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1 EINLEITUNG

Der Mensch ist auf die Lungenatmung zur Sauersodtwgung des Korpers angewiesen und
daher bei Stérungen der Atmung vital bedroht. Scioh in der Kulturgeschichte wurden
Versuche unternommen den natirlichen Vorgang demuAg im Falle von deren
Beeintrachtigungen durch Unfalle oder Krankheitenunterstiitzen oder voribergehend zu
ersetzen. Erste Beschreibungen finden sich schioHippokrates (460-370 v.Chr.), Avicena
(Ibn Sina, 980-1037n.Chr.) oder Vesalius (1514-1564r.). Sogar im alten Testament findet
sich bei der Erweckung eines toten Kindes durchRtepheten Elisa (9. Jahrhundert v. Chr.)
ein Hinweis auf eine Mund-zu-Mund-Beatmung (,und Jegte sich auf das Kind und legte
seinen Mund auf des Kindes Mund und seine Augersaufe Augen und seine Hande auf
seine Hande und breitete sich also Uber ihn, dassKthdes Leib warm ward®, 2. Kénige
4:34-35). Doch erst die technischen und wissendadten Entwicklungen ab dem 18.
Jahrhundert erdffneten Mdglichkeiten zur breiterw&ndung der kiinstlichen Beatmung als
lebensrettende MalRnahme. Im Jahre 1744 fihrte derurG Tossach erstmals eine
erfolgreiche Mund-zu-Mund-Beatmung durch, 1838 veuntt der ersten Eisernen Lunge das
Konzept der Unterdruckbeatmung verwirklicht, weldhie zur Mitte des 20. Jahrhunderts
neben der Uberdruckbeatmung angewandt wurde. Zmeiveiteren Entwicklungsschub kam
es in den 50er Jahren des 20. Jahrhunderts im degdolioepidemien in Nordeuropa.
Damals musste in Kkurzer Zeit eine gro3e Anzahl vBatienten aufgrund von
Zwerchfelllahmungen kunstlich beatmet werden. Aw daus dieser Zeit gewonnenen
Erkenntnissen entwickelte sich in den 60er und Jadren das Konzept der maschinellen

Uberdruckbeatmung als eine der tragenden Saulemaeernen Intensivmedizin.

Gleichzeitig nahm durch diese Entwicklung aber adiehKomplexitat der zu behandelnden
Krankheitsbilder zu. Je nach Auspragung der refspisghen Stérung bedarf es heute einer
an die spezifischen Anforderungen des Patienterepasgte Beatmungstherapie. Von
besonderer Bedeutung ist hierbei das ARDS (AcuspiRatory Distress Syndrome), welches
auch oft als akutes Lungenversagen oder Schocklimegeichnet wird. Es wurde 1967
erstmals beschrieben [3] und ist auch heute nocthdeine hohe Mortalitat von 40 bis 46%
gekennzeichnet [54, 34]. Charakteristisch fir d&DS ist eine schwere, akut entzindlich
verursachte Storung des pulmonalen Gasaustaust@egwohl durch eine primar pulmonale
(zum Beispiel Pneumonie), als auch durch eine systde (zum Beispiel Sepsis) Ursache

bedingt sein kann. Nach der amerikanisch-europérs&tonsensuskonferenz von 1992 wurde
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ein akuter Beginn der schweren respiratorischeuffizgenz, eine Oxygenierungsstérung mit
einem Horowitz-Oxygenierungsindex (P#EIO,) von unter 200 mmHg, beidseitige Infiltrate
in der Rontgen-Thoraxaufnahme sowie der Ausschéises kardialen Lungenddems als
Diagnosekriterien festgelegt [5]. Dabei wurde ddsl fAcute Lung Injury) als weiteres
Krankheitsbild mit denselben Diagnosekriterienpjgt einem Horowitz-Oxygenierungsindex
von 200 bis 300 mmHg definiert. Pathophysiologidthrt die massive Freisetzung von
Entzindungsmediatoren zu einem Permeabilitatsiwdgn und zur Inaktivierung von
Surfactant mit der nachfolgenden Ausbildung vonlék&sen. Dies reduziert in hohem Mal3e
die zum Gasaustausch zur Verfugung stehende Lubgdiiche und die
Volumendehnbarkeit (Compliance) der Lunge. Da fiéas dAARDS bisher keine kausale
Therapie verfugbar ist, kommt neben der Behandtiercauslosenden Faktoren besonders der
lungenprotektiven Beatmung eine grol3e Bedeutung zu.

Schon bei den ersten Versuchen mechanischer BegtmwrBeginn des 20. Jahrhunderts
wurde deutlich, dass diese Therapie bei inadaguwaterendung selbst zu Schaden flhren
kann. Dies gilt insbesondere fur eine vorgeschadiginge wie dies beim ARDS der Fall ist.
Auf dem Feld der lungenprotektiven Beatmung sind den letzen Jahren groRRe
Anstrengungen unternommen worden mit dem Ziel, lWumine Vermeidung von
ventilatorassoziierten Lungenschaden (VILI) die Mbtat bei ALI und ARDS zu senken.
Ein besonderes Augenmerk gilt hierbei der exakteacBreibung der pathophysiologischen
Vorgange auf der Ebene der kleinsten respiratogisé&tinheiten, der Alveolen. Grundsatzlich
kénnen verschiedene Arten von Schadigungsmechanismierschieden werden. Bei einer
Uberdehnung der Alveolen resultiert ein Baro- odéolutrauma mit mechanischer
Schéadigung und ZerreiBung von Alveolen. Aber aughgeringe Atemvolumina kdénnen
durch atemzyklisches Kollabieren (Derecruitmentll Wiederertffnen (Recruitment) von
Alveolen zu einem so genannten Atelektrauma fuhi2adurch kommt es vor allem in
inhomogen belifteten Bereichen der Lunge zur Ekuvig von hohen Scherkraften an der
Alveolarmembran. Beide  Schadigungsarten kénnen Ubetie Freisetzung
proinflammatorischer Mediatoren eine Entzindundgrea auslésen, woflr in diesem
Zusammenhang der Begriff ,Biotrauma“ gepréagt wurda. tierexperimentellen und
klinischen Studien konnte dies als Ursache einesnibengsinduzierten Lungenversagens
ausgemacht werden [35, 50, 48, 49, 27]. Insbesendestimmt das Biotrauma Uber die
Ausldsung einer systemischen Entzindungsantwoct) &ystemic Inflammatory Response

Syndrome (SIRS) genannt, und daraus resultiererMeltiorganversagen ganz entscheidend
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die Mortalitat des ARDS, wohingegen nur ein sehingger Anteil der ARDS-Patienten an
den Folgen der respiratorischen Insuffizienz veosti

Das Ziel, ventilatorassoziierte Beatmungsschadevermeiden, findet heute in der Strategie,
maoglichst niedrige Atemzugvolumina einzusetzenneseiAusdruck. Grof3e Beachtung fand
in diesem Zusammenhang eine Studie von Amato eduas.dem Jahre 1998, die erstmals
einen Uberlebensvorteil fir Patienten, die mit gingedrigen Atemzugvolumen von 6mL/kg
Kdrpergewicht beatmet wurden, zeigte [2]. Dies veuatich von einer grof3en Studie des
ARDS-Network [41] im Grundsatz bestétigt. Allerdingverden die Ergebnisse beider
Studien einiger methodischer Unzulédnglichkeiten evegund vor allem wegen der
ungeklarten Frage der adaquaten Einstellung degiveos endexspiratorischen Drucks
(PEEP) kontrovers diskutiert. Durch den PEEP sull kollabieren der Alveolen in der
Exspiration verhindert werden, was schon 1992 vachimann als Open-Lung-Concept
empfohlen wurde [25]. Die groRe Bedeutung einerqgadten PEEP-Einstellung wird vor
allem von neueren Studien [7, 53, 9] unterstrichen.

Diesem Beatmungsregime - hoher PEEP bei niedrigéalvblumina - sind aber auch
Grenzen gesetzt. Ein hoher PEEP fuhrt Gber einénBefung des vendsen Ruckstroms zum
Herzen zu einer Abnahme des HerzminutenvolumemsnelAtemzugvolumina fihren zu
einer Hypoventilation mit der Gefahr einer Hypenk@p und Hypoxie. In diesem
Zusammenhang sind Informationen uber Zustand urdiddgungsgrad der Alveolen von
aul3erordentlichem Wert. Aussagen dartber sind aberindirekt Gber die im klinischen
Alltag zur Verfligung stehenden Messparameter zualtern Verdnderungen und
Beeintrachtigungen der alveolaren Ventilation fimdeen Niederschlag in den mechanischen
Eigenschaften des respiratorischen Systems. Digrkoerliche Messung atemmechanischer
Parameter ist daher fiur die Zustands- und Verlaudbilung des ARDS und anderer
pulmonaler Erkrankungen in besonderem Mal3e geeidbetade die Autoren aktueller
Studien, die sich mit der Therapie und der Verhindg von ventilatorassoziierten
Lungenschaden bei ARDS-Patienten beschaftigennbptdierbei die Notwendigkeit, die
Beatmung den individuellen Eigenschaften des ragpischen Systems des jeweiligen
Patienten anzupassen und fordern hierzu die Enluvigkgeeigneter Analyseverfahren [53,
47]. Die bisher im Kklinischen Alltag verwendeten thieden der Atemmechanikanalyse bilden
das respiratorische System dagegen nur unzureiciienBies ist vor allem in der Art und
Weise der Berechnung dieser Parameter begrindetv&iden zumeist nur unter statischen
Bedingungen, das heil3t ohne Gasfluss, bestimmt.s Daatspricht aber nicht den

physiologischen Gegebenheiten der Lunge, in deerafi® die Zeit der Ubergange von
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Inspiration zu Exspiration stets ein Gasfluss vod®a ist. Unter den artifiziellen statischen
Bedingungen der Flusslosigkeit konnen daher imlaédi Veranderungen und
atemphasenspezifische Unterschiede verborgen hleiB;me Methode zur Analyse der
dynamischen Atemmechanik wurde mit der SLICE-Methedn Guttmann et al. entwickelt
[16]. Diese Methode ermdglicht die atemzugsweisestiBenung der Compliance ohne
Unterbrechung der Beatmung, indem das TidalvolumeXbschnitte (Slices) unterteilt wird,
fur die jeweils die Compliance mittels multiplendiarer Regressionsanalyse berechnet wird.
Somit erhdlt man den Verlauf der volumenabhangigemmpliance innerhalb eines
Atemzuges. Diese Methode wurde von Schumann et datch Verschiebung der
Volumenstiicke innerhalb des Atemzugs zur Gliding€H-Methode [39] erweitert, die eine

deutlich feinere Auflésung des intratidalen Comptiaverlaufs ermoglicht.

Ziel der vorliegenden Arbeit ist es, die Zuverlgkeit der SLICE-Methode und der Gliding-
SLICE-Methode als deren Weiterentwicklung an eingmysikalischen Lungenmodell mit
veranderlicher Compliance und Resistance zu venBn sowie deren Fahigkeit zur

atemphasenspezifischen Atemmechanikanalyse zurzeige



2 GRUNDLAGEN

2.1 Das respiratorische System

Als respiratorisches System bezeichnet man die rGtbgst aller an der Lungenatmung
beteiligten Strukturen. Es umfasst bei der Spoitamag die oberen und unteren Atemwege,
das Lungenparenchym sowie die umgebende Brustwahdlan in ihrer Gesamtheit als
Atempumpe fungierenden Atemmuskeln. Diese erzeugemler Inspiration durch eine
Vergrol3erung des Thoraxvolumens einen Druckuntexdclzwischen Atmosphare und
intrathorakalem Raum, der sich durch den mit Fglksst geflllten Pleuraspalt auf den
intrapulmonalen Raum Ubertragt. Dadurch kommt afefdlich zu einem Gaseinstrom in die
Lunge. Die dafur aufgewandte Energie wird zum geiR3Teil durch die Elastizitat des
Lungengewebes gespeichert. Wahrend der Exspirati@hdiese Energie wieder abgegeben;
der Luftausstrom aus der Lunge erfolgt also passiv.

Im Falle maschineller Beatmung wird dieses bioldges Gasaustauschsystem mit einem
zweiten technisch-pneumatischen System, dem Beagsgeréat, verbunden. Als
Verbindungsstick dient der Endotrachealtubus, meneTeil der Atemwege, von Mund bzw.
Nase bis zum oberen Anteil der Trachea, Uberbrigld. beiden Teilsysteme werden als
.Patient-Respirator-Einheit* zusammengefasst umdhest Gber den periodischen Austausch
von Gasvolumina und letztlich von Energie in Vething. Das Beatmungsgerat ist hierbei
das aktive Subsystem, wahrend Lunge und Thorax deteim Rahmen der respiratorischen
Insuffizienz meist notwendigen kontrollierten Beatny das passive mechanische Verhalten

der Patient-Respirator-Einheit bedingen.

2.2 Die allgemeine Bewegungsgleichung

Auf dem Gebiet der Atemmechanik kdnnen mit Hilfeygikalischer Modelle Aussagen utber
die komplexen physiologischen Interaktionen demgren respiratorischen Parameter Druck,
Fluss und Volumen hergeleitet werden. Als Basis di# Berechnung atemmechanischer
Indizes dient die allgemeine Bewegungsgleichungrdspiratorischen Systems. Diese leitet
sich aus der Analogie zu einem Feder-Masse-Systamim diesem muss eine Kraft F zur
Bewegung der Masse m drei ihr entgegen gerichteifikiiberwinden, die aus der Elastizitat
der Feder, dem Reibungswiderstand zwischen MasddJatergrund und der Trégheit der

Masse resultieren. Diese drei Krafte lassen sishdan folgenden Gesetzen berechnen:



Elastische Kraft (Hook-Geset:F = E [ X (Gleichung 2.1)
Resistive Kraft (Stokes-Geset F = R[ % (Gleichung 2.2)

mit %: Geschwindigkeit der Masse 1% = dx/dt
Inertive Kraft (Newton-Gestz F =1 [ & (Gleichung 2.3)
mit #: Beschleunigung der Masse %= d?x/dt*

m: Masse, x: Auslenkung der Masse m, E: ElastjzRdReibungswiderstand, I: Inertance

Daraus ergibt sich nach Addition der einwirkendeéfte:

F=E[x+R[%&+|[& (Gleichung 2.4)

Wird diese Formel auf die Gegebenheiten des rdspgahen Systems als ein Volumen-
Druck-System Ubertragen, so kann man die transmalckdifferenzAp als treibende Kraft
auffassen, die eine Verschiebung des Volumé(ia Analogie zur Auslenkung der Masse m)
bewirkt.

Das VolumenV wird entgegen der elastischen Krafte von Lunge dritbrax, der
Reibungskraft des stromenden Gases und der Tragraditder dazu zu bewegenden Massen
m bewegt. Somit ergibt sich ein so genanntes RCi#djlodessen Parameter sich nach
folgender Gleichung berechnen lassen:

AP=py + P, t P, = EIV + RN+ | B8, (Gleichung 2.5)

Im Kklinischen Alltag wird meist statt der Elast&itE deren Kehrwert, die Lungendehnbarkeit
oder Compliance C angegeben (C=1/E). Die Inertancgt bei den blichen
Beatmungsformen bei Erwachsenen nur minimahgibei, so dass sie meist vernachlassigt
wird. Die transmurale Druckdifferenzp entspricht bei einer weiteren Differenzierung des
Modells mit Einbeziehung des Endotrachealtubus’ udels von ihm verursachten
DruckabfallsAperr dem Trachealdruckpyach Weiterhin muss beachtet werden, dass in der
Klinik die Beatmung meist mit einem PEEP erfolgter debenfalls zur transmuralen
Druckdifferenz hinzugerechnet werden muss. Somgdiber sich eine den Kklinischen

Gegebenheiten angepasste allgemeine Bewegungsglgides RC-Modells:

APyo = Ly + R4 PEEP bzw.
C

Ap,, =é [V + RO+ PEEP + Ap,,; . (Gleichung 2.6)



2.3 Parameter der Atemmechanik

2.3.1Compliance

Die Volumendehnbarkeit oder Compliance ist ein Mafidie elastischen Widerstande des
respiratorischen Systems. Sie ist definiert als\arbaltnis von Volumenénderung zur damit
verbundenen Drucké&nderung. Analog zum Feder-Masgei® wird selten auch der

Kehrwert der Compliance, die Elastance, verwenrdeter statischen Bedingungen, das heif3t

bei einem Fluss von 0, entspricht die ComplianaeSteigung der Druck-Volumen-Kurve:
=—. (Gleichung 2.7)

Die Compliance des respiratorischen Systems satdt aus der Compliance seiner
Teilsysteme zusammen. In Analogie zu elektrisch@malkreisen konnen hierbei die
Dehnbarkeit der Lunge und die Kompressibilitat daft in den Atemwegen als parallele
Kapazitaten angesehen werden, deren Compliancewmitedaher addieren. Die aus der
Summe resultierende Compliance liegt wiederum meSgeschaltet zum elastizitatsbedingten
Thoraxwiderstand, so dass sich die Kehrwerte demgliances addieren. Fir die
Gesamtcompliance des respiratorischen Systemalgylt

1 = 1 + ! . (Gleichung 2.8)
C CL + CAW CCW

rs

Als Normwerte fur die Compliance eines lungengesan&rwachsenen werden in der
Literatur 70-100 mL/mbar angegeben. Dieser WerhKadoch beim akuten Lungenversagen

bis auf 1/10 reduziert sein.

2.3.2Resistance

Die treibende Kraft flr die periodische Bewegungr d&temluft ist der von der
Atemmuskulatur bzw. dem Beatmungsgerat aufgebrdahiekgradient zwischen Lunge und
Atmosphéare. Der so entstehende Gasfluss muss daheReibungswiderstand entlang der
leitenden Atemwege Uberwinden, welcher als Regsisthezeichnet wird.

Die Resistance eines Elements ist definiert als \dadhaltnis von Druckabfall zu dem

durchstromenden Fluss:



R =A—\£ (Gleichung 2.9)

Im Falle laminarer Strémung besteht ein linearesafimenhang zwischen Druckabfall und
Fluss. Es qilt dabei das Gesetz von Hagen-Poiseugittiglich des Stromungswiderstandes in
zylindrischen R6hren:

:A_\E :% (Gleichung 2.10)
JiLr

n: Viskositat des stromenden Mediums, |: Lange darR, r: Radius der Rohre

Bei turbulenter Stromung geht diese lineare Bezighwerloren, der Stromungswiderstand
nimmt mit steigendem Fluss zu. Zum Umschlag vonidaner zu turbulenter Stromung
kommt es bei Uberschreiten einer kritischen Flussravas durch die dimensionslose
Reynolds-Zahl beschrieben wird.

_ 2[p &
n Gl

Re

(Gleichung 2.11)

p: Dichte des stromenden Mediums,Viskositat des stromenden Mediums, r: RadiusRiire

Ab einer Reynolds-Zahl von etwa 2000 Uberwiegttdeibulente Charakter einer Strémung.
Eine Beschreibung der Stromungsmechanik wird bdiulenter Stromung auf3erst komplex.
Als Naherungformel findet in der Atemmechanik dieohirer-Gleichung [37, 15]
beispielsweise bei der Berechnung des Widerstashete&ndotrachealtubus Verwendung:

Ap = K, W+ K, (W2 (Gleichung 2.12)

Ky linearer Anteil der Stromungswiderstandes,,: Knichtlinearer, turbulenzbedingter Anteil der

Strémungswiderstandes

2.3.3Inertance

Die Inertance beschreibt die Energie, die aufgétiraerden muss um den tragheitsbedingten
Widerstand des respiratorischen Systems zu Ubeewin8ie ist definiert als das Verhéltnis

von Druck zu Volumenbeschleunigung:

I _4p (Gleichung 2.13)

c B

Die Inertance ist abhangig von der Masse, die bewagd, also vom Atemgas, dem

umgebenden Lungengewebe sowie der mechanisch wieks®berflache der Lunge. Die

Inertance ist im Atemzyklus jeweils dort von Bedsg, wo grol3e Beschleunigungen
auftreten, das heil3t bei starken VeranderungenGhesdlusses. Dies ist besonders beim
Wechsel der Atemphasen, also zu Beginn der Ingmpiraind zu Beginn der Exspiration, der

Fall. In der klinischen Praxis kann bei der Beatgnwon Erwachsenen die Inertance aber
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aufgrund ihres geringen Betrages (ca. 0.1 msbi} und insbesondere da nur bei den
Wechseln zwischen Inspiration und Exspiration nesnerte Volumenbeschleunigungen

auftreten, in der Regel vernachlassigt werden.

2.4 Dynamische nichtlineare Atemmechanik

Die Atemmechanik der Lunge wurde bisher meist ustatischen Bedingungen sowie unter
der Annahme betrachtet, dass sich Compliance usttaace wahrend des Atemzuges nicht
andern. In diesem Falle wird die Atemmechanik umter Annahme eines linearen RC-
Modells des respiratorischen Systems analysierhewalie Parameter des Modells bei
Flusslosigkeit bzw. mit Hilfe von Niedrig-Fluss- qw-Flow-) Mandvern bestimmt werden.
Allerdings hat es sich gezeigt, dass dieses MadiellVerhaltnisse, wie sie in der Lunge
herrschen, nicht realistisch abbilden kann. Atels&hbildung, Flussigkeitsverschiebungen
und andere Faktoren fliihren zu Abweichungen von neinlenearen Verhalten der
Atemmechanik, so dass sich sowohl Compliance alsh aResistance wéahrend eines
Atemzuges volumenabhéangig verandern. Auch unteidehesich die unter statischen und
dynamischen Bedingungen kontinuierlicher mecharis@eatmung bestimmten Parameter
der Atemmechanik deutlich voneinander. Dies isteundem Gesichtspunkt, dass ein
flussloser Zustand der Lunge unter physiologiscBedingungen praktisch nie vorkommt,
auch verstandlich. Insbesondere wirkt sich die yaw-history”, also die Vorgeschichte der
Atmung bzw. Beatmung, auf die statische Atemmedhanis [45]. Vor allem bei einer
pathologisch veranderten Lunge, wie zum Beispiehb&RDS, macht diese Diskrepanz die
Verwendung der unter statischen Bedingungen gewmmelnformationen dber das
respiratorische System fur die Einstellung einemgknprotektiven Beatmung zumindest
schwierig [43, 44].

Aus diesen Griunden ist es erforderlich, das respisghe System mitsamt seinen
nichtlinearen Eigenschaften unter dynamischen Rgofigen zu analysieren, um die
Beatmungseinstellungen an den jeweils aktuelleivithgellen Eigenschaften des Patienten

auszurichten.
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2.5 Druck-Volumen-Schleifen

2.5.1Statische Druck-Volumen-Schleifen (PV-Loops)

Tragt man den Atemwegsdruck wéahrend eines Atemzggegen das Volumen auf, erhalt
man eine Druck-Volumen-Schleife (PV-Loop), aus sieh wertvolle Informationen Uber die
mechanischen Eigenschaften des respiratorischenterBys gewinnen lassen. Man
unterscheidet nach den Bedingungen, unter deneR\déioop aufgezeichnet wird, zwischen
statischen und dynamischen PV-Loops. Erstere westlap Gasfluss zum Beispiel mit Hilfe
der  Super-Syringe-Technik gemessen. Aufgrund von stétgseeffekten und
Sauerstoffresorption sind die Schleifen in Insparatund Exspiration nicht deckungsgleich:
Die Exspirationskurve verlauft oberhalb der Insfianaskurve, und das Volumen kehrt in der
Exspiration nicht auf den Ausgangswert zurlck. [Edfekt der Hysterese, also die
Abhéangigkeit des physikalischen Zustandes von Bemwggungsrichtung“ des Systems wird
in der Atemphysiologie vor allem mit unterschiedba Offnungs- und Verschlussdriicken
der Alveolen erklart. Aus dem inspiratorischen Tadls PV-Loops lasst sich die statische
Compliance als Steigung der Schleife (C=V/P) bemeoh Des Weiteren wird aus dem
Verlauf der Schleife der obere und untere Inflaksjpunkt ermittelt. Der untere
Inflektionspunkt (lower inflection point, LIP) befiet sich an der Stelle der Schleife, an dem
der relativ starke Druckanstieg bei geringem Volomavachs zu Beginn der Inspiration in
einen linearen Druckanstieg Ubergeht. Nach demeobérflektionspunkt (upper inflection
point, UIP) zeigt die Schleife wiederum einen starkDruckanstieg bei geringem
Volumenzuwachs. Nach der konventionellen Interpiatawird der Druckanstieg vor dem
unteren Inflektionspunkt als Phase der Rekrutieruag Alveolen angesehen. Der obere
Inflektionspunkt hingegen soll den Punkt, an demeduberblahung der Alveolen beginnt,
markieren. Allerdings legen neuere Studienergebnitsn Schluss nahe, dass Rekrutierung
abhangig vom Offnungsdruck der jeweiligen Alveoldser den ganzen Bereich der Druck-
Volumen-Schleife stattfindet. Nachlassende Rekrutig beeinflusst dabei auch den oberen
Inflektionspunkt, so dass aus dessen Position irL&p nicht direkt auf eine Uberblahung
der Alveolen geschlossen werden kann [18]. Die \éeisung dieser beiden Parameter flr die

Beatmungseinstellung ist daher in der Klinik ersehw

2.5.2Dynamische Druck-Volumen-Schleifen (PV-Loops)

Druck-Volumen-Schleifen lassen sich auch unter dyeehen Bedingungen wahrend der

ununterbrochenen Beatmung konstruieren. Hierausné@nohne Unterbrechung durch
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Atemmandver Aussagen Uber die Atemmechanik deemRati getroffen werden, die unter
statischen Bedingungen verborgen bleiben kdnnenlerddhgs erschwert die nun
hinzukommende flussbedingte Druckdifferenz die BEimmg der Compliance. Je hoher der
Gasfluss und die daraus resultierende Resistandedgsto grol3er ist der resistive Anteil des
Drucks. Daher ist in der Exspiration (und bei dikakrollierter Beatmung auch in der
Inspiration) der resistive Druckanteil nicht komgtaHinzu kommt, dass sich auch die
Resistance volumenabhangig verandern kann, was all@em auf sich veradndernde
Durchmesser der kleinen Atemwege bei htherem iabmagnalem Volumen zurtickgefuhrt
werden kann. Auf diese Weise tragt die resistivenijdonente zu einem Druckgradienten bei.
Aus dem Verlauf der Druck-Volumen-Schleife kann #gomicht mehr direkt auf den
Complianceverlauf geschlossen werden. Setzt mam leweare Atemmechanik voraus, so
lasst sich die Compliance als Steigung der Geradeschen den Messpunkten zu Beginn der
Inspiration (Atemruhelage) und zu Beginn der Exapin berechnen. Die Breite der Druck-
Volumen-Schleife entspricht dann dem resistivenefAirdes Druckgradienten in Inspiration
(rechts der Compliance-Geraden) und Exspiratiankglider Compliance-Geraden). Die so
bestimmte Compliance wird oftmals als ,dynamisclmn@liance” bezeichnet und als solche
von vielen der in der klinischen Praxis verwendeBeatmungsgeraten ausgegeben. Im Falle
nichtlinearer Atemmechanik, also bei sich wéhreesl Atemzuges verandernder Compliance
und Resistance, kdnnen jedoch durch diese Vorgeleeses wichtige Informationen verloren

gehen.

2.6 Atemmechanikanalyse

2.6.1Trachealdruckberechnung

Der Druckunterschied zwischen dem alveoldren und dgtrathorakalen Druck stellt die
treibende Kraft fir den Gastransport der Lunge datemgas stromt dabei unter
Reibungsverlusten vom Ort hoheren Drucks zum Osddngeren Drucks. Durch die
Reibungsverluste verringert sich die Druckdiffereamlang der Stromungsrichtung. Daraus
ergibt sich, dass der Ort der Druckmessung Einflugsden gemessenen Druck hat: In der
Inspiration nimmt der Druck vom Respirator zur Langin ab, wahrend es sich in der
Exspiration genau umgekehrt verhalt. Um die Verhéde der Atemmechanik der Lunge
einschatzen zu kénnen, ist es hierbei von besonBedeutung, die Druckmessung maglichst
nahe am Patienten durchzufiihren. Da der Endotrticbaa den grof3ten Reibungswiderstand

darstellt, hier also der grof3te Druckverlust statet, sollte daher zur Charakterisierung der
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Mechanik des respiratorischen Systems der Tracheddherangezogen werden. In den
meisten Beatmungsgeraten, die sich derzeit imddhen Einsatz befinden, ist dies leider
nicht verwirklicht. Hier dient weiterhin der Atemgedruck, der meist sehr weit vom
Patienten im Beatmungsgerat gemessen wird, als dzge fir die Berechnung von
atemmechanischen Indizes. Der Trachealdruck las$t sur mit groRem technischem
Aufwand und unter Beeinflussung der AtemmechaniicldiEinbringen von Messsonden in
die Trachea direkt messen. Seit geraumer Zeit fgdbth die computergestitzte Berechnung

des Trachealdrucks aus dem Atemwegsdruck zur VienijigMit Hilfe der von Guttmann et
al. entwickelten Methode kann auf der GrundlageRishrer-Gleichun(Ap = K, ¥+ K, [

(Gleichung 2.12) kontinuierlich der Druckabfall iilweem Tubus berechnet werden [15]. Der
Trachealdruck ergibt sich damit aus der Differenn YAtemwegsdruck und tubusbedingtem
Druckabfall:

Aptrach = Apaw _ApETI' = Apaw - (Kl m&-'- K2 m&) (Gleichung 214)
Die Rohrer-Koeffizienten Kund K2 wurden fir alle tblichen TubusgréfRen erspiriim
Labor bestimmt. Durch die Entwicklung dieses eihtat und prazisen Verfahrens ist zu

erwarten, dass sich die Bestimmung der Atemmecpardkneter in Zukunft auf den

Trachealdruck stiitzen wird.

2.6.2Methoden der statischen Atemmechanikanalyse

Bisher basieren die meisten Untersuchungen zur éerhanik auf unter statischen
Bedingungen gewonnenen respiratorischen Messdakéierfir stehen verschiedene
Verfahren zur Verfugung: Bei der Super-Syringe-held wird mit einer grof3en Spritze in
kleinen Schritten das Volumen des physiologischeneBhs in die Lunge insuffliert und

dabei jeweils der Druck nach Kkurzer Zeitverzbgerumgifgezeichnet. Bei der

Okklusionsmethode werden die Atemwege zu versched&eitpunkten verschlossen und so
bei verschiedenen Lungenvolumina Daten erhoben. Dbe-Flow-Inflation-Technique

verwendet einen sehr geringen Fluss, Ublicherweesgger als 10 L/min, wodurch resistive
Einflisse vernachlassigt werden kodnnen. All dieséerfahren ist gemein, dass sie
Informationen Uber das respiratorische System urigsslosigkeit oder zumindest bei sehr
geringen Flussraten gewinnen, was nicht den phygisthen Gegebenheiten des
respiratorischen Systems entspricht. Des Weiteirah Zum Teil aufwéndige Atemmandver
notwendig, was die Einsatzmoéglichkeiten der sthgsc Atemmechanikanalyse gerade bei

kritisch kranken Patienten verringert.
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2.6.3Methoden der dynamischen Atemmechanikanalyse

In den letzten Jahren wurden intensive Bemihungeernommen, die Beatmungsstrategien
in der Intensivmedizin individuell an die Atemmenhades Patienten anzupassen. Jedoch
konnte durch Beatmungseinstellung auf der Basisssheer Atemmechanikanalyse aufgrund
der oben genannten Unzulédnglichkeiten keine Vedrasg des Outcomes der Patienten
erreicht werden. In diesem Zusammenhang gewinnt Ali@lyse der dynamischen
Atemmechanik zunehmend an Bedeutung. Die dynammsch&igenschaften des
respiratorischen Systems werden, wenn sie in deiskhen Routine bestimmt werden, meist
mit Hilfe von Zwei-Punkt-Methoden beschrieben. Dalverden die beiden Zeitpunkte ohne
Gasfluss, zum Ende der Inspiration und zum EndeEdspiration, zueinander in Beziehung
gesetzt, und die daraus gewonnenen Aussagen watdetie Atemmechanik wahrend des
gesamten Atemzugs Ubertragen.

Allerdings konnen bei dieser Vorgehensweise wightignformationen, insbesondere
nichtlineare Verlaufe von Parametern der Atemmeghaerborgen bleiben. Aus diesem
Grunde wurden verschiedene Methoden entwickelt,clveeleben diese Nichtlinearitaten
bertcksichtigen.

Die multiple lineare Regressionsanalyse (MLR) isinee bewahrte Methode zur
kontinuierlichen, mandverfreien Analyse der Atemhaatk. Sie beruht auf dem Prinzip der
Approximation der gemessenen respiratorischen Dateein physikalisch-mathematisches
Modell des respiratorischen Systems. Die unbekanR&rameter des Modells kdnnen mit
Hilfe der Methode der kleinsten Fehlerquadrate ibest werden, indem sie in einem
Uberbestimmten Gleichungssystem so gewahlt werdess die Summe der quadratischen
Abweichungen mdglichst gering ist. Fiur das zugrutidggende mathematische Modell
bestehen keine Limitationen. Als volumen- und faldgingiges Modell bietet sich hierbei die
Verwendung der allgemeinen Bewegungsgleichung @spiratorischen Systems an. In
diesem Falle ist eine Gleichung mit drei Unbekanntie0, C, R) zu l6sen. Die Inertance
bleibt aufgrund ihres geringen Betrages meist uiddesichtigt. Werden Druck, Fluss und
Volumen beispielsweise mit einer Samplefrequenz2@h Hz aufgezeichnet, so ergeben sich
bei einer Atemfrequenz von 10/min 1200 Datentr{ddlumen, Fluss, Druck) pro Atemzug
und damit deutlich mehr Datenpunkte als zur Losamgr Gleichung mit 3 Unbekannten
notwendig waren. Fir jeden Atemzug kann so je eart\ir PO, C und R bestimmt werden

bei dem die Summe der quadrierten Abweichungench&is den gemessenen und der mit der
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Bewegungsgleichung errechneten Druckwerte minimadl.wEs wird im Allgemeinen von
linearer Atemmechanik mit konstanter Compliance Redistance ausgegangen.

Eine besondere Form der MLR zur Beschreibung vartNinearitaten ist die von Guttmann
et al. entwickelte Slice-Methode [16]. Hierfur widhas Tidalvolumen in 6 gleich grofRe
Volumenportionen (Slices) aufgeteilt, fir die jelseilie Werte fir Compliance, Resistance
und Inertance mittels MLR-Analyse bestimmt werd&womit kénnen volumenabhangige
Veranderungen von Compliance und Resistance inletiaes Atemzuges, mithin also
intratidal, sichtbar gemacht werden. Die Auflosuhigser Methode kann durch Verschieben
der Volumenslices innerhalb des Tidalvolumens ditlelgesteigert werden, was als Gliding-
Slice-Methode von Schumann et al. [39] verwirklichtirde. Slice- und Gliding-Slice-
Methode werden im Methodenteil dieser Arbeit ndfeschrieben.

Die Arbeitsgruppe von Stenqvist verfolgt mit derridgtatic-Methode einen anderen Ansatz
[22]. Dabei wird vom tracheal gemessenen Druck diaf quasistatische alveolare Druck-
Volumen-Kurve geschlossen. Dies geschieht unterAdeiahme, dass sich Compliance und
Resistance in Inspiration und Exspiration nichteioander unterscheiden. Die Berechnung

des alveolaren Drucks erfolgt auf der Basis isavatrischer Druck-Flussdaten Uber die

Formel
P, -P_ 0O
Paynostaic = \g‘s" _V;fs" = Gleichung 2.15
exsp insp

unter der Voraussetzung ., = R, -

Eine weitere Methode zur Beschreibung der dynamischAtemmechanik stellten
Ranieri et al. mit dem Stressindex vor [36]. Hienved bei konstantem Inspirationsfluss die
Krimmung der inspiratorischen Druck-Zeit-Kurve letitet. Bei intratidal ansteigender
Compliance wird die Krummung konvex. Die Art derikrmung des inspiratorischen Astes
der Druck-Zeit-Kurve wird mathematisch tber den &xgnten b der Gleichung

P,=al’+c (Gleichung 2.16)
ausgedruckt, wobei a einen Skalierungsfaktor uddrcDruckwert fir t=0 darstellt. Im Falle

einer intratidal konstanten Compliance ist b=1, diive intratidal abnehmende Compliance

wird b > 1, bei intratidal ansteigender Compliamged b < 1.



-15 -

3 METHODEN

3.1 Datenanalyse mittels Slice- und Gliding-Slice-Methie

In dieser Arbeit sollen mit Hilfe eines Lungenmdsel mit modifizierbaren
.-atemmechanischen“ Eigenschaften die Slice- und diding-Slice-Methode als
Analyseverfahren der dynamischen nichtlinearen Atechanik angewendet werden. Slice-
und Gliding-Slice-Methode erlauben die kontinuigtk, manodverfreie Bestimmung
atemmechanischer Indizes. Insbesondere sind sk ait eine bestimme Beatmungsform
gebunden. Daruber hinaus ist prinzipiell auch @aeh Inspiration und Exspiration getrennte
Analyse der Atemmechanik méglich.

Beide Verfahren beruhen auf der oben beschriebangtiplen linearen Regressionsanalyse
(MLR). Als mathematisches Modell fur die MLR diedie allgemeine Bewegungsgleichung

des respiratorischen Systems:
APy o, =%m/ + R¥&+ PO (Gleichung 3.1)

Aus den gemessenen Daten fur Trachealdruck, Voluomeh Fluss kann somit auf die
Unbekannten Complianc€, ResistanceR und PO geschlossen werden. Im Gegensatz zu
diesem und anderen linearen Modellen, die davogeiesn, das€, R und PO Uber den
gesamten Atemzug konstant sind, werden jedoch aictitiineare Verlaufe dieser Parameter
berticksichtigt. Dazu wird das Tidalvolumen in gkegro3e Abschnitte (Slices) unterteilt, fur
die wiederum ein hinreichend lineares atemmechhes®erhalten angenommen wird. Die
MLR wird nun einzeln auf jede Volumenslice angewasd dass man pro Slice je einen Wert
fur C, R und PO erhalt. Bei der 1994 entwickeltdiseSMethode wurde Ublicherweise eine
Unterteilung in 6 Volumenslices vorgenommen. Dieergim und unteren 5% des
Tidalvolumens bleiben zur Vermeidung der Beinflugsuer Atemmechanikanalyse durch
Ventilartefakten oder Fehler aufgrund grof3er Volaobeschleunigungen unberiicksichtigt.
Jede Volumenslice umfasst so 15% des Tidalvolunp@hbbildung 3.1). Die Einteilung in 6
Volumenslices hat sich als vorteilhaft erwiesen, alsf diese Weise zum einen eine
ausreichend hohe Auflésung erreicht wird, andersrsber Stérungen der Analyse durch

kardiogene Oszillationen vermieden werden.
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Abbildung 3.1 Schematische Darstellung der Slice-Mbode

Das Atemzugsvolumen wird unter Nichtbertcksichtigyaier oberen und unteren 5% in sechs gleich grof3e
Abschnitte (Slices) unterteilt und fir diese dagwngils ein Compliance- und Resistance-Wert berd@chne
Allerdings bleibt das Problem bestehen, dass ddiehelativ groRen Intervalle zwischen den
einzelnen Werten kleinere Veranderungen Uberseteeden oder zufallige Extremwerte zu
gro3e Bedeutung gewinnen kénnen. Das Auflésungsigem der Slice—-Methode kann
jedoch dadurch wesentlich verbessert werden, dass Ahalysefenster (Slice) auf der
Volumenachse anstatt in groRen Springen (so dasSlidies aneinander liegen) in kleinen
Schritten (so dass sich die nebeneinander liegeBtiees durchaus Uberlappen) entlang der
Volumenachse verschoben wird. Hierdurch gleitet 8lece analog zu einem ,moving
window" gleichsam Uber den Datensatz, wobei dieeSGro3e beibehalten werden kann.
Diese Weiterentwicklung wurde von Schumann et H. @liding-Slice bezeichnet [39].
Durch geeignete Wahl von Fensterbreite und Scheitewkann ein quasikontinuierlicher
Verlauf der Atemmechanikparameter berechnet werden.
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Abbildung 3.2 Schematische Darstellung der Glidingslice-Methode

Wie bei der Slice-Methode wird das Atemzugsvoluraater Nichtberiicksichtigung der oberen und unt&gén
in sechs gleich grol3e Abschnitte unterteilt. Eilclser Abschnitt umfasst damit wiederum 15% des igésa
Volumens. Dieses Analysefenster, fir das jeweisvéert fir Compliance und Resistance errechnet,wird

gleitet nun in beliebiger Schrittweite Uber dasahilumen und liefert so eine quasikontinuierli¢heve.

Slice und Gliding-Slice-Methode setzten fur die h#édkeit des auf der allgemeinen
Bewegungsgleichung basierenden Gleichungssysteras lideare Unabhangigkeit der
MessgrofRen voraus. Zum Beispiel beschreiben Drhltlss und Volumen in der passiven
Exspiration dieselbe Exponentialfunktion und sindmg linear abhangig. Fur diese
Uberlegung kann O.B.d.A (ohne Beschrankung derehfiginheit) PO auf 0 gesetzt werden.
Da in der Exspiration Druck, Volumen und Fluss eiponentialfunktion mit gleicher

Zeitkonstantent] folgen gilt:

t

_t t _t
pt)=p, &7, B=\k[@r und V)=V,
damit lautet die Bewegungsgleichung zur Beschrejlier passiven Exspiration:

_t L
R [E’ +%v0 e (Gleichung 3.2)

|
N~

P, [&
Beide Seiten der Gleichung kdnnen durch die Expuaiéumktion dividiert werden:
p, = RO +%Wo (Gleichung 3.3)

DaV, und\}% Konstanten sind, gibt es beliebig viele (Lineapjkbinationen aus R und C,

die diese Gleichung erflillen. Daher hat die Bewegggteichung unendlich viele Losungen,

so dass R und C nicht eindeutig bestimmt werdenndwn Ahnliches gilt bei
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volumenkontrollierter Beatmung mit konstantem Ingponsfluss. Hier kann zwar die
Compliance eindeutig bestimmt werden, die Resigtamber nicht vom konstanten
Druckanteil des PEEP unterschieden werden. Diesidelse Slice-Methode bezieht daher die
Daten von Inspiration und Exspiration zusammeniénBerechnungen ein. Eine Analyse der
Atemmechanik getrennt fir Inspiration und Exspoatiist jedoch grundsatzlich mdoglich.
Dies kann beispielsweise durch Beeinflussung despigationsflusses geschehen, wenn
dadurch die lineare Abhangigkeit zwischen DruckisBlund Volumen aufgehoben wird. In
dieser Arbeit wurde dies durch die unten beschnel&xspirationskontrolle mit Hilfe eines

flussgesteuerten Exspirationsventils realisiert.

3.2Lungenmodell

3.2.1Aufbau und Eigenschaften des Lungenmodells

Unser einfaches physikalisches Lungenmodell sollalygemethoden der dynamischen
Atemmechanik Uberprufbar machen. Es bietet die Mbkgeit, intratidale Veranderungen der
mechanischen Eigenschaften der Lunge, zu simulieBowohl Compliance als auch
Resistance des Modells sind volumenabhangig verBadeDamit wird den nichtlinearen
mechanischen Eigenschaften der Lunge, wie sieiyioworkommen, Rechnung getragen.
Das Modell besteht aus einem Plexiglaskasten (Abhdg 3.3), der durch eine Trennwand in
zwei gleich groRBe quaderféormige Kammern A und B eiffet wird. Im Sinne
kommunizierender Rohren stehen die Kammern jedottimander in Verbindung, da die
Trennwand am unteren Ende nicht bis zum Boden d¢agRaskastens reicht, die beiden
Kammern also nicht vollstandig separiert. KammemwBd am oberen Ende durch einen
Deckel luftdicht verschlossen. In den Deckel simké/erbindung zum Beatmungsgerat und
ein Anschluss zur Druckmessung eingelassen. Kamnisroben zur Atmosphare hin offen.
Die Kammern werden bis zur Hohe h mit Wasser gefull
Wird durch ein Beatmungsgerat Luft in die KammeinBuffliert, dann wird dadurch das
entsprechende Volumen Wasser aus Kammer B in Kamdmezrdrangt. Dies bewirkt ein
Absinken der Wassersaule in Kammer B um die Héiweund einen Anstieg in Kammer A
um die H6heAha. Da fiir den Druck in einer Wasserséule gilt

p=plgth (Gleichung 3.4)

mit p = spezifische Dichteg = Erdbeschleunigung und: Hohe, ergibt sich in unserem Fall:
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p=pLg[{Ah, —Ahy) (Gleichung 3.5)
Damit entspricht die Druckdifferenz zwischen derdba Kammern der Hohendifferenvha-

Ahg zwischen den Wasserstanden in den Kammern A und B.

1\"'

Abbildung 3.3 Schematische Darstellung des physikathen Lungenmodells
Am unteren Ende der Trennwand sind waagerechtidebhéKammern Lochplatten eingebracht (nicht
dargestellt), die den gréf3ten Teil der ResistamseModells ausmachen. Daneben dampfen sie die digch

Inertance bedingten Schwingungen der Wassersadleedinzieren insbesondere die Wellenbewegungen.

3.2.2Simulation einer volumenabhangigen Compliance

Die Volumendehnbarkeit, also die Compliance des @lled ist das Verhéltnis von

Volumenanderung zu Druckanderung, also

C= v = const E—IL mit const -1 (Gleichung 3.6)
dp d(Ah, —Ahg) pLY

Daraus ergibt sich, dass die Compliance des Mod#ie von seiner Geometrie abhéngig
ist. Da im Grundzustand alle vertikalen Wande dsdén Kammern parallel sind, bleiben die
Grundflachen des verdrangten Wassers unabhangigdeomiHohe konstant. Bei Annahme
gleich groRRer Grundflachen der Kammern A und B éAAg = A) ist unter Beachtung des
Vorzeichens das verdrangte Volumen V& — Ahg)/2. Die Ableitung nachAha — Ahg)
ergibt also dv/dP = A/2. Die Compliance ist alsollstdndig durch die Grundflache

charakterisiert.
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Damit ist in diesem Fall die Compliance volumenuriimig konstant. Dies entspricht einem
Modell der linearen Atemmechanik.

Ein Verdrangungskorper in Kammer A verringert dientpliance des Modells, da die
Grundflache verringert wird und nun ein héherer drerforderlich ist - die Wassersaule
muss hoher ,steigen” - um dasselbe Volumen zu @egkn. Durch einen quaderférmigen
Verdrangungskorper wird die Compliance zwar kleir@eibt aber gleichwohl konstant, da
sich das Volumen des verdrangten Wassers nichdeniHohe andert. Anders verhélt es sich
bei keilféormigen Verdrangungskorpern (Abbildung)3.Burch das Einfuhren keilférmiger
Verdrangungskorper in Kammer A bekommt unser Modalhtlineare Eigenschaften. Nun
andert sich die Grundflache mit der Hohe. Somitdigt Compliance des Lungenmodells
abhangig vom Volumen. Die verwendeten Keile sinddMkationen eines Keils mit
zueinander parallelen Seitenflachen in Form rectkliger Dreiecke und einer zur

Wasseroberflache parallelen Grundflache.

Abbildung 3.4 Schematische Darstellung des Modelisir Simulation nichtlinearen Complianceverhaltens
mittels Verwendung eines Verdrangungskorpers

Links: Bei Luftinsufflation in die geschlossene Kammert8igt die Wassersaule in Kammer A von der
Ausgangshodhegum die HoheAh,, wahrend sie in Kammer B um die Hohlgs sinkt. Rechts: Verwendeter

Keil mit Neigungswinkeb=45°

Die Modifikationen des Keils betreffen die Steilhdes Anstiegs, die Ausrichtung des Keils
(sich nach unten oder nach oben verbreiternd) sdwidKombination zweier Keile, woraus
entweder ein K-formiger Keil oder dessen Gegenséintkteht (Abbildung 3.5).
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Keil A Keil B Keil C Keil D Keil E

| wl

Abbildung 3.5 Verwendete keilférmige Verdrangungskdper

Keil A: zunachst sich verbreiternd, dann sich veggnd, Neigungswinkel zur Horizontalen 45°, Keils&h
verbreiternd, Neigungswinkel zur Horizontalen 8R&jl C: sich verbreiternd, Neigungswinkel zur Hanitalen
45°, Keil D: zunachst sich verjiingend, dann sictibkaiternd, Neigungswinkel zur Horizontalen 45°jIke

sich verjungend, Neigungswinkel zur Horizontalefi 45

Fur das Beispiel eines sich verbreiternden Keitsmi die Compliance mit dem Volumen des
verdrangten Wassers stetig ab. Das untere End€aiissiiegt auf der Hohedx0, bei der die
Querschnittsflache des sich im Wasser befindlicKeils 0 betrdgt. Somit entspricht die
Compliance an dieser Stelle der Compliance ohné Kkso der Compliance, die durch die
Form der Kammer bestimmt wird. Ausgehend von diesAnfangswert nimmt die
Compliance nach der unten angefuhrten Formel reigebhdem Volumen ab. An der Stelle,
an der der Keil in die die gegenlber liegende Kamraed Ubergehen wirde, wére sie
schlie3lich O.

Fur den ansteigenden Keil gilt im Hinblick auf dBasammenhang zwischen Volumen und
der HOhe hA:

V =wlh, [l - h, dan@)) +% HNEIhA2 an(@) (Gleichung 3.7)

= wih, —% wih,? dan@)

poeo 2 g, 2V
A tan(@) wian(@)

I R B R 1,
M2 tan@) ~ \tan@) wCOan@)
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Fur einen Keil dessen Grundflache mit der Hoherabmt gilt:

- % [h,? wan(@) (Gleichung 3.8)

/ 2V
hy=.|——
wlian(@)

Damit besteht fur diese beiden Keilformen ein Hiokarer Zusammenhang zwischen der
Hohe h, und dem Volumen (Abbildung 3.6):

zunehmender Keil
—— ~abnehmender Keil

Volumenlimit
(Wasser an dem Punkt, an dem der Keil die gesamte Kammer ausfiillt)

zunehmender Keil bei realen Bedingungen
abnehmender Keil bei realen Bedingungen

Volumen
.

Hohe

Abbildung 3.6 schematische Darstellung des Zusammkangs zwischen der Hohe hund dem Volumen

bei der Verwendung von keilférmigen Verdrangungsképern.

Bei sich nach oben verbreiternden Keilen ergilt gime nach oben konvexe Kurve, fir sich verjingefelile
eine konkave. Die realen Bedingungen des Moddlthea bis zu der Hohe, an der der Verdrangungskampe
Falle von Keilen mit nach oben hin zunehmendem gulenitt die gesamte Kammer B ausfillen wiirde, iatso
Scheitelpunkt der Kurve, wenn die Steigung (unditidie Compliance) gleich Null ware. Im Falle sicach
oben hin verjingender Keile herrschten bis zur @¢isdhe des Keils, also bis zu dessen Spitze, reale
Bedingungen. Bei einem weiteren Anstieg der Waéask#gsvirde durch den Keil kein weiteres Wasser mehr
verdrangt werden. Dies ist bei Erreichen derjeni@empliance der Fall, die der Compliance des Madsline

Verwendung eines Verdrangungskoérpers entspricht.
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Der Druck ergibt sich aus:
P = konst [ﬂhA + hB) mit hg =% undkonst =gl p. (Gleichung 3.9)

g = Erdbeschleunigung = 9,81 fiyfs = Dichte Wasser = 1000 kg/m

Fur einen sich nach oben verbreiternden Keil gilird

2
P:konstEEl+ | i\/ |2 - J (Gleichung 3.10)

A tan(@) tan“(a) wlan(@)

Fur einen sich nach oben verjingenden Keil giltedgp:
P = konst v + 2V (Gleichung 3.11)
A wdan(@)

Die Elastance ist als Kehrwert der Compliance diAlleitung des Drucks p nach dem
Volumen V:

_dp |
Tav (Gleichung 3.12)

Fir einen sich nach oben verbreiternden Keil gifird

EE Voo \/ E 2V J
konst []— + + -

_ A tan@) \tan’(a) witan@)
== dv

(Gleichung 3.13)

—kongt I+ -1 1 o2
A 2\/ |2 2V wdan@)

tan’(a) wOan@)

= konst []

whan@) l:{/tan (a) WEitan(a)

= konst []i+ 1
A JIPwW? -2V wian(@)
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C= ! (Gleichung 3.14)

konst i+ =
EEA& JIPwW? -2V Wv[lan(a)}

Fur einen sich nach oben verjingenden Keil giltedgp:

kong l + Zi
A wlan(@) _
E= Y (Gleichung 3.15)

= konst [ = + 2 E !
A wlan@) 2 2V
wdan(@)

= konst []i+ !
A 21V wOan()

= ! (Gleichung 3.16)
1

C=
konst i+
EEP& V2 DNDan(a)j

Daraus ergeben sich fur diese beiden Keilformen idieAbbildung 3.7 dargestellten

Compliance-Verlaufe:



-25 -

zunehmender Kelil

abnehmender Keil

Conpliance

Volumen

Abbildung 3.7 Schematische Darstellung der Compliaceverlaufe bei nach oben zunehmenden und
abnehmenden Verdrangungskérpern.

Bei nach oben hin zunehmenden Keilen ergibt sioh @bnehmende Compliance, welche bei einem
Maximalwert beginnt, der der Compliance des Modefise Verwendung eines Verdrangungskaorpers
entspricht, und schlief3lich an dem Punkt den Weit &reicht, an dem der Keil die gesamte Kammer B
ausfillen wirde. Die Compliance bei nach oben himamenden Keilen zeigt einen dazu spiegelbildtiche

Verlauf, der bei dem Wert Null beginnt und mit gesidem Volumen schliel3lich den Maximalwert erreicht

Der physikalisch sinnvolle Bereich fur die Hohe ies#s Lungenmodells reicht von der
Ausgangshohe oh (hg=ha=0) bis zur HOhe khax. FUr die Hohe knax gilt: Die
Querschnittsflache des Verdrangungskorper ist lglder Grundflache der Kammer. Dies ist

der Fall, wenn die Langedes sich im Wasser befindlichen Anteil des Kelsalp der Lange

X
der Kammer ist. Fur die Lange gilt: tan@) =1, und fur die maximale Langem. = I:

X
tan(a) = /2

max

|
Daraus folgt Mmax =

tan@)
. . 1 1 17w .
Also ist das maximale Volume Viax = = BKpax Hpe V= —HE——— (Gleichung 3.17)
2 2 tan(@)

Dieses kann aber nicht erreicht werden, da danKeéiédie Kammer B luftdicht verschlieRen

miisste. Deshalb gilt fiir \Vo <V <Vps
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Im konkreten Fall unseres Modells mit einer Breiteron 10,5 cm und einer La&ndevon
12,5 cm erreicht die Wassersaule bei einem insufiin Volumen von 1 Liter die Hohe h
von 7,62 cm. Gleichzeitig sinkt der Wasserstan&kammer B ebenfalls um 7,62 cm, da ja
die Grundflachen beider Kammern gleich sind. Daraugibt sich fur die Compliance:

C= ‘;—V - i ———=0,0669 tl; = 66,9 ”I;'
P ome2emH,0 0981 mbar mbar
c¢cmH 0

Das gleiche Ergebnis erhalt man wenn man in deiclleg 3.13 zur Berechung der

Elastance bei nach oben hin zunehmenden KeileWadlasnen V = 0 setzt:

1 1
E =kons[]— +
A 17w - 21V wan(@)

= konst i+iJ=konstGi=981o o 2
EHES [ m? (52 0LOSML0125m

= 1494857 2
m

3
c=1_-660m0" ™ =669 ™
E Pa mbar

3.2.3Simulation einer volumenabhéangigen Resistance

Die Resistance des gesamten Modells setzt sicdeau’esistance der ,Atemwege*, also des
Schlauchsystems und des verwendeten Tubus’ sowiel@uResistance des Lungenmodells
zusammen. Letztere wird durch den Stromungswidsdsties Wassers beim FlieRen von
Kammer B nach A bzw. in umgekehrter Richtung bestimZur Berechnung wird der in
Kammer B direkt gemessene ,Trachealdruck” verwenBe&t im Folgenden beschriebene
Berechnung der Resistance des Modells beziehasittiese Resistance der ,Lunge* auf der
Basis des ,Trachealdrucks®.

Den grof3ten Teil dieser Resistance macht der Smgswiderstand an den Lochplatten aus.
Dieser Stromungswiderstand setzt sich wiederummamsan aus den Widerstanden bei den
Ein- und Ausstromvorgangen sowie dem nach dem @Gegeh Hagen-Poiseuille zu
berechnenden laminaren Stromungswiderstand im RobBabei dbertrifft der
Stromungswiderstand bei Ein- und Ausstromvorganden Widerstand der laminaren
Rohrstromung aufgrund der geringen Lange des Rohckk. der Hohe der Lochplatten -
deutlich.

Fur eine laminare Stromung betragt die Resistaimer &reisférmigen Bohrung der Platten

nach dem Gesetz von Hagen-Poiseuille:
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8l
R= .
nir* (Gleichung 3.18)
mit R = Resistance, r = Innenradius der Bohrung=1Lange des Rohres und

n = dynamische Viskositat der stromenden Flissigkeit
Der Gesamtwiderstand setzt sich dann aus den @agdlschalteten Einzelwiderstdnden
Bohrungen zusammen. Fir die Parallelschaltung vatetanden gilt:
: 1 1
RCER TR TR TR
Da alle Bohrungen gleich grof sind, betragt dera@wa&iderstand der Lochplatten:

Ries =5 (Gleichung 3.19)

Die Widerstande der beiden Lochplatten sind, um désrgleich des elektrischen
Ersatzschaltbildes heranzuziehen, in Serie gesth@ladurch addieren sich die Widerstande
der beiden Lochplatten. Da die beiden Lochplattesedlben geometrischen Eigenschaften

besitzen, gilt:

Ruoden = 2 [Rye (Gleichung 3.20)

Die durch laminare Stromungen bedingte Resistaiiceeine Lochplatte unseres Modells
betragt dann bei einer Lange der Locher von 1 cchainem Durchmesser von 0,8 cm (und
somit einem Volumen V = 39.2 mL in den Léchern):

8nll
R ) .

nlr? (Gleichung 3.18)

_ 800001Pa [43[ ?;Lm 99947; kg = 099 mbar [s
0004'm

Die Resistance einer Lochplatte mit 39 Bohrungedrélge dann:

_R .
Roes =5 (Gleichung 3.19)

-1

R, = O,99mb§; S - 0 0255mbar 50

Bei zwei Lochplatten ergibt sich fur die Resistades Modells:
Ruodar = 2 Rge (Gleichung 3.20)
Ruoe = 2[0,0255mbar 3L = 005Imbar 31"

Die tatséachliche Resistance durfte um ein Vielfachéher liegen, da zum einen turbulente

Stromungen durch Ein- und Ausstromvorgange an deshplatten hinzukommen und zum
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anderen auch im Schlauchsystem und an den Kammeen&usatzliche reibungsbedingte
Widerstande auftreten. Auf eine weitere mathemlagidg@eschreibung wird aber aufgrund der
Komplexitat dieser Vorgange und der geringen Releviir die Ergebnisse dieser Arbeit
nicht weiter eingegangen.

Solange sich die Parametey, |, r und n nicht andern bleibt die Resistance
volumenunabhangig konstant und es liegt ein lireitedell der Resistance vor.

Dies ist der Fall, da die Form der Platten wahreesl Versuchs nicht verandert wundsd da
die Bohrungen wahrend aller durchgefuhrten Untdnsnogen von Wasser gleich bleibender
Viskositatdurchstromt wurden.

Zur Erzeugung eines Modells mit einer nichtlineav@lumenabhangigen Resistance wurde
ein spezieller Verdrangungskadrpers entworfen (Ahimg 3.8): Dieser besteht analog zu den
verwendeten Lochplatten ebenfalls aus einem derzeganQuerschnitt der Kammer
ausfillenden Kunststoffblock, in den senkrecht gesamte Ho6he durchziehende Roéhren
eingelassen sind. Um eine wirksame VeranderungR#sistance hervorzurufen, missen
diese Rohren und damit der Verdrangungskorper idautibher als die Lochplatte sein, so
dass fast die gesamte Kammer A oder B ausgefuiit. Bomit befindet sich die Grenzschicht
zwischen Wasser und Luft innerhalb des Verdrandkirgers. Die Viskositat von Wasser
(1,82 mPa-s bei 0°Q)bersteigt die von Luft (17,1 pPa-s bei 0°C) um &aktor 106,4.
Dadurch erhéht sich nach der oben genannten FatimdResistance in dem Teil des Rohrs
um denselben Faktor, in dem Wasser anstelle vohdtrdmt. Der Anteil der Resistance mit
erhohter Viskositat ist also durch die Hohe der ¥éesule bedingt und damit vom

verdrangten Volumen abhangig.
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Abbildung 3.8 Schematische Darstellung des Modellsei Verwendung des Resistancekdrper®urch die
unterschiedliche Viskositat von Wasser und Luftist Resistance von der Hohe der Wassersaule iRdbren

und damit vom insufflierten Volumen abhéngig.

Der Verdrangungskorper wurde so konzipiert, dass Madell durch die Wahl geeigneter
Grofen fur Lange, Durchmesser und Anzahl der RéimeHinblick auf die zu erwartenden

Werte fir Volumen und Resistance den physiologiscMerhaltnissen in der Lunge

maoglichst nahe kommt. Die Entscheidung fiel aufgruder einfachen technischen
Realisierbarkeit zu Gunsten eines Kunststoffblaokseiner Hohe von 22 cm mit 129 Rohren
mit einem Durchmesser von je 3 mm. Damit liegenmagimale Volumen bei 400 mL und

die nach dem Hagen-Poiseuille’schen Gesetz errezhmeximale Resistance bei diesem
Volumen bei 8,5 mbar/L/s.

3.2.4Exspirationskontrolle

Die MessgrofRen Druck, Fluss und Volumen beschreitvefralle der passiven Exspiration
eine Exponentialfunktion mit identischer Zeitkomgta Diese mathematisch lineare
Abhangigkeit der Funktionsverlaufe (siehe Abschn&tl) macht eine Analyse der
Atemmechanik ausschlie3lich aus Daten der Exspirataus theoretischen Griinden
unmoglich. Mit dem Ziel der atemphasenspezifisciheralyse soll in dieser Arbeit der
Exspirationsfluss dergestalt aktiv beeinflusst werddass die lineare Abhangigkeit der
MessgroRen aufgehoben wird. Hierfur kommt ein insasem Labor entwickeltes
Exspirationsventil zur Anwendung, dessen Offnunadgmit Hilfe eines Schrittmotors
flussabhangig verandert werden kann. Aufgrund sescberenartigen Bauweise wird das

Exspirationsventil im Folgenden als ,Scherenvenbiézeichnet (Abbildung 3.9). Zwischen
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den beiden ,Scherenblattern* des Ventils befindelh ®in kurzes flexibles Rohrstiick, das
durch die Schenkel des Scherenventils quetschidaund das an beiden Enden mit
Beatmungsschlauchen verbunden werden kann. Je\fezskhlussstellung der Schere wird
der Querschnitt des flexiblen Rohrstiicks veranderd damit der Strémungswiderstand
beeinflusst. Das Scherenventil wird an den Exspimaschenkel der Patient-Respirator-
Einheit angeschlossen. Der Elektromotor ist Ubee éinalog-Digital-Schnittstelle mit einem
Computer verbunden und wird mit Hilfe eines zu dms Zweck programmierten
Algorithmus’ der visuell orientierten Programmiasghe LabView angesteuert. Ausgehend
von den vom Respirator aufgezeichneten Daten despirakorischen Flusses ist der
Steueralgorithmus so gestaltet, dass ein konst&htesmuster in der Exspiration erzeugt und
damit die Analyse der Atemmechanik in der Exsparagrmoglicht wird.

=
L |

Abbildung 3.9 Scherenventil: Exspirationsventil, das in den Versuchen zur ateasphspezifischen Analyse
Verwendung fand

3.3 Versuchsaufbau

3.3.1Messerfassung

Das Modell des respiratorischen Systems, das iaransversuchen Verwendung fand, setzte
sich aus einem Beatmungsgerat (EVITA 2 bzw. EVITAD4ager, Libeck) und dem oben
beschriebenen Lungenmodell zusammen. Diese beidéemeBte wurden Uber
Silikonschlauche sowie einen Endotrachealtubus madsch miteinander verbunden.
Dadurch konnte das Lungenmodell vom Respiratortshetf werden.

Der Messanordnung bestand aus zwei Drucksensopatiéh Instruments, Nordlingen) und
einem Pneumotachographen nach Fleisch (Dr. Fen§vé&sit, Hechingen), die ihre Daten
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direkt in ein Datenaquisitionssystem einspeistegr. &ste Drucksensor nahm den Druck vor
dem Endotrachealtubus auf, dies entspricht demmmtegsdruck”. Mit Hilfe des zweiten
Drucksensors wurde der Druck in Kammer B, also daslogon zum Trachealdruck
aufgezeichnet. Die stromungsabhéngige Druckdiffeeen Pneumotachographen wurde Uber
einen kapazitiven Differenzdrucksenor (PC100, Hditer, Schwerin) gemessen. Die
Position des Flusssensors spielte hierbei fur dadelll eine untergeordnete Rolle; in unserem
Versuchsaufbau befand sich der Flusssensor zwisthiens und Offnung der Kammer. Die
Signale der Sensoren gelangten Uber eine elekttmiBaten-Schnittstelle (DAQCard-6062,
National Instruments, Austin, Texas, USA) zu einen€omputer, dessen
Datenerfassungsprogramm die Daten aufzeichneteseBi€rogramm wurde mit Hilfe des
graphischen Programmiersystems LabView (Nationatriiments, Austin, Texas, USA) in
der Arbeitsgruppe entwickelt. Es kbnnen damit Messsvwon Druck- und Flusssensoren mit
hoher Samplefrequenz erfasst werden. Die Samplefreqjlag bei unseren Messungen bei
200 Hz.

3.3.2Kalibration

Zu Beginn jeder Messreihe wurden die Drucksensonehder Flusssensor mit Hilfe eines im
oben beschriebenen Datenerfassungsprogramm imtegrieAlgorithmus’ geeicht. Die
Kalibration der Drucksensoren erfolgte dabei Ubeer Nullabgleich mit anschlieRender
Bestimmung der Verstarkungsfaktoren durch Eingstallefinierter Dricke (-40 und 40 mbar),
die von einem Kalibrator (REVUE Thommen AG, Onnekbfess- und Priftechnik,
Friedrichsdorf) generiert wurden. Versuche untemastlgischen Bedingungen setzten ferner
die Kalibration des Flusssensors voraus. Hierzude/umittels Eichspritze ein Volumen von
einem Liter Uber das Schlauchsystem appliziert. Kadibration des Flusssignales erfolgte
anschlieBend tber den Abgleich des aus dem Flasigtegrierten Volumens mit dem

bekannten Eichvolumen von einem Liter.

3.3.3Messdatenauswertung

Die Messdaten wurden vom Programm als Datensanpleser ASCII-Datei gespeichert,
wobei ein Datensample einem Datenquadrupel - bestelaus Werten fur Trachealdruck,
Atemwegsdruck, Fluss und Volumen zu einem bestimmaieitpunkt entsprach. Die Daten
wurden dann mit Hilfe von eigens hierfir entwickelt Auswertungsalgorithmen in der
Programmiersprache Matlab (The MathWorks Inc., ékatUSA) mathematisch aufgearbeitet
und graphisch dargestellt. Hierbei wurden die azdgghneten Daten fur Fluss und Druck
zunachst mittels eines Tiefpassfilters (Butterwdtilter Grenzfrequenz fg = 20 Hz)
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bereinigt, um Artefakte durch tragheitsbedingte vogungen der Wassersaule und
Wellenbildung zu kompensieren. Fir alle Versuchsdmangen erfolgten die weiteren
Berechnungen auf der Basis dieser gefilterten Daten

3.4 Versuchsdurchfihrung

3.4.1Statische Messungen

Die mechanischen Eigenschaften des Lungenmodelislenuzunachst unter statischen
Bedingungen, d.h. ohne Gasfluss, untersucht. Dardevdas Lungenmodell vom Respirator
getrennt, und mit Hilfe einer Eichspritze wurde aaeholt ein definiertes Volumen von 50
mL Luft direkt in die abgeschlossene Kammer B ifimrf. Dadurch stieg der Druck in

Kammer B, welcher Uber einen Druckaufnehmer diiaktler Kammer gemessen wurde.
Dieser Schritt wurde tUber den Volumenbereich vdns0600 mL durchgefuhrt und bewegte
sich damit in der GroRenordnung physiologischeraolumina. Jedem insufflierten

Volumensprung konnte eine bestimmte Druckanderungeardnet und daraus der
volumenabhangige Verlauf der statischen Compliate® Lungenmodels bestimmt werden.
Die Messungen wurden ebenfalls nach dem Einsetgeratschiedenen Keile in Kammer A
vorgenommen. Der Wasserstand zu Beginn des Expatsimadso in Atemruhelage, betrug 13

cm, so dass sich in jeder Kammer 1560 mL Wassanieh.

3.4.2Dynamische Messungen mit volumenabhangiger Compliae

Im nachsten Schritt wurden die mechanischen Eideiswn des Lungenmodells unter
dynamischen Bedingungen untersucht. Das Beatmurijsgeurde hierzu Uber zwei

Silikonschlauche von jeweils 2 m Lange und 20 mmmehdurchmesser sowie einen
Endotrachealtubus (ID 2,5 mm, Mallinckrodt) mit debungenmodell verbunden und
applizierte wie bei der klinisch wblichen interndtenden Uberdruckbeatmung einen
periodischen Gasfluss. Dieser Gasfluss erzeugte peariodische Druckdnderung in der
geschlossenen Kammer B, welche Uber einen Druckhofer in der Kammer gemessen
wurde. Jede Messung umfasste mindestens 15 digserzgklen, von denen nur die letzten
zehn ausgewertet wurden, um Verfalschungen durcltk3chwankungen nach Anschalten
des Beatmungsgerates auszuschliel3en. Als Beatmodgsmwurde am Respirator eine
volumenkontrollierte Beatmung eingestellt mit ein@€mdalvolumen von 550 mL. Als weitere
Einstellungen wurden ein maximaler Gasfluss von iferlmin, ein positiver end-

exspiratorische Druck (PEEP) von 0 mbar sowie Emsguenz von 5/min gewéhlt. Die Wahl

von im Vergleich zur klinischen Praxis niedrigeni$den und Frequenzen sowie eines
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endotrachealen Tubus’ mit geringem Innendurchmegssrhah in der Absicht, den Einfluss
von Tragheitskraften moglichst gering zu haltened®i sind durch die Verwendung von
Wasser in unserem Lungenmodell deutlich groRer @iss unter physiologischen
Bedingungen der Fall ware. Der Wasserstanpalh Beginn der Messungen betrug wie im

vorhergehenden Experiment 13 cm.

3.4.3Dynamische Messungen mit volumenabhangiger Resistem

Zur Simulation der volumenabhangigen Anderung desi®ance innerhalb eines Atemzuges
wurde der oben beschriebene R6hren-Quader verwdfitteVersuche mit dem Quader in der
offenen Kammer A betrug in der Ausgangslage, d.ai Atmospharendruck in der
geschlossenen Kammer B, der Wasserstand im Lung@im@ cm, was einem
Wasservolumen von 960 mL pro Kammer entspricht. Qeader wurde so befestigt, dass
seine untere Flache in der Ausgangslage auf Hoh&@esseroberflache ansetzte. Im Falle
des Quaders in der geschlossenen Kammer B wurdeFidierung des Quaders auf
umgekehrte Weise vorgenommen. Hier wurde der Wstsset in der Ausgangslage so
gewahlt, dass die Réhren des Quaders vollstandigasser ausgefillt wurden. Dies war bei
einem Wasserstand von 28 cm der Fall. Der Quadbstseerdrangt beim vollstandigen
Eintauchen 2240 mL, so dass sich in der Ausgang<dlag0 mL Wasser in der geschlossenen
Kammer B und 3360 mL in der offenen Kammer A betandBei einem Atemzugvolumen
von 400 mL war der Quader beim Einbringen in diéermé Kammer A am Ende der
Inspiration vollstandig mit Wasser gefillt, beimnEuchen in die geschlossene Kammer B
hingegen vollstandig mit Luft. Der weitere Versuahfau entsprach weitgehend den im
Abschnitt 3.4.2 beschriebenen Bedingungen. Allgslinwurde die Resistance des
Schlauchsystems durch die Verwendung eines grof¥eneinotrachealtubus’ (ID 9,0 mm,
Mallinckrodt) vermindert, um den Einfluss des Rd@hf@uaders auf die Gesamtresistance
besser eingrenzen zu kénnen. Die Respiratoreinsggh wurden beziglich der Parameter
Frequenz (8/min und 12/min), Atemzugvolumen (400 umd 550 mL) und Spitzenfluss (10
Liter/min, 20 Liter/min, 30 Liter/min und 40 Litenin) variiert, um deren Einfluss auf die

Versuchsergebnisse zu untersuchen.

3.4.4Dynamische Messungen mit Exspirationskontrolle

Fur die Analyse der Atemmechanik in Exspiration deurdas oben beschriebene
Scherenventil in das respiratorische System irgegri Dies geschah zwischen
Endotrachealtubus und dem Exspirationsauslass degstmiBngsgerates (Servo C900,

Siemens-Elema, Solna, Schweden). Wie bei den Veesuczur volumenabhangigen
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Resistance wurde ein maoglichst gro3lumiger Tubusveredet, damit der reibungsbedingte
Widerstand des Tubus’ gegentiber dem des Exspisaoiils weniger ins Gewicht fallt. Die
Versuche erfolgten jeweils mit und ohne Verwendulgs Scherenventils sowie nach
Einbringen eines keilféormigen Verdrangungskorpetsr (unter 3.2.2 beschriebene um 45°
geneigte Keil C) beziehungsweise des Resistanceksirso dass sich insgesamt sechs
verschiedene  Versuchsanordnungen ergaben. Die rR@spinstellungen  bei
volumenkontrollierter Beatmung waren mit einem Areigvolumen von 450 mL, einer
Atemfrequenz von 7/min festgesetzt. Der inspiratdre Spitzenfluss wird bei Servo C900-
Respiratoren Uber die Zeitdauer von Inspiration endinspiratorischer Pause eingestellt und
lag in unseren Versuchen bei ca. 5 Litern/min.8eem Wasserstand von 8 cm in den beiden

Kammern bei Atmospharendruck befanden sich jev@&GmL Wasser in beiden Kammern.
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4 ERGEBNISSE

4.1 Statische Messungen

Als Referenz fur die folgenden Experimente untenaigischen Bedingungen wurde der
Complianceverlauf des physikalischen Lungenmodeglisichst mit Methoden der statischen
Atemmechanik untersucht. Da bei unserem Modell &elinterschiede zwischen unter
statischen und dynamischen Bedingungen gewonnemgebiiissen zu erwarten waren,
konnten die unter statischen Bedingungen aufgeaeteh respiratorischen Messdaten spater
auf die unter dynamischen Bedingungen berechnetanpliancewerte Ubertragen werden.
Hierflir wurden aus den aufgezeichneten Druck-Zeitvién jeweils die Driicke wéahrend des
horizontalen Verlaufs gegen das applizierte Voluraafgetragen. Aus der so gewonnenen
Druck-Zeit-Kurve geht die Compliance als Steigungr dseraden hervor. Dies ist im
Folgenden beispielhaft flr die Versuche ohne Vergluadgskoérper und mit Verwendung des
K-férmigen Verdrangungskeils D dargestellt (Abbihdu4.1 - Abbildung?.6).
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Druck (mbar)

Abbildung 4.1 statische Druck-Zeit-Kurve ohne Verdi@ngungskorper
Durch die wiederholte Gasapplikation ergibt sialnteeppenférmiger Anstieg des Drucks in der gesgddaoen

Kammer B
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Abbildung 4.2 statische Druck-Volumen-Kurve ohne Vedrangungskoérper

Tragt man den Druck gegen das Volumen auf, so &esgib ein mit dem Volumen ansteigender Druck.
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Abbildung 4.3 statische Compliance ohne Verdrangurgkorper

Die Compliance als Steigung der Druck-Volumen-Kugtenahezu konstant.
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Abbildung 4.4 statische Druck-Zeit-Kurve mit dem keilférmigemVerdrangungskorper D
Durch die wiederholte Gasapplikation ergibt sialnteeppenférmiger Anstieg des Drucks in der gesgddaoen

Kammer B
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Abbildung 4.5 statische Druck-Volumen-Kurve mit dem keilférmgen Verdrangungskorper D

Tragtman den Druck gegen dass Volumen auf, so erhaltaimenzunachst nach oben konvexe Kurve, die nach

einem Wendepunkt in einen konkaven Verlauf Ubergeht
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Abbildung 4.6 statische Compliance mit dem keilférmigen Verdingungskorper D
Die Compliance als Steigung der Druck-Volumen-Kusteigt zunéchst bis zu einem Maximum an uns zeigt

dann einen abfallenden Verlauf.
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Das Einbringen verschiedener Verdrangungskorperinthegste erwartungsgemall das
Verhalten des Lungenmodells (Abbildung.7 - Abbildung 4.14). Wurde kein
Verdrangungskorper eingesetzt, so verlief die Campke nahezu konstant bei ca. 68
mL/mbar. Bei keilféormigen Verdrangungskorpern velgme sich die Compliance
entsprechend der im Abschnitt 3.2.2 dargelegtenniesie. Dies bedeutete, dass bei den
Keilen B und C, deren Grundflache nach oben zunatim,Compliance mit steigendem
Volumen abnahm. Bei steilerem Winkel fiel diese Abme grol3er aus, d.h. die
Compliancekurve von Keil B (30°) verlief flachesalie von Keil C (45°). Bei Kelil E, dessen
Grundflache nach oben hin abnahm, stieg die Comgaiam Verlauf des Tidalvolumens
dagegen an. Bei den Keilen A und D, deren Grundé&each oben sowohl zu- als auch
abnahm, galten diese Gesetzmaligkeiten analogk@keA nahm die Compliance zunéachst
ab, um dann, wenn die Wassersaule das Niveau migdd&ten Grundflache des Keils
Uberschritten hatte, wiederum zuzunehmen. Genawekehgt verhielt es sich bei Keil E, der
das Gegenstick zu Keil A darstellte. Wurden die rBokorper verwendet, so war die
Compliance im Verlauf zunachst konstant. Dies wacha zu erwarten, da sich die
Grundflache des Verdrangungskorpers im GegensatderuKeilen nach oben hin nicht
veranderte. Allerdings war durch den Verdrangungsitder Betrag der Compliance mit ca.
20 mL/mbar im Vergleich zu den Versuchen ohne \d@rdungskorper deutlich vermindert.
Gegen Ende des Tidalvolumens erfuhr die Compliaanen raschen Anstieg. Der Grund
dafir war, dass die Wassersaule an dieser Stelte ggsamten Verdrangungskorper
Uberdeckte, so dass bei einem weiteren AnstiegMBsersaule die Compliance wiederum

der Compliance ohne Verdrangungskorper entsprach.
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Abbildung 4.7 statische Compliance ohne Verdrangungskorper

Ohne zusétzliche Verdrangungskoérper (Schema lirdigte das Modell des respiratorischen Systems eine

volumenunabhéangige weitgehend konstante Compligecats).
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Abbildung 4.8 statische Compliance mit R6hrenkorper in KammeA
Bei Einbringen des Réhrenkérpers in die offene Kamai(Schema links) ergibt sich fur das Modell eine
zunachst konstante Compliance, die dann sprungh&ftVerte ansteigt, die der Compliance ohne Verwagd

von Verdrangungskdrpern entspricht (rechts).
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Abbildung 4.9 statische Compliance mit R6hrenkdrper in KammeB
Bei Einbringen des Réhrenkdrpers in die geschlasgammer B (Schema links) ergibt -ahnlich wie im de
vorigen Abbildung- eine zunachst konstante Compkanlie dann sprunghaft auf Werte ansteigt, die der

Compliance ohne Verwendung von Verdrangungskéreetspricht (rechts).
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Abbildung 4.10 statische Compliance mit Verdrangungskdrper A
Bei Verwendung des Verdrangungskorpers A (siehe@®aHinks) nimmt die Compliance (rechts) zunachist m

steigendem Volumen ab, um nach Erreichen einesnlinis wieder anzusteigen.
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Abbildung 4.11 statische Compliance mit Verdrangungskorper B
Bei Verwendung des Verdrangungskorpers B (sieher8aHinks) nimmt die Compliance (rechts) mit

steigendem Volumen stetig ab.

5 2] (o6]
o o o

Compliance (mL/mbar)

N
o

0 200 400 600
Volumen (mL)
Abbildung 4.12 statische Compliance mit Verdrangungskérper C
Bei Verwendung des Verdrangungskorpers C (sieher8aHinks) nimmt die Compliance (rechts) mit

steigendem Volumen stetig ab, jedoch starker aly&elrangungskorper B (Abbildung11).
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Abbildung 4.13 statische Compliance mit Verdrangungskérper D
Bei Verwendung des Verdrangungskorpers D (sieher@aHinks) nimmt die Compliance (rechts) zunachist m

steigendem Volumen zu, um dann nach Erreichen d&liaesmums wieder abzufallen.
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Abbildung 4.14 statische Compliance mit Verdrangungskoérper E
Bei Verwendung des Verdrangungskorpers E (sieherSalinks) steigt die Compliance (rechts) tber das

gesamte Tidalvolumen stetig an.
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4.2 Dynamische Messungen mit volumenabhangiger Compliae

Im nachsten Schritt wurden die Ergebnisse dersstatn Messungen unter dynamischen
Bedingungen validiert. Hierfur wurde das Lungenmbdait einem Beatmungsgerat
verbunden und von diesem gemal3 der unter 3.2.htelsenen Einstellungen beatmet. Die
kontinuierlich gewonnenen Messdaten fur Druck uhgs$wurden zunachst zur Elimination
inertancebedingter Druckschwankungen mittels Tedgailter korrigiert. Das Volumen
wurde aus den gefilterten Flusswerten integriertl umormiert. Dies bedeutet, dass zur
Vermeidung von Ergebnisverfalschungen durch Undjkbiten des Modells das Volumen zu
Beginn jedes Atemzuges wieder auf Null zurickgessetrde. Danach wurde der gesamte
Datensatz dem jeweiligen Atemzug und den Atemphasspiration und Exspiration
zugeordnet. Schliel3lich wurden die atemmechanisBlaeameter Compliance und Resistance
mit Hilfe der Slice- bzw. der Gliding-Slice-Methodestimmt. In Abbildung 4.15 sind die
zeitlichen Verlaufe von Fluss, Druck und Volumers ainer typischen Versuchsreihe gegen

die Zeit aufgetragen.
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Abbildung 4.15 Fluss, Trachealdruck und Volumen aujetragen gegen die Zeit
Gemessene Daten fur Druck und Fluss bei volumentitintter Beatmung des Lungenmodells ohne

Verdrangungskorper. Das Volumen wurde aus demtgeéh Flusssignal integriert. In die Auswertungggn
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jeweils der 6. bis 15. Atemzug ein, der automatidetektierte Beginn der Inspiration dieser Atemzisgén der
Fluss-Zeit-Kurve griin gekennzeichnet.

Ein typischer Atemzug dieser Versuchsreihe wirdAiobildung 4.16 gezeigt. Die in die

Auswertung eingehenden Datenpunkte sind jeweilgdngehoben.
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Abbildung 4.16 Typischer Atemzug aus der in Abbildug 4.15 présentierten Versuchsreihe

Darstellung der gemessenen (schwarz) sowie ddtagedn (rot) Daten von Druck und Fluss. Zur Ausiweg
verwendete Datensamples sind fett markiert. Dasiivieh wurde aus dem gefilterten Flusssignal intetyder
bertucksichtigte Bereich des Tidalvolumens durchzomtale blaue Linien hervorgehoben. Inertance g
Schwingungen treten vor allem zum Atemphasenweehsgefinden sich aber nur in den gemessenen Druck-
Zeit beziehungsweise Fluss-Zeit-Kurven (schwarader. In den berlcksichtigten Bereichen der getidte

Werte sind solche Schwingungen dagegen kaum meérkamnen.

Die in Abschnitt 2.5 beschriebene Darstellung rstt®V-Loop ist im Vergleich zur
zeitabhangigen Darstellung vorteilhafter, weil di#&emmechanischen Eigenschaften
zumindest qualitativ direkt aus der Kurvenform ddéemschleife ableitbar sind. Abbildung
4.17 zeigt die PV-Loops fur die ausgewerteten Atiggezder in Abbildung 4.15 dargestellten
Versuchsreihe.
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Abbildung 4.17 PV-Loops aller Atemzige der in Abbildung 4.1§ezeigten Versuchsreihe

Es zeigt sich beim physikalischen Lungenmodell otierdréngungskoérper eine weitgehend lineare Berighu
zwischen Druck und Volumen. Aufgrund der geringaribRngswiderstande und fehlender Hystereseffekte
ergeben sich kaum Unterschiede zwischen inspisatoeim und exspiratorischem Schenkel und damit eine

geringe Breite des PV-Loops.

Die mit Hilfe von Slice- und Gliding-Slice-Methodgerechneten intratidalen Compliance-
und Resistanceverlaufe sind in Abbildurgl8 - Abbildung 4.21 flir eine typische
Versuchsreihe aufgetragen:



- 45 -

B
e e e L

| | | | | o
| | | | |

| | | | |

| | | | | o
[ el e e I B F-——+---40
I I I I I o
| | | | |

| | | | |

| | | | | o
——— === = —— =4 - = — A4 - — = 19}
I I I I I <
| | | | |

| | | | |

| | | | | o
——— == —— = ——— 4 - —— 4 - o
I I I I I <
| | | | | \

| | | | |

| | | | | ! o
T A Ty}
| | | | | o™
| | | | |

| | | | |

| | | | | o
e o
| | | | | [ o™
| | | | | A

| | | | |

| | | | | o
v [Te)
| | | | | N
| | | | |

| | | | |

| | | | | o
I o
| | | | | s_,, N
| | | | | |

| | | | | !

| | | | | | o
S 0
| | | | | —
| | | | |

| | | | |

| | | | | o
S o
| | | | | —
| | | | |

| | | | |

| | | | |

1 " N " " o
™ N — <) o <0
~ ~ ~ ~ © ©

(yequy/w) aoueldwo)

Volumen (mL)

typischen Versuchsreihe (Slice-Methode)

Intratidaler Complianceverlauf einer

Abbildung 4.18

Complianceverlauf ohne Verdrangungskorper von 1€eiaander folgenden Atemzigen (blaue Kurven),

Mittelwert mit Standardabweichung (schwarze Kurve).
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Abbildung 4.19 Intratidaler Complianceverlauf einer typischenVersuchsreihe (Gliding-Slice-Methode):

Complianceverlauf ohne Verdrangungskdrper von ¥8imaander folgenden Atemzugen (blaue Kurven),

Mittelwert mit Standardabweichung (schwarze Kurve).
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Abbildung 4.20

Resistanceverlauf ohne Verdrangungskorper von 1feirender folgenden Atemzigen (blaue Kurven),

Mittelwert mit Standardabweichung (schwarze Kurve).
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Abbildung 4.21 Intratidaler Resistanceverlauf einer typischei/ersuchsreihe (Gliding-Slice-Methode):

Resistanceverlauf ohne Verdrangungskorper von féreander folgenden Atemziigen (blaue Kurven),

Mittelwert mit Standardabweichung (schwarze Kurve).
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Fur die weitere Analyse wurden die Mittelwerte dawmpliance- und Resistanceverlaufe
verwendet. Dies ist bei gleicher Anzahl der in Aieswertung einbezogener Atemzige ohne
Uberbewertung einzelner Versuchsreinen mdglich. Bidvildung 4.22 - Abbildung4.27
zeigen den Mittelwert aller Versuchsreihen bei Memdung der in Abschnitt 3.2.2

beschriebenen Verdrangungskaorper.
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Abbildung 4.22 dynamische Compliance (Lungenmodell ohne Verd@ingungskérper)
Ohne zusétzliche Verdrangungskoérper (Schema lirdigte das Modell des respiratorischen Systems eine

volumenunabhangige konstante Compliance (rechts).
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Abbildung 4.23 dynamische Compliance (Lungenmodell mit Verdmgungskorper A)
Bei Verwendung des Verdrangungskorpers A (siehe®ahinks) nimmt die Compliance (rechts) zunachist m

steigendem Volumen ab, um nach Erreichen einesnlinis wieder anzusteigen.
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Abbildung 4.24 dynamische Compliance (Lungenmodell mit Verdndgungskoérper B)
Bei Verwendung des Verdrangungskorpers B (sieher8aHinks) nimmt die Compliance (rechts) mit

steigendem Volumen stetig ab.
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Abbildung 4.25 dynamische Compliance (Lungenmodell mit Verdndgungskérper C)
Bei Verwendung des Verdrangungskorpers C (sieher8aHinks) nimmt die Compliance (rechts) mit

steigendem Volumen stetig ab.
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Abbildung 4.26 dynamische Compliance (Lungenmodell mit Verdndgungskérper D)
Bei Verwendung des Verdrangungskorpers D (sieherBaHinks) nimmt die Compliance (rechts) zunachist m

steigendem Volumen zu, um dann nach Erreichen &li@esmums wieder abzufallen.
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Abbildung 4.27 dynamische Compliance (Lungenmodell mit Verdndgungskoérper E)

Bei Verwendung des Verdrangungskorpers E (sieherSalinks) steigt die Compliance (rechts) tber das
Tidalvolumen stetig an.

Aus den in den Abbildung.22 - Abbildung4.27 gezeigten Graphen lasst sich ableiten, dass
der intratidale Complianceverlauf abhangig vom jésveerwendeten Verdrangungskorper
ist. Die Ergebnisse fur den volumenabhangigen Camgéverlauf stimmen gut mit den im
vorherigen Abschnitt dargelegten Compliancekurveberéin, die unter statischen
Bedingungen gewonnen wurden. Differenzen zwischeterustatischen und dynamischen
Bedingungen bestimmten Complianceverlaufen resatiie vorwiegend aus der
Beschaffenheit des Modells und aus dem Messautaifdllig ist hierbei besonders, dass
die Compliance bei Verwendung des um 45° geneigtis C bei gleichem Volumen grolier
ist als bei Verwendung des um 60° zur Horizontajeneigten Keils B. Da aber Keil C bei
gleicher Hohe der Wassersaule mehr Wasser verdamdgteil B und damit einen gréReren
Druckanstieg in der geschlossenen Kammer verursashtfir Keil C eine geringere
Compliance zu erwarten. Die hohere Compliance lgggin begrindet, dass aufgrund der
besseren technischen Durchfiihrbarkeit der MessudgeKeil B in der Atemruhelage schon
zu einem gewissen Anteil in das Wasser eingetawaht Fur Keil C gilt dies in geringerem
Umfang. Um ebensolche Fehler durch Schwankungen d&@ndringtiefe der
Verdrangungskorper bei Atemruhelage zu vermeidehum die Daten fur die Compliance
bei Verwendung verschiedener Keile vergleichbamachen, wurden die Compliancedaten
nachtraglich normiert. Dies geschah mit Hilfe derath die Geometrie des Lungenmodells
berechneten Compliance. Zun&chst wurde die Diffemvischen dem Volumen der 15. Slice
und dem Volumen, das aus der Geometrie bei dem {ammpwert der 15. Slice zu erwarten
ware, gebildet. Dann wurde die gesamte Complianmeekwm diese Differenz auf der
Volumenachse verschoben. Abbildung 4.28 verdeutlitese Vorgehensweise anhand der

Compliancekurven einer Versuchreihe mit Verwenddeg um 45° geneigten Keils C.
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Abbildung 4.28 korrigierte Compliance einer reprasetativen Versuchsreihe

Schwarz dargestellt ist der aus den gemessenen BatBruck und Fluss berechnete ComplianceverRigse
Kurve wurde parallel nach rechts verschoben, se d@smittlere Sliceposition (15. Slice) auf dedirggn Kurve

des theoretischen Complianceverlaufs bei einenk&i°zu liegen kommt. Zum Vergleich der theoretisch
Complianceverlauf bei 60° Keil (rot). Die paralledrschobene Kurve bei 45° (griin, Sternchen) stiguhimit

der theoretischen Compliance Uberein im Gegensaitparallel verschobenen Kurve bei 60° Keil (rot,
Sternchen)

In diesem Beispiel wird deutlich, dass der Verldef aus den gemessenen Daten berechneten
Compliance mit dem aus der Geometrie berechnetenpanceverlauf fir den Fall gut
Ubereinstimmt, dass die oben beschriebene Korrekigenommen wurde. Bei Anwendung
des Korrekturalgorithmus’ auf alle Versuchsreihesigen die Complianceverlaufe der
einzelnen Versuchsreihen allesamt eine geringe Alwag von der theoretischen
Compliance des Modells. Die korrigierten Verlaufedsin Abbildung 4.29 bis Abbildung
4.34 dargestellt, wobei nur die Verlaufe fir diediig-Slice-Methode repréasentiert sind. Fur
die Slice-Methode liefert die Korrektur zwar velglgare Ergebnisse. Allerdings treten hier
vor allem bei den Keilen A und D deutliche Abweiolgen zum theoretischen und auch zum
mittels Gliding-Slice-Methode berechneten Verlauff,aworauf aber an spaterer Stelle

eingegangen werden soll.
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Abbildung 4.29 theoretische und korrigierte dynamishe Compliance (Lungenmodell ochne
Verdrangungskorper)

Vergleichende Darstellung zwischen der theoretiscdempliance (blau) und der mittels Gliding-Sliceef{iode
berechneten und nach dem oben beschriebenen Algastkorrigierten Compliance (rot) der einzelnen

Versuchsreihen bei Verwendung des Lungenmodelle dtandrangungskorper.
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Abbildung 4.30 theoretische und korrigierte dynamishe Compliance (Lungenmodell mit
Verdrangungskoérper A)

Vergleichende Darstellung zwischen der theoretiscdempliance (blau) und der mittels Gliding-Slicexftiode
berechneten und nach dem oben beschriebenen Algastkorrigierten Compliance (rot) der einzelnen

Versuchsreihen bei Verwendung des Lungenmodellglenit Verdrangungskdrper A.
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Abbildung 4.31 theoretische und korrigierte dynamishe Compliance (Lungenmodell mit
Verdrangungskérper B)

Vergleichende Darstellung zwischen der theoretiscdempliance (blau) und der mittels Gliding-Sliceef{iode
berechneten und nach dem oben beschriebenen Algastkorrigierten Compliance (rot) der einzelnen

Versuchsreihen bei Verwendung des Lungenmodellslemt Verdrangungskorper B.
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Abbildung 4.32 theoretische und korrigierte dynamishe Compliance (Lungenmodell mit
Verdrangungskorper C)

Vergleichende Darstellung zwischen der theoretiscdempliance (blau) und der mittels Gliding-Slicexftiode
berechneten und nach dem oben beschriebenen Algastkorrigierten Compliance (rot) der einzelnen

Versuchsreihen bei Verwendung des Lungenmodellslemt Verdrangungskorper C.
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Abbildung 4.33 theoretische und korrigierte dynamishe Compliance (Lungenmodell mit
Verdrangungskorper D)

Vergleichende Darstellung zwischen der theoretiscdempliance (blau) und der mittels Gliding-Sliceef{iode
berechneten und nach dem oben beschriebenen Algastkorrigierten Compliance (rot) der einzelnen

Versuchsreihen bei Verwendung des Lungenmodellslemt Verdrangungskorper D.
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Abbildung 4.34 theoretische und korrigierte dynamishe Compliance (Lungenmodell mit
Verdrangungskoérper E)

Vergleichende Darstellung zwischen der theoretiscdempliance (blau) und der mittels Gliding-Slicexftiode
berechneten und nach dem oben beschriebenen Algastkorrigierten Compliance (rot) der einzelnen

Versuchsreihen bei Verwendung des Lungenmodellslemt Verdrangungskaorper E.

Im Gegensatz zur Compliance sollte die Resistamszres Modells nicht vom Volumen
abhangig sein und daher Uber den ganzen Atemzwn éianstanten Wert annehmen. Es

zeigte sich, dass sich die Resistancewerte grd@teih Bereich von 0-1 mbar/L/s bewegten
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und ein geringflgiger Anstieg mit dem Volumen zuzeéchnen war. Davon abweichend
stieg die Resistance bei Verwendung des Verdrargijamgers A zundchst an, um dann nach
einem Maximum wieder abzufallen. Auch war festzlleste dass die Resistancekurven bei

den Verdrangungskorpern D und E in Teilbereicheyatiee Werte aufwiesen.
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Abbildung 4.35 mittlere Resistance (Lungenmodell urer Verwendung der Verdrangungskoérper A-E),
Gliding-Slice-Methode

In Abbildung 4.36 ist die Inertance bei Verwendutey verschiedenen Verdrangungskoérper
aufgetragen, fur die wie fur die Resistance eirr iflzs Tidalvolumen konstanter Verlauf zu

erwarten war.
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Abbildung 4.36 mittlere Inertance (Lungenmodell uner Verwendung der Verdrangungskorper A-E),
Gliding-Slice-Methode

Bei allen Versuchsanordnungen treten vernachléasigeringe Inertancewerte (um 0 m@érMethode) auf
L
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Die Inertance weist Uber alle Versuche hinweg egetingen Betrag um den Wert Null auf,
es wurde also offenbar kein Druckanteil der Volubesthleunigung und damit der Inertance
zugeordnet. Dies war auch durchaus zu erwarten g@weda gerade die Bereiche der
Atemphasenwechsel, an denen grol3ere Volumenbesdegen auftreten, von der Analyse

ausgeschlossen waren.

Die Plausibilitat der Analyse der volumenabhangi@ampliance wurde abschlielRend noch
einmal dahingehend uUberprift, ob sich aus den Isig&ce- und Gliding-Slice bestimmten
Werte fur Compliance, Resistance und PO mit demugktzirigen Volumen auf den
Trachealdruck schliel3en lasst. Hierzu wurden di#ggenannten Parameter in die allgemeine
Bewegungsgleichung eingesetzt und danach der Takbiliek berechnet. Man erhalt hierbel
fir jeden Atemzug jeweils einen PV-Loop. Im Folgendverden die so berechneten PV-

Loops einer reprasentativen Versuchsreine den tdirgjemessenen PV-Loops

gegenibergestellt.
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Abbildung 4.37 PV-Loops einer reprasentativen Verschsreihe mit riickberechneten Druckwerten
Die ruickberechneten Werte fir den Trachealdrudkspiration (rot) weichen nur geringfiigig von deittets

Gliding-Slice-Methode berechneten Druck-Volumensifbh (schwarz) ab.
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Die so berechneten Druckwerte wurden dann mit denegsenen Druckwerten bei gleichem
Volumen verglichen. Der mittlere Fehler lag bei &rckrechnung des Trachealdrucks tber
alle Versuchsreihen unter 1,2 %, also in einema@hléssigbaren Bereich. Es kann deshalb
auf eine hohe Reliabilitat der Datenanalyse gessklo werden. Die folgenden Graphen

(Abbildung 4.38) zeigen den mittleren Fehler beiR&ckberechnung des Trachealdrucks.
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Abbildung 4.38 mittlerer Fehler der Ruickberechnungdes Trachealdrucks aus Compliance, Resistance, PO
und assoziierten Volumenwerten:Sowohl fir Slice- (links) als auch Gliding-Slice-Mede (rechts) ergaben
sich mit 0,2%-1,2% sehr geringe Betrage fir derlenén Fehler. Dies gilt gleichermaf3en fiir die Béareing

aus dem inspiratorischen (oben) und aus dem exspaehen (unten) Schenkel des PV-Loops.
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4.3 Complianceanalyse mittels Slice- und Gliding-Slicédethode im
Vergleich

Unter Verwendung der keilférmigen Verdrangungskérpge und D wurden Slice- und
Gliding-Slice-Methode sozusagen einem Qualitatstegerzogen. Die Geometrie dieser
beiden Verdrangungskdrper resultiert in einem Camnpkverlauf mit sowohl ansteigenden
als auch abfallenden Abschnitten innerhalb desNf@diamens, wobei zum Teil sehr starke
Complianceanderungen bei geringer Volumenanderwigaten. Aufgrund ihrer héheren
Auflésung sollte die Gliding-Slice-Methode geradesg Abschnitte deutlich exakter abbilden
kénnen, weshalb diese hier gesondert betrachtedemesoll. Um die Ergebnisqualitat der
beiden Methoden vergleichbar zu machen und um Fdhleh unterschiedliche Eindringtiefe
der Verdrangungskoérper im Rahmen der einzelnen tdig&sn zu minimieren, wurden die
Daten - ahnlich wie im vorangegangenen Abschnitgestellt - normiert. In diesem Falle
aber wurde die gesamte Compliancekurve entlanyy/demmenachse derart verschoben, dass
die Fehlerquadrate der Abweichungen zur geometrismfechneten Compliance minimal
waren (Abbildung 4.39 und Abbildung 4.40).
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Abbildung 4.39 Entlang der Volumenachse verschobene Compliancekuen bei Verdrangungskérper A,
obere Teilabbildung Slice-Merthode, untere Teilabddung Gliding-Slice-Methode: Blau dargestellt ist die
theoretische Compliance, hervorgehobene Punkte idemn die theoretische Compliance an den
Slicepositionen auf der Volumenachse. Rot dargestield die auf der Volumenachse nach der Methoste d
kleinsten Fehlerquadrate verschobenen Complianeekudie mittels Slice-Methode zuvor berechnet ward

waren.
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Abbildung 4.40 Entlang der Volumenachse verschoben€ompliancekurven bei Verdrangungskérper D,
obere Teilabbildung Slice-Merthode, untere Teilabddung Gliding-Slice-Methode: Blau dargestellt ist die
theoretische Compliance, hervorgehobene Punkte idiemn die theoretische Compliance an den
Slicepositionen auf der Volumenachse. Rot dardestield die auf der Volumenachse nach der Methoste d
kleinsten Fehlerquadrate verschobenen Complianeekuiie mittels Slice-Methode zuvor berechnet ward

waren.

Dann wurden die Scheitelpunkte der so verschob@uenpliancekurven bestimmt und mit
dem aus der Geometrie berechneten Minimum (Keib&giehungsweise Maximum (Keil D)

in Beziehung gesetzt. Hierbei wiesen die Abweiclmgwischen den theoretischen und den
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berechneten Minima beziehungsweise Maxima bei tee-$lethode deutlich héhere Werte
auf als bei der Gliding-Slice-Methode (Abbildungd¥.und Abbildung 4.42). Dies galt
sowohl hinsichtlich der Compliancewerte als auch delumenpositionen, an denen die
Minima beziehungsweise Maxima auftraten. Bei Vengucmit dem Verdrangungskorper A
wichen die Compliancewerte bei der Slice-MethodeMittel um 17,8 mL/mbar ab, wahrend
es bei der Gliding-Slice-Methode nur durchschuwittll5,6 mL/mbar waren. Die Minima, die
mittels Slice-Methode ermittelt wurden, wichen imttel um den Betrag von 30,5 mL nach
rechts oder links vom erwarteten Minimum ab, watrelie Abweichung bei der Gliding-

Slice-Methode nur 18,1 mL betrug. Sowohl die Urdbrsde bei der Berechnung der
minimalen Compliance als auch des Volumens, bei deses Minimum auftrat, erwiesen
sich als statistisch signifikant (p=0,0005 beziefsweise p<0,0001).
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Abbildung 4.41: Abweichung der mittels Slice- (linls) und Gliding-Slice (rechts) bestimmten

Complianceminima vom aus der Geometrie berechnetelinimum. Keil A
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Abbildung 4.42 Abweichung der mittels Slice- (link} und Gliding-Slice (rechts) bestimmten Position de
Complianceminima von der aus der Geometrie berechien Position. Keil A

Bei Verdrangungskorper D waren diese Unterschietbenfalls deutlich ausgepragt
(Abbildung 4.43 und Abbildung 4.44). Die mittlere bvkeichung vom erwarteten
Compliancewert fir das Maximum betrug hier -0,8 mhar (Slice) gegenuber 0,09 mL/mbar

(Gliding-Slice), die mittlere Abweichung vom erwetén Volumen am Scheitelpunkt 27,4
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mL (Slice) gegenuber 11,2 mL (Gliding-Slice). Hierbwar nur die letztere Abweichung
statistisch signifikant (p=0,0000004).
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Abbildung 4.44 Abweichung der mittels Slice- (link¥ und Gliding-Slice (rechts) bestimmten Position de

Compliancemaxima von der aus der Geometrie berechten Position. Keil D
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4.4 Dynamische Messungen mit volumenabhéngiger Resistea

Zur Simulation der volumenabhéngigen Resistance #amn Abschnitt 3.2.3 beschriebene
Rohrenkdrper zum Einsatz. Abbildung.45 zeigt einen typischen Atemzug Dbei
volumenkontrollierter Beatmung des physikalischemndgenmodells mit eingesetztem

Rohrenkdrper in der offenen Kammer A.
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Abbildung 4.45 Beispielhafter Atemzug bei Verwendung des Réankdrpers

Darstellung der gemessenen (schwarz) sowie ddtagedn (rot) Daten von Druck und Fluss. Zur Ausiweg
verwendete Datensamples sind fett markiert. Dasivieh wurde aus dem gefilterten Flusssignal integder
bertcksichtigte Bereich des Tidalvolumens ist duretizontale blaue Linien hervorgehoben. Inertanedingte
Schwingungen treten vor allem zum Atemphasenweehsgefinden sich aber nur in den gemessenen Druck-
Zeit beziehungsweise Fluss-Zeit-Kurven (schwar®ader. In den berlicksichtigten Bereichen der getidte

Werte sind solche Schwingungen dagegen kaum medwnkamnen.

Bei der ursprunglichen Respiratoreinstellung mibeei Beatmungsfrequenz von 12/min,
einem Spitzenfluss von 20 L/min und einem Tidalwaodin von 400 mL lag die mittels Slice-
und Gliding-Slice ermittelte Compliance nahezu kans bei 20-30 mL/mbar (Abbildung
4.46). Allenfalls konnte ein leichter Trend zu emeComplianceanstieg mit steigendem

Volumen ausgemacht werden. Kurz vor Erreichen desgalMolumens fallt ein
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Compliancesprung hin zu deutlich héheren Werten a#s vermutlich eine Folge des

beobachteten ,Herausschwappens” von Wasser nalstaraliger Fullung des Roéhrenkorpers

ist.
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Abbildung 4.46 Complianceverlauf (Lungenmodell mit Réhrenkorger in Kammer A)
Compliancekurven von 8 Messreihen nach AnalysadmitSlice-Methode (links) und mit der Gliding-Slice
Methode (rechts); Beatmungsfrequenz 12/min, Flow/2in, Tidalvolumen 400 mL, nach Slice- bzw. Gligi

Slice-Methode, Mittelwert als schwarze Kurve.

Die Resistance steigt dagegen nach anfanglicheratithe mit zunehmendem Volumen
deutlich an und erreicht bei maximalem Volumen etles Zweifache des Anfangswertes
(Abbildung4.47).
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Abbildung 4.47 Resistanceverlauf (Lungenmodell mit R6hrenkérgr in Kammer A)
Resistancekurven von 8 Messreihen nach AnalyseeniBlice-Methode (links) und mit der Gliding-Slice
Methode (rechts); Beatmungsfrequenz 12/min, Flow/2@in, Tidalvolumen 400 mL, nach Slice- bzw. Glidi

Slice-Methode, Mittelwert als schwarze Kurve.
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Wurde der Rohrenkérper in die geschlossene KammemBesetzt, so ergab sich fur die
Compliance ein ahnliches Bild (Abbildung 4.48): Alsghen von kleineren Schwingungen
beschreibt die mittels Slice- und Gliding-Slice-kete berechnete Compliance einen
weitgehend konstanten Verlauf mit Werten zwisch@mu@d 30 mL/mbar, mit einem leichten

Trend zu einer hoheren Compliance bei steigendelunven.
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Abbildung 4.48 Complianceverlauf (Lungenmodell mitRéhrenkérper in Kammer B)
Compliancekurven von 8 Messreihen nach AnalysalmitSlice-Methode (links) und mit der Gliding-Slice
Methode (rechts); Beatmungsfrequenz 12/min, Flow./2@in, Tidalvolumen 400 mL, nach Slice- bzw. Glidi

Slice-Methode, Mittelwert als schwarze Kurve.

Die Resistance beschreibt zunéchst einen starkiedan Kurvenverlauf (Abbildung.49).
Dann aber steigt die Resistance sowohl bei dee-Bliethode als auch bei der Gliding-Slice-
Methode nach Erreichen eines Minimums wieder an w@nckicht gegen Ende des

Tidalvolumens in etwa wieder das Ausgangshiveau.
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Abbildung 4.49 Resistanceverlauf (Lungenmodell mit R6hrenkérgr in Kammer B)
Resistancekurven von 8 Messreihen nach AnalyséeniSlice-Methode (links) und mit der Gliding-Slice
Methode (rechts); Beatmungsfrequenz 12/min, Flow./2@in, Tidalvolumen 400 mL, nach Slice- bzw. Glidi

Slice-Methode, Mittelwert als schwarze Kurve.
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Fur beide Versuche liefern Slice- und Glidinig-8hglethode vergleichbare Ergebnisse.
Allerdings bildet die Gliding-Slice-Methode den \éarf von Compliance und Resistance
kontinuierlich ab, was insbesondere bei den von w8wjungen gekennzeichneten
Complianceverlaufen deutlich wird.

Zur Uberprufung dieser Ergebnisse wurden die Méssnejeweils mit im Hinblick auf
Atemfrequenz, Tidalvolumen und Spitzenfluss verédigte Respiratoreinstellungen
wiederholt. Bei Reduzierung der Atemfrequenz aufAt@mzige pro Minute war kein
bedeutender Unterschied zwischen den Ergebnisssrumachen, die Atemfrequenz hat
daher offensichtlich keinen Einfluss auf das Ergeldabbildung 4.50 und Abbildung 4.51).
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Abbildung 4.50 Complianceverlaufe bei unterschiedtihen Atemfrequenzen
8 Messreihen mit Réhrenkorper in Kammer A bzw. Kaani, Flow 20 L/min, Tidalvolumen 400 mL. Der
Einfachheit halber wurden nur die Daten fiir diediBlg-Slice-Methode dargestellt. Die Differenz der

Compliance-Kurven fiur eine Frequenz von 8/min beangsweise 12/min war sehr gering.
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Abbildung 4.51 Resistanceverlaufe bei unterschiedihen Atemfrequenzen
fur 8 Messreihen mit Rohrenkdrper in Kammer A bkammer B, Flow 20 L/min, Tidalvolumen 400 mL. Der
Einfachheit halber wurden nur die Daten fiir died{Blg-Slice-Methode dargestellt. Die Differenz der

Resistance-Kurven fiir eine Frequenz von 8/min herigsweise 12/min war sehr gering.
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Als nachster Schritt wurde das Tidalvolumen auf %00 erhdht, wéhrend die anderen

Einstellungen belassen wurden. Es ergaben sich degiigehend ahnliche Compliance- und

Resistancekurven (Abbildung.52 und Abbildungd.53). Der Compliancesprung, also der

Punkt, an dem die Compliance bei vollstandiger Ufigl des Rohrenkérpers sprungartig

groer wird, erfolgt allerdings deutlich friher léinerem Tidalvolumen. Fir die Resistance

ergaben sich aber bei unterschiedlichen Tidalvahankieine bedeutenden Abweichungen.

Resistancekdrper in Kammer A, Gliding-Slice-Methode
N e

— Tidalvolumen 400 mL | , | |
=gl Mittelwerte 3T Y |
.g Tidalvolumen 550 mL| | | |
= Mittelwerte | | |
e |
Py l
(8] ]

c

8

a

IS

(@}

o | |
| |
| |

1"0 100 200 300 400 500

Volumen (mL)

Resistancekdrper in Kammer B, Gliding-Slice-Methode
40p=c---o- oo TR

—— Tidalvolumen 400 mL
QBSV—MitteIwerte l
.cé Tidalvolumen 550 mL
3
ESO 1
(O]

(&)
c
R A
a
IS
(@]
O

Volumen (mL)

Abbildung 4.52 Complianceverlaufe bei unterschiedlichen Tidablumina

8 Messreihen mit Réhrenkoérper in Kammer A bzw. KaaniB, Flow 20 L/min, Beatmungsfrequenz 12/min,

nach Analyse mit der Gliding-Slice-Methode.
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Abbildung 4.53 Resistanceverlaufe bei unterschiedlichen Tidadlumina

8 Messreihen mit Réhrenkoérper in Kammer A bzw. KaaniB, Flow 20 L/min, Beatmungsfrequenz 12/min,

nach Analyse mit der Gliding-Slice-Methode.

Als  weitere  Beatmungseinstellung

wurde

der eindjeste Spitzenfluss  bei

volumenkontrollierter Beatmung verandert. Die Ubngeinstellungen wurden beibehalten,

wéhrend fur den Fluss vier verschiedene EinstedundO, 20, 30 und 40 L/min gewahlt
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wurden. Bei diesen Versuchen scheint teilweise dibbangigkeit des Compliance- und
Resistanceverlaufs vom am Beatmungsgerat eingestelSpitzenfluss zu bestehen
(Abbildung 4.54 und Abbildung4.55). Die Compliance liegt bei diesen Versuchersam
hoher je gréRer der eingestellte Fluss ist. Didsféekt tritt bei den Versuchen mit dem
Rohrenkdrper in Kammer A deutlicher zutage, wéahresrd bei Versuchen mit dem
Rohrenkdrper in Kammer B von uUberlagerten Schwigguan verdeckt wird. Bei der
Resistance ergibt sich bei Versuchen mit dem Rédrper in Kammer A ein uneinheitlicher
Verlauf, wohingegen bei Versuchen mit dem Roéhrep&bin Kammer B eine Erhdéhung des

Spitzenflusses in einer hoheren Resistance redultie
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Abbildung 4.54 Complianceverlaufe bei unterschiedlichen Fliss
8 Messreihen mit Réhrenkorper in Kammer A bzw. aen B, Tidalvolumen 400 mL, Beatmungsfrequenz

12/min, nach Analyse mit der Gliding-Slice-Methodtiéttelwerte sind fett hervorgehoben.
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Abbildung 4.55 Resistanceverlaufe bei unterschiedlichen Fliess
8 Messreihen mit R6hrenkorper in Kammer A bzw. Kaeni, Tidalvolumen 400 mL, Beatmungsfrequenz

12/min, nach Analyse mit der Gliding-Slice-Methodtiéttelwerte sind fett hervorgehoben.



- 68 -

Bertcksichtigt man alle hier dargestellten Versadasdnungen so bestétigt sich die zu
Beginn bei den Abbildung.46 bis Abbildungt.49 beschriebene Tendenz (Abbilduh§6):

Die Compliance schwankt zwischen 20 und 30 mL/mbdrleichtem Anstieg gegen Ende
des applizierten Tidalvolumens. Der Verwendung Béhrenkdrpers hat aber vor allem
Einfluss auf den Verlauf der Resistance. Befindesieh in Kammer A, dann findet man
einen nahezu kontinuierlichen Anstieg der Resigainber das Tidalvolumen. Wird der
Rohrenkdrper in Kammer B platziert, so resultieierdus eine zunachst mit dem

Tidalvolumen abnehmende Resistance, die jedoch Raaichen eines Minimums wieder

ansteigt.
T 40
o]
£
—El 30 — Kammer A Slice
> |\ LT | Kammer A Gliding-Slice
2 20l — Kammer B Slice
% ----- Kammer B Gliding-Slice
5
o 105 100 200 300 400
0
3
@ ;
g — Kammer A Slice
e SR N SR N B Kammer A Gliding-Slice
2 — Kammer B Slice
g """ Kammer B Gliding-Slice
%
&)
vd

Volumen (mL)

Abbildung 4.56 Compliance- und Resistanceverlaufe aller Vershe
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4.5 Dynamische Messungen mit Exspirationskontrolle

Die in unserem Labor entwickelte Einheit zur Exapanskontrolle ermdglicht es, den

exspiratorischen Widerstand des Beatmungsgerate@ngly vom gemessenen Gasfluss zu
verandern. Dies geschieht unter der Zielsetzurg)ideare Abhangigkeit der Signalverlaufe

von Druck, Fluss und Volumen aufzuheben. Hierzudwiler Exspirationsfluss nahezu

konstant gehalten. Abbildurg57 zeigt Fluss-, Druck- und Volumenkurven eingsschen

Atemzuges, wie er unter Verwendung der Exspirakonsolle aufgezeichnet wurde:
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Abbildung 4.57 Verlauf von Druck, Fluss und Volumen bei aktier Exspirationskontrolle

Darstellung der gemessenen (schwarz) sowie ddtegtdin (rot) Daten von Druck und Fluss. Zur Ausiweg
verwendete Datensamples sind fett markiert. Dasiivieh wurde aus dem gefilterten Flusssignal intetyider
bertcksichtigte Bereich des Tidalvolumens ist duratizontale blaue Linien hervorgehoben. Inertalpedingte
Schwingungen treten vor allem zum Atemphasenweehdefinden sich aber nur in den gemessenen Druck-
Zeit beziehungsweise Fluss-Zeit-Kurven (schwar®ader. Sie traten im Gegensatz zu den vorhergehenden
Versuchen ausgepragter zutage, da hier keine Damgufurch die Verwendung eines kleinen Tubus’ odteese
Resistancekorpers stattfand. In den bertcksicimtiBereichen der gefilterten Werte sind solche Sngwngen

gleichwohl kaum mehr zu erkennen.
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Die derart gewonnenen Daten wurden mit Hilfe degceSlund des Gliding-Slice-
Algorithmus’ analysiert. Die Berechnung der Paraneter Atemmechanik erfolgt fir den
gesamten Atemzyklus sowie fUr Inspiration und Epedpn getrennt. Dabei wurden die
Ergebnisse bei konventioneller passiver Exspiratioh exponentiellem Verlauf von Fluss,
Druck und Volumen sowie mittels Ventileinheit modiérter Exspiration verglichen. Des
Weiteren wurden durch Verwendung eines keilférmig&rdrangungskorpers sowie des
Rohrenkorpers zusatzlich verschiedene Complian@zebungsweise Resistanceverlaufe
simuliert. Wurde die Analyse der Atemmechanik fiisgdiration und Exspiration gemeinsam
durchgefuhrt, so ergaben sich Werte fir Compliamee Resistance, die im Bereich der in
den Abschnitten 4.1 und 4.2 dargestellten Verswatiree Verdrangungskorper lagen. Dabei
war die Compliance bei Werten um 70 mL/mbar kortstelpenso die Resistance bei Werten
um 2 mbar/L/s. Zur atemphasenspezifischen AnalygeAdemmechanik wurde die Slice-
beziehungsweise Gliding-Slice-Methode jeweils nuf @die respiratorischen Messdaten der
Inspiration oder der Exspiration angewandt. Fir dMalyse der inspiratorischen
Atemmechanik ergaben sich Verlaufe von Complianu Resistance, die nahe bei den tber
den gesamten Atemzyklus gewonnenen Verlaufen |ayeders verhielt es sich aber fir die
Exspiration. Hier fiuhrte die lineare Abhangigkeionv Druck, Fluss und Volumen zu
unrealistischen Ergebnissen bei der isolierten yYsw®l der bei passiver Exspiration
aufgezeichneten respiratorischen Messdaten. Wiletdiags der exspiratorische Fluss durch
die Ventileinheit aktiv beeinflusst, so liefert didnalyse der Atemmechanik in der
Exspiration Ergebnisse, die mit denen der Insmiregphase vergleichbar waren. Abbildung
4.58 zeigt die Verlaufe fur Compliance und Resistafiir die Versuchsanordnung ohne
Verwendung von Verdrangungskorpern. Dabei werden\irlaufe der Parameter mit und

ohne Verwendung einer Exspirationskontrolle gegengsstellt.
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Abbildung 4.58 Vergleich von Compliance und Resistance bei k&ichen mit und ohne

Exspirationskontrolle (Lungenmodell ohne Verdrangurgskorper)

Ohne Exspirationskontrolle (links) nahmen die isdlin der Exspiration berechneten Compliance- und
Resistanceergebnisse (blau) unrealistische WertBeirvVerwendung der Exspirationskontrolle (reclgi&hen
sich die Compliance- und Resistanceverlaufe degggnVerlaufen an, die sich ergaben, wenn man Comqasi
und Resistance in der Inspiration (rot) oder ulssr gesamten Atemzyklus (violett) berechnete.

Zur weiteren Plausibilitatsprifung wurden die Eiggmaften des Modells um eine
volumenabhangige Compliance durch Einbringen desnobeschriebenen keilférmigen
Verdrangungskorpers Keil C erweitert (Abbildung 9).5In einer weiteren Versuchsreihe
wurde auch der in Abschnitt 3.2.3 beschriebene &Wirper verwendet, was eine

volumenabhangige Resistance zur Folge haben qdiibildung 4.60). In beiden Fallen
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bestétigten sich die mit dem Versuchsaufbau ohnedrdegungskorper gewonnenen

Erkenntnisse. Die Verlaufe der atemmechanischenzdsd Compliance und Resistance

spiegeln die in den Abschnitten 4.2 und 4.4 daedigsth Ergebnisse wieder. Bei der

atemphasenspezifischen Analyse ist dies allerdmgsmit Hilfe der Exspirationskontrolle

der Fall.
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Abbildung 4.59 Vergleich von Compliance und Resistece bei Versuchen mit und ohne
Exspirationskontrolle (Lungenmodell mit Verwendungeines keilférmigen Verdrangungskaorpers)

Die Beatmung des Lungenmodells mit Verdrangungsktmgsultierte in einer abfallenden Complianceg(rot
und violette Kurven in den oberen Graphen). Ohngpiationskontrolle (links) nahm die ausschlieRket der
Basis von respiratorischen Messdaten aus der Exgpirberechnete Compliance und Resistance (blau)

unrealistische Werte an. Bei Verwendung der Extipmakontrolle (rechts) glichen sich die Complianaed
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Resistanceverlaufe denjenigen Verlaufen an, dleesigaben, wenn man Compliance und Resistance in de

Inspiration (rot) oder Uber den gesamten Atemzykhiett) berechnete.
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Abbildung 4.60 Vergleich von Compliance und Resistece bei Versuchen mit und ohne
Exspirationskontrolle (Lungenmodell mit Verwendungdes Resistancekorpers)

Der Einsatz des Resistancekorpers fiihrte beim latmiungenmodell zu einer verminderten Compliance
(rote und violette Kurven in den oberen Graphem) einer erhéhten Resistance. Ohne Exspirationséentr
(links) nahm die in der Exspiration berechnete Clianpe und Resistance (blau) unrealistische Weri8ai
Verwendung der Exspirationskontrolle (rechts) ghictsich die Complianceverlaufe denjenigen Verlaafien
die man erhielt, wenn man Compliance in der Ins$ioina(rot) oder tber den gesamten Atemzyklus (tiple

berechnete. In geringerem Umfang galt dies auchddarResistanceverlauf.
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Zur Verdeutlichung dieser Ergebnisse ist in der iflhimg 4.61 der relative Fehler der
atemphasenspezifischen Analyse mittels GlidingeSitethode als Abweichung von der
Auswertung Uber den gesamten Atemzyklus aufgezeichBei der Bestimmung der
Compliance lag der relative Fehler bei Anwendung B&spirationskontrolle bei etwa
6,9 %. Dagegen nahm der relative Fehler fir dielyseain Exspiration deutlich hdhere
Werte (34,9 %) an, wenn die Exspirationskontroiehhzum Einsatz kam. Das gleiche Bild
ergab sich auch, wenn das Modell um einen keilfgemiVerdrangungskorper oder um den
Resistancekorper erweitert wurde. Hier fiel deratiegé Fehler bei Verwendung des
Scherenventils von 33,2 % auf 5,6 % (Keil) bzw. 888 % auf 12,1 % (Resistancekorper)
ab. Dagegen erhielten wir bei der Analyse der Rasi® keine ausgepragte Abnahme des
relativen Fehlers bei Anwendung der Exspirationsiatie. Sowohl bei inspiratorischer als
auch bei exspiratorischer Analyse lagen die Weke imabhéngig von der Verwendung der
Exspirationskontrolle oder von Verdrangungskorpam dreistelligen Prozentbereich. Bei
Verwendung des Scherenventils sank der relativéeF@&h der Exspiration nur von 370,9 %
auf 313,4 % (308,7 % auf 193,3 %.mit keilformigerardrdngungskoérper, 147,6 5 auf 133,5
% mit Resistancekdrper).
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Abbildung 4.61 relativer Fehler der Compliance- undResistanceberechnung bei atemphasenspezifischer
Analyse mittels Gliding-Slice-Methode:Versuch 1: ohne Verwendung von Verdrangungskorpéersuch 2:
mit Verwendung des 45° geneigten, nach oben zunetiemeKeils, Versuch 3: mit Verwendung des
Roéhrenkdrpers. Ohne Exspirationskontrolle (linkg)dn die Fehlerwerte fiir die Berechnung der Compdia

(oben) in Exspiration (blau) um ein Vielfaches hohls fir die Berechnung in Inspiration (rot). Mit
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Exspirationskontrolle (rechts) lag der Fehler demplianceberechnung fiir beide Berechnungsartendreiéh
von unter 5 %. Bei der Resistance lagen die Feleleevilir inspiratorische und exspiratorische Beneclyg tUber
100 %, wobei sich bei Verwendung der Exspirationstalle vor allem bei den exspiratorischen Fehletare

eine leichte Abnahme beobachten lasst.
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5 DISKUSSION

Mit dieser Arbeit konnte an einem einfachen physkhen Lungenmodell die
Zuverlassigkeit der Slice- und der Gliding-Slicethtede zur Analyse der dynamischen
intratidal-nichtlinearen Atemmechanik gezeigt werdBies geschah unter der Vorstellung,
dass fur schwer vorgeschadigte Lungen, wie sie B&RDS anzutreffen sind, eine méglichst
schonende, mithin also lungenprotektive Beatmuegethzige Therapieoption zur Reduktion
der Mortalitat darstellt. Allerdings besteht durakdJneinigkeit dartber, welches die jeweils
schonendste Beatmungsform darstellt. Dies driadh siuch in einer Vielzahl von sich
einander zum Teil widersprechenden Arbeiten zuesie$hema aus. Dartber hinaus hat sich
die Mortalitat des ARDS zwar dank umfangreichersebungstatigkeit auf diesem Gebiet seit
den 90er Jahren deutlich reduziert, liegt aber imnoeh erschreckend hoch [54]. Hieraus
ergibt sich im Hinblick auf die angestrebte Verlsesag des Therapiekonzeptes die
Notwendigkeit, die pathophysiologischen Verhéltaejswie sie in der Lunge eines ARDS-
Patienten herrschen, mdglichst genau beschreibdidramen [53]. Aus diesen Erkenntnissen
kbnnen dann Zielgrol3en abgeleitet werden, die @sogichen, die Beatmung an die
individuelle Atemmechanik des Patienten anzupas3®n einer idealen Methode zur
Beschreiburg der Atemmechanik kritisch kranker étda@n ist die technisch einfache
Erhebung und Auswertung der Daten unter laufendsatrBung, also unter dynamischen
Bedingungen, zu fordern. Aul3erdem sollte sie iln&asein, Nichtlinearitaten im Volumen-
oder Druck-abhangigen Verlauf der atemmechanis¢heéizes Compliance und Resistance
zu erfassen. Die hier untersuchten Verfahren, dikce-$lethode sowie deren
Weiterentwicklung, die Gliding-Slice-Methode, komméieser idealen Methode im Hinblick
auf ihre theoretischen Grundlagen sehr nahe. 8tedamit in besonderem Malie geeignet, in
Zukunft bettseitig Informationen zur Atemmechanik leefern. Im Hinblick darauf wurden
die genannten Verfahren an einem physikalischergéamodell Gberprift, mit dessen Hilfe
sich unterschiedliche Aspekte dynamischer, nicedirer Atemmechanik simulieren lassen.
Zur Abgrenzung von anderen Verfahren der dynamisé&temmechanikanalyse wurde dabei
die Fahigkeit von Slice- und Gliding-Slice-Methorigr Detektion einer volumenabhangigen
Resistance sowie zur atemphasenspezifischen Anbbmseisgestrichen. Schliel3lich wurden
alle Versuche sowohl mit der Slice- als auch mit @éding-Slice-Methode durchgefuhrt,
wodurch die Verbesserung, die die Slice-Methode cldurdie Verringerung des
Diskontinuitatsfehlers in der Gliding-Slice-Methoegé&hrt, demonstriert werden konnte.
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5.1 Lungenmodell

Nach unserem Kenntnisstand bietet keiner der komieleerhaltlichen Lungensimulatoren
die Moglichkeit die Compliance und/oder Resistanédirend des Atemzuges zu verandern.
Es war deshalb notwendig, ein auf die Fragestelluigser Arbeit abgestimmtes
Lungenmodell zu entwickeln. Das Prinzip des Modellsde schon von Guttmann et al. bei
der Einfuhrung der Slice-Methode fir Modelluntetsuregen verwendet [16]. Im Rahmen der
vorgelegten Arbeit wurde es bezlglich der Zuvertfkest und Vielfalt nichtlinearer Verlaufe
weiter verfeinert. Es besteht aus zwei wasserdefiillKammern, die miteinander in
Verbindung stehen. Eine der Kammern ist zur Atméspthin gedffnet, wahrend die andere
luftdicht verschlossen ist. Hierdurch fuhrt die tin$ufflation in die geschlossene Kammer zu
einem Anstieg der Wassersaule in der offenen KamBier hierdurch gespeicherte Energie
wird bei nachlassendem Druck wieder abgegeben. Daenjt das Modell das Verhalten
eines elastischen Widerstandes, welcher den alastisRickstellkraften des respiratorischen
Systems entspricht. Die Compliance ist hierbei waBr Grundflache der Wassersaule
abhangig, die durch Verwendung von Verdrangungskoreliebig variiert werden kann
(siehe Abschnitt 3.2.2). Allerdings ist der Comptiaverlauf von Atemzug zu Atemzug
immer derselbe. Eine Anderung des Verlaufs warer zzvan Beispiel durch langsames
Verschieben der Verdrangungskorper denkbar. Digsaardings nicht Gegenstand dieser
Arbeit.

Der Bewegung der insufflierten Luft und des vergt@n Wassers stellt sich - wie im
respiratorischen System - ein reibungsbedingterevéidnd entgegen. Dieser kann durch die
Verwendung eines Verdrangungskorpers mit paralfejeardneten Rohren so verandert
werden, dass er ebenfalls einen Uber das Tidahaumeranderlichen Verlauf annimmt.
Zahlreiche Untersuchungen [32, 43] haben gezemgs ¢olche nichtlinearen Verlaufe von
Compliance und Resistance vor allem bei ARDS-Ptiekeine Seltenheit, sondern eher die
Regel darstellen. Somit steht eine einfach zu sieaénde Moglichkeit zur Simulation von
physiologischen und pathologischen Verlaufen vomri{gdl3en der Atemmechanik unter
dynamischen Bedingungen zur Verfugung.

Bei Versuchen unter dynamischen Bedingungen wutedags auch der Einfluss von
Tragheitskraften als eine Schwachstelle des Mod#fisnsichtlich. Diese Ubersteigen in
unserem Modell die in der Lunge vorkommenden Tragkifte aufgrund der grofReren
bewegten Masse um ein Vielfaches. Hieraus entstdbegnVVolumenbeschleunigungen
teilweise erhebliche Schwingungen der Wassersingbesondere fiihrt dies zur Bildung von

Wellenbewegungen an der Wasseroberflache. DieseektEff schlagen sich in
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Druckschwankungen nieder, welche die Atemmechaailyae erschweren. Zur Minimierung

von Artefakten dieser Art erfolgte die Beatmung mdthr geringen Flussraten, sofern der
Fokus der Versuche nicht auf der flussabhangigesisRece lag. Dies wurde durch die
Verwendung eines Tubus’ mit sehr geringem Innerttuesser und zuséatzlich durch die
Begrenzung des inspiratorischen Spitzenflussesesielstellt. Darliber hinaus wurde zur
Datenanalyse ein Tiefpassfilter eingesetzt. Untesah Voraussetzungen stellt unser Modell
ein realistisches Abbild der mechanischen Eigerfsaaer Lunge dar. Damit genlgt es den
Anspriichen an ein physikalisches Lungenmodell ziwerpriifung von Methoden der

dynamischen nichtlinearen Atemmechanik, obgleioh amngefuhrten Einschrankungen die
Interpretation der Ergebnisse in einigen Teilaspekerschwerten, was im Rahmen der

einzelnen Versuchsergebnisse erortert wird.

5.2 Analyse der dynamischen nichtlinearen Atemmechanik

5.2.1Analyse der volumenabhangigen Compliance

Die hier vorgestellten Daten zeigen, dass sowohl $lice- als auch die Gliding-Slice-
Methode eine hohe Zuverlassigkeit bei der Berechdeg hier simulierten nichtlinearen
Complianceverlaufe aufweisen. Fir alle verwendetéerdrangungskorper lag die
Compliance unter dynamischen Bedingungen in denei8®r der aus der Geometrie des
Modells und aus den Versuchen unter statischennBadgen zu erwarten war. Allerdings
war zur Vergleichbarkeit von berechneten und geeress dynamischen Kurven eine
Normierung notwendig, um unterschiedliche Eindiefgin der Verdrdngungskoérper
auszugleichen. Hierdurch entstand eine weiteredfgintlle in der Datenanalyse. Gleichwohl
lagen die Differenzbetrdge zwischen theoretischend unormierten dynamischen
Compliancewerten fur Versuche mit den nicht-K-fagem Verdrangungskorpern B, C und E
im Bereich von 0,05 bis 1,38 mL/mbar (Slice) bemigsweise 0,009 bis 1,39 mL/mbar
(Gliding-Slice), was im Rahmen der Messgenauighédhst akzeptabel erscheint. Fur die K-
formigen Verdrangungskoérper waren gréRere Abweigkunzu verzeichnen, worauf in
Abschnitt 5.3 genauer eingegangen werden soll. Eiebenfalls weitgehende
Ubereinstimmung der Ergebnisse erhielt man, wena gémessenen Daten fiir den
Trachealdruck mit dem aus den Compliance- und Remisverlaufen riickberechneten Druck
in Beziehung gesetzt wurden. Hierbei lag der netdatrehler Gber alle Versuche hinweg
sowohl fir Slice- als auch fir die Gliding-Slice-tlede jeweils zwischen 0,2% und 1,2 %.

Unabhangig von mdglichen methodenbedingten Ungghaiten kamen als Fehlerquellen
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Abweichungen der tatsachlichen Geometrie von derBerechnungen zu Grunde gelegten
Geometrie und Fehler in der Messkette sowie beDdechflihrung der Versuche in Betracht.
Die Ergebnisse zeigen dariiber hinaus eine hoheigteng, die Standardabweichungen der
Compliance wiesen Uber alle verschiedenen Verseittest hinweg einen niedrigen Betrag
von 0,85 bis 7,01 mL/mbar (Slice) beziehungsweis® bis 7,01 mL/mbar (Gliding-Slice)
auf. Es ist somit davon auszugehen, dass Verangemutder Druck-Volumen-Beziehung bei
Einbringen eines Verdrangungskorpers richtigerweise Compliance zugeordnet wurden.
Dies wird auch dadurch bestatigt, dass der Verd@unfberechneten Resistance und Inertance
sich bei Einbringen eines Verdrangungskorpers nwbsentlich verandert. Ein gewisser
Anstieg der Resistance mit dem Volumen, wie eran denannten Versuchen zu beobachten
war, ist durchaus plausibel. Da in der Exspiratien Fluss im oberen Volumenbereich héher
ist, nimmt der nichtlineare Widerstand mit dem Blasi, wodurch eine mit dem Volumen
ansteigende Resistance resultiert.

Aus der Summe der hier vorgelegten Ergebnisse $dstfolgern, dass Slice- und Gliding-
Slice-Methode im Stande sind, intratidale Complevszlaufe mit hoher Zuverlassigkeit zu
berechnen. Als Verfahren der dynamischen, nichdli@e Atemmechanikanalyse heben sie
sich von den derzeit angewandten Methoden deutibh Insbesondere die statischen
Verfahren erfordern eine Unterbrechung der Atemigemugen und die Aufzeichnung der
Druck-Volumen-Beziehung Uber die gesamte Vitalk#agzwvas zum einen mit einem hohen
apparativen Aufwand verbunden ist und zum anderm lditisch kranken Patienten akut
gefahrden kann. Des Weiteren geht die statischenmiechanik von einem andauernden
Zustand der Flusslosigkeit aus, was in der Reafiélit vorkommt. Dies entsprdche dem
Versuch, die Mechanik des kardiovaskularen Systamgser den Bedingungen des
Herzstillstandes zu beschreiben. Hierbei bleibear abichtige Aspekte der dynamischen
Mechanik unbericksichtigt. Daher ist es auch wemigvunderlich, dass sich die Ergebnisse
der statischen Atemmechanikanalyse nicht mit demgelirissen decken, die durch
dynamische Verfahren gewonnen wurden. So wird dwtetische Verfahren meist eine
deutlich héhere Compliance ermittelt als durch dyisahe Verfahren [21, 43]. Als Ursache
dieser Differenzen werden Phé&nomene aufgrund dskoelastischen Eigenschaften des
Lungengewebes sowie aufgrund von alveolarer Rekuuig und Derekrutierung diskutiert
[44, 12]. Diese zeitabhangigen Vorgange sind wgehiinflussgroRen auf die Atemmechanik
und konnen durch statische Verfahren prinzipiathhierfasst werden, da sie im Moment der
Datenaufzeichnung (typischerweise nach 4-5 Sekyndem Grol3teil abgeschlossen sind.

Dieser Umstand macht es auch verstandlich, warumme eiOrientierung der
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Beatmungseinstellung an statischen Druck-Volumen#&n nicht zu eindeutigen klinischen
Ergebnissen fuhren konnte [20, 1, 44]. Aus diesemin@ vollzieht sich derzeit ein
regelrechter Paradigmenwechsel, weg von der dtatiscund hin zur dynamischen
Atemmechanikanalyse.

Unter den Begriff der dynamischen Analysemethodalteri eine Reihe von weiteren
Verfahren, bei denen die Bestimmung von Compliancel Resistance zwar unter
fortlaufender Beatmung stattfindet, die aber audgrand methodischer Unzulanglichkeiten
keine substantielle Verbesserung der statischenfaien darstellen. Ein wichtiger
Kritikpunkt ist hierbei, dass die Berechungen aeindam Beatmungsgerédt gemessenen
Atemwegsdruck basieren. Hierdurch findet der Witderd, der an Tubus,
Beatmungsschlauchen und Atemwegen anféllt, Eingadge Analyse der Lungencompliance
bzw. -resistance. Es sollte daher der direkt geemessder berechnete Alveolardruck (siehe
Abschnitt 2.6.1) verwendet werden. Auch wird dien@dance oft mittels Zwei-Punkt-
Methode wahrend fortlaufender Beatmung bestimmt.esDigeschieht entweder

naherungsweise mit Hilfe der FormglL Vi oder aber bei Null-Fluss-Bedingungen
P,, - PEEP

wahrend eines Okklusionsmanévers oder zum Atemphasshsel bei volumenkontrollierter
Beatmung. Bei den géngigsten Beatmungsgeratenntimsivmedizinischen Praxis (Servo
Open Lung Tool®, Siemens-Elema, Schweden; Evitad¥d_Dura, Drager, Libeck; Puritan
Benett 840, Puritan Bennett, USA) erfolgt die Camptebestimmung ebenfalls nach diesem
Prinzip. Dieses Vorgehen ist jedoch mit dem granden Nachteil behaftet, dass es die
Atemmechanik auf jeweils einen einzelnen Wert fiompliance und Resistance fur den
gesamten Atemzug reduziert. Zahlreiche Studiengeel@lagegen, dass sich diese Parameter
wahrend des Atemzuges keineswegs konstant verhaftendern sich aufgrund von
Recruitment- und Derecruitmentvorgdngen sowie aufgrvon Flissigkeitsverschiebungen
volumenabhangig verandern [38, 26, 31, 52]. Diase @er Betrachtung statischer Druck-
\Volumen-Kurven bekannte Erkenntnis des nichtlineaverhaltens von Compliance und
Resistance wurde bisher nicht konsequent auf diramische Atemmechanikanalyse
Ubertragen und fand deshalb bisher weder bei Bewjsgerateherstellern noch bei
wissenschaftlichen Arbeiten zur Atemmechanik grBBachtung. Dabei lohnt sich gerade der
Blick auf intratidale Compliance- und Resistanc&uge, um hieraus Einsichten in die
pathophysiologischen Vorgange der Lunge unter Beagnzu gewinnen. Insbesondere kann
die intratidale Analyse denjenigen Volumenbereickentifizieren, innerhalb dessen der
Beatmung die geringsten elastischen und resistiViglerstande entgegenstehen [17, 43]. Fur

diesen Bereich ist zu erwarten, dass die beatmasgsgerten Lungenschéden minimal sind,
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was Methoden nichtlinearen Atemmechanikanlyse sovi@hdie klinische Forschung als

auch fur die bettseitige Therapieoptimierung irdsast macht.

5.2.2Analyse der volumenabhangigen Resistance

Untersuchungen zum nichtlinearen Verhalten der dawmste liegen derzeit nur in sehr
geringer Anzahl vor. Entsprechend schwierig gestialsich die Suche nach einem geeigneten
Modell zu Simulation einer volumenabhangigen Rasist. Schliel3lich erweiterten wir unser
bestehendes Lungenmodell um den oben beschriebRasistancekorper. Basierend auf
Viskositatsunterschieden treten dabei Resistané@aderungen innerhalb eines Atemzuges
auf. Durch die in dieser Arbeit vorgestellten Engebe gelang der Nachweis, dass durch
Slice- und Gliding-Slice-Methode nichtlineare Remneeverlaufe detektiert werden kdnnen.
Bei Versuchen mit dem Resistancekoérper in der efigdammer A wurde mittels Slice- und
Gliding-Slice-Methode eine Uber das Tidalvolumerstaigende Resistance ermittelt. Die
Compliance bewegte sich bei diesen Versuchen kangtaischen 20 und 30 mL/mbar mit
einem Anstieg am Ende der Insufflation des Tidalwoéns, wenn die Wasserséaule tber den
Resistancekdrper hinaus steigt. Dies zeigt, dasse-Sund Gliding-Slice-Methode die
Druckanstiege, die durch den Resistancekorper s&cht wurden, jeweils richtigerweise der
Resistance zuordneten. Allerdings erhielten wir\beisuchen mit dem Resistancekdrper in
der geschlossenen Kammer B keine konstant abfaldResistance, wie es zu erwarten
gewesen ware. Die Resistance fallt zwar zunachsstelgt dann aber nach Erreichen eines
Minimums wieder bis zum Ende des Tidalvolumens an.

Somit fallt die Interpretation dieser Ergebnissegesamt schwer, da sie teilweise erheblich
von den aus der Geometrie des Modells berechnetteWwabweichen. Ursachlich fir diese
Abweichungen waren in erster Linie wiederum Tratgheéfte. Diese fallen hier noch mehr
ins Gewicht als bei den vorhergehenden Versucheérvohimenabhangiger Compliance, da
zur Simulation einer physiologischen ResistanceHlissrate nicht reduziert werden konnte.
So weisen die Kurvenverlaufe von Compliance undidtasce ausgepragte Schwingungen
auf. Hinzu kommt, dass bei Versuchen mit dem Rastetkorper in der geschlossenen
Kammer B eine deutlich groRere Wassermasse bewagtew muss, als dies bei Kammer A
der Fall ist. Des Weiteren uUben auch turbulent&rtingen und Grenzflachenphanomene
einen nicht unerheblichen Einfluss aus. Besondeuslidh wird dies, wenn man Experimente
mit unterschiedlichen Flussraten einander gegenstieéit. Hierbei zeigt sich vor allem dann,
wenn sich der Resistancekorper in Kammer B befireleé deutliche Abhangigkeit des
Resistanceverlaufs vom eingestellten Spitzenfluss.
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Diese Arbeit zeigt also, dass die Analyse nichtlnee Resistance mittels Slice- und Gliding-
Slice-Methode grundsatzlich mdglich ist. Dies lassth auch aus den theoretischen
Grundlagen dieser Methoden folgern: Zwar ordnet aligemeine Bewegungsgleichung

Ap,, :% [V + R[¥+ PEEP + Ap; . (Gleichung 2.6

(Gleichung 2.6), auf der die Berechnungen der SUe¢thode beruhen, die Resistance allein
dem flussabhangigen Widerstand zu. Fir jede Volstienwird jedoch je ein Compliance-

und Resistancewert errechnet, wodurch sich sowidhidie Compliance als auch fur die
Resistance ein volumenabhéangiger Verlauf beschrdimest. Es muss aber im Hinblick auf
die Ergebnisse dieser Arbeit zusammenfassend #stljewerden, dass aufgrund des
Einflusses von StorgréRen, die ihre Ursache im Aufdes Modells hatten, die Bewertung
dieser Methoden hinsichtlich der Qualitat der Asalynicht abschlie3end vorgenommen
werden kann. In diesem Falle sind also weitere tdntdhungen angezeigt, um die Slice- und
Gliding-Slice-Methode als Verfahren zur Bestimmumchtlinearer Resistance zu etablieren.
Die Volumenabhangigkeit der Resistance wiederuntit sténen interessanten Teilaspekt
nichtlinearer Atemmechanik dar, welcher Einbliclwithtige pathologische Vorgange in der
Lunge gewéhren koénnte. lhre Bestimmung sollte dbshategraler Bestandteil der

Atemmechanikanalyse sein. Bereits friihe Arbeitedizeem Thema [6, 8] ergaben Hinweise
darauf, dass die Resistance keinen linearen Verdaigit, sondern sich innerhalb des
Atemzuges abhangig vom Volumen verandert. DiesauMehabhéangigkeit wird bei einer

obstruktiven Beeintrachtigung der Atemmechanik, si@ klassisch beim COPD-Patienten,
aber auch bei ARDS-Patienten anzutreffen ist, naaistarkt [52]. Die Resistance kann bei
ARDS-Patienten abhangig von den zu Grunde liegempdghophysiologischen Vorgangen
ein im Verlauf des Tidalvolumens ansteigendes, tanies oder abfallendes Profil aufweisen
[32]. Eine Erklarungsmdglichkeit hierfir besteht der Formverdnderung der kleinen
Atemwege, vor allem von Bronchiolen und Alveolargén, die im Verlauf der Inspiration

sowohl in ihrem Durchmesser als auch in ihrer Lamgeehmen. Durch die Zunahme des
Durchmessers reduziert sich der reibungsbedingtsai@®viderstand des respiratorischen
Systems nach dem Gesetz von Hagen-Poisouille, wdhee sich durch eine Verlangerung
der Atemwege erhoht. Da der Radius in einer hoh@menz als die Lange in die Hagen-
Poiseuille-Formel eingeht, resultiert meist einenAlbme der Resistance. Als weitere
EinflussgréRen werden Flissigkeitsverschiebungerwiesodie Interaktion zwischen

Zwerchfellbewegungen und dem Tonus der Bronchiadindiskutiert [51].
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5.2.3Atemphasenspezifische Analyse

Mit dem Einbau eines Scherenventils zur Kontroks eéxspiratorischen Flusses wurde das
Ziel verfolgt, mittels dieser aktiven Exspirationskrolle die lineare Abhangigkeit der
exspiratorischen Verlaufe von Druck, Fluss und Vitdln aufzuheben. Hierdurch wurde eine
Analyse der Atemmechanik getrennt fir Inspiratiord lExspiration ermdglicht. Ohne die
Verwendung einer Exspirationskontrolle liefert @lemplianceberechnung auf der Basis von
ausschlief3lich in der Exspiration aufgezeichnetezsddaten unrealistische Werte. Diese
weichen sowohl von den aus der Geometrie bereamhgerten als auch von den nur fir die
Inspiration bzw. flr Inspiration und Exspiration ngginsam errechneten Verlaufen ab.
Hingegen zeigt die Compliance bei Anwendung der piEasonskontrolle einen
vergleichbaren Verlauf. Dies aul3ert sich auch meedramatischen Abnahme des relativen
Fehlers der exspiratorischen Analyse- im Verglezmht Gber den gesamten Atemzyklus
durchgefuhrten Atemmechanikanalyse- von 34,9 %6a2f% (ohne Verdrangungskorper).
Dieser Unterschied in der exspiratorischen Compgaestimmung erwies sich bei der Slice-
beziehungsweise Gliding-Slice-Methode mit p-Werteon 0,032 bzw. 0,0007 (ohne
Verdrangungskorper), 0,0004 bzw. 0,0012 (mit keifigem Verdrangungskérper) und 0,016
bzw. 0,022 (mit Resistancekdrper) als statistisgmikant. Mit Einschrédnkung galt dies
auch fur die Bestimmung der Resistance. Bei insgesehr hohen Fehlerwerten war der
Trend zur Abnahme des relativen Fehlers bei EindatzExspirationskontrolle jedoch nicht
statistisch signifikant. Dies beruhte zum einen deifn geringen Betrag der Resistance in
diesen Versuchen, bei der kleine Schwankungen ghafdschlage des relativen Fehlers zur
Folge haben konnten. Andererseits beeinflusste aldr das Exspirationsventil den Gasfluss
direkt, so dass hier kleine Ungenauigkeiten die lys® storen konnten. Gleichwohl
beeindruckt die Verbesserung der Ergebnisqualiképieatorischer Complianceverlaufe bei
Einfuhrung der Exspirationskontrolle so weit, ddgsse als methodische Voraussetzung fur
die Eignung von Slice- und Gliding-Slice-Methode r ziatemphasenspezifischen
Atemmechanikanalyse angesehen werden kann.

Dies macht die fur Inspiration und Exspiration gatite Analyse mit Hilfe des hier
beschriebenen Verfahrens interessant fur weiteoeh &linische, Untersuchungen. Die
mechanischen Eigenschaften der Lunge koénnen inirdtgm und Exspiration deutlich
voneinander abweichen [33, 11]. Dieses auch alsdrigse bezeichnete Phanomen, also die
Abhangigkeit der Eigenschaften der Lunge von Zeikpwnd Vorgeschichte, findet seinen
Niederschlag auch in der statischen Druck-VolumehlsSfe, deren inspiratorische und
exspiratorische Schenkel sich zum Teil grundlegamheinander unterscheiden. Als
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Erklarungsmodelle werden Volumenveranderungen deindn und mittleren Atemwege
sowie alveolares Recruitment und Derecruitment [142] herangezogen. Auch
Flussigkeitsverschiebungen durch die Uberdruckbeagmwerden diskutiert [11]. Im
Hinblick darauf betonen Barbini et al. [4] in eindmischen Studie den Informationsgewinn
durch die atemphasenspezifische Analyse und sahlagegar das Verhéltnis von
inspiratorischer zu exspiratorischer ResistanceDaégnosekriterium fir eine beginnende
Obstruktion vor. Durch die aktive Veradnderung desgtrationverlaufs konnte also mittels
Slice- und Gliding-Slice-Methode eine prézise atkagenspezifische Analyse durchgefuhrt
werden, die in Zukunft sowohl zu einem besserensiednis der pathophysiologischen

Zusammenhange beitragen als auch klinische Bedgetlengen kann.

5.3 Atemmechanikanalyse mittels Gliding-Slice-Methode

Die Analyse nichtlinearer Atemmechanik mittels 8lMethode ist schon seit 1994 etabliert,
ihre Zuverlassigkeit konnte mehrfach in Modellsardiund im Rahmen klinischen Studien
demonstriert werden. [29, 23, 31, 32, 17, 30, PHgegen handelt es sich bei der Gliding-
Slice-Methode um eine aktuelle Weiterentwicklungesdéir Methode, die zu einer

entscheidenden Verbesserung der AnalysequalitageiWahrend die Auflosung der Slice-

Methode durch die ,Sprungweite”, also durch die [Grdles Analysefensters - Ublicherweise
1/6 des Tidalvolumens - begrenzt ist, wird durchs dechrittweise Verschieben des
Analysefensters bei der Gliding-Slice-Methode eimpiasi-kontinuierliche Analyse

ermdglicht. Somit kann die Atemmechanik tUber dasagee Tidalvolumen betrachtet werden
und auch das Auftreten kleiner Veranderungen zuGrmund liegenden Pathophysiologie in
Beziehung gesetzt werden. Die vorliegende Arbeitjtzelass dieser Informationsgewinn

nicht etwa mit einem Qualitatsverlust einhergebndern dass vielmehr die Gliding-Slice-
Methode bei hoéherer Genauigkeit der Slice-Methodksclgwertige, Uberwiegend sogar

plausiblere Ergebnisse liefert. Die Ergebnisseraliger dargestellten Versuche zeigten
Ubereinstimmende Ergebnisse von Slice- und Glidhge-Methode. Dariber hinaus zeigte
sich besonders bei den Versuchen zur volumenabjgm@ompliance die Uberlegenheit der
Gliding-Slice-Methode. Es fielen deutliche Unterigcle bei den Versuchen mit den K-
formigen Verdrangungskorpern A und D auf. Durch liidaere Auflosung der Gliding-Slice-

Methode konnen - bildhaft formuliert - die ,totenivel* der Slice-Methode ausgeleuchtet
werden, also gerade diejenigen Volumenbereiche, zeiesschen den sechs berechneten

Compliancewerten liegen. Bei annahernd konstartigdg der Compliancekurve fallt dies
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zwar kaum ins Gewicht. Dagegen werden die Ergebriiss einer sich rasch verandernden
Compliance zunehmend ungenau. Besonders deutlichderf6 dies eben der

Complianceverlauf bei Verwendung der K-férmigen dféngungskorper A und D zu Tage,
bei denen eine abnehmende in eine steigende Comoplibeziehungsweise umgekehrt
ubergeht. Wahrend die Gliding-Slice-Methode diegd@rgang prazise abzubilden vermag,
hangt die Gestalt der Compliancekurve bei der SWle¢hode in diesem Bereich davon ab, an
welcher Stelle des Tidalvolumens sich die Grenzemethzelnen Slices befinden. Hierdurch
konnte die Slice-Methode den Umschlagpunkt, an dienSteigung der Compliancekurve ihr
Vorzeichen andert, weniger prézise verorten als@liding-Slice-Methode. Auch fur den

Verdrangungskorper D lag die Abweichung fur diec&lMethode deutlich héher als fur die
Gliding-Slice-Methode. Bei beiden Versuchsanordrmmgrwiesen sich die Unterschiede
zwischen den beiden Methoden als statistisch $kgmf. Somit war die Gliding-Slice-

Methode deutlich besser geeignet, solche Bereiatiglinearer Compliance quantitativ zu

beschreiben. Wenn auch gerade der Complianceverlbaf Verwendung des

Verdrangungskorpers A ein extremes Beispiel ddtrsteb sind ausgepragte intratidale
Complianceanderungen jedoch keine Seltenheit, sondéelmehr in der Folge

pathophysiologischer Phanomene wie Rekrutierung 0terblahung haufig anzutreffen. Um
diese Verédnderungen zu erkennen ist also eine AoAésung unabdingbar. Dies wére bei
der Slice-Methode theoretisch durch Verringerung 8é&ce-Breite moglich. Allerdings

nimmt bei geringerer Slice-Breite die Storanfalegk fur Artefakte, besonders durch
kardiogene Oszillationen, zu. Letztere entstehemutich vorwiegend durch pulssynchrone
Schwankungen des intrathotrakalen Blutvolumens [#8] sollten nicht in die Analyse der
Atemmechanik mit eingehen. So war die FestlegungSiiee-Breite auf ein Sechstel des
analysierten Tidalvolumens als ein Kompromiss zhasc Auflésung und Robustheit der
Methode anzusehen. Mit dieser Festlegung ging @arfiinaus eine Abhangigkeit der
Auflosung von der absoluten GrofRe des Tidalvolumenther, da ja stets 1/6 des
Tidalvolumens zur Auswertung gelangen. Die GlidBlgge-Methode umgeht diese
immanenten Nachteile der Slice-Methode durch dasagien des Tidalvolumens in frei

wahlbaren Schritten. Da die Gliding-Slice-Methoé¢ziendlich auf derselben analytischen
Grundlage der MLR beruht wie dir klassische Slicethbde, ist die Storanfalligkeit, wie

auch in den Ergebnissen dieser Modellstudie doktisrénnicht erhoht. Zur abschliel3enden
Beurteilung der Gliding-Slice-Methode hinsichtlidker Qualitat der Atemmechanikanalyse

und zur Bestatigung der theoretisch und an unsekémdell gezeigten Uberlegenheit
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gegenuber der Slice-Methode sind dartber hinausiglogische und vor allem klinische

Studien winschenswert.

5.4 Analysemethoden der dynamischen, nichtlinearen Atemechanik

Verfahren, die einen intratidalen Blick auf die Atmechanik unter fortlaufender Beatmung
erlauben, stehen abgesehen von der in dieser Arbeitendeten Slice- und Gliding-Slice-
Methode in der Form zweier weiterer Methoden zurfOgung. Der Stress-Index [36, 14]
beschreibt den Complianceverlauf anhand der Formirdpiratorischen Druck-Zeit-Kurve
(siehe Abschnitt 2.6.3). Ein konvexer Kurvenverlapéigt eine Uuber das Volumen
zunehmende Compliance an und auf3ert sich in einesffikienten b<l1, wohingegen ein
konkaver Kurvenverlauf auf eine intratidal abnehdeompliance hindeutet und in einem
Koeffizienten b>1 resultiert. Experimentelle Studidei denen die Beatmungseinstellungen
so vorgenommen wurden, dass eine mdglichst komst@ompliance resultierte, also der
Koeffizient b mdglichst den Wert 1 annahm, liefartdel versprechende Ergebnisse [13].
Allerdings gelten fir den Stress-Index einige mdibche Einschrdnkungen, die seinen
universellen Einsatz zur Atemmechanikanalyse endsdten. Die dem Koeffizienten b zu
Grunde liegende Gleichung gilt nur bei konstantespirationsfluss und erfordert daher im
Gegensatz zu Slice- und Gliding-Slice-Methode, lthejeglicher Beatmungsform eingesetzt
werden konnen, einen volumenkontrollierten Beatnsomgpus. Darlber hinaus setzt die
Stress-Index-Methode eine konstante Resistanceusomaoran aber nach gegenwartigem
Stand der Diskussion erhebliche Zweifel besteheehg¢s Abschnitt 5.2.2). Ein weiterer
Nachteil des Stress-Index liegt darin begrindetssddei dieser Methode nur der
inspiratorische Abschnitt der Druck-Zeit-Kurve zAuswertung gelangt. Wie in Abschnitt
5.2.3 dargestellt, sollte die Atemmechanikanalylser auch die exspiratorischen Daten mit
einschliel3en. Schliellich liefert der Stressindein&n Hinweis darauf, in welchem Zeit-
/Volumenbereich die Nichtlinearitat auftritt.

Eine weitere Methode zur dynamischen Atemmechanikae stellt der Dynostatic
Algorithm (DSA) dar [22]. Hierbei wird aus der dynaschen Alveolardruck-Volumen-
Schleife auf die Druck-Volumen-Beziehung unter istdten Bedingungen, also ohne den
resistiven Widerstand, geschlossen (siehe Abschi@tB). Aus dieser statischen Kurve kann
dann die Compliance errechnet werden. Dies giltr alne unter der Annahme, dass
inspiratorische und exspiratorische Resistanceclylsind, was aber wie oben beschrieben
(Abschnitt 5.2.3) keineswegs der Fall ist. Zum Bab ist insbesondere zu Beginn der
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Exspiration die Resistance aufgrund ihrer nichnea Flussabhangkeit deutlich gro3er als
im volumenaquivalenten Zeitpunkt am Ende der Irsgmn. Dartber hinaus ist der bettseitige
Einsatz des DSA dahin gehend erschwert, dass dindde, wie sie von den Autoren
prasentiert wurde, einen hohen apparativen Aufwarfdrdert. Der Alveolardruck muss
kontinuierlich durch eine in der Trachea platzier8onde gemessen werden, was mit einigen

zusatzlichen technischen Schwierigkeiten behadtet i

5.5 Ausblick

Slice und Gliding-Slice-Methode konnten sowohl Belumenabhangiger Compliance und
Resistance als auch bei atemphasenspezifischeygnéberzeugende Ergebnisse erzielen
und sich damit flr weitergehende klinische Untelnsingen empfehlen. Besonders interessant
erscheint in diesem Zusammenhang die Kombinatioh Weirfahren, die die regionale
Verteilung der Ventilation sichtbar machen, wie zBemispiel CT-Untersuchungen oder die
Impedanztomographie. Hierbei kénnten verschieddeehzeitig in der vorgeschadigten
Lunge stattfindende  Prozesse wie  AtelektasenbildungJberblahung  oder
Flissigkeitsverschiebungen voneinander abgegremzt mit der berechneten Gesamt-
Compliance bzw. Gesamt-Resistance in Beziehung tgjesgerden [55]. Auch von
Untersuchungen zur Mikromechanik in Form von viddgoskopischen Untersuchungen
sind neue Impulse auf dem Gebiet der Atemmechaalits@ zu erwarten. Durch letztere
kénnte etwa das Konzept von alveoléarer Rekrutierungd Derekrutierung in Frage gestellt
werden [19]. Untersuchungen hierzu zeigten keinpmologisches Korrelat in Form eines
zyklischen Offnens und Kollabierens der Alveolesndern lediglich deren Dehnung [40, 28].
Mit Hilfe aller dieser Methoden kdnnen die verscl@een Aspekte der Atemmechanik
zusammengetragen werden und somit Einsichten invdigange der Atmung und ihrer
pathologischen Veranderungen gewonnen werden, aasndsich dann Therapiekonzepte
ableiten lassen.

Neben diesen experimentellen Anwendungsmaoglichkdite die Gliding-Slice-Methode aber
auch durchaus das Potential fir den klinischendEmals Instrument zur bettseitigen Analyse
der Atemmechanik. Deshalb wére es sinnvoll, die fl@nce- und Resistancebestimmung
mittels Gliding-Slice-Methode in Beatmungsgerate mtensivmedizinischen Therapie zu
integrieren. Zum einen konnten dadurch bestehemdpféhlungen zur lungenschonenden

Beatmung besser umgesetzt werden sowie die eirgeseTherapieverfahren optimiert
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werden. Gerade bei neueren Beatmungsformen isteitieahe Bestimmung von Compliance
und Resistance essentiell; insbesondere bei d@oRmnal Assist Ventilation (PAV) ist die

genaue Kenntnis der aktuellen atemmechanischezesdforaussetzung fur eine adaquate
Anwendung, da sie das Ausmall der maschinellen Atwrailtzung bestimmen. Zum

anderen wird durch die verfugbare klinische Zussbedchreibung auf der Basis der
Atemmechanik dem Kliniker ein wertvolles Instrumémtdie Hand gegeben werden, um die
Beatmungstherapie an den individuellen Bedurfniskesjeweiligen Patienten auszurichten.
Voraussetzung hierfur ist natirlich, dass die klhe Forschung diesbezuglich ihre
.,Hausaufgaben erledigt* hat, also konkrete Zielpater vorgeben kann, mit denen sich
beatmungsassoziierte Schaden in Zukunft vermeidsseh, um somit das Uberleben

schwerkranker Patienten sichern zu helfen.
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6 ZUSAMMENFASSUNG

Der Analyse der Atemmechanik kommt im Hinblick auflie Vermeidung
beatmungsassoziierter Lungenschaden bei intensigmisthen Krankheitsbildern wie dem
ARDS eine besondere Bedeutung zu. Das Therapiegbee lungenprotektiven Beatmung
setzt diagnostische Methoden zur préazisen Besaimgilwer individuellen Atemmechanik
voraus, um die Beatmungseinstellungen an dieseichten zu kdnnen. Insbesondere sind
hierbei die Analyse der Atemmechanik unter fortdandler Beatmung sowie die
Bertcksichtigung von Nichtlinearitaten, also Verénthg innerhalb eines Atemzuges
geboten. Die Slice-Methode kommt im Gegensatz zudizeit gebrauchlichen Verfahren
dieser Forderung nach. Durch die Betrachtung desm#techanik innerhalb einzelner
Volumenabschnitte (Slices) kann der intratidale I8&r von Compliance und Resistance
erfasst werden. Als eine Weiterentwicklung der tiisglichen Slice-Methode erméglicht die
Gliding-Slice-Methode dartiber hinaus durch das t&hedes Betrachtungsfensters tUber das
Tidalvolumen eine quasikontinuierliche Analyse.dieser Studie konnte die Préazision und
Zuverlassigkeit dieser beiden Verfahren als Methodker dynamischen, nichtlinearen
Atemmechanik am Lungenmodell gezeigt werden.

Hierfir fand ein einfaches physikalisches Lungeneflio/erwendung, mit dessen Hilfe
nichtlineare Compliance- und Resistance-Verlaufauiert werden konnten. Die mittels
Slice- und Gliding-Slice-Methode bestimmten atemina@ischen Parameter bei nichtlinearer
Compliance zeigten eine hohe Ubereinstimmung mit defgrund der geometrischen
Eigenschaften des Modells zu erwartenden Verlaufen.Falle nichtlinearer Resistance
konnte zwar die Fahigkeit zur volumenabhangigenidRascebestimmung bestatigt werden.
Allerdings war modellbedingt die Beurteilung dea@ibilitat der Ergebnisse erschwert. Des
Weiteren ermoglichnte der Einsatz eines speziellenxspEationsventils die
atemphasenspezifische Betrachtung der atemmechanigigenschaften des Modells. Uber
alle Versuche hinweg lieferten Slice- und Glidinige&Methode vergleichbare Ergebnisse.
Durch ihr héheres Auflésungsvermdgen war die Ggddlice-Methode der Slice-Methode
jedoch vor allem bei raschen intratidalen Complimtlerungen tberlegen.

Die Ergebnisse dieser Arbeiten zeigen, dass mitSliee- und der Gliding-Slice-Methode
prazise Verfahren der Atemmechanikanalyse zur \gerig stehen, die in Zukunft zu einem
besseren Verstandnis pathophysiologischer Zusaméngelsowie zu einer Verbesserung der
Beatmungstherapie kritisch kranker Patienten lgginekonnen.
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