #31 bis #40. Die vom 

Hersteller angegebene Nominalkapazität, Nennspannung, Baugröße, Toleranz der Nominalka-

pazität und der Temperaturkoeffizient sind in der Spalte „Beschreibung“ wiedergegeben. 

Index Herstellerteilenummer Beschreibung Hersteller 

#31 08055C473JAT2A 47 nF, 50 V, 0805, ±5%, X7R AVX 
#32 885012208029 47 nF, 16 V, 1206, ±10%, X7R WÜRTH ELEKTRONIK 
#33 885012208056 47 nF, 25 V, 1206, ±10%, X7R WÜRTH ELEKTRONIK 
#34 C1206C473K5RACTU 47 nF, 50 V, 1206, ±10%, X7R KEMET 
#35 C1206C473J5RACTU 47 nF, 50 V, 1206, ±5%, X7R KEMET 
#36 C1206C473M5RACTU 47 nF, 50 V, 1206, ±20%, X7R KEMET 
#37 C1210C473K5RACTU 47 nF, 50 V, 1210, ±10%, X7R KEMET 
#38 GRM022R60G473KE15L 47 nF, 4 V, 01005, ±10%, X5R MURATA 
#39 GRM022R60J473ME15L 47 nF, 6.3 V, 01005, ±20%, X5R MURATA 
#40 GRM022R60G473ME15L 47 nF, 4 V, 01005, ±20%, X5R MURATA 

8.2 Differentialgleichungssystem erster Ordnung 

zur Modellierung induktiv gekoppelter 

Mikrostimulatoren in Mathcad 

Die jeweiligen Ableitungen 
𝑑

𝑑𝑡
𝑖𝐿1(𝑡), 

𝑑

𝑑𝑡
𝑖𝐿2(𝑡), 

𝑑

𝑑𝑡
𝑢𝐶1(𝑡), 

𝑑

𝑑𝑡
𝑢𝐶2(𝑡) und 

𝑑

𝑑𝑡
𝑢𝐶4(𝑡) wurden in 

Mathcad Prime 3.1 und 9.0 mit den Gleichungen von (8-1) bis (8-5) beschrieben. 

𝐿2 ⋅ (𝑢𝐶1(𝑡) + 𝑅1 ⋅ 𝑖𝐿1(𝑡) − 𝑢1(𝑡, 𝜔, 𝐴𝑚𝑝)) + 𝑘 ⋅ √𝐿1 ⋅ 𝐿2 ⋅ (𝑢𝐶2(𝑡) − 𝑅2 ⋅ 𝑖𝐿2(𝑡))

𝐿1 ⋅ 𝐿2 ⋅ (𝑘2 − 1)
 (8-1) 

−
𝐿1 ⋅ (𝑢𝐶2(𝑡) + 𝑅2 ⋅ 𝑖𝐿2(𝑡)) + 𝑘 ⋅ √𝐿1 ⋅ 𝐿2 ⋅ (𝑢𝐶1(𝑡) + 𝑅1 ⋅ 𝑖𝐿1(𝑡) − 𝑢1(𝑡, 𝜔, 𝐴𝑚𝑝))

𝐿1 ⋅ 𝐿2 ⋅ (𝑘2 − 1)
 (8-2) 

𝑑

𝑑𝑡
𝑢𝐶1(𝑡) =

𝑖𝐿1(𝑡)

𝐶1
 (8-3) 

−
𝑖𝐿2(𝑡) + 𝑖𝐷(𝑢𝐶2(𝑡) − 𝑢𝐶4(𝑡))

𝐶2(𝑢𝐶2(𝑡))
 (8-4) 

−
𝑢𝐶4(𝑡) − 𝑅𝐿 ⋅ 𝑖𝐷(𝑢𝐶2(𝑡) − 𝑢𝐶4(𝑡))

𝐶4 ⋅ 𝑅𝐿
 (8-5) 

8.3 Gemessene Differentialkapazitäten 
Die Differentialkapazität jedes MLCCs wurde 10 Mal mit dem in Kapitel 3.2.1 beschriebenen 

Messplatz gemessen. Die gemessenen Differentialkapazitäten sind in Abbildung 8-1, 
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Abbildung 8-2, Abbildung 8-3 und Abbildung 8-4 dargestellt. Eine detaillierte Beschreibung 

der untersuchten MLCCs ist im Anhang 8.1 zu finden. 

 
#1 

 
#2 

 
#3 

 
#4 

 
#5 

 
#6 

 
#7 

 
#8 

 
#9 

Abbildung 8-1: Gemessene Differentialkapazitäten C nach der Vorspannung u mit dem in Ka-

pitel 3.2.1 beschriebenen Messplatz der MLCCs von #1 bis #9. Jeder MLCC wurde 10 Mal ge-

messen. 
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Abbildung 8-2: Gemessene Differentialkapazitäten C nach der Vorspannung u mit dem in Ka-

pitel 3.2.1 beschriebenen Messplatz der MLCCs von #10 bis #21. Jeder MLCC wurde 10 Mal 

gemessen. 
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Abbildung 8-3: Gemessene Differentialkapazitäten C nach der Vorspannung u mit dem in Ka-

pitel 3.2.1 beschriebenen Messplatz der MLCCs von #22 bis #33. Jeder MLCC wurde 10 Mal 

gemessen. 
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Abbildung 8-4: Gemessene Differentialkapazitäten C nach der Vorspannung u mit dem in Ka-

pitel 3.2.1 beschriebenen Messplatz der MLCCs von #34 bis #40. Jeder MLCC wurde 10 Mal 

gemessen. 

8.4 Ableitung der gemessenen 

Differentialkapazitäten nach der 

Vorspannung 
Die Differentialkapazität C der MLCCs wurde nach der Vorspannung u mit dem in Kapitel 3.2.1 

beschriebenen Messplatz gemessen. Jeder Kondensator wurde 10 Mal gemessen. Die gemes-

senen Verläufe wurden in Mathcad Prime 3.1 mit einer B-Spline-Funktion dritter Ordnung in-

terpoliert. Um die maximale Kapazitätsänderung zu bestimmen, wurden die interpolierten 

Verläufe nach der Vorspannung u abgeleitet. Die Ableitungen dC sind in Abbildung 8-5, 

Abbildung 8-6, Abbildung 8-7, Abbildung 8-8 und Abbildung 8-9 ersichtlich. Es sind keine 

Ausreißer zu erkennen. Eine detaillierte Beschreibung der untersuchten MLCCs ist im 

Anhang 8.1 zu finden. 
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Abbildung 8-5: Ableitung der Differentialkapazität C nach der Vorspannung u. Die Differential-

kapazitäten der MLCCs von #1 bis #9 wurden mit dem in Kapitel 3.2.1 beschriebenen Messplatz 

gemessen. Jeder MLCC wurde 10 Mal gemessen. Die gemessenen Verläufe wurden in Mathcad 

Prime 3.1 mit einer B-Spline-Funktion dritter Ordnung interpoliert und anschließend nach der 

Vorspannung u abgeleitet. 
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Abbildung 8-6: Ableitung der Differentialkapazität C nach der Vorspannung u. Die Differential-

kapazitäten der MLCCs von #10 bis #18 wurden mit dem in Kapitel 3.2.1 beschriebenen Mess-

platz gemessen. Jeder MLCC wurde 10 Mal gemessen. Die gemessenen Verläufe wurden in 

Mathcad Prime 3.1 mit einer B-Spline-Funktion dritter Ordnung interpoliert und anschließend 

nach der Vorspannung u abgeleitet. 
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Abbildung 8-7: Ableitung der Differentialkapazität C nach der Vorspannung u. Die Differential-

kapazitäten der MLCCs von #19 bis #27 wurden mit dem in Kapitel 3.2.1 beschriebenen Mess-

platz gemessen. Jeder MLCC wurde 10 Mal gemessen. Die gemessenen Verläufe wurden in 

Mathcad Prime 3.1 mit einer B-Spline-Funktion dritter Ordnung interpoliert und anschließend 

nach der Vorspannung u abgeleitet. 
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Abbildung 8-8: Ableitung der Differentialkapazität C nach der Vorspannung u. Die Differential-

kapazitäten der MLCCs von #28 bis #36 wurden mit dem in Kapitel 3.2.1 beschriebenen Mess-

platz gemessen. Jeder MLCC wurde 10 Mal gemessen. Die gemessenen Verläufe wurden in 

Mathcad Prime 3.1 mit einer B-Spline-Funktion dritter Ordnung interpoliert und anschließend 

nach der Vorspannung u abgeleitet. 
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Abbildung 8-9: Ableitung der Differentialkapazität C nach der Vorspannung u. Die Differential-

kapazitäten der MLCCs von #37 bis #40 wurden mit dem in Kapitel 3.2.1 beschriebenen Mess-

platz gemessen. Jeder MLCC wurde 10 Mal gemessen. Die gemessenen Verläufe wurden in 

Mathcad Prime 3.1 mit einer B-Spline-Funktion dritter Ordnung interpoliert und anschließend 

nach der Vorspannung u abgeleitet. 
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Auszeichnung 

Der Beitrag auf der Konferenz „6th International Electronic Conference on Sensors and 

Applications“ mit dem Titel „Modelling the Nonlinear Properties of Ferroelectric Materials in 

Ceramic Capacitors for the Implementation of Sensor Functionalities in Implantable Electron-

ics“ wurde am 13. Dezember 2019 mit dem Preis für den besten Konferenzbeitrag ausgezeich-

net (siehe Abbildung 9-1). 

 

Abbildung 9-1: Auszeichnung für den besten Beitrag während der Konferenz „6th International 

Electronic Conference on Sensors and Applications“ am 13. Dezember 2019. 
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oder indirekt übernommenen Daten und Konzepte sind unter Angabe der Quelle gekennzeich-

net. 

Die Arbeit wurde bisher weder im In- noch im Ausland in gleicher oder ähnlicher Form in einem 

Verfahren zur Erlangung eines akademischen Grades vorgelegt. 
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12 Lebenslauf 
Aus datenschutzrechtlichen Gründen wird der Lebenslauf in der elektronischen Fassung der 

Dissertation nicht veröffentlicht. 


