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Kurzfassung 
Implantierbare Glukose-Brennstoffzellen auf Basis abiotischer Katalysatoren sind ein vielversprechender Ansatz 
zur Verwirklichung einer autarken Energieversorgung für medizinische Mikroimplantate. Durch elektrochemi-
sche Umsetzung des körpereigenen Blutzuckers könnte eine nachhaltige Energieversorgung im µW-Bereich rea-
lisiert werden, und die Lebensdauer aktiver Implantate wäre nicht länger von einer begrenzten Batteriekapazität 
bestimmt.  Bereits in den 1960er Jahren wurden implantierbare Glukose-Brennstoffzellen auf Basis von Platin 
und Aktivkohle als Alternative zu den damals in Herzschrittmachern verwendeten Batterien entwickelt. Die 
Tragfähigkeit des Konzepts wurde durch Tierversuche demonstriert,  in denen  über einen Zeitraum von bis zu 
150 Tagen Leistungsdichten von 1,6 µW cm-2 erreicht wurden. Trotz der vielversprechenden Ergebnisse verlor 
das Konzept mit der Markteinführung leistungsstarker Lithium-Iod-Batterien im Jahre 1975 an Bedeutung und 
wurde seither nicht weiter verfolgt. Mit der steigenden Zahl mikrosystemtechnischer Implantate für medizinische 
Langzeit-Anwendungen herrscht jedoch wieder ein gesteigertes Interesse an implantierbaren Glukosebrennstoff-
zellen als autarke Energieversorgung. Der vorliegende Beitrag bietet einen Überblick über den Stand der Technik 
sowie die aktuellen Entwicklungsarbeiten in diesem Bereich. 
 
 
1 Einleitung 

1.1 Autarke Energieversogung für me-
dizinische Mikroimplantate 

Unter dem Begriff Energy Harvesting werden zur Zeit 
eine Reihe von Ansätzen zur autarken Energieversor-
gung von medizinischen Mikroimplantaten verfolgt 
[1]. Darunter sind auch implantierbare Glukosebrenn-
stoffzellen, die im Vergleich zu mechanischen oder 
thermoelektrischen Energiewandlern eine besonders 
kontinuierliche und von äusseren Einflüssen wie Be-
wegung und Temperatur unabhängige Art der Ener-
giebereitstellung innerhalb des Körpers versprechen. 
Während mit enzymatischen Glukosebrennstoffzellen 
Leistungsdichten bis zu 430 µW cm-2 unter physiolo-
gischen Bedingungen erreicht werden können [2], ist 
deren Lebensdauer durch die geringe Stabilität der 
Enzyme bislang auf wenige Wochen beschränkt [3].  
Ein aktuell wenig beachteter Ansatz ist die Verwen-
dung von abiotischen Katalysatoren wie z.B. Platin 
und Aktivkohle in implantierbaren Glukosebrenn-
stoffzellen [4;5]. Durch die Verwendung von biokom-
patiblen abiotischen Katalysatoren sind solche 
Systeme gegenüber enzymatischen Glukosebrenn-
stoffzellen im Hinblick auf Langzeitstabilität und die 
für medizinische Implantate unverzichtbare Sterili-
sierbarkeit im Vorteil. Mit der unter physiologischen 
Bedingungen vergleichweise geringen Leistungsdich-
te im Bereich einiger µW cm-2 konzentriert sich das 
Anwendungsfeld abiotisch katalysierter Glukose-
brennstoffzellen dabei auf energieeffiziente Mikro-

implantate mit einem Leistungsbedarf unter 100 µW, 
z.B. Herzschrittmacher und Vitalsensoren.               
 
1.2 Funktionsprinzip abiotisch kata-

lysierter Glukose-Brennstoffzellen 

Die Elektrizitätserzeugung in einer abiotisch kataly-
sierten Glukosebrennstoffzelle erfolgt durch die elekt-
rochemische Reaktion von Glukose mit Sauerstoff an 
zwei räumlich getrennten Elektroden. Elektronen, die 
bei der Elektrooxidation von Glukose an der Anode 
freigesetzt werden, fliessen über einen externen Last-
stromkreis zur Kathode. Dort wird Sauerstoff als der 
terminale Elektronenakzeptor reduziert.  Sowohl Glu-
kose als auch Sauerstoff diffundieren aus dem Blut 
oder der Gewebeflüssigkeit zu den Elektroden. 
Als Reaktionsprodukt der Glukoseoxidation an Pla-
tinelektroden konnte im Wesentlichen Glukonsäure 
nachgewiesen werden [6]. Die sich daraus ergebenden 
Reaktionsgleichungen und Abläufe in einer abiotisch 
katalysierten Brennstoffzelle sind in Bild 1 schema-
tisch dargestellt.  
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Bild 1 Elektrodenreaktionen einer abiotisch kata-
lysierten Glukosebrennstoffzelle, nach  [7]. 



1.3 Historische Entwicklung  

Bereits im Jahre 1967 wurde die erste abiotisch kata-
lysierte Glukosebrennstoffzelle für den Betrieb mit 
Körperflüssigkeit präsentiert und als zukünftige Ener-
gieversorgung für Herzschrittmacher vorgeschla-
gen [8]. In den folgenden Jahren wurde das Konzept 
von mehreren akademischen und industriellen For-
schungsgruppen intensiv vorangetrieben. Die ersten 
direkt im Körpergewebe implantierbaren Prototypen 
wurden 1970 von der American Hospital Supply Cor-
poration [4] und am Michael Reese Hospital [9] vor-
gestellt, gefolgt von ähnlichen Entwicklungen  der 
Firmen Siemens und Tyco im Jahre 1972 [10;11]. Er-
folgreiche in-vivo Versuche am Tier wurden von Sie-
mens und der American Hospital Supply Corporation 
durchgeführt [4;12]. Trotz der vielversprechenden Er-
gebnisse verlor die Technologie mit dem Aufkommen 
leistungsstarker Lithium-Iod-Batterien an Bedeutung, 
so dass ab 1975 auf dem Gebiet keine weiteren Ent-
wicklungen berichtet wurden.  Erst im Zuge der stei-
genden Anzahl medizinischer Mikroimplantate wurde 
das Konzept im Jahre 2004 von unserer Arbeitsgruppe 
wieder aufgegriffen. 

2 Stand der Technik 

Der Stand der Technik begründet sich auf die bereits 
in den 1970er Jahren veröffentlichten Untersuchun-
gen. Obwohl eine Vielzahl von Publikationen verfüg-
bar sind, wurden wesentliche Konstruktionsmerkmale 
der damals entwickelten Prototypen nicht oder nur 
unvollständig veröffenlicht. Dadurch gestaltet sich der 
direkte Vergleich der erzielten Ergebnisse und die Re-
konstruktion von entsprechenden Prototypen schwie-
rig. Die wichtigsten abiotischen Katalysatoren für 
Glukoseoxidation und Sauerstoffreduktion werden in 
Abschnitt 2.1 vorgestellt. Im Anschluss findet sich 
eine Gegenüberstellung von Konstruktion und Leis-
tungsdaten der beiden am weitesten entwickelten Pro-
totypen implantierbarer abiotisch katalysierter 
Glukosebrennstoffzellen. 
 
2.1 Abiotische Katalysatoren  

2.1.1 Sauerstoffreduktion 

Platin zeigt im Vergleich zu Palladium, Gold und  Sil-
ber die höchste katalytische Aktivität in isotonem 
Phosphatpuffer bei neutralem pH [13]. Silber zeichnet 
sich gegenüber Platin dadurch aus, dass an an seiner 
Oberfläche Sauerstoff selektiv reduziert werden kann, 
und es so in Gegenwart von Glukose nicht zur Aus-
bildung von Mischpotentialen kommt. Gegenüber 
Platin  stellt sich an Silber jedoch ein um ca. 400 mV 
geringeres Sauerstoffreduktionspotential ein [13].  Im 
Brennstoffzellenbetrieb ergibt sich daraus eine ent-
sprechende Verringerung von Zellspannung und  Leis-

tungsdichte. Mit Aktivkohle steht ebenfalls ein O2-
selektiver Katalysator zur Verfügung, der eine höhere 
katalytische Aktivität als Silber besitzt. Unter Strom-
fluss liegt das Elektrodenpotential einer Aktivkohle-
elektrode um ca. 200 mV höher als das Potential einer 
vergleichbaren Silberelektrode [14].  

2.1.2 Glukoseoxidation 

Neben den ursprünglich verwendeten Platinkatalysa-
toren zur Glukoseoxidation [5;15] wurden auch eine 
Reihe anderer Edelmetalle und deren Legierungen be-
schrieben. Als polierte Elektroden zeigte Iridium eine 
dreifach höhere Stromdichte als Platin bevor es zur 
irreversiblen Elektrodenpolarisation kam. Mit Platin-
Ruthenium und Rhodium konnten sogar fünf- bzw. 
siebenfach höhere Stromdichten erreicht werden [16]. 
Ein spezieller Raney-Platinkatalysator wurde aus Le-
gierungen von Nickel und Wolfram mit Platin gewon-
nen. Mittels Säurebehandlung wurden die unedlen 
Metalle aus der Legierung gelöst und so poröse Pla-
tinfolien mit hoher katalytischer Aktivität hergestellt. 
Bei einem Elektrodenpotential von 400 mV vs. RHE 
(reversible Wasserstoffelektrode) zeigten diese Elekt-
roden im Vergleich zu einer konventionellen Platin-
Schwarz-Elektrode eine neunfach höherere Strom-
dichte [17]. 

2.2 Ausgeführte Prototypen 

Da Glukose und Sauerstoff in der Körperflüssigkeit 
im Allgemeinen als Gemisch vorliegen, muss bei 
Verwendung von nicht-selektiven Katalysatoren eine 
Reaktandentrennung in der Brennstoffzelle erfolgen. 
An einer Platinelektrode würde sich bei gleichzeiti-
gem Vorhandensein von Sauerstoff und Glukose ein 
Mischpotential ausbilden (elektrochemischer Kurz-
schluss). Dieses Potential liegt zwischen den Redox-
potentialen der beiden Teilreaktionen. Somit käme es 
zu einer erheblich verminderten Leistungsfähigkeit 
der Brennstoffzelle. Aus diesem Grund wurden zwei 
Konzepte zur Reaktandentrennung innerhalb der 
Brennstoffzelle entwickelt, die sich hauptsächlich in 
der Ausführung der Kathode unterscheiden. Beide 
Konzepte und die Leistungsdichten entsprechender 
Prototypen werden im Folgenden vorgestellt. 
 
2.2.1 Hydrophobe Kathodenmembran 

Im ersten Konzept (Bild 2) werden nicht-selektive  
Edelmetalle wie z.B. Platin als Katalysator für beide 
Elektrodenreaktionen eingesetzt. Die Kathode wird 
gegen die umgebende Körperflüssigkeit mit einer 
hydrophoben Membran versehen, durch die nur Sau-
erstoff diffundieren kann, während Glukose zurück-
gehalten wird [18]. Die dem Körper zugewandten 
Schichten der Anode fungieren als Opferschicht, in 
der Glukose und Sauerstoff direkt an der Oberfläche 



des Katalysators miteinander reagieren. Es kommt zu 
einer Sauerstoffverarmung im Inneren der Anode, und 
Glukose kann dort unter anoxischen Bedingungen  
oxidiert werden. Beide Elektroden werden durch eine 
ionenleitende Membran elektrisch isoliert, die nicht 
zwingend durchlässig für Glukose sein muss. Der 
Vorteil dieses Konzepts liegt in der hohen Flexibilität 
im Bezug auf die Katalysatorwahl, jedoch ist ein 
beidseitiger Kontakt der Brennstoffzelle zur Körper-
flüssigkeit notwendig.  

  
Bild 2 Reaktandentrennung mittels hydrophober 
Kathodenmembran, nach [4]. Erläuterungen im Text. 

In-vitro konnten mit diesem Konzept durchschnittli-
che Leistungsdichten von 11,3 µW cm-2 und 
4,4 µW cm-2 über Zeiträume von 167 h bzw.  428 h 
erreicht werden. Implantiert im subkutanen Gewebe 
eines Hundes wurde eine durchschnittliche Leistungs-
dichte von 2,2 µW cm-2 über einen Zeitraum von 
30 Tagen erreicht. Als Kathodenkatalysator wurde 
Platin-Schwarz verwendet, beschichtet mit einer dün-
nen Silikonmembran. Als Anodenkatalysator kam ei-
ne nicht näher beschriebene Edelmetall-Legierung 
zum Einsatz [4].  

2.2.2 O2-selektiver  Kathodenkatalysator 

Das zweite Konzept ermöglicht die Platzierung der 
Glukosebrennstoffzelle als dünne Schicht direkt auf 
der Oberfläche des zu versorgenden Implantats. Für 
die Kathodenreaktion werden O2-selektive Katalysa-
toren wie z. B. Aktivkohle oder Silber verwendet. Das 
Prinzip der Reaktandentrennung ist in Bild 3 schema-
tisch dargestellt [5]. Sauerstoff wird hierbei an der 
aussenliegenden Kathode durch die Elektroden-
reaktion sukzessive aus der Körperflüssigkeit entfernt. 
Die Glukoseoxidation an der innenliegenden Anode 
findet somit unter anoxischen Bedingungen statt. Vor-
aussetzung für die Funktion ist eine ausreichende 
Glukosedurchlässigkeit aller Zellkomponenten. Als 
elektrisch isolierende Membran kamen deshalb  z.B. 
Polymer-Hydrogele aus Polyvinylalkohol-Polyacryl-
säure zum Einsatz [5].  
Bei einer dem venösen Blut entsprechen Glukose- und 
Sauerstoffkonzentration wurden Leistungsdichten bis 
zu 7 µW cm-2 gemessen. Im Langzeitversuch konnten 
über einen Zeitraum von 100 Tagen 2,5 µW cm-2 er-
reicht werden [19]. Brennstoffzellen dieser Bauart 
wurden ebenfalls im subkutanen Gewebe eines Hun-
des betrieben. Nach 150 Tagen lag die Leistungsdich-

te der Zelle noch bei 1,6 µW cm-2. Als 
Kathodenkatalysator wurde Aktivkohle verwendet, 
die Anode bestand aus einem Raney-
Platinkatalysator [12] (siehe Abschnitt 2.1.2). 

  
Bild 3 Reaktandentrennung mittels O2-selektivem  
Kathodenkatalysator, nach [5]. Erläuterungen im Text.  

3 Aktuelle Entwicklungen 

Abiotisch katalysierte Glukosebrennstoffzellen für 
medizinische Implantate werden aktuell am Institut 
für Mikrosystemtechnik, Lehrstuhl für Anwendungs-
entwicklung, weiterentwickelt. Diese Arbeiten werden 
gefördert durch durch das EU-Projekt Healthy Aims 
und das DFG-Graduiertenkolleg Micro-Energy-
Harvesting.  
Ein an unserem Lehrstuhl entwickelter Prototyp ist in 
Bild 4 dargestellt. Verwendet wird eine O2-selektive 
Kathode aus Aktivkohle zur Reaktandentrennung und  
eine kohlegeträgerte Platin-Wismuth-Legierung als 
Anode. Die glukosedurchlässige Membran zwischen 
den beiden Elektroden besteht aus porösem Polye-
thersulfon. Die maximale Leistungsdichte der Brenn-
stoffzelle liegt in-vitro bei einer  Stromdichte von 
18 µA cm-2 und beträgt 3,5 µW cm-2 (Bild 5).  
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Bild 4 A: Brennstoffzellen-Komponenten. 1: Poly-
carbonat-Rahmen, 2: Silikondichtung, 3: Kathode, 4: 
Membran, 5: Anode, 6: Silikondichtung, 7: Poly-
carbonat-Rahmen.  B: Bild der Brennstoffzelle.  

4 Zusammenfassung und Ausblick 

Die in den 1970er Jahren erzielten Ergebnisse mit  
abiotisch katalysierten Glukosebrennstoffzellen sind 
ein vielversprechender Ausgangspunkt für die weitere 
Entwicklung des Konzepts der batterieunabhängigen 
Energieversorgung für medizinische Mikroimplantate. 
Damals wurden in ersten Tierversuchen Leistungs-
dichten von 1,6 µW cm-2 über einen Zeitraum von 150 
Tagen erzielt. Eine 20 cm² große Brennstoffzelle wäre 



demnach bereits ausreichend, um  einen Herzschritt-
macher mit 40 µW Leistungsbedarf batterieunabhän-
gig zu betreiben. 
Mit den in unserem Labor entwickelten Brennstoffzel-
len werden aktuell Leistungsdichten von 3,5 µW cm-2 
erzielt. Gegenwärtig werden am Institut für Mikrosys-
temtechnik Herstellverfahren für neuartige mikro-
strukturierten Elektroden entwickelt, mit dem Ziel die 
Leistungsdichte und Langzeitstabilität der Brennstoff-
zelle weiter zu verbessern. In ersten in-vitro Zytotoxi-
zitätsuntersuchungen, wird die Körperverträglichkeit 
unserer Prototypen untersucht werden. 
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Bild 5 Zellspannung und Leistungsdichte der be-
schriebenen Brennstoffzelle in Abhängikeit von der 
Stromdichte (bei 37 °C und pH 7,2 in belüftetem 
Phosphatpuffer mit physiologischem Glukosegehalt 
von  0,1 %).  
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