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1 Einleitung

Bei der Beurteilung der respiratorischen Situation des Patienten kommt der Atmungs-
mechanik eine Schliisselrolle zu. Die wichtigsten in der Atmungsmechanik auftretenden
GréBen sind Druckdnderungen in den verschiedenen Abschnitten des respiratorischen
Systems und der resultierende Atemflul. Die mathematische Beschreibung der Dyna-
mik des respiratorischen Systems setzt ein physikalisches Modell voraus. Erste Ansitze
hierzu finden sich bei Rohrer im Jahre 1915 [74]. In diesen Modellen werden Strémungs-
widerstdnde und elastisches Verhalten der Atmungsorgane in Form von Parametern er-
faft. Der zeitliche Verlauf des Atemflules auf Grund von Druckdnderungen gelingt mit
Hilfe von Bewegungsgleichungen. Diese quantitative Beschreibung der Atmung bildet
die Grundlage fiir die Diagnostik atmungsmechanischer Funktionsgréfien und fiir die
verschiedenen Formen kiinstlicher Beatmung.

In den letzten Jahren wurde erkannt, daf sich Atmung und Schlaf gegenseitig be-
einflussen ([26], [40], [65]). Die schlafbezogenen Atmungsstérungen (SBAS) sind Folge
einer gestorten Interaktion zwischen Atmung und Schlaf [64]. Dabei spielen mechanische
Verdnderungen des respiratorischen Systems und Ver&nderungen der zentralen Regula-
tion der Atmung im Schlaf eine entscheidende Rolle. Bei den obstruktiven schlafbezoge-
nen Atmungsstérungen ist der Strémungswiderstand der oberen Atemwege erhéht. Die
oberen Atemwege werden beim wachen Menschen durch den Muskeltonus der pharyn-
gealen Muskulatur offengehalten. Im Schlaf nimmt der Muskeltonus in diesem anatomi-
schen Bereich ab. Dies fiihrt zu einer Verdnderung der Stréomungsverhiltnisse, aus der
eine Erhdhung des Stromungswiderstandes resultiert. Beim obstruktiven Schlafapnoe-
syndrom kommt es infolge dieser muskuldren Hypotonie sogar zu einem inspiratorischen
Kollaps der Pharynxwinde und damit zu Atemstillstinden (Apnoe). Die besondere
Dynamik der obstruktiven schlafbezogenen Atmungsstérungen wurde bisher qualitativ
und nicht quantitativ beschrieben. In dieser Arbeit wird eine Methode entwickelt und
eingesetzt, die es erméglicht atmungsmechanische Kenngroflen zu berechnen und dar-
zustellen. Die Methode beruht auf einer kontinuierlichen Messung von Atemflul und

Osophagealer Druckschwankung im Schlaf.



1.1 Physiologie der Atmung

Die Atmung ist eine wichtige, teils autonom regulierte, teils willkiirlich beeinfluite
Kérperfunktion, die fiir den oxidativen Abbau von Nihrstoffen innerhalb der Zelle
notwendig ist. Bei Einzellern steht die Zellfliissigkeit in direktem Kontakt mit der Um-
gebung, so daBl der Gasaustausch direkt durch die Zellmembran stattfinden kann. In
allen hoherentwickelten Organismen, deren Zellen nicht mehr direkt mit dem &duBeren
Milieu in Verbindung stehen, haben sich spezielle Transport- und Umsetzungssysteme
fiir den Gasaustausch entwickelt. Der Blutkreislauf stellt die Verbindung zwischen dem
duferen Gasaustausch in der Lunge und dem inneren Gasaustausch im Gewebe her.
Die Aktivitdt der Atmungsmuskulatur fithrt zu rhythmischen Volumenverdnderun-
gen der Lunge, durch welche Atemluft ein- und ausgeatmet wird (Ventilation). Diese
beiden grundsitzlichen Phasen der Atmung werden als Inspiration und Exspiration

bezeichnet.

1.1.1 Anatomie und Funktion der Atemwege

Mit Atemwegen wird das R6hrensystem bezeichnet, das die Verbindung der dufleren At-
mosphére mit den Lungenalveolen herstellt. Der Anfangsteil dieses Systems - die duflere
Nase und die Nasenhohlen - ist durch eine Scheidewand in zwei anndhernd symmetrisch
gebaute Hilften unterteilt. Im Pharynx treffen sich zwei Bahnen: die Atemluft kann
entweder durch die Nase oder durch die Mundh&hle in den Korper gelangen (Nasen-
bzw. Mundatmung). Die gesamten Atemwege lassen sich in zwei Anteile gliedern, die
als obere und untere Atemwege gekennzeichnet werden. Die oberen Atemwege reichen
von den beiden méglichen Eintrittsstellen der Atemluft in den Organismus bis zur Hohe
der Stimmlippe, die unteren von diesen bis zu den Lungenalveolen. Bemerkenswert ist
die Querschnittsdnderung in den oberen Atemwegen. Die Bahn erweitert sich von den
duferen Nasen6ffnungen bis zu den Nasenh&hlen und verschmélert sich von da bis zu
den Choanen. Im Pharynx kommt es zu einer erneuten Erweiterung des Querschnittes,
der sich dann bis zur Hohe der Stimmlippen wieder verengt. In den unteren Atem-
wegen findet bis auf geringe Ausnahmen stindig eine QuerschnittsvergréBerung in der
Summe der Einzelquerschnitte statt, die in den Lungenalveolen ihr Maximum erreicht.

Durch den Wandbau der proximalen Abschnitte der Atemwege ist gesichert, daB die



einstréomende Luft gereinigt, angefeuchtet, angewdrmt und kontrolliert wird. Das ent-
sprechende Volumen wird als anatomischer Totraum bezeichnet. Muskeln, elastische
Fasern und Knorpel sorgen dafiir, daBl die Atemwege trotz atmungsmechanisch be-
dingter Druckschwankungen unter physiologischen Bedingungen offengehalten werden,
wobei der Pharynx eine Ausnahme bildet.

Der Pharynx reicht beim Erwachsenen von der Schidelbasis bis zum Anfang des
Osophagus, der sich annihernd in der Héhe des unteren Ringknorpelrandes befindet.
Die Winde werden durch Weichteile gebildet, so dafl der Pharynx seine Form stark
verdndern kann. Den Wandaufbau bilden drei Hiute: Schleimhaut, Fascie und Muskel-
haut. Die Muskelhaut liegt der dulleren Fliche der Fascie unmittelbar auf und bedeckt
sie vollstindig mit Ausnahme des obersten Abschnittes. Die Muskelfasern verlaufen
in transversaler und longitudinaler Richtung. Die Pharynxmuskulatur wird durch den
Plexus pharyngeus innerviert. Alle Schlundmuskeln sind Skelettmuskeln.

Unter normalen Umstdnden wird wihrend der Nacht die Nasenatmung bevorzugt.
Zum Einen wegen der physiologischen Vorteile, die auch am Tage dieser Form der At-
mung den Vorzug geben, zum Anderen zur Umgehung des grofien oralen Widerstandes
im Schlaf, denn in waagerechter Kérperpostion kann bei reduziertem Muskeltonus die

Zunge die Offnung zum Mesopharynx verschlieBen [32].

Stromungswiderstinde der Atemwege. Die Atemwege bilden ein miteinander
verschachteltes Rohrsystem, in dem Druckunterschiede eine Luftstrémung verursachen
kénnen. Das Gas kann dabei als inkompressibel betrachtet werden, da die Strémungs-
geschwindigkeit klein ist gegeniiber der Ausbreitungsgeschwindigkeit des Schalls in der
Luft (ca. 350 m/s). Abgesehen von den extremen Bedingungen die beim Husten auf-
treten, erreicht die Geschwindigkeit der Luftstrémung héchstens einen Wert von rund
20 m/s. Eine Betrachtung der Strémungsverhiltnisse in den Atemwegen kann daher
vereinfachend mit den Methoden der Hydrodynamik erfolgen.

Liegt an den Enden einer zylindrischen R&hre mit dem Durchmesser r und der
Lange [ eine Druckdifferenz AP an, so bildet sich innerhalb der Réhre bei nicht zu
grofler Druckdifferenz ein parabolisches Strémungsprofil mit der gréfiten Geschwindig-

keit im Zentrum der Rohre (Hagen-Poiseuillesche-Gesetz). Der Volumenstrom oder Fluf



AV/At ist dann der Druckdifferenz proportional:

. AV A4 1
V= A—‘t = %AP = EAP ( m: dyn. Viskositit) (1)
Ui

Der Stromungswiderstand R (Resistance), der Differentialquotient aus Fluf und
ursdchlicher Druckdifferenz, ist im Falle der vorausgesetzten laminaren Strémung kon-
stant, d.h. von AP unabhédngig. R hingt aber von der dynamischen Viskositdt des
Atemgases ab. Daher wird mit Atemgasen geringerer Viskositat als Luft der Strémungs-
widerstand reduziert.

In den Atemwegen treten aber auch turbulente Strémungen auf. Die entstehenden
Luftwirbel erzeugen einen zusétzlichen Widerstand, da nicht die gesamte kinetische
Energie des Gases fiir die gewiinschte Vorwirtsbewegung aufgebracht wird. Kennzeich-
nend fiir den Ubergang von laminarer zu turbulenter Strémung ist die Reynoldszahl,
eine dimensionslose Grofie die von der Geometrie der Rohrleitung und der Strémungsge-
schwindigkeit abhéngt. Die Reynoldszahl ist ein Ma8 fiir das Verhiltnis der Tragheits-
kraft eines Fliissigkeits- oder Gasvolumens zur Widerstandskraft. In einer glatten Réhre
liegt die kritische Reynoldszahl zwischen 1000 und 2500. In den grofen Atemwegen (Tra-
chea und 1.-3. Generation des Bronchialbaumes) treten bei einem Atemflufl von 0,5 1/s
Strémungsgeschwindigkeiten von etwa 2 m/s auf, mit einer Reynoldszahl zwischen 1300
und 2300. Bei einem Atemflufl von 2 1/s steigt die Reynoldszahl sogar auf Werte von
iber 5000 an, damit ist die Strémung sicher turbulent. In den kleineren Atemwegen ist
die Stromungsgeschwindigkeit dank des grolen Gesamtquerschnittes so weit reduziert,
daf sich bei einem Atemflufl von 0,5 1/s eine Reynoldszahl von etwa 0,1 und bei 2 m/s

von etwa 0,4 ergibt. Die Stromung kann hier als laminar angesehen werden [59].

Turbulente Strémung und Flullimitation. Die Passage der Atemluft durch die
Nase verbraucht rund die Hilfte der Atmungsarbeit [14]. Daher schaltet der Orga-
nismus bei groflerem Ventilationsbedarf reflektorisch auf Mundatmung um. Wird bei
Nasenatmung ein Atemflufl von 0,4 1/s aufgebaut, so besteht zwischen Umgebung und
Pharynx eine Druckdifferenz zwischen 0,03 und 0,13 kPa. Die Stromung ist schon unter
Ruhebedingungen turbulent. Bei verstirkter Ventilation nimmt die Turbulenz weiter
zu. Die Stromung wird durch das Kollabieren der Nasenfliigel limitiert. Bei maximaler

Atmungsanstrengung wird ein inspiratorische Fluf von 1,0 bis 2,5 1/s aufgebaut und



eine Druckdifferenz zwischen 1,0 bis 1,2 kPa erreicht. Der stark zunehmende Strémungs-
widerstand duBert sich durch FluBlimitation und ist als horizontaler Kurvenverlauf in
einem Druck-Flu-Diagramm zu erkennen. FluBlimitation ist ein sicheres Zeichen fiir
einen ansteigenden Strémungswiderstand und deutet auf ein kollabierendes Element
innerhalb der betrachteten Atemwege hin. Die Beobachtungen zeigen, daf} die lineare
Beziehung, die sich aus Gleichung (1) ergibt, fiir eine vollstindige Beschreibung nicht
ausreicht.

Durch Querschnitts- und Richtungswechsel sind Druckdifferenzen bedingt, die von
dem Quadrat der Stromungsgeschwindigkeit, von der Gasdichte und von rdumlichen
Bedingungen, wie der anatomischen Gliederung der Atemwege, abh&ngen. Die unter
dem Namen Frtrawiderstinde zusammengefafiten Widerstinde werden dem Rohrwi-
derstand, entsprechend dem Hagen-Poiseuillesche-Gesetz, gegeniibergestellt. Rohrer be-
schrieb den Zusammenhang zwischen treibender Druckdifferenz und Atemflufl in einem

Modell der Atemwege, das beide Widerstandsarten beriicksichtigt [75], durch:

P = knV 4 kypV? (p: Gasdichte, ky, ky: Geometrie der Rohrleitung)

= BV 4 ko V? (2)

In dieser Gleichung hingt der Atemflul nicht-linear vom Strémungsdruck ab. Je-
doch kann auch der Extrawiderstand in dieser Form die Verhiltnisse bei Flufllimitation
oder bei kollabierten Atemwegen nicht exakt beschreiben. Dabei nimmt ndmlich der
Stromungswiderstand, definiert durch R = dP/dV, formal unendlich grofle Werte an.
Der quadratische Ausdruck dehnt jedoch die Beschreibung der Strémung auf einen

groferen Bereich aus.

1.1.2 Aufbau der Atmungsbewegung

Bei den meisten Skelettbewegungen liegt das Bewegungsziel im bewegten Koérperteil
oder seiner nichsten Umgebung: die Verdnderung der Lage einer Extremitit oder die
Bewegung einer duleren Masse. Die Atmungsbewegung hat ebenfalls ein dufleres Be-
wegungsziel: das Ansaugung oder Auspressen von Luft durch die Offnungen der oberen
Atemwege. Diese Aufgabe wird aber indirekt erreicht, ndmlich durch eine Volumen&nde-

rung des ganzen Brusthdhleninhaltes.

-~



Der Atmungsapparat besteht einerseits aus der Lunge, andererseits aus den die Lun-
ge umgebenden und mechanisch beeinflussenden Korperteilen, die fiir den Zweck der At-
mungsmechanik als Thorax zusammengefafit und der Lunge gegeniiber gestellt werden.
Der Thorax in diesem Sinne umfaft neben den eigentlichen Thoraxwinden mit ihrem
Stiitzapparat und ihrer Muskulatur auch das System Diaphragma-Baucheingeweide-
Bauchdecke. Die bei der Atmungsbewegung auftretenden Krifte lassen eine Einteilung

in vier Bereiche sinnvoll erscheinen:

1. Bewegung der zwischen Korperstammoberfliche und Brusthéhlenoberfliche lie-

genden Korpermassen.
2. Bewegung des Lungengewebskoérpers.
3. Spannungsinderungen der elastischen Teile des respiratorischen Systems.

4. Luftstrémung in dem verbindenden R&hrensystem zwischen Alveolen und Umge-

bung.

Das Bewegungsrziel ist eine abwechselnde Erweiterung und Verengung des Thorax-
raumes. Der ganze Bauchhdhleninhalt besitzt fiir die Atmungsbewegung nur die Rolle
einer plastischen Weichteilmasse bzw. eines Wiederlagers. Wie ein Beutel mit Was-
ser, der zwischen Diaphragma und Bauchwand eingelagert ist, iibertrigt er bewegende
Kréfte.

Eine aktive Bewegung der Brustwand iibertrigt sich unmittelbar auf den gleitenden
ihr angehefteten Lungengewebskérper, &ndert seine elastische Spannung und 16st einen
Stromungsvorgang aus. Ein direkter Kontakt wird dabei durch eine serdse Fliissigkeit
(Gleitfliissigkeit, ca. 5 ml fiir jede Pleurahohle) verhindert, die inkompressibel ist. Die
Fliissigkeitsschicht ist so diinn, dafl die Wandadhésionskrifte die Gewichtskraft iiber-
wiegen. Die Mechanik solcher diinnen Fliissigkeitsschichten hat in den Gelenkspalten
und in den serdésen Randschichten der Kérperhshlen iiberall die gleiche Bedeutung, die
Ubertragung von Zug- und Druckkriften senkrecht zur Fliche und die freie Beweglich-
keit parallel dazu.

Eine Vergroflerung des Thoraxraumes wihrend der Inspiration wird hauptsdchlich

durch die Aktivierung des Diaphragmas erreicht, das wie ein Kolben in einem Zylinder



arbeitet. Die 3-5 mm dicke Muskelplatte des Diaphragmas besteht aus quergestreif-
ter Muskulatur und bildet die kuppelférmige muskulés-sehnige Trennwand zwischen
Brust- und Bauchraum. Das Diaphragma ist eine Besonderheit der Siugetiere. In der
Phylogenese entwickelte es sich, wie die Innervation durch den N. phrenicus beweist,
aus Muskelmaterial, das aus dem 3.-5. Zervikalsomiten stammt. Es erfuhr samt Herz
einen Deszensus und heftete sich an der Grenze von Brust- und Bauchhohle an. Der
N. phrenicus entspringt als gemischter Nerv mit motorischen und sensiblen Anteilen
aus dem Plexus cervicalis (im wesentlichen aus C4) und durchliuft den ganzen Thora-
xraum. Durch diese spezielle Innervation unterscheidet sich das Diaphragma von den
iibrigen Atmungsmuskeln.

Die Atmungsexkursion des Thorax wird weitgehend durch seine knécherne Struktur
bestimmt. Die Rippen sind jeweils mit dem Wirbelkorper und einem Prozessus transver-
sus gelenkig verbunden. Um die Verbindungsgerade zwischen den beiden Gelenken, die
man als Rippenhalsachse bezeichnet, kénnen die Rippen eine Drehbewegung ausfiihren.
Bedingt durch die Lage der Drehachse, werden unter der Einwirkung der Inspirations-
muskeln die Rippenbdgen angehoben, wodurch sich Tiefen- und Querdurchmesser des
Thorax erweitern. Entsprechend fiihrt die Senkung der Rippenbégen zur Verkleine-
rung des Thoraxraumes. Die inspiratorische Rippenhebung wird hauptsdchlich durch
die duBeren Zwischenrippenmuskeln (Mm. intercostales externi) bewirkt. Bei erhdhter
Ventilationsanforderung werden die Atmungsmuskeln zusitzlich durch Hilfsmuskeln,
in erster Linie durch die Mm. pectorales major und minor, Mm. scaleni sowie Mm.
sternocleidomastoidei, unterstiitzt.

Die an der Lungenoberfliche ansetzenden Krifte haben zwei Wege zu ihrer Aus-
breitung: einerseits in dem Wabenwerk des Parenchyms, in dem das Bronchialsystem
eingelagert ist, andererseits durch die Luftmassen der Alveolen hindurch, die nur durch
diinne Gewebslamellen getrennt sind. Diese beiden Wege, der elastischen und der pneu-
matischen Druckfortpflanzung, ermdéglichen eine rasche und gleichméBige Ausbreitung
von Kriften im Lungenk&rper.

Die elastische Spannung des Lungengewebes kann nur mittelbar eine Strémung ver-
ursachen, indem zunichst eine entsprechende Druckdifferenz aufgebaut wird. Dies findet

in der Exspirationsphase statt, wo Zugrichtung der Lungen-Elastance und Strémungs-



richtung der Luft iibereinstimmen. In der Inspirationsphase wird die Lungenspannung
von der dufleren dehnenden Kraft aufgebaut. Die inspiratorische Speicherung von Span-
nungsenergie im Lungengewebe kommt als passive bewegende Kraft in der expiratori-
schen Phase zur Wirkung. Der Alveolardruck P,,, wirkt nicht nur als Strémungsdruck-
differenz in Richtung der Bronchien, sondern auch seitlich ins Gewebe. Die Bronchien,
die im allgemeinen andere Druckwerte als das umliegende Gewebe besitzen, unterliegen
dadurch pneumatischen Kriften, die in beiden Atmungsphasen verschieden gerichtet
sind und die inspiratorisch dehnend, expiratorisch verengend auf den Bronchialquer-
schnitt wirken. Bei bedeutenden Druckunterschieden zwischen Parenchym und Bron-
chien kommt es dadurch zu sehr verschiedenen Stromungsverh&ltnissen in den beiden
Atmungsphasen. Dieser Umstand und die Verschiedenheit der bewegenden Kréfte in
den beiden Phasen macht deutlich, dafl In- und Exspiration einer getrennten quantita-

tiven Analyse bediirfen.

Driicke im respiratorischen System Die Driicke innerhalb des respiratorischen
Systems sind von zentraler Bedeutung fiir eine atmungsmechanische Betrachtung. Da-
bei spiegeln sich die getrennten Kompartimente der an der Atmung beteiligten Organ-
strukturen in verschiedenen Teildriicken wieder.

Der Druck ist die senkrechte Kraftwirkung pro Fliche auf ein kleines Flichenelement
innerhalb eines Kérpers (Druck=Kraft/Fliche, [P]=N/m?=Pa). Im Gleichgewicht ist
die senkrechte Kraft oder Normalkraft, die in dem mit Gas gefiillten Korper auf eine
kleine Probefliche ausgeiibt wird, iiberall gleich und unabhingig von der Ausrichtung
der Probefliche (isotroper Druck). Eine Druckdifferenz zwischen dem Aufen- und In-
nenbereich des Korpers entspricht daher einer flichennormalisierten Kraft, die auf die
Oberfliche wirkt. Diese Kraft kann zwei Arten von Deformationen hervorrufen: Einer-
seits Deformationen, die nur die Form des Kérpers, aber nicht sein Volumen &ndern
(isovolumetrische Deformationen) und andererseits Deformationen, die auch sein Volu-
men dndern (Kompression des Kérpers).

Teilweise sind die angegebenen Driicke des respiratorischen Systems Druckdifferen-
zen zwischen zwei, durch eine funktionelle Grenzschicht voneinander getrennten Orten.

Einen negativen Druck gibt es nicht, wohl aber negative Druckdifferenzen. Wird der at-
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Stromungswider-
stand der Atemwege

Abbildung 1: Lunge und Thorax sind schematisch als ineinander geschachtelte, ballon-
artige Gebilde dargestellt. Dieses 2-Komponenten-Modell des respiratorischen Systems
bildet die Grundlage fiir die Definition wichtiger Driicke. Der benannte Druck gibt
jeweils den Wert am offenen Kreis gegeniiber dem gefiillten Kreis an. P,,,: Mund-
druck. Er ist identisch mit dem atmosphérischen Druck wenn die Offnungen der oberen
Atemwege (Nase oder Mund) nicht verschlossen sind und keine kiinstliche Beatmung
vorliegt. Py, : Referenzdruck. Er ist im Allgemeinen identisch mit dem Atmosphdren-
druck. P, : Pleuradruck. Im Raum zwischen der Lungenoberfliche und der Innenfliche
der Thoraxwandung herrscht der pleurale oder intrathorakale Druck. Er kann nach
Punktion der Pleura als Pleuradruck gemessen werden (P, ), 1t sich jedoch auch
im unteren Drittel des Osophagus mit ausreichender Genauigkeit minimalinvasiv be-
stimmen (P.s ). P4 : Alveolardruck. Der mittlere Druck in den peripheren Teilen des
Lungenparenchyms. Py, : Abdominaldruck. Dieser Druck wird dem intragastrisch ge-
messenem Druck gleichgesetzt. P,,, : Bronchialer Strémungsdruck. FP,,, = P, — P4.
Py; : Transdiaphragmaler Druck. Mit Py; = P,, — P.s kann der durch den wichtigsten

inspiratorischen Atmungsmuskel (Diaphragma) generierte Druck abgeschétzt werden.

mosphirische Druck Py, (body surface pressure) als Referenzdruck gleich Null gesetzt, so
sind subatmosphirische Driicke negativ und Uberdriicke positiv. Bei Differenzbildung
innerhalb der Teildriicke mufl dabei auf eine einheitliche Vorzeichenregelung geachtet

werden. Die verwendeten Driicke sind in Abbildung 1 dargestellt. Mit dem offenen

11



und gefiillten Kreis sind zwei Punkte und eine Richtung festgelegt, so daf eine Druck-
differenz und ein Vorzeichen definiert wird. So ist zum Beispiel aus der Abbildung 1
ersichtlich, dal Py, = Py + P., ist und nicht Py, = Py; — Pes.

Der bronchiale Stromungsdruck F,,, hdngt unmittelbar mit der Luftstrémung durch
die Atemwege zusammen. Da dieser Druck das gesamte respiratorische System charak-
terisiert, wird er auch oft mit P,.; angegeben. Wihrend der Exspiration ist FP,,, > 0 und
umgekehrt ist P,,, < 0 wihrend der Inspiration. Bei Spontanatmung wird das respira-
torisches System durch den thorakalen Muskeldruck P, bewegt. Dieser Druck bewirkt
eine Deformation der Lunge und verursacht die Ventilation. Der transrespiratorische
Druck bezieht diesen Druck auf den Munddruck: P = P, — Pnus. Der transre-
spiratorische Druck verschiebt das respiratorische System aus dem Gleichgewicht. Der
Munddruck weicht bei kiinstlicher Beatmung vom Umgebungsdruck ab. In diesem Fall
ist der Maskendruck P, ;; eine wichtige Grofe.

Bei Volumendnderungen kann eine Druckkomponete P;.; betrachtet werden, die
Druckunterschiede aufgrund von Trégheitskrifte beschreibt. Unter diesen dynamischen
Bedingungen wirken auch elastische Kréfte auf das respiratorische System. Diese Krifte
entsprechen einer elastischen Druckkomponente P.;. Es kénnen der pulmonale Retrak-
tionsdruck P. 1, = P4 — Py und der thorakaler Retraktionsdruck Poyw = Py — Ps
unterschieden werden. Es wird ein ,stat“ im Index angegeben wenn statische Bedin-
dungen betrachtet werden.

Die Bewegungsverhiltnisse der Lunge als Ganzes gleichen dem schematischen Auf-
bau des Organs aus einer elastischen, homogenen, ballonartigen Hiille, die einen einzigen
Luftraum umschlieBt. Die elastische tangentiale Wandungsspannung wirkt als radidre,
komprimierende Kraft, die der radidren Expansionskraft des vorhandenen inneren Gas-
druckes P4 entgegengesetzt ist. Die Differenz zwischen Lungenluftdruck P4 und dufle-
rem Druck Py, bezeichnet man als bronchialen Stromungsdruck F,,, . Fiir den Fall der
isolierten Lunge ist:

PA_Pbs:Paw:PL

In situ ist zusdtzlich der Pleuradruck P, zu beriicksichtigen. Seit der Ar-
beit von Buytendijk (1949) wird der Pleuraldruck durch den &sophagealen Druck
P.s abgeschiitzt [15]. Vergleichende Messungen der Schwankung beider Driicke wihrend
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der Atmungsbewegung zeigten eine ausreichende Korrelation im zeitlichen Verlauf, mit
der Einschrinkung einer weitgehend konstanten, d.h. von der Atmungsbewegung un-
abhédngigen aber interindividuell unterschiedlichen Druckdifferenz von etwa 0,2 kPa
(116, [15]).

Der abdominelle Druck kann durch den gastralen Druck P,, abgeschitzt werden [23].
Die Differenz von gastralen Druck F,, und &sophagealen Druck F,,, der transdiaphrag-
malen Druck Py; , wird zur Abschitzung des durch die Atmungsmuskulatur (das ist bei

ruhiger Atmung im wesentlichen das Diaphragma) aufgebauten Druckes P, s benutzt.

Volumenverhéltnisse der Atmungsorgane Die Atmungsorgane enthalten vom er-
sten Beginn der Atmung beim Neugeborenen an in den Hohlriumen der Lunge und den
Atemwegen Luft. Wenn durch aktive Krifte der Atmungsmuskulatur das respiratori-
sche System in irgendeine Inspirations- oder Exspirationslage gebracht wurde, so fiihren
am Ende dieser ,,Stérung® eine Reihe von passiven Kriften dazu, dafl das System nach
einer gewissen Zeit einen Ruhezustand einnimmt. Sind die Luftwege offen, so wird das
am Ende der Bewegung in der Lunge verbleibende Volumen als funktionelle Residual-
kapazitit (FRC') bezeichnet. Die Vitalkapazitit (VC') stellt ein Ma8 fiir die Ausdeh-
nungsfihigkeiten von Lunge und Thorax dar. Trotz seiner Bezeichnung wird der ganze
Volumenbereich nie ausgenutzt, die tatsidchlichen Volumenschwankungen wihrend ei-
nes Atmungszyklus sind auch bei extremen Anforderungen immer kleiner als VC'. Das
Residualvolumen und die Vitalkapazitdt hingen von Alter, Geschlecht, Kérperposition
und Trainingszustand ab, so daf§ keine einheitlichen Normalwerte, sondern nur Bereiche

angegeben werden kdnnen.

1.1.3 Statisches und dynamisches Verhalten

Die Arbeit, die zur Verdnderung des Lungenvolumens benotigt wird, mufl bei Spon-
tanatmung durch die Atmungsmuskeln geleistet werden. Die Wirkung dieser ,,aktiven*
Krifte 148t sich jedoch nur in Zusammenhang mit den gleichzeitig am Atmungsapparat
angreifenden ,,passiven® Kriften elastischer und nicht-elastischer Natur verstehen. Ver-
harrt das respiratorische System in irgendeiner Volumenlage oder werden sehr langsam

Volumendnderungen durchgefiihrt, bei denen der Atemflufl praktisch gleich Null ist
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und die Reibungskrifte des Gewebes daher bedeutungslos werden, verhélt sich der At-
mungsapparat weitgehend wie ein elastisches, reversibel dehnbares Hohlgebilde. Es lie-
gen dann statische bzw. quasistatische Bedingungen vor. Im Gegensatz zu dynamischen
Vorgéngen kann unter statischen Bedingungen innerhalb der miteinander verbundenen
Atemwege iiberall der gleiche Druck gemessen werden. Da keinerlei Druckunterschiede
auftreten, tritt innerhalb der Atemwege auch keine Luftstrémung auf. Im Gegensatz
dazu treten wihrend dynamischer Anderungen zusitzlich zu den statischen Driicken
noch weitere Driicke auf, die auf der Bewegung des Atemgases und der beteiligten

Gewebestrukturen beruhen. Insgesamt lassen sich folgende Driicke unterscheiden:

1. Elastische Driicke, die durch das Lungengewebe und den Thorax aufgebaut wer-
den, wenn das Lungenvolumen seine Gleichgewichtslage (V=FRC') verlifit (ela-

stische Retraktionsdriicke oder elastic recoil).

2. FluB-abhingiger Druckabfall durch die Strémungswiderstinde der Atemwege und

nicht-elastische Deformation der beteiligten Gewebestrukturen (Reibungskrifte).

3. Driicke, die auf Trigheitskrifte des ventilierten Gases oder Bewegung von Massen

zuriickzufiihren sind (inertive Krifte).

4. Driicke, die auf dem Einflul der Gravitation beruhen. Sie werden meist den ela-

stischen Driicken zugerechnet.

Elastische Krafte. Die elastischen Krifte sind abhingig von der Dehnungslage, be-
dingt durch die eingenommene Form, die gegenseitige Lage und die rdumlichen Eigen-
schaften (Lédnge, Fliche, Volumen) der einzelnen Teilorgane. Die Elemente des Lungen-
gewebes werden auf Flichenspannung beansprucht (Alveolarsepten), die réhrenférmi-
gen Gebilde (Bronchien, Gefifiwdnde) auf Lingszug und radiiren Zug vom umliegen-
den Gewebe. Der im wesentlichen inkompressible Bauchinhalt ist zwischen bewegliche,
auf Flichendehnung beanspruchte Wandungen eingeschlossen (Bauchdecke, Diaphrag-
ma). Die elastischen Krifte sind in den beiden Korperhdhlen, ihrer Zwischenmembran
und den Korperstammwandungen so verteilt, da8 bei einer Volumenénderung der Ca-
vitas thoracis Spannungszunahme an einem Ort mit Spannungsabnahme an anderer

Stelle verbunden ist. Lunge und Wandung der Cavitas thoracis befinden sich in Ge-
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genspannung, sie sind elastische Antagonisten. Diaphragma und Bauchdecke sind auch
in Gegenspannung, so dafl Lunge und Bauchwandung elastisch gleichsinnig wirken.
Beim Lungenemphysem findet man vielfach neben der Lungenerschlaffung auch schlaffe
Bauchdecken. Beide Momente wirken im gleichen Sinne stérend fiir die Atmungsme-
chanik des Emphysematikers. Das elastische Verhalten des Lungengewebes wird von
seinen elastischen Bindegewebsstrukturen und der Oberflichenspannung der Alveolen
verursacht. Etwa 15-20% des Interstitiums besteht aus Kollagen, hauptséichlich aus Typ
[ und Typ IlI-Kollagen (etwa im Verhiltnis 2,5:1). Typ IIT entspricht wahrscheinlich
den retikuldren Fasern. Funktionell bedeutend ist der hohe Anteil an elastischen Fa-
sern im Interstitium. Die Oberflichenspannung wird von Alveolarephithelzellen Typ I1
verdndert, die ein oberflichenaktives Sekret (Surfactant, surface active agent ) sezer-
nieren. In voll entfalteten Alveolen ist das Surfactant monomolekular, in kontrahierten
Alveolen dagegen mehrschichtig. Das Surfactant verringert die Oberflichenspannung,
und zwar bei kleinen Alveolen stirker als bei grofien (Laplacesches Gesetz). Ohne die-
sen Effekt des Surfactant wiirden bei einer grofien und kleinen Alveole, die durch eine
Stromungsleitung verbunden sind, die radidren Krifte der Oberflichenspannung zu ei-
nem Kollaps der kleineren Alveole fiihren. In diesem Sinne halten sich die Alveolen
gegenseitig offen. Beide Effekte, die Wirkung der elastischen Fasern und die Ober-
flichenspannung, bestimmen in etwa gleichem Mafe die elastischen Eigenschaften der
Lunge.

Die elastische Dehnbarkeit des Lungengewebes ist auch abhingig vom Fiillungs-
zustand des Lungengefifisystems. Eine Zunahme des pulmonalen Blutvolumens ver-
grofert die elastischen Retraktionskrifte bei groBem Lungenvolumen und verkleinert

sie bei kleinem Volumen.

Statische Zustande. Der Ort des Zusammenwirkens der statischen Atmungskrifte
ist die Lungenoberfliche. Es werden nur senkrecht zur Pleuralfliche gerichtete Krifte
von der Brustwand auf die Lunge, und umgekehrt iibertragen. Dabei seien die Vor-
zeichen so definiert, daf positive Kréfte in Richtung einer Vergréferung des Lungen-
volumens wirken, wihrend negative Krifte das Lungenvolumen zu verkleinern ver-

suchen. Die senkrecht zur Wand der Cavitas thoracis angreifende Kraft des isolier-
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ten, elastischen Thorax bewirke den Druck Pgqsw. Die dorthin fortgeleitete senk-
recht wirkende muskuldre Kraft pro Flacheneinheit bewirke den Druck F;.s. Befindet
sich das respiratorische System in einem Ruhezustand, wobei durchaus verschiedenen
Volumenlagen eingenommen werden kénnen, so ist die Summe dieser beiden Driicke
P, = Pstar,w + Pirs gleich der Summe der Driicke, die einerseits auf die elastischen
Krifte der Lunge zuriickzufiithren sind (psiq¢,7,) und andererseits den pneumatischen
Druckzustdnden innerhalb der Lunge entsprechen (F,, ). Unter Beriicksichtigung der

Vorzeichenvereinbarung gilt daher:

Ppl - Pstat,ﬂ’ + Ptrs - Paw - Pstat,L- (3)

Bei offenen Atemwegen ist F,,, =0 und daher P, = —Psyq: 1. Unter diesen
Umsténden kann aus dem Pleuradruck P,; oder dem Gsophagealen Druck P, der
elastische Retraktionsdruck der Lunge Pg 1 bei verschiedenen Volumen bestimmt
werden. Sind dagegen bei einem &hnlichen Volumenmandéver die Atemwege geschlos-
sen, so wird unter den angenommenen statischen Umstdnden mit dem Munddruck P,
direkt F,, gemessen. Bei vollstindiger Relaxation der Atmungsmuskulatur, also mit
Pys = 0, lassen sich so zunéchst die elastischen Eigenschaften des gesamten respirato-
rischen Systems, bestehend aus den ineinander geschachtelten Hohlkérpern Lunge und
Thorax, bei verschiedener Volumenlage bestimmen: Pyt rs = Pstat,w + Pstat,1, = Paw-
Mit Hilfe des zuvor bestimmten P4 1,(V)-Verlaufs kann dann auf die Druck-Volumen-
Beziehung des isolierten Thorax Py, w (V') geschlossen werden, da Thorax und Lunge,
mechanisch gesehen, in Serie geschaltet sind. Das elastische Verhalten von Lunge und
Thorax und des gesamten Systems werden in einem Druck-Volumen-Diagramm (Rahn-
Diagramm) zusammengefaf$t (Abbildung 2). Rahn et al. stellten 1949 ihre Messungen
in dieser Form dar [70].

Im Rahn-Diagramm wird auch die Ruhelage des respiratorischen Systems bei
V=FRC deutlich. Bei diesem Volumen verschwindet der elastische Druck des ganzen
Systems, die elastischen Normalkréifte von Lunge und Thorax sind pro Einheitsfliche

gleich groff und entgegengesetzt,

Pstat,RS - Pstat,W + Pstat,L =0.
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Abbildung 2: Das Rahn-Diagramm (pV-Diagramm) stellt die Volumen-Druck Kurve der
Lunge P41, des Thorax Psiq,w und des Gesamtsystems dar. Die horizontal gestri-
chelten Linien deuten bestimmte charakteristische Volumen an: Das Residualvolumen
RV , das Volumen der Atemruhelage, die funktionelle Residualkapazitit FRC und die
totale Lungenkapazitdt TLC .

In dieser Position ist der Druck im Pleuralspalt P,; mit einem Wert von etwa -0,5 kPa
subatmosphérisch.

Die moglichen Volumenbereiche des respiratorischen Systems werden durch das Re-
sidualvoumen RV und die totalen Lungenkapazitit TLC markiert. Bei Anndherung an
diese Grenzen miissen immer groflere, iberproportional anwachsende Krifte iiberwun-
den werden. Teilweise werden diese Grenzen nicht nur durch eine mangelnde Kraftlei-
stung der Atmungsmuskulatur festgelegt, sondern auch durch neuronale Regelprozesse
mitbestimmt. So fiihrt eine Aufblihung der Lunge zu einer reflektorischen Hemmung
der Inspiration, und umgekehrt kommt es bei einer Volumenabnahme der Lunge zu
einer verstirkten Inspiration (Hering-Breuer-Reflex). Diese Reflexe fithren dazu, daB
in das Rahn-Diagramm nicht nur die elastischen Materialeigenschaften von Lunge und

Thorax einflielen, sondern weitere Volumina bestimmende Vorgdnge ihre Beriicksich-
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tigung finden.

Der Zusammenhang zwischen Druck und Volumen 148t sich, wie jeder funktionelle
Zusammenhang, in erster Ndherung durch eine lineare Funktion beschreiben. Die ent-
sprechende Ausgleichsgerade wird in einem bestimmten Volumenbereich, meist V=FRC
, so gelegt, dafl der wahre Kurvenverlauf moglichst gut, im Sinne eines Abweichungsfeh-
lers, wiedergegeben wird. Die (lineare) Elastance F wird dann durch die Steigung der
Gerade definiert: E = AP/AV,[F]=kPa/l. In der klinischen Praxis wird der Kehrwert
der Elastance, die Compliance, betrachtet. Die Compliance der Systeme entspricht im
Rahn-Diagramm der Steigung der entsprechenden Kurven V = V(P).

Lunge und Thorax haben fiir sich genommen im Bereich der Atemruhelage eine
Elastance von jeweils etwa 0,5 kPa/l, die Elastance des respiratorischen Systems als
Ganzes liegt daher bei F = 1,0 kPa/l. Wie aus dem Rahn-Diagramm ersichtlich ist,
vergroflert sich die Elastance bei Volumenlagen die grofer oder kleiner als FRC'sind. Ei-
ne lineare Anndherung gilt daher nur in einem Bereich von etwa FRC +1 1. Bei groem
Atemzugvolumen (z.B. Hyperventilation) wird dieser Bereich jedoch leicht iiberschrit-

ten und eine lineare Elastance ist zur Beschreibung der Atmung unzureichend.

Dynamik der Atmung. Bei einer zeitlichen Anderung der Volumenlage des respi-
ratorischen Systems, wirken aufler den vorhandenen statischen Kriften auch die Bewe-
gung hemmende Krifte, welche der Verschiebung der Volumenlage einen Widerstand
entgegensetzen. Bei diesen hemmenden Kriften kénnen trigheitsbedingte Krifte, Rei-
bungskrifte und Krifte, die auf Stréomungswiderstinde der Atemwege zuriickzufiihren
sind, unterschieden werden.

a) Triagheitsbedingte Krifte. Die wihrend der Atmung bewegten Kérpermassen und
das ventilierte Luftvolumen fiihren zu trigheitsbedingten Kréften. Neben der Druck-
komponente, die auf dem Stréomungswiderstand der R6hre beruht, ist daher eine weite-
re Druckkomponente zu beriicksichtigen, die proportional zur Volumenbeschleunigung
ist. Beide Anteile, die Gewebetrigheit von Lunge, Thorax und Abdomen und die Gas-
tragheit der Atemluft, werden zusammengefaB3t und die resultierende Druckkomponente

der Volumenbeschleunigung proportional gesetst:
Py =1V.
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Die so definierte Proportionalitdtskonstante, die Inertance I, ist ein MaB fiir die
Gewebe- und Gastrdgheit. Die Volumenbeschleunigung V erreicht bei ruhiger Atmung
Werte zwischen 2 und 10 1/s?, steigert sich bei maximaler Atmungsanstrengung auf
Werte zwischen 200 und 500 1/s? und kann wihrend eines Hustenman&vers Spitzenwer-
te von iiber 1000 1/s? erreichen. Wegen des kleinen Wertes der Inertance ist der EinfluB
der Tragheitskrifte bei der Atmungsbewegung aber von geringer Bedeutung. Auch bei
sehr adipdsen Menschen, die bei gleicher Ventilation mehr Masse bewegen miissen als
Normalgewichtige, ist der inertive Anteil P,.; klein gegeniiber der elastischen und vis-
kosen Druckkomponente. Sharp et al. fanden jedoch eine signifikante Erhdhung der In-
ertance bei Adipssen (Mittelwert 0,0026 kPa-s%/1) im Vergleich zu einer Normalgruppe
(Mittelwert 0,001 kPa-s?/1) [83]. Die Werte konnten durch Bestimmung der natiirlichen
Frequenz des respiratorischen Systems ermittelt werden und beziehen sich auf eine sit-
zende Koérperposition im Ganzkdrperplethysmographen. Die Berechnung dieser Werte
beruht auf der Annahme, dafl sich das respiratorische System wie ein geddmpfter Os-
zillator verhilt. Auf die Methode wird weiter unten im Rahmen des LRC-Modells noch
detaillierter eingegangen. Durch Verwendung unterschiedlicher Atemgase mit verschie-
denen Dichten gelang den Autoren auch eine Abschidtzung der Anteile von Gewebe-
und Gastriagheit zur totalen Inertance. Wihrend bei Normalgewichtigen die Masse des
Gewebes nur etwa 15% beitrug, erhohte sich dieser Wert bei der adipésen Untersu-
chungsgruppe auf durchschnittlich 68%.

b) Reibungskréfte. Im Pleuraspaltraum findet bei der Lungenverschiebung eine
Schichtstromung statt. Bei einer Fliissigkeitsmenge von 2 ml in einer Pleuraseite und
einer Lungenoberfliche von 0,1 m? ist die Fliissigkeitsschicht nur 0,02 mm dick. Die
Krifte, die fiir eine reine Formverinderung des Lungenparenchym aufgebracht werden
miissen, sind viel kleiner, als die Krifte, die zu einer Volumenvergréferung der Lunge
n6tig sind [90]. Insgesamt werden die Reibungskrifte mit den Stromungswiderstinden

zusammengefaft.

Bewegungsgleichungen des respiratorischen Systems. Um dynamischen
Verhiltnissen zu entsprechen, wurde die Gleichung (3) des statischen Druckgleichge-

wichtes durch zusitzliche Driicke ergidnzt [75]. Werden alle trigheitsbedingten Druck-
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komponenten zu dem linearen Ausdruck IV zusammengefafit und der bronchia-
le Stromungsdruck P, , sowie die elastische Natur des gesamten respiratorischen
F. 1. + Paw beriicksichtigt, ergibt sich ein allgemeiner Ansatz fiir eine Bewegungs-

gleichung des respiratorischen Systems:

Pps(t) = TV (1) + Py (V,V, 1) + Py (V,V, 1) + Po. (4)

In diesem Ansatz, bei dem elastische und viskose Druckkomponente selbst von V,
V und explizit von der Zeit ¢ abhidngt, werden viele Figenschaften des respiratori-
schen Systems formal beriicksichtigt. Der elastische Retraktionsdruck P.;kann nicht-
lineare Abhdngigkeiten zeigen und durch Hysterese-Effekte verdndert werden. In der
viskosen Druckkomponenete F,,, kann eine Volumenabh#ngigkeit eingehen und das tur-
bulente Strémungsverhalten der Atemwege in Betracht gezogen werden. Die explizite
Zeitabhdngigkeit erlaubt ein Eingreifen in die Dynamik durch ,dufere Einfliisse, z.B.
das Ansteigen des Stréomungswiderstandes wdhrend bestimmter Schlafphasen. Der kon-
stante Druck Py reprisentiert den Druck zur Zeit { = 0 und wird als endexspiratory
pressure (EEP) bezeichnet.

Soll, in einer Anndherung an die realen Verhé&ltnisse, P,,, nur von V und P, nur
von V abhdngen, dann konnen (fast) beliebige funktionelle Zusammenhinge der beiden

Druckkomponenten jeweils durch eine Taylorreihe approximiert werden:

Ng Ng Nip
Pit)y=Y"EV' )+ > RVI()+ Y. LV + R (5)
=1 j=1 k=1

Durch geeignete Wahl der Summengrenzen kénnen mit diesem Polynom-Ansatz

lineare und bestimmte nicht-lineare Bewegungsgleichungen erfafit werden.

RC-Modell Wird die Inertance vernachldssigt und die Elastance und der
Stromungswiderstand als konstant angesehen ([17], [44]), folgt aus (5) die Bewegungs-

gleichung

P(t) = R1V(t) + El‘/(t), mit Ng = 1, Np = 1, N;=0. (6)

Die Differentialgleichung entspricht der eines elektronischen Stromkreises, der aus

einem ohmschen Widerstand Ry und einem Kondensator mit der Kapazitit C; = 1/E}
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besteht. Daher wird dieses Modell des respiratorischen Systems auch als RC-Modell
bezeichnet. Da beide Systeme, das biologische und das elektronische, durch die gleiche
Differentialgleichung beschrieben werden, kann dieser einfache elektronische Stromkreis
im Rahmen der vorausgesetzten Vereinfachungen zur Simulation der atmungsphysiolo-
gischen Dynamik herangezogen werden.

Wihrend der Exspirationsphase ist bei ruhiger Atmung die Atmungsmuskulatur fast
vollstindig relaxiert, so daf die linke Seite von Gleichung (6) verschwindet. In diesem
Fall spricht man von einer homogenen Differentialgleichung, wihrend im umgekehrten
Fall, bei Auftreten eines dufleren Druckes, die Differentialgleichung als inhomogen be-
zeichnet wird. Im homogenen Fall fiihrt ein exponentieller Ansatz fiir den zeitlichen

Verlauf des Volumens zur Lésung:

_ B

B
V(t) = Vye R_it:e_é mit 7= .
0 E
1

(7)

Vo beschreibt dabei das Volumen, das das System zur Zeit {=0 einnimmt, also den
Anfangswert der Betrachtung. Die Zeitkonstante 7 gibt die Zeit an, nach welcher das
Volumen einen Wert von etwa 37% des Anfangswertes eingenommen hat. Die Zeit-
konstante verbindet die Elastance und die Resistance. Eine grofle Zeitkonstante kann
daher entweder durch einen groflen Widerstand der Atemwege hervorgerufen werden
oder auf einen geringen elastischen Retraktionsdruck von Thorax und Lunge hindeuten.
Unabhingig von der Gréfe der Zeitkonstante erreicht das Volumen nach Gleichung (7)
nach einer geniigend langen Zeit die Nullachse, die der FRC entspricht. Mit diesem
Modell wird eine Auslenkung aus der Ruhelage beschrieben.

Fiir den inhomogenen Fall kann z.B. ein sinusférmiger Verlauf von P(t) angenom-
men werden. In diesem Fall ist auch der Verlauf des Volumens sinusférmig. Die Kurve
lauft aber dem applizierten Druck hinterher. Die Phasenverschiebung liegt zwischen 0°

und -90°. Sie geht fiir hohe Atmungsfrequenzen gegen -90° und fiir niedrige Frequenzen

gegen 0° (tan¢ = —Rw/FE).

LRC-Modell Die Beriicksichtigung der Inertance entspricht bei dem elektroni-

schen Stromkreis dem Hinzufiigen eines induktiven Bauelementes ([22],[89],[87]). Des-
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halb wird dieses Modell als LRC-Modell bezeichnet:

P(t)=LV({t)+ RV()+ EV(), mit Ng=1,Ne=1,N;=1.  (8)

Auch wenn die Inertance als verhéltnisméBig klein anzusehen ist, erhdlt man doch
eine Beschreibung der Dynamik, die sich von dem RC-Modell unterscheidet. Das Sy-
stem ist jetzt schwingfdhig. Elektronische Schaltungen, wie der LRC-Schwingkreis, sind
anschauliche und mit wenig Aufwand erstellbare Modelle des respiratorischen Systems,
die in schwingungsmechanischen Untersuchungen der Atmung von grofler Bedeutung
sind. Unter Schwingungsmechanik sind die Struktureigenschaften und die Mechanik
des Atmungsapparates unter Einwirkung kleiner, sich schnell &ndernder Kréfte zu ver-
stehen. Die Krifte kénnen intern, durch die Atmungsmuskulatur, oder extern durch
bewegliche Membranen (z.B. Lautsprecher) oder Pumpen erzeugt werden. Die meisten
Methoden bauen auf einem linearen und damit berechenbaren Modell des respiratori-
schen Systems auf [60].

Die Loésung der homogenen Differentialgleichung fiihrt zu einer Fallunterscheidung.
Je nach GroBe der Systemparameter miissen verschiedene zeitliche Verldufe des Lun-
genvolumens unterschieden werden. Charakteristisch fiir das LRC-Modell ist der D&mp-
fungsgrad D = §/wy. Die Frequenz w = /w2 — 62 (mit wg = /E1 /I und § = Ry/(21}))
ist von grofler Bedeutung, wenn das respiratorische System durch einen sinusférmigen
Druckverlauf zu einer Anderung der Volumenlage veranlaBt wird. Entspricht die Fre-
quenz des von auflen applizierten Druckes genau der Eigenfrequenz des Systems, tritt
Resonanz ein und die energetische Kopplung zwischen appliziertem Druck und respi-
ratorischem System ist optimal. Ein weitere empfindliche Gréfe zur Auflindung der
Resonanz ist die Phasenbeziehung zwischen appliziertem Druck und Atemfluf.

Bei grofler Dadmpfung schwingt das System nicht mehr (Kriechfall). Selbst bei
Mundatmung, wenn der Stromungswiderstand fast halbiert ist, verhilt sich das respira-
torische System wie dieser stark gedimpfte Oszillator. Ahnlich dem RC-Modell bewegt
sich der Atmungsapparat nach einer Auslenkung aus der Ruhelage FRC exponentiell

wieder zu ihr hin:
V(1) = Viel=HVE =Rt (=P ud)t
Bei einer Anregung des Systems durch einen sinusférmigen Druckverlauf ist die
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Phasenverschiebung zwischen Atemflul und Druck gerade dann gleich Null, wenn die
natiirliche Frequenz getroffen wird. Sharp et al. benutzten bei der Messung der Iner-
tance einen Lautsprecher, der von einem 70 W Verstdrker gespeist wurde. Der Laut-
sprecher erzeugt in einem Ganzkorperplethysmographen kleine Druckschwankungen in
einem Bereich zwischen 2 und 10 Hz. Diese Druckschwankungen {ibertragen sich auf
die Strukturen des respiratorischen System und erzeugen einen kleinen, periodischen
Atemflu}, der zu einer Schwankung der Volumenlage um die Ruhelage FRC fiihrt (die
Atmungsmuskulatur ist entspannt). Bei variabler Frequenz des applizierten Druckes
wurde aus der Phasenbeziehung zwischen Druck und Atemflufl die natiirliche Frequenz
bestimmt (ca. 4,5 Hz) und, bei bekannter Elastance, die Inertance berechnet [83].

Mit dem RC- und dem LRC-Modell gelingt eine Modellierung realistischer Atem-
fluBkurven, wenn der ,richtige* duflere Druck nachgebildet wird (Abbildung 3). Unter
HuBerem Druck ist der, durch die Aktivitdt der Atmungsmuskulatur hervorgerufene, in-
trathorakale Druck zu verstehen, der die Volumenlage des respiratorischen Systems aus
der Gleichgewichtslage in positiver oder negativer Richtung verschiebt. Dieser Druck
P, ist positiv definiert, was mit der Vorzeichenwahl von Atemflufl und den Systempa-
rametern Inertance, Resistance und Elastance zusammenhédngt.

Py, s kann durch eine Sinushalbwelle definiert werden. Der Druck steigt zundchst zu
seinem maximalen Wert an, fillt dann in gleicher Form auf Null zuriick und bleibt
dort eine halbe Periode lang bis zum n#chsten Anstieg. Die Inspiration beginnt, wenn
der alveoldre Druck negativ wird. Zunédchst sind die elastischen Retraktionskrifte bei
kleinen Auslenkungen aus der Ruhelage klein, so dal Flul und Druck linear zusam-
menhingen (Pjs~ RV). Im weiteren Verlauf der Inspiration wird ein immer gréferer
Teil der Atmungsarbeit als potentielle Energie in den elastischen Strukturen von Thorax
und Lunge gespeichert. Im abfallenden Verlauf von Pj.; wird daher ein Punkt erreicht
in dem der elastische Retraktionsdruck bis auf das Vorzeichen gleich P,.sist. Zu die-
sem Zeitpunkt ist P,,, =0 und die Exspiration wird eingeleitet. In der ersten Phase
der Exspiration wird die Ausatmung durch die immer noch aktive Atmungsmuskula-
tur abgebremst. Erst spéter (in der Abbildung 3 bei t=2,6 s) verlduft der AtemfluB
exponentiell unter alleinigem Einflul des elastischen Retraktionsdruckes.

Das RC- und das LRC-Modell beschreiben die tatsdchliche Dynamik gut, wenn
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Abbildung 3: Dynamik des respiratorischen Systems unter Einwirkung der Atmungs-
muskulatur. Die Bewegungsgleichung des LRC-Modells wurde benutzt, um den zeitli-
chen Verlauf des Lungenvolumens, des AtemfluBBes und der Volumenbeschleunigung zu
berechnen, wenn die Atmungsmuskulatur einen ,duBleren® Druck in Form einer Sinus-
halbwelle hervorruft. Als Systemparameter wurden die Werte I=0,02 kPa-s*/I, R=1,0
kPa-s/l und E=1,0 kPa/l eingesetzt (Didmpfungskonstante D ~3,5).

man beriicksichtigt, dafl lediglich 2 bzw. 3 Systemparameter in das Modell einflie-
Ben. Unberiicksichtigt bleiben jedoch z.B. nicht-lineares elastisches Verhalten, Extra-
widerstdnde der Atemwege oder unterschiedliche Strémungswiderstinde wéhrend der

beiden Ventilationsphasen.
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1.2 Atmung und Schlaf

Die Atmung ist eng mit anderen Systemen, wie dem Kreislaufsystem, dem Endokri-
nium oder dem autonomen Nervensystem verkniipft, die alle das gemeinsame Ziel der
Homdoostase verfolgen. Die Kenntnis iiber die Wechselwirkung der Schlaf-, Atmungs-
und Kreislaufregulation stellt die Grundlage fiir die diagnostischen und therapeutischen
Konzepte der schlafbezogenen Atmungsstérungen dar. Mit dem Ubergang vom Wach-
zustand in den Schlaf verdndert sich die Mechanik und die Regulation der Atmung.

1.2.1 Struktur des Schlafes

Der Schlaf ist mehr als nur ein Nicht-Wach-Zustand und mufl funktionell weiter un-
terteilt werden. Es finden sich auch unterschiedliche Atmungsformen in verschiede-
nen Schlafstadien. Fiir die Differenzierung des Schlafes in verschiedene Stadien werden
hauptsichlich elektrophysiologische Gréflen wie das Elektroenzephalogramm (EEG),
Elektrookulogramm (EOG) und das Elektromyogramm (EMG) der quergestreiften
Muskulatur herangezogen. Nach internationalem Standard werden neben dem Wach-
zustand fiinf weitere Zustinde unterschieden, die durch bestimmte Muster in den elek-
trophysiologischen Ableitungen definiert sind [72]. Fiir die Atmungsphysiologie ausrei-
chend erscheint eine Einteilung in Wach, Leichtschlaf (Stadium I+IT), Tiefschlaf (Sta-
dium IIT41V) und REM-Schlaf. Bei dem Ubergang von Schlafstadium I bis IV wird mit
zunehmender Abnahme der héherfrequenten EEG-Aktivitdt auch eine Reduzierung der
EMG-Aktivitdt beobachtet (orthodoxer Schlaf). Dagegen ist der REM-Schlaf (parado-
xer Schlaf) gekennzeichnet durch eine sehr geringe EMG-Aktivitét bei einer vergleichs-
weisen hochfrequenten EEG-Aktivitit (vergleichbar mit Stadium I). Eine kurzzeitige
Unterbrechung aus dem Schlaf heraus mit einer Dauer von 2-5 s (mit einem Frequenzan-
stieg des EEG und Aktivitétssteigerung des EMG) wird kurzzeitige Weckreaktion oder
Microarousal genannt.

Im REM-Schlaf ist der Muskeltonus derartig reduziert, dal man von einer Para-
lyse der quergestreiften Muskulatur sprechen kann, die durch eine Hemmung der a-
Motoneurone im Vorderhorn des Riickenmarks erreicht wird. Diese Hemmung scheint
jedoch erst caudal von C3-C4 wirksam zu sein, da die Innervation des Diaphragmas

durch den N. phrenicus nur wenig gestort ist. Typisch fiir die REM-Phase ist auch ein
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weitgehender Verlust autonomer Regulationsmechanismen, wie die Temperatur- und

Atmungsregulation.

1.2.2 Veranderung der Atmungsregulation

Die Empfindlichkeit der autonomen Atmungsregulation fiir Hypoxie und Hyperkapnie
unterliegt schlafstadienabhidngigen Schwankungen ([21], [71]). Zusétzlich zur tageszeitli-
chen Variation treten schlafstadienabhidngige Schwankungen der Chemosensibilitdt auf.
Die Atemantwort auf einen hyperkapnischen Reiz erreicht im NREM-Schlaf nur etwa
50% der Werte des Wachzustandes und sinkt im REM-Schlaf um weitere 28%. Die COg -
Atemantwortkurve verschiebt sich dabei nicht nur zu h6heren Partialdriicken, sondern
flacht auch ab ([9], [20]). In &hnlicher Weise reagiert der Korper auf hypoxische Rei-
ze. Auch hier zeigt sich eine Abflachung der Atemantwortkurve [9]. MeBtechnisch ist
die Untersuchung der Chemosensibilitdt im Schlaf problematisch, da die Verabreichung
modifizierter Atemgase nicht ohne Riickwirkung auf die Schlaftiefe bleibt und zu einer
Arousal-Reaktion fiihren kann.

Schwankungen der Chemosensibilitdt im Schlaf sind bedeutsam bei der Entstehung
schlafbezogener Atmungsregulationsstérungen. Thre Ursache ist noch nicht vollstindig
gekldrt. Diskutiert werden afferent wirksame Verstellungen der Chemorezeptoren (Feh-
ler der Mefeinrichtung) und Verdnderungen der neuronalen Aktivitit des medulldren
Rhytmusgenerators, die zu einer Verschiebung der Toleranzschwelle fiihren (Regelfeh-
ler). Zu beriicksichtigen sind insbesondere auch Anderungen der Zusammensetzung des

Liquor cerebrospinalis als Folge einer verdnderten Funktion der Blut-Hirn-Schranke.

1.2.3 Veranderungen der Volumenlage

Die Baucheingeweide wirken auf die Atmungsbewegung wie ein mit Wasser gefiillter
Behilter, der sich beliebig verformen 148t. In aufrechter Kérperposition wird am En-
de einer normalen Exspiration im oberen Teil dieses Behilters ein negativer Druck
gemessen, im unteren Teil ein positiver Druck. Die Zone mit Umgebungsdruck (Null-
druck) befindet sich etwa 3-4 cm unterhalb der Zwerchfellkuppel [23]. Daher wirken die
Gravitationskrifte der abdominellen Masse in dieser Position auf das Diaphragma in

Inspirationsrichtung. Auf dem Thorax dagegen wirken sie in Richtung der Exspiration.
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Gewohnlich nimmt der Schlafende aber eine liegende Position ein. Im Vergleich zur
aufrechten Position greifen die Gravitationskrifte jetzt um 90° versetzt an. Das Dia-
phragma wird kranial verschoben. Die Verschiebung wird aber durch eine, auch in der
End-Exspirationsphase vorhandene, Anspannung des Diaphragmas begrenzt [53]. Die
Gravitationskrifte der Baucheingeweide wirken in dieser Position in Exspirationsrich-
tung. Die Anderung der Kérperlage fiihrt insgesamt zu Verinderungen der elastischen
Eigenschaften des respiratorischen Systems, die in dem Rahn-Diagramm deutlich wer-
den [2]. Durch die abdominelle Druckverteilung in liegender Position verschiebt sich die
Py, w-Kurve zu positiveren Driicken hin. In gleicher Weise verschiebt sich Pyiqr rs-
Kurve, wodurch sich eine neue Gleichgewichtslage des respiratorischen Systems ergibt,
die in einer verkleinerten funktionellen Residualkapazitit (FRC') resultiert (s. Abbil-

dung 4).
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Abbildung 4: Volumen-Druck Diagramm des Thorax (Psq:,w ), der Lunge (Psyqq,1,) und
des gesamten respiratorischen Systems (Ps;q1,rs) bei verschiedenen Kérperlagen: links

stehende Position, rechts liegende Position.

Dariiber hinaus fanden Hudgel et al., unabhingig von einer Anderung der Kérper-
lage, eine Abnahme der funktionellen Residualkapazitit im Tiefschlaf und REM-
Schlaf [33]. Mit Hilfe der He-Mischmethode wurde bei 8 von 10 gesunden Probanden in
liegender Position eine Abnahme der mittleren FRC von 3,1440,01 (SE) | im Wachen

27



auf Werte von 2,954+0,01 1 in Stadium II gefunden. Die niedrigsten Werte betrugen
2,8640,01 im Stadium ITI4+IV und 2,83+40,01 im Stadium REM. Wenngleich die Ab-
nahme nur gering ist, verstiirkt sie doch den Effekt, der auf eine Anderung der Kérper-
position zurilickzufiihren ist. Eine Erniedrigung der FRC verringert das Ventilations-

Perfusions-Verhiltnis, da sich die pulmonale Gasaustauschfliche verkleinert.

1.2.4 Die Rolle der oberen Atemwege

Die Kollapsabilitdt des Pharynx hingt von seiner Querschnittséffnung, von der Wand-
spannung, dem transmuralen Druck und dem Atemflufl ab. Die mechanischen Eigen-
schaften des Pharynx werden von dem niedrigen Tonus der quergestreiften Muskulatur
im Schlaf beeinflufit. Resistance und Compliance des Pharynx steigen beim Gesunden
wihrend des Schlafes an ([11], [36], [79]). Der Stromungswiderstand der gesamten Atem-
wege wird hauptsichlich durch die Resistance der oberen Atemwege bestimmt, da die
Lungen-Resistance sich im Schlaf nur unwesentlich verdndert ([41]). Die Verdnderungen
der Pharynx-Resistance beruhen hauptsichlich auf einer Verengung der Weichteile im
Bereich des Hypopharynx. Bei Patienten mit obstruktiver Schlafapnoe kommt es in die-
sem Bereich sogar zu einem vollstindigen Verschlufl der Atemwege [35]. Bei erhhtem
nasalen Widerstand liegen wihrend der Inspiration im Hypopharynx grofie subatmo-
sphirische Driicke vor, die in gleicher Weise wie ein von auBen applizierter Uberdruck

im Halsbereich ein Kollabieren der Weichteile begiinstigen kdnnen.

Einflul des Lungenvolumens. Das Lungenvolumen hat einen Einflu8 auf den
Stromungswiderstand innerhalb des Pharynx. Brown et al. beobachteten eine Verringe-
rung der pharyngealen Querschnittséffnung mit abnehmenden Lungenvolumen [12]. Die
daraus folgende Erh6hung der Resistance in diesem Abschnitt wurde von Series et al.
und Begle et al. gezeigt ([78], [7]). Bei Patienten mit obstruktiven SBAS beobachteten
Hoffstein et al. diesen Effekt in einem grofleren AusmaB, als bei Normalpersonen [31].
Als Ursache wird diskutiert, daB bei einer Volumenabnahme der Lunge die Trachea auf
die oberen Atemwege eine Zugspannung in caudaler Richtung ausiibt, und es daher zu

einer Querschnittsverengung kommt.
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1.2.5 Schlafbezogene Atmungsstorungen

Schlafbezogene Atmungsstérungen lassen sich nach pathogenetischen Gesichtspunkten
in Atmungsstérungen mit und ohne Zunahme des Strémungswiderstandes der oberen
Atemwege einteilen (mit und ohne Obstruktion der oberen Atemwege) [66]. Die SBAS
ohne Obstruktion kdnnen auch als Atmungsregulationsstérungen bezeichnet werden.
Zwischen diesen beiden Formen existieren Mischformen, die Merkmale beider Klassen
zeigen.

Die SBAS mit Obstruktion der oberen Atemwege sind die Folge einer mehr oder
weniger reduzierten Wandspannung des Pharynx, insbesondere des Mesopharynx, die zu
einer drastischen Erh6hung des Strémungswiderstandes fiihrt. Ursache ist eine fehlende
oder zu geringe Tonisierung der entsprechenden Wandmuskulatur. Besonders wihrend
der Inspiration, die zu einem subatmosphérischen Druck in diesem Bereich fiihrt, kann
es zu einem kompletten Pharynx-VerschluB kommen. Neben der nicht ausreichenden
Muskeltonisierung kénnen neben einer anatomischen pharyngealen Enge in geringerem
MafBe auch hyperplastische Teile des weichen Gaumens und Tonsillen sowie eine stark
vergréfBerte Zunge zu einer pharyngealen Verlegung beitragen.

Das Krankheitsbild wird je nach AusmaBl der vorliegenden Obstruktionen in ob-
struktive Atmungsstérungen mit partieller Obstruktion (Schnarchen, Hypopnoe) oder
mit kompletter Obstruktion (Apnoe) unterteilt. Typische Signalverldufe dieser patho-
logischen Atmungsformen sind in Abbildung 6 und 7 der physiologischen Atmung eines
gesunden Probanden gegeniibergestellt (Abbildung 5).

Fiihrt die Atmungsstérung bei einer partiellen Obstruktion nicht zu einer Beein-
trachtigung der Schlafstruktur oder zu Stérungen im Herz-Kreislaufsystem, wird ihr
keine klinische Bedeutung zugemessen. Die Atmungsstérung wird als priméres Schnar-
chen, im Gegensatz zum obstruktiven Schnarchen, bezeichnet. Die Unterscheidung ver-
langt aber im Zweifelsfalle eine aufwendige Diagnostik.

Die obstruktive und die gemischte Apnoe sowie das obstruktive Schnarchen stellen
die epidemiologisch bedeutsamsten Formen schlafbezogener Atmungsstérungen dar [67].
Die Prévalenz wird zwischen 1% und 4% ([84], [86]), in neueren Studien mit bis zu 10%
angegeben [88]. Minner sind sieben bis zwanzig mal so hiufig betroffen wie Frauen.

Uneinigkeit besteht weiterhin in der Festlegung der Schwellenzahl von obstruktiven At-
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Abbildung 5: Normoventilation. Beispielregistrierung der Atmung eines gesunden
Probanden im Leichtschlaf. Die Atmungszyklen unterscheiden sich in Frequenz und

Amplitude nicht signifikant voneinander.

mungsereignissen, die als pathologisch zu werten sind (zwischen 5 und 10 Ereignisse pro
Stunde). Das Schnarchen, als Folge einer partiellen Obstruktion der oberen Atemwege,
hat eine weit grofere Privalenz. Wenngleich genauere Zahlen noch umstritten sind,
so muB doch bei 25-50% der ménnlichen und 15-20% der weiblichen Bevélkerung mit

dieser Stérung gerechnet werden [42].
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Abbildung 6: Partielle Obstruktion. Der pharyngeale Strémungswiderstand ist
erhdht, jedoch liegt kein totaler VerschluBl oder Kollaps der oberen Atemwege vor. Die
Weichteilstrukturen des Mesopharynx und das Gaumensegel fiihren oft in dem noch be-

stehenden Luftflufl Vibrationen aus, die als Schnarchgerdusch weitldufig bekannt sind.
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Abbildung 7: Komplette Obstruktion. Verringert sich die Amplitude des Atemfluf}
um mehr als 50-80% der Normoventilation fiir eine Dauer von mehr als 10 s obwohl ein
Atmungsantrieb vorliegt, so wird eine komplette Obstruktion der Atemwege diagnosti-

ziert (obstruktive Apnoe). Der Stromungswiderstand ist dann sehr gro8.
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1.3 Registrierung der Atmung

1.3.1 Bestimmung der Resistance und Elastance in der Lungenfunktions-

diagnostik

Im Rahmen der Lungenfunktionsdiagnostik stehen drei Methoden zur Verfiigung um
den Atemwegswiderstand zu bestimmen: Die Unterbrechertechnik, die Oszilloresistome-
trie und die Bodyplethysmographie. Letztere ist die vergleichsweise genauste Technik
mit der grofiten Sensitivitdt. Der Atemwegswiderstand wird im Bodyplethysmogra-
phen bei offenen Atemwegen gemessen und ist definiert als der Quotient des resistiven
Druckes in den Atemwegen und der korrespondierenden Gasstréomung: R,,, = aw/V.
Die Gasstromung wird am Mund mit einem Pneumotachographen gemessen. Der
stromungsresistive Druck wird iiber den Alveolardruck bestimmt. Je nach Bauform
des Plethysmographen ist eine Alveolardruckdnderung entweder proportional zu einer
Druckénderung im Plethysmographenraum (Volumenkonstaner Plethysmograph) oder
proportional zu einer Volumendnderung des Plethysmographen (Druckkonstanter Ple-
thysmograph).

Zur Bestimmung der Lungendehnbarkeit (Compliance), dem Reziprokwert der
Elastance, wird die Druckdifferenz zwischen Pleuraspalt und Aulendruck (transpulmo-
naler Druck) gemessen und diese in Beziehung zum gleichzeitig ein- oder ausgeatmeten
Volumen gesetzt. Anstelle des Drucks im Pleuraspalt wird der Druck im Osophagus
(P.s) gemessen. Definitionsgemif ist die Compliance C' der Quotient aus Volumen-
und Druckinderung: C' = AV/AP.

Die Bestimmung der Resistance und Compliance geschieht durch Analyse der Kur-
venverldufe in dem Druck-Fluf- bzw. Druck-Volumen-Diagramm. Dabei werden zwei
definierte Punkte innerhalb des Atemzuges selektiert und durch eine Gerade verbun-
den (Zwei-Punkt-Methode). Der eingenommene Winkel zur Abszisse wird dann zur
Bestimmung der Resistance bzw. der Compliance herangezogen.

Die Methoden der Lungenfunktionsdiagnostik eignen sich nicht fiir die Bestimmung
atmungsmechanischer KenngréBen iiber langere Zeitrdume im Schlaf. Die erforderlichen
Geridte (Bodyplethysmograph) sind fiir die Messung und Analyse weniger Atmungszy-

klen ausgelegt und gestatten keine liegende Position des Patienten. Fiir viele Messungen
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ist auch eine aktive Mitarbeit des Patienten erforderlich, die im Schlaf nicht méglich ist.
Eine Langzeitanalyse der Atmung in einer ganzen Nacht ist jedoch notwendig, da die

Anzahl der Atmungsstérungen und ihr Bezug zu den einzelnen Schlafstadien wesentlich

die Schwere des Krankheitsbildes SBAS bestimmen.

1.3.2 Langzeitregistrierung der Atmung im Schlaf

Zur Erfassung der Atmung im Schlaf sind spezielle Verfahren entwickelt worden und
klinisch etabliert. Atmungsanstrengungen (Effort), der tatsichliche Luftflul sowie die
Blutgasverinderungen ktnnen dazu abgeleitet werden. Ziel des Langzeitmonitorings
der Atmung ist die Erkennung von schlafbezogenen Atmungsstérungen mit und ohne
Obstruktion der oberen Atemwege.

Nichtinvasive Standardmethode zur Messung des Efforts ist die Induktionsplethys-
mographie mit einem thorakalen und abdominellen Atmungsgurt zur Registrierung von
Exkursionen von Thorax und Abdomen. Zwei Atmungsgurte sind notwendig, um eine
Phasenverschiebung von thorakalem und abdominellem Kompartiment bei obstrukti-
ven Atmungsstérungen zu erkennen. Die Methode ist semiquantitativ und mifit die
relativen Volumeninderungen im umschlossenen Raum.

Die Anstrengung der Atmung 148t sich auch mit der Messung der intrathorakalen
Druckschwankungen erfassen. Diese Methode ist quantitativ. Dazu wird eine Osopha-
gussonde verwendet, deren Druckaufnehmer ca. 5-10 cm oberhalb der Kardia plaziert
wird. Klinisch ist diese minimalinvasive Untersuchungsmethode indiziert zur Erkennung
geringer Obstruktionen, der Quantifizierung der intrathorakalen Druckschwankungen
oder bei der Unterscheidung von zentralen und obstruktiven Stérungen.

In der Routine wird die LuftfluBmessung iiberwiegend durch Temperaturmessung
iiber einen Nasenfiihler durchgefiihrt. Durch die thermischen Verdnderungen der kalten
Inspirations- und warmen Exspirationsluft werden die semiquantitativen Flufsignale
geliefert. Aussagen iiber das tatséchlich ventilierte Volumen lassen sich jedoch nur iiber
ein geschlossenes System mit Mund-Nasen-Maske und Pneumotachograph erzielen. Aus
der Kombination von Atmungsanstrengung und Atemflufl werden obstruktive und zen-
trale Atmungsstérungen eingeteilt.

Zur Erfassung von Blutgasverinderungen wird die Pulsoxymetrie am hiufigsten ver-
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wendet. Der MeBfiihler ist leicht am Finger oder dem Ohr zu applizieren. Bei der Inter-
pretation der MeBergebnisse mufl die physiologische Beziehung zwischen dem Fp, des
Blutes und dem Wert der Sauerstoffsdttigung beachtet werden: Bei guter Lungenfunkti-
on und hohem Fp, Niveau werden Abfille des arteriellen Oq-Partialdrucks FPp, entweder
gar nicht oder nur durch eine geringe Abnahme der Sauerstoffsdttigung wiedergespie-
gelt. Bei niedrigen Pp, -Werten hingegen ziehen geringe FPp, -Abnahmen schon erhebli-
che SpO3 -Senkungen nach sich. Dieses Verhalten der Sauerstoffsdttigung folgt aus der
03-Bindungskurve des Blutes.

Die in der Routine eingesetzten Methoden zur Registrierung der Atmung im Schlaf
zeichnen sich dadurch aus, dal nur semiquantitative Gréfen erhoben werden. Die bei
besonderer Indikation durchzufiihrende Messung der Gsophagealen Druckschwankun-
gen kann in Verbindung mit dem semiquantitativ gemessenen Atemflul nur bedingt
das Ausmaf} der obstruktiven Atmungsstérungen bestimmen. Besonders bei der Unter-
scheidung zwischen zentraler und obstruktiver Hypopnoe ist eine quantitative Bestim-
mung des Obstruktionsgrades entscheidend. Mit den herkémmlichen Methoden ist eine

solche Unterscheidung nur unvollkommen zu erreichen.

1.3.3 Maéglichkeiten einer neuen Methodik

Der aktuelle Stand der Methodik beinhaltet keine quantitative Messung atmungsmecha-
nischer Kenngréflen iiber ldngere Zeitrdume. Durch Kombination vorhandener quanti-
tativer Memethoden (Pneumotachograph, 6sophageale Drucksonde) und bestehender
Aufnahmesysteme ist jedoch eine Erfassung atmungsmechanischer Rohdaten mdoglich.
Die Auswertung dieser Daten wiirde eine Analyse der atmungsmechanischen Kenn-
grofen mit einer hohen Zeitauflésungen erlauben, so daf die respiratorische Situation

des Patienten fiir jeden einzelnen Atmungszyklus bestimmbar ist.
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2 Fragestellung und Ziel

Unter atmungsmechanischen Gesichtspunkten gelingt eine physikalische Beschreibung
der Ventilation in Form von Bewegungsgleichungen des respiratorischen Systems. In
den Gleichungen wird das elastische und das viskdse Verhalten in Form von Parametern
beriicksichtigt. Atmungsmechanische Methoden tragen wesentlich zur Diagnose von Er-
krankungen des Atmungssystems bei. Eine besondere Form von Ventilationsstérungen
mit hoher Privalenz sind die obstruktiven schlafbezogenen Atmungsstérungen mit ih-
rer charakteristisch gestérten Atmungsmechanik. Diese Erkrankung kann nicht mit den
Mitteln der Lungenfunktionsdiagnostik am Tage erkannt werden. Mithin stehen Metho-
den aus, die einerseits auf physikalische Ansitze der Atmungsmechanik beruhen und
andererseits eine Langzeitdiagnostik im Schlaf ermoglichen.

Im Mittelpunkt dieser Arbeit steht die quantitative Messung und die Analyse von
Atemflufl und intrathorakaler Druckschwankung von Patienten mit obstruktiven schlaf-
bezogenen Atmungsstérungen. Auf der Basis physikalischer Modelle des respiratori-
schen Systems soll eine Methode erarbeitet werden, die es gestattet, aus den gemesse-
nen Zeitreihen atmungsphysiologische Kenngréflen zu berechnen. Die Relevanz dieses
Vorgehens wird anhand der Vorhersage obstruktiver Atmungsereignisse verdeutlicht.

Im einzelnen ergeben sich folgende Fragestellungen:

1. Entwicklung einer computergestiitzten Methode zur Berechnung der atmungsphy-
siologischen Parameter Inertance, Resistance und Elastance. Bei der Abschidtzung
des Schweregrades nédchtlicher Obstruktionen oder bei Vorliegen zentraler At-
mungsregulationsstérungen kann die minimalinvasive Messung des intrathoraka-
len Druckes mittels Druckaufnehmer im Osophagus, indiziert sein. Eine zus#tzli-
che quantitative Erfassung des Atemflusses eréffnet dabei die Méglichkeit lungen-
funktionsdiagnostische Verfahren auf lingere Zeitrdume auszudehnen. Um der zu
erwartenden Dynamik der atmungsphysiologischen Kenngréfen gerecht zu wer-
den, soll die computergestiitzte Methode eine Analyse der Atmungsmechanik fiir
einzelne Atmungszyklen erlauben, die jeweils getrennt fiir die In- und Exspirati-

onsphase durchzufiihren ist.

2. Abschétzung des nicht-linearen Verhaltens. Die physiologischen Vorgénge der At-

35



mung und die anatomischen Verhéltnisse der an der Atmung beteiligten Struk-
turen lassen darauf schliefen, dafl die Atmungsmechanik nur bedingt durch ein
lineares Modell des respiratorischen Systems beschrieben werden kann. Insbeson-
dere die nichtliche Atmung bei Patienten mit obstruktiven SBAS verldft diesen
Giiltigkeitsbereich, weshalb weiterfiithrende Modelle eine prézisere Beschreibung
versprechen. Die benutzte Methode gestattet eine Analyse der Atmungsmecha-
nik auf der Basis verschiedener nicht-linearer Ansitze, die miteinander verglichen

werden.

. Obstruktive Atmungsereignisse werden von Phasen erhthter Ventilation unter-
brochen. Unter der Annahme, dafl sich wihrend dieser Hyperventilationsphase
die folgende Obstruktion in Form von verdnderten Kenngréfen anbahnt, ist eine
Vorhersage des obstruktiven Ereignisses moglich. Es wird untersucht, ob die vor-
gestellte Analysemethode eine praktikable Kenngréfie berechnen kann und mit

welcher Sensitivitdt und Spezifitit die folgende Obstruktion erkannt wird.
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3 Methode

3.1 Untersuchungskollektiv und Versuchsplan

Zur Erprobung der Analysemethode wurden zunichst 3 Probanden gemessen. Es wur-
den dann 23 Patienten mit einer gesicherten obstruktiver Schlafapnoe untersucht und
12 geeignete Messungen ausgewertet. In Tabelle 1 ist das Untersuchungskollektiv dar-
gestellt. Die Patienten verbrachten mindestens zwei Nichte im Schlafmedizinischen La-
bor der Philipps-Universitdt. Vor der ndchtlichen Messung erfolgte eine ausfiihrliche
klinische Untersuchung und eine Lungenfunktionsdiagnostik. Zusdtzliche Erkrankun-
gen, wie schwere Herzrhythmusstérungen oder schwere Lungenerkrankungen konnten

so ausgeschlossen werden.

Tabelle 1: Beschreibung des Untersuchungskollektivs (*: Body-Mass-Index, 1:

Packyears)
ID  Alter Geschl. GroBe, cm  Gewicht, kg BMI*, kg/m? Rauchen!

PAO1 60 M 169 78 27,3 0
PA02 63 M 174 80 26,4 10
PA0O3 61 M 176 124 40,0 25
PA04 50 M 176 145 46,8 9
PAO5 59 W 151 88 38,6 20
PAO6 70 M 190 165 45,7 15
PAO7 63 M 164 92 34,2 22
PAO8 64 M 178 116 36,6 28
PA09 65 M 162 120 45,7 27
PA10 54 M 178 129 40,7 20
PA11 67 M 179 102 31,8 13
PA12 52 M 175 132 43,1 9

Die in der Nacht durchgefiihrten Messungen erfolgten im Rahmen einer kardiore-
spiratorischen Polysomnographie, wie sie routinemé&Big im Schlafmedizinischen Labor

durchgefiihrt wird [63]. In der zweiten Nacht wurde zusétzlich der Osophagusdruck und
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der AtemfluBl gemessen. Die gemessenen Biosignale ermdéglichen 1. Die Bestimmung der
Schlafphasen (elektrophysiologische Signale) und 2. Eine quantitative Auswertung der
Atmungsmechanik unter Verwendung von Atemflufl und 6sophagealen Druckschwan-
kungen (respiratorische Signale). Nach Applikation aller Sensoren und Abschluf ver-
schiedener Tests, die eine korrekte Funktion der MeBanordnung gewihrleistete, begann
die Messung etwa um 22:30 Uhr. Die Atmung wurde vor und wihrend des Schlafes
aufgezeichnet. Die Messungen wurden grundsitzlich in liegender Kérperposition durch-
gefiihrt.

Wiéhrend der Nacht erfolgte eine stindige visuelle Kontrolle des Atemflusses mit
Hilfe eines Papierschreibers. Als weitere Kontrolle diente der Monitor des Aufnahme-
Computers. Ein Wechsel der Kérperposition fiihrt in vielen Fillen zu einem undichten
Sitz der Mund-Nasen-Maske. Ein entsprechender Fehler wurde umgehend korrigiert,
was in den der Regel jedoch zu einer Weckreaktion des Patienten fiihrte. Als meftaug-
liche Kérperpositionen kamen nur die Riicken- und die beiden Seitenlagen in Frage. Ein
korrekter Sitz der Mund-Nasen-Maske ist mit der Bauchlage nicht vereinbar. Die Mes-
sungen wurden gegen 7:00 Uhr mit einer abschlieBenden Kalibrierung der Drucksonde

beendet.

3.2 Methodik der Messung

Neben der Messung elektrophysiologischer und respiratorischer Signale umfafit die kar-
diorespiratorische Polysomnographie weitere Mefigréen, die teilweise verwendet wur-
den.

Die Atmungsbewegung wurde durch Induktionsinderungen eines thorakalen und
abdominellen Atmungsgurtes erfafit (Induktionsplethysmographie). Diese semiquanti-
tative Methode mifit die Volumendnderung im umschlossenen Raum und wurde zur
Online-Kontrolle obstruktiver Atmungsereignisse benutzt. In diesem Fall zeigt sich ei-
ne typische Phasenverschiebung zwischen thorakaler und abdomineller Bewegung.

Zur Erfassung von Blutgasverinderungen wurde die Pulsoxymetrie verwendet. Der

Meffiihler kann leicht am Finger plaziert werden, ohne dafl Nebenwirkungen auftreten.
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Abbildung 8: Schema des MeBaufbaus. In der oberen Hélfte sind die verschiedenen
MeBwandler mit dem Ort ihrer Applikation dargestellt. Nach einer signaltypischen

Verstdrkung erfolgt die Darstellung und Registrierung von einer Zentraleinheit aus

(untere Hilfte).
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3.2.1 Messung der elektrophysiologischen Signale

Die Registrierung des EKG erfolgte in modifizierter Brustwandableitung tiber 3 Elektro-
den. Die Ableitungen des EEG, EOG und EMG zur Schlafstadienbestimmung wurden
nach den Richtlinien von Rechtschaffen und Kales vorgenommen [72]. Fiir das EEG
wurden nach dem 10-20 Standard der Elektrodenplazierung zwei Ableitungen, C3-A2
und CZ-02 gewihlt. Die Einteilung der verschiedenen Schlafstadien und des Wachzu-

standes erfolgte durch visuelle Auswertung von 30 s-Epochen.

3.2.2 Messung der respiratorischen Signale

Der Atemflu wurde mit einem an einer Gesichtsmaske (Respironics Inc., Murryswil-
le, PA, USA) befestigten Pneumotachographen (Bicore, Irvine, CA, USA) bestimmt.
Das Volumen der Maske und des daran befestigten Pneumotachographen variierte in
Abhéngigkeit von der erforderlichen Gréfle der Maske zwischen 140 ml und 170 ml.
Die Druckdifferenz iiber der variablen Offnung des Pneumotachographen wurde mit
einem Microswitch Druckaufuehmer (163PC01D36, Honeywell Inc., Freeport, Illinois,
USA) ermittelt. Bei diesem System ist der Differenzdruck iiber dem MeBwiderstand
zum AtemfluB nicht linear. Daher wurde der Atemflul mit Hilfe eines Mikrocomputers
(Biscope, Sing Medical, Stifa, Switzerland) aus der Druckdifferenz und der individu-
ellen Kennlinie des Pneumotachographen berechnet. Aus Atemflul und Maskendruck
konnte der Strémungswiderstand des Pneumotachographen ermittelt werden. Er erhht
den natiirlichen Widerstand um ca. 5% und fiihrt in Verbindung mit dem zus#tzlichen
Totraumvolumen zu gréoBerer Atemtiefe und geringfiigig erhdhter Anstrengung der At-
mungsmuskeln (s. Abbildung 9). Die Kalibration des Atemflusses erfolgte iiber eine
besondere Funktion des Mikrocomputers. Ein zuvor durchgefiihrter Test, bei dem ver-
schieden grofe AtemfliiBe durch eine zyklisch betitigte Kalibrierpumpe (1 1) erzeugt
wurden, zeigte eine gute Reproduktion des AtemfluBles durch das System. Das defi-
nierte Volumen der Pumpe wurde mit einem Fehler von 2-10% aus der Aufzeichnung
reproduziert. Der gréfite MeBfehler ergab sich bei einem Spitzenflul von 3 1/s, etwa
dem 6-fachen Wert des normalen Atemflufes.

Die intrathorakalen Druckschwankungen wurden mit Hilfe einer Meflsonde be-

stimmt, die durch eine an der Maske angebrachten Offnung geschoben wurde. Die Sonde
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Abbildung 9: Der Stromungswiderstand des Pneumotachographen fiihrt in der Inspira-
tion zu einem Unterdruck und in der Exspiration zu einem Uberdruck in der Gesichts-
maske. Dieser meBtechnisch bedingte Druck ist jedoch klein gegeniiber den dsophage-

alen Druckschwankungen.

war mit zwei piezoelektrischen Druckaufnehmern bestiickt, positioniert an der Spitze
zur Ermittlung des gastralen Drucks (P,,) und 20 cm proximal davon zur Ermittlung
des 6sophagealen Drucks (P.;) (Gaeltec, Dunvegan, Isle of Sky, GB). Der Katheter
wurde iiber die Nase und den Osophagus soweit vorgeschoben, bis beide Drucksensoren
im Magen positioniert waren. Der Katheter wurde daraufhin einige Zentimeter zuriick-
geschoben, bis bei Einatmungs-Man&vern gegensitzliche Ausschlige der beiden Druck-
signale, als Hinweis auf die Lage des P.,-Sensors am gastrosophagealen Ubergang,
registriert wurden. In liegender Koérperpostion mit leicht angehobenem Oberk&rper
wurde der Katheter weitere 10-15 cm zuriick gezogen, bis Artefakte durch Herzak-
tionen auf dem P,;-Signal minimal und die Korrelation zwischen P.sund P, s beim
Okklusionstest optimal waren. Beide Meflsonden wurden nach der Applikation durch
fest definierte Druckstufen von -2 kPa bis 2 kPa mit einer Schrittstufe von 0,5 kPa

kalibriert. Die Kalibrierung dieser Driicke erfolgte mit Hilfe einer Wasserwaage.
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3.2.3 Digitalisierung und Nachbearbeitung der Mefidaten

Alle elektrophysiologischen und atmungsphysiologischen Signale wurden mit einer Ab-
tastrate von 100 Hz (SpOgnur 25 Hz) und einer Auflésung von 12 bit digitalisiert.
Als A/D-Wandlerkarte wurde eine SORCUS Modular Z80 Basis Karte mit einem 16
Kanal A/D Wandlermodul M-AD-16/12 verwendet. Die MeBkarte stellt einen eigenen,
von dem Triger-PC unabhidngigen Computer dar, der mit einem fiir MeBzwecke opti-
mierten Betriebssystem arbeitet. Die aufgezeichneten Daten wurden in dem standar-
disierten EDF-Datenformat (European Data Format) auf Festplatten gespeichert [37].
Das Format findet in der medizinischen Zeitreihenanalyse breite Verwendung. Als Auf-
nahmecomputer wurde ein PC Typ 486-DX/33 mit 300 MB Festplatte verwendet. Die
niederfrequenten atmungsphysiologischen Signale V, P., P, und P, 5, wurden vor der
Auswertung digital tiefpaB gefiltert (-3 dB bei 1,65 Hz und -25 dB bei 4,54 Hz). Auf die-
se Weise kénnen die Auswirkungen von Artefakte, etwa Druckschwankungen aufgrund
der Herzaktivitdt, reduziert werden, ohne das eigentliche Atmungsmuster wesentlich zu

verdndern (s. Abbildung 10).

2 kPa

ungefiltert gefiltert

Abbildung 10: Tiefpafifilterung der 6sophagealen Druckschwankung. Mit dem beschrie-
benen Filter gelingt eine Unterdriickung unerwiinschter hochfrequenter Artefakte, ohne

das Nutzsignal wesentlich zu verdndern.
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3.3 Methodik der Auswertung

Basis fiir die Analyse der Atmungsmechanik ist der in Gleichung (5) vorgestellte Poly-

nomansatz fiir die elastische, viskose und inertive Druckkomponente:

P(t) = Pa(V(t))+ Puw(V(t)) + Pre(V(1) + P

Ng _ Ng . Np
= Pt) = Y EV(H)+) R;VI(t) + > LVt + Py (9)
i=1 j=1 k=1

Der Grad der einzelnen Polynome Ng, N und Ny ist zunéchst frei und fiihrt zu ver-
schiedenen Bewegungsgleichungen. Zur Bezeichnung der einzelnen Modellansitze wird
die Abkiirzung My, n,n, benutzt. Das lineare RC-Modell, ohne inertive Druckkom-
ponente, erhilt so die Bezeichnung M. In ersten Untersuchungen wurde in Uberein-
stimmung mit Hantos et al. gefunden, dal Polynome 2. und 3. Grades das elastische
bzw. viskose Verhalten ausreichend beschreiben [29]. Das inertive Verhalten wird, sofern
es nicht vernachldssigbar ist, durch ein Polynom 1. Grades erfafit. Die Bewegungsglei-
chung mit der maximalen Anzahl von Parametern, die in dieser Arbeit benutzt wird,
ist somit Mss;.

Im Mittelpunkt der atmungsmechanischen Analyse stehen Gleichungssysteme, die
aus Bewegungsgleichungen des respiratorischen Systems folgen. Die Berechnung der
Parameter beruht auf folgender Uberlegung: Beschreibt eine bestimmte Bewegungsglei-
chung das respiratorische System fiir die Dauer der In- bzw. Exspiration, so erfiillt auch
jedes zu einem bestimmten Zeitpunkt simultan gemessene Werte-Quadrupel (p, V, v, V)
die Bewegungsgleichung. Fiir die verschiedenen Mefzeitpunkte ergibt sich dann ein Sy-
stem von Gleichungen, die jeweils linear von den gesuchten Koeffizienten abhidngen.

Fiir den Modellansatz Mjq; ergibt sich zum Beispiel das System:

P(tl) = E1V(t1) =+ Rl"/(tl) =+ R2‘72 (tl) + 11V(t1) + B
P(tz) = E1V(t2) =+ Rl‘./(tg) =+ R2‘72 (tg) + 11V(t2) + B
P(ts) = F\V(ts) 4+ RV(ts) 4+ RV2(ts) + LV(3) + Py (10)

P(t,) = FE\V(t,) + R\V(t,) + RV2(t,) + LV(t,) + B
Bei einer Abtastrate von 100 Hz und einer Mefzeit von 1 s entstehen somit 100

Gleichungen fiir die, in dem benutzten Beispiel gesuchten 5 unbekannten GréBen Fjy,
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Ry, Ry, I1 und Fy. Aus dem iiberbestimmten Gleichungssystem kénnen mit Hilfe der
Methode der kleinsten Quadrate die unbekannten Koeflizienten bestimmt werden. Be-

dingung fiir die Losung ist, dafl der Approximationsfehler

Gmodel = \l %zn:(Pmess (tZ) - Pmodel(v(ti)v V(ti)a V(tZ)))2 (11)

=1

minimal sein soll (least squares fit). Dabei ist pp,.ss der gemessene Druck (z.B. P.;)
und Pp,,4¢1 der Druck, den das Modell nach Berechnung der Parameter aus Volumen,
FluB und Volumenbeschleunigung reproduziert. Diese Vorgehensweise zur Berechnung
atmungsmechanischer KenngréBen wurde zuerst von Hantos et al. (1982) beschrieben
und spéter von Brunner und Gutmann zum Monitoring beatmeter Patienten eingesetzt
([29],[13],[27]). Heutzutage wird die Messung der totalen Atemwegs-Resistance und der
Lungen-Elastance auf Basis der linearen Ansdtze Mjig bzw. Mjy; in der klinischen
Routine bei beatmeten Patienten eingesetzt ([8],[61],[76]).

Zur numerischen Losung des iiberbestimmten Gleichungssystem wurde die Metho-
de der Singular Value Decomposition benutzt [68]. Dieses Verfahren ist sehr stabil ge-
geniiber Gleichungssystemen, die in numerischer Hinsicht fast singuldr sind. Die Kenn-
grofen werden derart bestimmt, daf die Fehlerfunktion (11) minimiert wird.

Mit der vorgestellten Methode gelingt ein Mustervergleich zwischen Atemflu3- und

Druckkurve. In diesem Sinne sind die gewonnen Parameter in erster Linie zu nutzen.

3.3.1 Interpretation der Polynom-Koeffizienten

Bei einem Vergleich verschiedener Bewegungsgleichungen untereinander entsteht
zunichst das Problem, die Koeflizienten zweier Polynome unterschiedlichen Grades zu
vergleichen. Zum Beispiel ist die mit der Bewegungsgleichung Mj;9 berechnete Resi-
stance nicht unbedingt mit dem entsprechenden Koeffizienten der Bewegungsgleichung
Mg identisch, da der quadratische Ausdruck RQV2 das viskose Verhalten im allge-
meinen mitbestimmt. Um dennoch einen Vergleich zu ermdéglichen, werden die Polyno-
me zweiten bzw. dritten Grades der viskosen und elastischen Druckkomponente einer
linearen Regression unterworfen. Auf diese Weise kann eine mitilere Flastance und ei-
ne mittlere Resistance berechnet werden. Es kann gezeigt werden, dafl ein Polynom

3.Grades bsz® + bya? + byz im Definitionsbereich 0 < 2 < zg am besten durch eine
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Ursprungsgerade mit der Steigung
a = b1 + %bsxo + %ngg (12)

beschrieben wird. Fiir die elastische Druckkomponente wird fiir die rechte Intervallgren-
ze g das Atemzugvolumen Vr benutzt, fiir die viskose Druckkomponente entsprechend
der mittlere inspiratorische bzw. expiratorische Atemfluf Vis. Fiir jeden Atmungszy-
klus kénnen somit 4 Grofen berechnet werden. Eine mittlere Elastance und mittlere
Resistance, die sich jeweils auf die In- bzw. Exspirationsphase beziehen. Im Falle des
linearen Ansatzes ist die mittlere Elastance identisch mit F; und die mittlere Resistan-
ce identisch mit R;. Anschaulich definieren die gemittelten (R,E)-Wertepaare Punkte

in einer Resistance-Elastance-Ebene (RE-Ebene), die einen Abstand
drgp = VR? + E2 (13)

vom Ursprung aufweisen. Diesen Punkten kann zus#tzlich ein Gradient 2 zugeordnet
werden, der aus der Steigung der elastischen und viskosen Druckkomponente an be-

stimmten Stellen konstruiert wird:

d . . . . 1.

P— —Epaw(‘/) = —3bau 3V? — 2b40,2V — 3bau 1, V= 5Vm (14)
d 1

z, = —‘—/pel(V) = —3b3V? — 2by 2V — 3bey 1, V= 5VT (15)

Die Ableitungen werden im folgenden jeweils an den halben Intervallgrenzen be-
rechnet. Bei geeigneter Vorzeichenwahl zeigen die Vektoren, die mit Hilfe der linearen
Bewegungsgleichung Mg berechnet wurden, immer in Richtung Koordinatenursprung,
und die Lange der Vektoren wichst linear mit dem Abstand zu diesem Punkt. Die Hin-
zunahme des Gradienten beinhaltet in diesem Fall keinen Informationsgewinn. Werden
dagegen nicht-lineare Bewegungsgleichungen benutzt, so kdnnen Abweichungen von der
»ldeal-Richtung“ zum Koordinatenursprung hin auftreten. Diese Abweichungen werden
dann als Hinweis fiir das Vorhandensein von Nicht-Linearitat gedeutet. Die Informatio-
nen, die aus den berechneten Koeflizenten gewonnen werden, kénnen auf anschauliche

Weise in einem Vektor-Diagramm dargestellt werden (Abbildung 11).
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Abbildung 11: Darstellungsebene der Resistance (Abzisse) und Elastance (Ordinate).
Die Vektorpfeile zeigen in Richtung der Anderung, die in den Gleichungen (15) definiert
ist. Ausgewertet wurde die Inspiration eines Atmungszylus mit mehreren Bewegungs-

gleichungen.

3.3.2 Analyse der Atmungsmuster

Die beschriebenen Berechnungsschritte sind nur mit Hilfe eines geeigneten Computer-

programmes realisierbar, das folgende Anforderungen erfiillt:

1. Lesen von EDF-Dateien und Darstellung beliebiger Zeitausschnitte aus der ge-

samten Aufzeichnungsdauer.
2. Kalibrierung und Zuordnung der einzelnen MefBsignale.
3. Erkennung der In- und Exspirationsphasen.

4. Berechnung der atmungsphysiologischen Parameter mit verschiedenen Modell-

ansitzen.

5. Speicherung der Ergebnisse zur Weiterverarbeitung.
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Es gibt kein kommerziell erhéltliches Programm, das alle Anforderungen gleichzeitig
erfiillt. Eine Kombination verschiedener Softwareprodukte erwies sich als sehr umstand-
lich. Fiir die Analyse wurde daher das selbst entwickelte Programm AR (Analysis of

Respiration) eingesetzt, das eine Langzeitanalyse von Atmungsmustern erméglicht [81].
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Abbildung 12: Zur Analyse der Atmungsmuster wurde das Programm AR entwickelt.
Das Programm erkennt In- und Exspiration und ermdéglicht so eine automatische Be-

rechnung, die visuell kontrolliert werden kann.

Das Auswerteprogramm AR ermittelt zundchst die Ventilationsphasen anhand der
Nulldurchgéinge des AtemfluBes. Dadurch werden drei Zeitpunkte festgelegt: 1. Inspi-
rationsbeginn, 2. Inspirationsende bzw. Exspirationsbeginn und 3. Exspirationsende.
Die In- und Exspirationsphase werden in der Atemfluf- und Druckkurve farblich be-
sonders markiert, wenn der betrachtete Ventilationszyklus bestimmte Kriterien erfiillt.
(s. Abbildung 12) So werden die Werte ,Dauer der In- und Exspiration“ und ,in-
und exspiratorisches Atemzugvolumen® auf ihrer Plausibilitit hin getestet. Eine weite-

re Uberpriifung beriicksichtigte die Korrelation zwischen Atemfluf und Ssophagealem
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Druck und weiterer Groflen, die den zeitlichen Verlaufs des Druckes beschreiben (z.B.
Min- und Maximum).

Nach der Vorauswahl und visuellen Kontrolle erfolgte fiir die nicht verworfenen
Atmungszyklen eine Analyse der Atmungsmechanik, d.h. eine Berechnung der Elastan-
ce, Resistance und Inertance. Die Ergebnisse wurden anschlieBend in einer dBase III

kompatiblen Datenbank gespeichert.

3.3.3 Auswahl der Atmungsmuster

Zur Parametergewinnung fiir den Erkennungsalgorithmus wurde gefordert, daf} die In-
und Exspiration mindestens 0,2 s dauerte, das Atemzugvolumen mindestens 0,02 1
betrug und die Korrelation zwischen 6sophagealem Druck und Atemflufl mindestens 0,2
erreichte. Zusitzlich wurde gefordert, da$ die relative Anderung zwischen Druck zum
Zeitpunkt des Inspirationsbeginns und Druck zum Zeitpunkt des Exspirationsendes
maximal um 40% voneinander abweicht.

Fiir die Auswertung der Atmung im Wachzustand wurde ein moglichst langer Zeit-
abschnitt mit einem kontinuierlichen Atmungsmuster analysiert. Fiir diese Phase wurde
bei allen Patienten der Zeitabschnitt unmittelbar nach erfolgreicher Applikation aller
MeBwertaufnehmer gewdhlt. Die Auswertung der Atmungsmuster im Schlaf bei Vorlie-
gen von obstruktiven Ereignissen, erfolgte in der sogenannten Hyperventilationsphase
zwischen zwei Apnoen.

Die Apnoe selber ist keiner Analyse der Atmungsmechanik zuginglich, da kein oder
nur sehr geringer Atemflul mefibar ist und die entsprechenden Gleichungssysteme sin-
gulidr werden.

Die Atmungsformen Apnoe und Hypopnoe werden zusammengefafit und als obstruk-
tives Ereignis bezeichnet. Ein Atmungszyklus wurde als obstruktives Ereignis klassifi-
ziert, wenn das entsprechende Atemzugvolumen kleiner war als 10% des Atemzugvo-
lumens in der Wachphase. Zur Beurteilung der Hyperventilationsphase wurden jeweils
die drei letzten Atmungszyklen betrachtet, die vor einer Obstruktion auftraten (s. Ab-
bildung 13). Diese Atmungszyklen bilden eine zusammengehorige Ventilationsfolge und

werden im folgenden auch als Zyklustripel bezeichnet.
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Abbildung 13: Oben: Unterteilung der Hyperventilation zwischen zwei Apnoephasen
(Ventilationsfolge). Mitte: gemessene dsophageale Druckdifferenz und aus dem Modell
Mysg reproduzierter Druck. Unten: Trennung in elastische und viskose Druckkompo-

nente mit Masg.

3.3.4 Statistische Methoden

Die unterschiedlichen Modelle liefern bei der Analyse der Atmung verschiedene Appro-
ximationsfehler und verschiedene Werte fiir die respiratorischen Kenngréfien, da ver-
schiedene Bewegungsgleichungen benutzt werden. Zur statistischen Absicherung auftre-
tender Differenzen wurde zuniichst ein F-Test benutzt, um Abweichungen zu erkennen.
Treten innerhalb des Vergleichskollektives Differenzen auf, zeigt der Multiple Range
Test, welche Mittelwerte sich signifikant unterscheiden, wenn eine Irrtumswahrschein-
lichkeit von a=5% vorausgesetzt wird.

Es wird eine verbundene Stichprobe angenommen, wenn die Berechnungsergebnis-
se zweier Ansidtze miteinander verglichen werden, da jeweils ein Atmungszyklus eines
Patienten mit verschiedenen Ansidtzen analysiert wird. Fiir die Zweistichprobentests
wird die Differenz der jeweiligen Wertepaare unter der Ho-Hypothese ,,Keine Differenz*

untersucht. Benutzt wird der T-Test, wenn die Verteilungsfunktion der Differenzen
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normalverteilt ist. Kann diese Forderung nicht erfiillt werden, wird der Vorzeichen-
Rang-Test eingesetzt.

rll
1,0 4 —x

081 //'/
0,6 /X
04+

0,27

0.0 T T T T T T T T T T
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Abbildung 14: ROC-Kurve zur Darstellung der Sensitivitit und Spezifitit eines dia-
gnostischen Verfahrens. Dargestellt ist die Sensitivitdt r11 in Abhdngigkeit vom falsch

positiven Anteil 121 bei verschiedenen kritischen Schranken des Verfahrens.

Ein im Folgenden vorgestelltes diagnostisches Verfahren hdngt von einer quantita-
tiven Schranke z ab. Die Entscheidung, ob das Ergebnis positiv oder negativ gewertet
wird, kann daher in Abhingigkeit von z betrachtet werden. Es sind dann auch Sensi-
tivitdt und Spezifitdit Funktionen von z. Die graphische Darstellung der Sensitivitit,
abhédngig vom falsch positiven Anteil fiir verschiedene Werte von z, heifit ROC-Kurve
(Receiver Operating Characteristics). Die ROC-Kurve bietet die Moglichkeit, auf gra-
phischem Wege das Testverhalten zu studieren und einen optimalen Wert fiir die kriti-

sche Schranke z zu gewinnen (s. Abbildung 14)
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4 Ergebnisse

4.1 Atmung in der Wachphase

Fiir die Auswertung der Atmung wurden im Mittel 37 Atmungszyklen entspannter
Wachheit herangezogen. In Tabelle 2 sind charakteristische Werte der Ventilation auf-
gefiihrt. Mit V7 ist das Atemzugvolumen und mit AF die Atemfrequenz bezeichnet. Aus
beiden Werten wurde das Atemzeitvolumen Vg berechnet, das als MaB fiir die Venti-
lationsleistung gelten kann. Mit T;/T},; ist die relative Inspirationszeit gekennzeichnet,

die auch als Arbeitszyklus bezeichnet wird.

Tabelle 2: Beschreibung der Ventilation im Wachen. Angegeben sind jeweils Mittelwerte

und Standardabweichung.
N  Vp, 1 AF, 1/min  Vy,l/min  T;/Ti

PAOL 34 0,5040,07 13,9+1,6 6,941,0 0,44+0,03
PA02 34 0,6240,12 15,1417 9,241,3  0,44+0,03
PA03 42 0,4040,05 17,141,3 6,840,7  0,44:0,02
PAO4 33 0,6440,09 16,14+1,1  10,3+1,4  0,4240,03
PAO5 37 0,5540,06 17,2415 9,340,9  0,43+0,03
PAO6 37 0,474+0,05 17,5+0,9 8,240,7  0,44+0,02
PAO7 46 0,7140,06 16,2404 11,5408 0,38+0,01
PAOS 28 0,3940,06 16,940,8 6,740,9  0,47+0,02
PA09 42 0,4840,06 20,241,1 9,64£0,9  0,44+0,02
PA10 38 0,67£0,09 13,141,2 8,741,0  0,41+0,02
PA1l 42 0,4940,10 19,3+1,6 94414  0,44+0,03
PA12 33 0,5840,08 16,3+1,3 94+1,3  0,42+0,02

X4SD 37 0,5440,10 16,642,0 8,841,6 0,43+0,02

Das Atemzugvolumen betragt im Mittel 0,54+0,10 1. Die mittlere Atmungsfrequenz
ist 16,642,0 min~! und zeigt die typische gréBere interindividuelle Variation. Das mitt-
lere Atemzeitvolumen betriigt 8,84+1,6 1/min. Auffallend ist die geringe Schwankung

der relativen Inspirationszeit, die im Mittel 0,43£0,02 betrigt.
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Fiir den Erkennungsalgorithmus der Atmungsstérungen bedeutsam ist die Korrela-
tion zwischen Atemflul und Druck. Mit dem in dieser Arbeit im Vordergrund stehenden
Osophagealen Druck betrug der mittlere Korrelationskoeffizent des Untersuchungskol-
lektivs 0,7540,05. Ein Koeflizent von 0,2 wurde fiir die automatische Erkennung vor-

ausgesetzt.

4.1.1 Approximationsfehler der verschiedenen Modellansatze

In den Abbildungen 15 und 16 sind die Approximationsfehler ¢,,,4e; gem&B Gleichung
(11) der Berechnungen dargestellt. In fast allen Fillen reduziert sich der Fehler, wenn
Bewegungsgleichungen mit mehr Freiheitsgraden als mit der linearen Bewegungsglei-
chung My benutzt werden. In Tabelle 3 und 4 sind die Ergebnisse der statistischen

Untersuchung wiedergegeben:

Tabelle 3: Statistische Untersuchung zum Verhalten des Approximationsfehlers in
der Inspiration. Verglichen wurden die Ansdtze in der ersten Spalte mit dem linea-
ren Modell. X, X=Mittelwert und Median der Differenzverteilung, Skw=Skewness,

Krt=Kurtosis, VRT=Vorzeichen-Rang-Test.
X X Skw Krt T-Test,p VRT,p

Mo 0,010 0,000 2,3 1,8 0,00011 0,00249
Mo 0,019 0,017 2,0 1,7 0,00005 0,00252
Miy 0,007 0,006 2,3 2,0 0,00020 0,00251
Mis 0,014 0,011 3,0 3,7  0,00030 0,00251
Mo 0,024 0,022 1,7 1,0 0,00005 0,00251
Mss 0,033 0,031 1,0 -02 <0,00001 0,00253

Approximationsfehler in der Inspirationsphase. Mit der linearen Bewegungs-
gleichung My19 wurde im Mittel ein Fehler von 0,07+0,03 erreicht. Die Verteilung der
Differenzen kann in einigen Fillen als normalverteilt gelten, in anderen Fillen nicht
(Ma210, Myg0 und Mjsg). In allen Fillen zeigt der Vorzeichen-Rang-Test eine signifi-

kante Verringerung des Approximationsfehlers. Mit dem Multiple-Range-Test ergeben
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Abbildung 15: Darstellung sind die inspiratorischen Approximationsfehler ¢,,q4e; fiir
verschiedene Bewegungsgleichungen. Ausgewertet wurde die Atmung in der Wachphase

der Patienten.

sich mit den Ansdtzen Masg (0,0440,02), M3y (0,0540,03) und My (0,0340,01)

signifikante Unterschiede.
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Abbildung 16: Approximationsfehler G,q4e fiir die Exspiration (s. Abbildung 15)

Approximationsfehler in der Exspirationsphase. Der lineare Ansatz erzielte
im Mittel einen Approximationsfehler von 0,11£0,09. Die Verteilung der Differenzen
kann nicht als normalverteilt gelten. In allen Fillen wurde der Approximationsfehler
signifikant verringert (Vorzeichen-Rang-Test). Deutlich kleinere Approximationsfehler

wurden fiir die Ansidtze Mysg (0,064+0,04) und Masg (0,06+0,03) berechnet. Eine si-
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Tabelle 4: Statistische Untersuchung zum Verhalten des Approximationsfehlers in der

Exspiration. (vergl. Tabelle 3).
X X Skw Krt T-Test,p VRT,p

Msio 0,023 0,000 38 53 0,05853 0,00252
Maio 0,042 0,016 3,7 50 0,04195 0,00252
Mo 0,021 0,008 3,7 51 0,04649 0,00253
Mz 0,032 0,015 3,1 3,5 0,02079 0,00253
Msso 0,044 0,021 38 55 0,01781 0,00253
Masso 0,054 0,027 35 4,8 0,01196 0,00253

gnfikante Abweichung lie sich im multiplen Vergleich nicht absichern.

4.1.2 Verhalten der Elastance und der Resistance im Modellvergleich

Mit den Bewegungsgleichungen Mj1g und Mgyo wird das nicht-lineare Verhalten der
elastischen Druckkomponente in Form einer quadratischen bzw. kubischen Abhingig-
keit vom Volumenverlauf beschrieben. Die Resistance wird dabei als konstant voraus-
gesetzt. In entsprechender Weise beriicksichtigen die Bewegungsgleichungen M5¢ und
M3 ein nicht-lineares Verhalten der viskosen Druckkomponente vom Flufiverlauf, wo-
bei in diesen Ansidtzen die Elastance als konstant vorausgesetzt wird. Im Gegensatz zu
diesen Modellen basiert der lineare Ansatz Mg auf einer konstanten Elastance und
einer konstanten Resistance.

In der Tabelle 5 wird die mittlere Elastance der Bewegungsgleichungen Maqg und
M der Elastance der linearen Bewegungsgleichung Mg gegeniiber gestellt. In dhn-
licher Weise erfolgt eine Darstellung der mittleren Resistance der Ansdtze Mjyg und
M3 im Vergleich mit dem linearen Ansatz in Tabelle 6. Aufgefiihrt sind jeweils der

Mittelwert und die Standardabweichung.

Nicht-lineares elastisches Verhalten. FEine Beschreibung der Volumenabhingig-
keit durch Bewegungsgleichungen héherer Ordnung fiihrte zu einer gréfleren Streuung
der fiir jeden Patienten berechneten Einzelwerte, insbesondere fiir den kubischen Ansatz

Masyg. Die Werteverdnderung der mittleren Elastance fiir verschiedene Bewegungsglei-
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Tabelle 5: Mittlere Elastance ([E]=kPa/l) berechnet mit den Modellansitzen Mijo,
M1 und Msio.

Inspiration Exspiration
Miio Ma10 Ms10 Miio M0 Ms10
PAO1  0,84+0,17 0,79+0,46 0,80+0,48 1,05+0,14 1,44+0,64 1,49+0,66
PA02 0,67+0,15 0,64+0,38 0,65+0,39 0,99+0,11 0,754+0,46 0,80+0,51
PA03  0,95+0,12 1,30+0,94 1,2240,97 2,07+0,23 1,064+0,81 2,03+0,60
PA04  0,70+0,29 0,6240,53 0,71+0,53 1,8740,25 1,7240,68 2,57+0,80
PAO5  1,43+0,12 1,31+0,37 1,2840,38 2,13+0,22 1,67+0,23 1,79+0,29
PAO6  0,33+0,09 0,39+0,32 0,34+0,30 0,7840,07 0,44+0,13 0,58+0,16
PAO7  0,55+0,15 0,05+0,74 0,05+0,75 1,87+0,19 0,70+0,38 2,62+0,79
PAO8  0,50+0,24 0,54+0,82 0,4240,73 1,4840,16 1,164+0,29 1,65+0,42
PA09 0,88+0,11 0,74+0,23 0,7240,24 1,3740,15 0,96+0,16 1,07+0,20
PA10  0,54+0,19 0,714+0,48 0,684+0,42 2,39+0,27 0,34+0,70 2,47+0,80
PA11 0,5840,23 0,30+0,87 0,26+0,92 0,64+0,17 0,74+1,00 0,54+1,64
PA12 0,80+0,34 0,67+0,58 0,7840,59 2,10+0,29 1,92+0,89 2,96+0,93
X+SD  0,7340,29 0,6740,36  0,6640,36 1,5640,59 1,074+0,52 1,7240,84

chungen ist in der Inspirationsphase kleiner als wihrend der Exspirationsphase. Ein
deutlicher Unterschied wurde zwischen den Ansdtzen My und Mgsyg gefunden. Der
Ansatz My fiihrte zumeist zu einer Reduzierung der mittleren Elastance. Mit dem
Ubergang zu einer nicht-linearen Beschreibung wurde fiir die Atmung des Patienten
PAQ7 eine mittlere Elastance berechnet, die nahe bei Null liegt. Teilweise wurden fiir
diesen Patienten negative Werte ermittelt, die den Mittelwert in Richtung Null ver-

schieben.

Nicht-lineares viskoses Verhalten. Bei den Patienten ergaben sich mit einem
nicht-linearen Ansatz fiir die viskose Druckkomponente in der Inspiration nur geringe
Unterschiede im Vergleich zum linearen Ansatz. Es ist jedoch eine Tendenz zu gréfleren

Werten fiir die Resistance erkennbar, wenn mit Ansitzen héherer Ordnung gearbeitet
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Tabelle 6: Mittlere Resistance ([R]=kPa-s/l). Berechnet mit den Modellansédtzen Mo,
M3 und Misp.

Inspiration Exspiration
Miio Mizo Mi3o Miio Mi20 Miso
PAO1  0,91+0,22 0,80+0,49 0,96+0,38 0,80+0,31 0,74+0,48 1,00+0,55
PA02 0,88+0,11 0,9840,23 1,04+0,21 1,10+0,23 1,2340,32 1,00+0,30
PA03  1,4140,27 1,06+0,82 1,2240,37 1,59+0,35 3,57+0,57 3,78+0,74
PA04  0,95+0,25 1,3740,53 1,45+0,54 0,7240,18 1,21+0,69 2,41+0,89
PAO5  1,7240,24 1,8740,35 2,14+0,45 1,9340,16 2,29+0,35 2,51+0,49
PAO6  1,16+0,11 1,35+0,25 1,29+0,25 1,03+0,13 1,41+0,14 1,51+0,26
PAO7  1,2140,18 1,63+0,36 2,06+0,44 0,76+0,12 2,15+0,27 3,31+0,43
PAO8  3,00+0,72 3,03+0,67 3,13+0,59 250+043 3,59+0,74 3,61+0,72
PA09  1,0240,09 1,2240,14 1,25+0,12 1,37+0,13 1,57+0,13 1,484+0,18
PA10  1,7840,26 2,07+0,60 2,11+0,59 1,55+0,37 6,30+1,11 8,56+1,26
PA11  1,06+0,25 1,05+0,71 1,15+0,50 1,1840,22 1,1740,56 1,20+0,45
PA12  1,05+0,26 1,50+0,56 1,5840,55 0,79+0,21 1,45+0,73 2,81+0,96
X+SD  1,3540,60 1,4940,61 1,6240,63 1,2840,54 2,2241,57 2,77+2,08

wird. Wihrend der Exspiration fanden sich zwischen den benutzten Ansdtzen bei ei-
nigen Patienten gréBere Anderungen der mittleren Resistance. Die gréBte Anderung
ergab die Analyse bei Patienten PA10. Hier fiihrten die nicht-linearen Ansdtze zu un-

gewShnlich hohen Werten in der Exspiration.

4.1.3 RE-Abstand als Kenngrofle

Die Ergebnisse des in 4.1.2 vorgestellten Modellvergleiches zeigen, dafl die mittlere Re-
sistance und mittlere Elastance der Atmung im Wachzustand wihrend der Inspiration
fiir die einzelnen Ansidtze nur wenig voneinander abweichen. Fiir die Exspiration erge-
ben sich in einigen Fillen grioflere Abweichungen. Bei diesen Vergleichen bleibt jedoch
die jeweils korrespondierende Grofle, in Tabelle 5 die Resistance und in Tabelle 6 die

Elastance, unberiicksichtigt. Durch den Ubergang zu héheren Ordnungsansitzen kann
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z.B. die viskose Druckkomponente einen gréfleren Beitrag leisten und dafiir der Bei-
trag der elastischen Druckkomponente verringert werden. Fiir einen Mustervergleich
zwischen Gsophagealem Druck und Atemfluf} ist daher eine Gréfe vorteilhaft, die beide
Komponenten beriicksichtigt. Dies gelingt mit Hilfe des mittleren RE-Abstand dgrg,
der mittlere Resistance und mittlere Elastance zu einer Kenngrofie zusammenfafit (s.
Gleichung 13). In Tabelle 7 werden die mittleren RE-Absténde des linearen Ansatzes

M9 mit den Kombinationsansitzen Mgsp und Mssg verglichen.

Tabelle 7: Mittlerer RE-Abstand fiir verschiedene Bewegungsgleichungen.

Inspiration Exspiration

MllO M230 M330 MllO M230 MSBO

PAOL  1,2440,27 123+0,76 1,2241,03 1,33+0,30 1,97+1,33 2,89+1,53
PA02  1,1140,18 1,40+£1,01 1,2041,04 1,4840,24 1,1340,66 1,27+1,10
PA03  1,7040,29 2,09+1,94 1,9241,96 2,61+0,40 3,09+0,87 3,14+1,03
PAO4  1,1840,37 1,66+£0,81 1,5740,83 2,01+0,30 3,14+1,04 4,22+2.66
PAO5  2,24+0,26 2,55+0,78 2,5840,95 2,8840,27 2,48+0,47 2,39+0,71
PAO6  1,2040,13 1,33+0,38 1,3540,47 1,2940,15 1,2740,23 1,2240,27
PAO7  1,33+0,22 2,09+1,08 2,2040,80 2,024+0,22 2,94+0,43 3,73+0,81
PAO8  3,04+0,75 3,1440,94 3,1740,90 2,90+0,45 3,43+0,77 3,5940,84
PA09  1,3540,14 1,5140,32 1,5240,38 1,9440,20 1,5240,27 1,7040,59
PA10  1,8540,30 2204091 2,2040,89 2,844+0,43 5,02+0,92 4,36+1,26
PA1l  12140,33 125+1,14 1,4640,35 1,3440,27 1,89+1,42 2,73+2.60
PA12  1,3240,42 1,79+0,99 1,7240,87 2,2540,35 3,54+1,22 4,90+2,71

X4SD 1,56+0,57 1,85+0,59 1,85+0,59 2,07+0,63 2,62+1,13 3,01+1,21

RE-Abstand in der Inspirationsphase. Die Kenngréfien der verschiedenen

Ansétze streuen nur sehr gering innerhalb eines Patienten. Relativ grofie Werte fiir

drg ergaben sich fiir die Patienten PA05 und PAOS.
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RE-Abstand in der Exspirationsphase. In dieser Ventilationsphase zeigt der RE-
Abstand groBere Anderungen, wenn verschiedene Ansiitze miteinander verglichen wer-
den, insbesondere zwischen Mi19 und Mssg. Ein Unterschied der Mittelwerte 148t sich

jedoch statistisch nicht sichern.

4.1.4 Verhalten der Inertance

Die Berechnung der Inertance, die in Kombination mit unterschiedlichen Ansitzen fiir
das viskose und elastische Druckverhalten berechnet wurde, fiihrt in den meisten Féllen
zu einem betraglich sehr kleinen Wert im Vergleich zur mittleren Resistance bzw. mitt-
leren Elastance. Es ist daher nicht verwunderlich, dai hdufig Werte mit negativen
Vorzeichen ermittelt wurden. In Tabelle 8 sind die atmungsmechanischen Kenngréfen

Elastance E, Resistance R und Inertance I aufgefiihrt.

Tabelle 8: Atmungsmechanische Kenngré8en berechnet mit der Bewegungsgleichung
M. Mit [E]=kPa/l, [R]=kPa-s/l und [I]=kPa-s?/I.
Inspiration Exspiration

FE R 1 FE R 1

PAOL  0,7540,35 0,9440,26 0,04£0,12 1,1640,25 0,8740,34 -0,0440,09
PA02 0,714£0,42 0,8840,20 -0,01£0,10 1,1340,23 1,2440,31 -0,0540,06
PA03  1,06+0,64 1,39+0,30 -0,0240,14 3,5640,66 2,84+0,68 -0,29+0,09
PAO4  0,58+0,28 1,014£0,30 0,03£0,05 3,13+0,85 1,63+0,53 -0,21+0,13
PAO5 1,5540,25 1,6940,27 -0,024£0,04 2,5740,52 2,25+0,39 -0,062:0,07
PAO6  0,3140,30 1,1740,16 0,0140,05 0,9440,20 1,16+0,26 -0,03+0,03
PAO7  1,1640,69 1,004£0,25 -0,1040,11 1,5240,18 0,59+0,13  0,04=£0,02
PAOS  0,7740,64 2,90+0,67 -0,0740,12 2,6040,60 3,3240,74 -0,25+0,10
PA09  0,97+0,21 1,0140,10 -0,01£0,03 1,7740,22 1,6440,13 -0,060,02
PA10  0,59+0,31 1,7740,26 -0,02+£0,06 1,8540,81 1,0540,65 0,1040,16
PA1l  0,74£0,69 1,0240,27 -0,03+0,12 0,7340,48 1,2540,31 -0,0240,08
PA12  0,66+0,31 1,1140,32 0,03£0,06 3,5740,90 1,84+0,55 -0,24+0,14

X4SD 0,8240,32 1,334£0,57 -0,0140,04 2,044+1,01 1,64+0,81 -0,0940,12
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Inertance in der Inspirationsphase. Die Berechnungen fiihrten zu sehr kleinen
Werten. Der betraglich gréfite Wert wurden fiir die Patienten PA07 und PAOS ermittelt,
wahrend die iibrigen Patienten einen betraglich kleineren Wert von im Mittel nur 0,02

kPa-s?/1 erreichten.

Inertance in der Exspirationsphase. Fiir die Exspirationsphase ergeben sich in
einigen Féllen betraglich grole Werte fiir die Inertance, besonders bei den Patienten

PA03, PA04, PAO8 und PA12. Die Werte liegen jedoch immer noch um etwa eine

GroBenordnung niedriger als die Werte fiir die Elastance und Resistance.

Weitere Ansatze. Die beschrieben Eigenschaften finden sich nicht nur fiir den An-
satz M1, sondern zeigten sich auch fiir die untersuchten Ansdtze Masy und Mass;.
Auch fiir diese Ansidtze ist der Beitrag der Inertance klein gegeniiber der mittleren
Elastance und mittleren Resistance. Die Unterschiede sind auch hier grofler als eine

GréBenordnung. Der Approximationsfehler liegt im selben Bereich wie der der Ansitze

M230 und M330 .
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4.2 Atmung in der Schlafphase

Die Patienten zeigten, als Folge ihres erh6hten Schlafbediirfnisses, keine wesentliche
Verdnderung in ihrer Schlafstruktur im Vergleich zur EingewShnungsnacht ohne Appli-
kation der Osophagussonde und Mund-Nasen-Maske. Sie verbrachten die Nacht iiber-
wiegend im Leichtschlaf, unterbrochen von Wachphasen, die zumeist auf einer Korrek-
tur des Maskensitzes zuriickzufiihren sind (s. Abbildung 17).

WACH
MOVE
REM

B S

L I | 0 ! LI | |
21:52 22:52 23:52 00:52 01:52 02:52 03:52 04:52 05:52

Abbildung 17: Typisches Hypnogramm eines Patienten (PA0O8) mit OSA. Der Patient

durchliuft nur fiir kurze Zeit eineTiefschlafphase und wacht 6fter kurzzeitig auf.

In Tabelle 9 sind die Ergebnisse der Polysomnographie aufgefiihrt. Mit TIB (time in
bed) wird die Zeit zwischen Licht-aus (abends) und Licht-an (morgens) bezeichnet. Der
Anteil der Nacht, der in irgendeiner Schlafphase verbracht wurde, wird mit der GréBe
TST (total sleep time) angegeben. Ebenfalls anteilméBig sind die einzelnen Schlafphasen
aufgefiihrt: SS1/2 Schlafstadium 1 und 2 (Leichtschlaf), SS3/4 Schlafstadium 3 und 4
(Tiefschlaf) und REM-Schlaf.

In der rechten Hilfte der Tabelle 9 werden die Atmungsstérungen erfafit. Mit
SpO3y W und SpO;3 S wird die mittlere Sauerstoffsdttigung in der Wach- bzw. Schlaf-
phase bezeichnet. Mit dem Apnoe-Index (Al) und dem Apnoe/Hypopnoe-Index (AHI)
wird die Anzahl der entsprechenden Atmungsereignisse pro Stunde angegeben.

Die Atmung der Patienten in der Schlafphase unterschied sich grundlegend von der
Atmung in der Wachphase. Bei allen Patienten wurden Obstruktionen beobachtet, die
den maximalen Atemflufl auf maximal 50% (Hypoventilation) oder oft sogar auf 10%
oder weniger (Apnoe) des Normalwertes der Wachphase reduzierten. In einigen Féllen
zeigten sich Verdnderungen der Atmungsregulation, die als gemischte Apnoe klassifiziert

wurden.
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Tabelle 9: Ergebnisse der polysomnographischen Untersuchung.

TIB TST SS1/2 SS3/4 REM SpO; W Sp0,S Al  AHI
[min]  [%]  [%] %] [%] [%] [%]  [n/h] [n/h]

PAO1 464 43 64 28 8 97 92 2 5
PA02 452 77 60 19 21 84 71 11 49
PAO3 412 45 85 4 11 93 75 20 46
PA04 369 59 90 1 9 95 87 65 70
PAO5 387 72 95 1 4 82 53 0 47
PAO06 456 69 78 9 13 88 59 53 57
PAO7 431 50 81 14 ) 96 87 42 73
PAO8 495 65 89 2 9 94 89 16 19
PA09 447 70 87 13 0 92 87 23 57
PA10 394 35 91 0 9 90 73 25 27
PA11 511 25 74 19 7 92 71 16 24
PA12 478 75 84 8 8 93 81 27 64

Grundlage fiir die folgende Untersuchung ist die Bezeichnung der Ventilationsfolge,
die in Abschnitt 3.3.3 definiert wurde. Die 3. Ventilation entspricht der Hyperventi-
lationsphase, zwischen zwei obstruktiven Ereignissen. Die 2. und 1. Ventilation vor dem
eigentlichen obstruktiven Ereignis kénnen selber schon obstruktives Verhalten zeigen.

Im folgenden beschrénkt sich der Vergleich verschiedener Ansétze auf drei Modelle.
Neben dem linearen Ansatz Mg wird das Modell M50 betrachtet, das dem Ansatz
von Rohrer entspricht (Gleichung 2) und turbulentes Verhalten beschreibt. Als gemischt

nicht-linearer Ansatz wurde die Bewegungsgleichung Msg gewihlt.

4.2.1 Approximationsfehler

Der Approximationsfehler wird innerhalb der gesamten Ventilationsfolge reduziert,
wenn die beiden nicht-linearen Ansitze benutzt werden. Das entspricht den Ergeb-
nissen fiir die Wachphase in Abschnitt 4.1.1. Die einzelnen Approximationsfehler sind

in Abbildung (18) fiir die Inspiration und in Abbildung (19) fiir die Exspiration darge-
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stellt.
In Tabelle 10 sind die mittleren Approximationsfehler des Untersuchungskollektivs
fiir die betrachtete Ventilationsfolge aufgefiihrt.

Tabelle 10: Mittlere Approximationsfehler des Untersuchungskollektivs fiir die betrach-

tete Ventilationsfolge vor einem obstruktiven Ereignis.

Inspiration Exspiration

MllO M120 M230 MllO M120 M230

1. Vent 0,3240,19 0,274+0,16 0,16£0,09 0,1340,06 0,114+0,05 0,08£0,02
2. Vent 0,23+0,14 0,19+0,11 0,1240,06 0,13+0,06 0,10+£0,03 0,080,02
3. Vent 0,2540,15 0,204£0,12 0,1340,08 0,1440,05 0,1140,03 0,080,02

Im Vergleich zum linearen Ansatz veringert sich der Fehler, wenn turbulente
Stromung in der Form des Ansatzes Mg beriicksichtigt werden. Die genaueste Repro-
duktion der 6sophagealen Druckschwankung liefert der Ansatz Mazg mit seinen sechs
optimierten Parametern. Mit allen Ansitze ergeben sich fiir die Inspiration Fehler, die
im Vergleich zur Exspiration etwa doppelt so grof} sind.

In einem direkten Vergleich zwischen den Ansdtzen Mg und Mgy ergibt sich
eine signifikante Verringerung des Approximationsfehlers (Vorzeichen-Rang-Test). In
Tabelle 11 ist eine entsprechende Untersuchung aufgefiihrt. Die Verteilung der Ap-
proximationsfehler kann in der Inspiration fiir alle drei Ventilationen als ausreichend

normalverteilt gelten, fiir die Exspiration nicht.

Tabelle 11: Statistische Untersuchung der Abweichungen der Approximationsfehler der
beiden Amnsidtze My1g und Mazg. Skw=Skewness, Krt=Kurtosis, VRT=Vorzeichen-
Rang-Test.

Inspiration Exspiration

Skw Krt T-Test,p VRT,p Skw Krt T-Test,p VRT,p

1.Vent 1,1 -0,2 0,00029 0,00251 2,6 14 000137 0,00253

2. Vent 2,1 1,7 0,00084 0,00253 4,4 7,2 0,00077 0,00253
3.Vent 0,9 -0,7 0000024 0,00252 3,7 56 000028 0,00252
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Abbildung 18: Dargestellt sind die inspiratorischen Approximationsfehler von drei Be-

wegungsgleichungen fiir eine Ventilationsfolge vor einem obstruktiven Ereignis.
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Abbildung 19: Approximationsfehler fiir die Exspiration (s. Abbildung 18).
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4.2.2 RE-Abstand als Mafizahl fiir obstruktive Ereignisse

Die modellhafte Beschreibung des AtemfluBles und der 6sophagealen Druckdifferenz soll
dazu benutzt werden, eine quantitative MaBzahl fiir das Vorliegen von Obstruktionen
zu berechnen. Dazu wird mit verschiedenen Ansitzen der RE-Abstand dgrg fiir die ein-
zelnen Atmungszyklen in der betrachteten Ventilationsfolge berechnet. Die Ergebnisse
der In- und Exspiration werden dann mit Hilfe des quadratischen Mittels zu einem
Wert zusammengefaft.

In der betrachteten Ventilationsfolge zeichnete sich die dritte Ventilation durch ge-
ringe Obstruktionen aus. Umgekehrt muf} in den meisten Fillen die 1. Ventilation als
obstruktiv angesehen werden. Dieses Verhalten zeigt sich in einem Vergleich der Atem-
zugvolumina Vp und der maximalen Druckdifferenz AP,,,,., die aus der Differenz des
maximalen und minimalen Gsophagealen Druckes in einem Atmungszyklus berechnet

wurden (s. Tabelle 12).

Tabelle 12: Aufgefiihrt sind die Mittelwerte des Atemzugvolumens und der maximalen

Druckdifferenz fiir die betrachtete Ventilationsfolge.
3.Ventilation 2. Ventilation 1. Ventilation

Vi, APpas, kPa Vi, 1 APnas, kPa Vi1 AP, kPa

PAO1 0,47 1,23 0,37 1,11 0,26 1,06
PA0?2 0,74 2,57 0,58 2,51 0,30 2,76
PAO3 0,64 2,40 0,59 2,18 0,49 2,08
PAO4 1,21 4,23 0,93 3,77 0,23 3,44
PAO5 0,76 3,07 0,68 3,24 0,37 3,85
PA06 0,99 2,16 0,67 2,04 0,24 1,94
PAO7 0,81 3,43 0,70 3,60 0,18 3,85
PAOS 0,64 4,02 0,55 3,95 0,15 4,40
PA09 0,60 2,31 0,47 2,29 0,18 2,11
PA10 0,94 3,14 0,72 2,84 0,40 2,95
PA1l 0,73 2,98 0,65 2,50 0,24 2,63
PA12 1,15 4,48 1,02 3,93 0,35 3,56
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In den Abbildungen 20 und 21 ist der Verlauf des mittleren RE-Abstandes drg
fiir die einzelnen Patienten dargestellt. Bei allen Patienten wurden mit den benutzten
Bewegungsgleichungen ein erh6hter dgg-Wert fiir die 1. Ventilation ermittelt, wenn von

den Werten fiir die 3. und 2. Ventilation ausgegangen wird (s. Tabelle 13).

Tabelle 13: Mittlere Werteverdnderung des RE-Abstandes in der Ventilationsfolge. Der

Index entspricht der Ventilationsbezeichnung.

drEs —dre2 dre2—dre,1 dres — drea

M 10 0,44 10,33 10,76
Mi20 0,67 16,03 16,70
M0 0,35 15,29 15,64

Besonders groBe Anderungen wurden mit den beiden nicht-linearen Ansitzen erzielt.
Diese Ansitze liefern zumeist vergleichbare Werte (aufier PA05 und PA08). Bei den
Patienten PA03, PA11 und PA12 sind die drg-Werte der 2. Ventilation geringfiigig
kleiner als in der 1. Ventilation.

Die Zunahme des RE-Abstandes bei Betrachtung der Ventilationsfolge in Richtung
Obstruktion werden auch in einem Modell-Vergleich der 3. und 1. Ventilation inner-
halb des Patientenkollektives deutlich. In Tabelle 14 ist ein statistischer Vergleich der

Differenzen dargestellt.

Tabelle 14: Werteverdnderung des RE-Abstandes der betrachteten Ansédtze zwischen
Hyperventilation und Obstruktion - Differenz zwischen 1. und 3. Ventilation. X,
X =Mittelwert und Median der Differenzverteilung, Skw=Skewness, Krt=Kurtosis,

VRT=Vorzeichen-Rang-Test.
X X Skw Krt T-Test,p VRT,p

Mo 108 74 26 26 0,00395 0,00252
My 16,7 121 1,7 06 0,00234 0,00252
My 156 134 1,0 -0,5 0,00029 0,00252

Alle Anderungen sind nach dem Vorzeichen-Rang-Test signifikant (p<1%). Die Dif-

ferenzen der nicht-linearen Ansitze sind im Mittel um etwa 50% groler und ihre Ver-
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teilung anndhernd normalverteilt.
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Abbildung 20: RE-Abstand der Ventilationsfolge fiir die Patienten 1-6.
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Abbildung 21: RE-Abstand der Ventilationsfolge fiir die Patienten 7-12.
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4.2.3 Test zur Vorhersage von obstruktiven Ereignissen

Der Vergleich der einzelnen Bewegungsgleichungen in Abschnitt 4.2.1 zeigt, daf} der
Ansatz Myzg im Vergleich zum linearen Ansatz fiir beide Ventilationsphasen einen si-
gnifikant kleineren Approximationsfehler liefert. Fiir diesen Ansatz wurde in Abschnitt
4.2.2 gezeigt, daB die beginnende Obstruktion sich besonders deutlich in einer Ande-
rung des RE-Abstandes wiederspiegelt. Fiir die folgende Untersuchung wird daher die
Bewegungsgleichung Mysp bevorzugt.

Mit Hilfe des mittleren RE-Abstandes drg wird ein diagnostischer Test gebildet,
der entscheiden soll, ob der folgende Atmungszyklus obstruktiv wird oder nicht. Die
Testentscheidung ist positiv (es folgt eine Obstruktion), wenn drg gréBer ist als eine
vorgegebene Schranke z. Der Test wird mit der beschriebenen Ventilationsfolge nach

folgendem Schema gebildet:

3. Ventilation Berechne dgg 3. Wenn V, < Vp und drg3 > @ dann rp.

Wenn V, > Vj und drg s < = dann rn.

2. Ventilation ~ Berechne drp g und Wenn V; < Vy und drg 2 > = dann rp.

Atemzugvol. V. Wenn Vi > Vp und drg2 < « dann rn.

1. Ventilation Berechne drp,; und Wenn dgrg, > = dann rp.

Atemzugvol. V.

0. Obstruktion Atemzugvol. < V

Mit rp wird eine richtig positive und mit rn eine richtig negative Testentschei-
dung bezeichnet. Fiir die Erkennung der Atmungsmuster ergab sich die Forderung, daf§
mindestens die drei letzten Ventilationszyklen vor einem obstruktiven Ereignis (Zyklus-
tripel) den Erkennungskriterien geniigten.

Das diagnostische Verfahren hidngt von einer quantitativen Schranke z ab. Eine
Untersuchung des Testverhaltens kann daher mit Hilfe von ROC-Kurven erfolgen. In
Abbildung (22) und Abbildung (23) sind die ROC-Kurven fiir alle und fiir die ersten
20 Zyklustripel dargestellt. Die Zahlenwerte bezeichnen die entsprechenden Werte fiir
die kritische Schranke.

Je nach Anforderungen an den Test kann die kritische Schranke so gew#dhlt werden,
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Abbildung 22: ROC-Kurven des diagnostischen Verfahrens (Patienten 1-6). r11: Sensiti-
vitdt, r21: falsch positiver Anteil. Dargestellt ist die Abhdngigkeit fiir alle ausgewerteten

Zyklustripel und fiir die ersten 20 Zyklustripel.

daf eine hohe Sensitivitidt oder eine hohe Sperzifitidt erreicht wird. Es liegt in der Natur
derartiger Testverfahren, dafl sich beide Anforderungen in einem gewissen Sinne wi-

dersprechen. Als optimale kritische Schranke d,,; wird der Wert von z bezeichnet, der
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die Ergebnisse dieser optimalen Auswahl aufgefiihrt.
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Abbildung 23: ROC-Kurven des diagnostischen Verfahrens (Patienten 7-12). s. Abbil-

gleichzeitig eine moglichst hohe Sensitivitdt und Spezifitdt liefert. In Tabelle 15 sind



Tabelle 15: Sensitivitdt und Spezifitit bei optimaler Auswahl der kritischen Schranke.

Beriicksichtigt wurden alle ausgewerteten Ventilationsfolgen.

Niriper  Sensitivitdt Spezifitdt  dope

PAO1 63 84% 79% 3,0
PA(2 60 78% 75% 5,5
PA03 43 78% 63% 4,0
PAO4 164 83% 83% 9,0
PAO5 134 81% 79% 7,0
PA06 139 85% 78% 5,0
PAO7 59 82% 73% 10,0
PAOS 156 92% 84% 12,5
PA09 109 85% 84% 8,5
PA10 104 72% 61% 4,5
PA11 33 91% 80% 5,0
PA12 104 81% 76% 7,0
X4SD 97 83% 76% 6,8

4.2.4 Abschatzung der kritischen Schranke

Die im Abschnitt 4.2.3 vorgenommene Optimierung der kritischen Schranke erfolgte
retrospektiv. Fiir den praktischen Einsatz ist es jedoch vorteilhaft, wenn schon wenige
Atmungszyklen ausreichten, um eine kritische Schranke zu bestimmen, die in der Ndhe
der optimalen Schranke fiir die ganze Nacht liegt.

Zur Uberpriifung des Testverhaltens wurden in gleicher Weise wie in Abschnitt 4.2.3
vorgegangen, jedoch nur die ersten 20 Zyklustripel beriicksichtigt. Die entsprechenden
ROC-Kurven sind in Abbildung (22) und Abbildung (23) mit dargestellt. Die kleinere
Anzahl der ausgewerteten Atmungszyklen fiihrt in vielen Fillen zu einem Kurvenver-
lauf, der mehrstufig ist. In Tabelle 16 ist die optimale Schranke mit den Werten fiir
Sensitivitdt und Spezifitdt fiir die einzelnen Patienten aufgefiihrt. Die letzte Spalte
gibt die relative Abweichung der gefundenen Schranke in Bezug auf die Ergebnisse in

Abschnitt 4.2.3 wieder.
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Tabelle 16: Sensitivitdt und Spezifitit bei optimaler Auswahl der kritischen Schranke.

Beriicksichtigt wurden die ersten 20 Ventilationsfolgen.

Sensitivitdt Spezifitit dopr20 rel. Abweichung

PAO1 80% 90% 4,5 50%
PA02 80% 83% 4,5 -18%
PAO3 5% 5% 4,0 0%
PA04 86% 2% 6,0 -33%
PA05 5% 73% 10,5 50%
PA06 5% 80% 4,5 -10%
PAO7 87% % 12,0 20%
PAOS8 95% 90% 12,5 0%
PA09 85% 88% 7,5 -12%
PA10 5% 2% 5,5 22%
PA11 90% 83% 5,0 0%
PA12 80% 80% 7,5 ™%

Ein Vergleich der kritischen Schranken d,,; und d,,; 20 zeigt, daB in vielen Fillen die
ersten 20 Zyklustripel ausreichen, um einen guten Schitzwert fiir die optimale Schranke
zu gewinnen. Die gréfiten Abweichungen finden sich bei den Patienten PAO1 und PA05.
Das Vorgehen ist dann erfolgreich, wenn die Mechanik der ersten Atmungszyklen ty-

pisch fiir die ganze Nacht ist.
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5 Diskussion

5.1 Diskussion der Meflimethode

Die grofiten Schwierigkeiten, die bei der quantitativen Messung des Atemflusses auftre-
ten, sind Leckagen. Auch wenn die Maske zun#chst optimal angepafit wurde und Lecks
ausgeschlossen werden konnten, verrutschte die Maske doch bei vielen der Patienten
und Probanden mehrmals wihrend der Nacht auf Grund von unbewufBiten K&rperbe-
wegungen. Die gemessenen Signale wurden jedoch fortdauernd kontrolliert. Ein Leck
fiel auf den mitlaufenden analogen Schreibern durch Abfall der Atemflu-Amplitude
auf. Die daraufhin erfolgte Neubefestigung der Maske fiihrte aber in aller Regel zu
einem Erwachen der Patienten und damit zu einer unphysiologischen Schlafstruktur.
Die meisten Patienten schliefen nach dieser Stérung jedoch innerhalb weniger Minuten
wieder ein.

Unter Spontanatmung fiithrt der Stréomungswiderstand des Pneumotachographen
dazu, daf sich wihrend der Inspiration im Maskeninneren subatmosphérische Driicke
aufbauen. Die Maske wird dadurch fester an das Gesicht gedriickt und dichtet sich ab.
In der Exspiration entsteht umgekehrt ein Uberdruck innerhalb der Maske, der zu einem
Leck fiihren kann. In der Offline-Analyse sind solche kleinen, von der Ventilationsphase
abhédngigen Lecks durch einen Vergleich der in- und exspiratorischen Volumina mdoglich,
die durch Integration der Atemflulkurve iiber mehrere Zyklen berechnet wurden.

Die atmungsabhingigen sophagealen Druckschwankungen kénnen durch Schlucken
oder Kérperbewegung iiberlagert werden. Die Herzaktivitit kann sich als rhythmisches
Artefakt im Drucksignal widerspiegeln. Stérungen der letzteren Art wurde bei der Ap-
plikation der Meflsonde zwar minimiert, jedoch kann der Einflufl der Herzaktivitit sich
durch Wechsel der Korperlage dndern. Groflere Artefakte fielen bei der halbautomati-
schen Auswertung auf, die entsprechenden Atmungszyklen wurden dann nicht weiter
beriicksichtigt. Kleinere, hochfrequente Stérungen wurden durch die vorgenommene
TiefpaBfilterung reduziert. Der Mittelungseffekt der Methode der kleinsten Quadrate
fiihrte zu einer weiteren Unterdriickung unerwiinschter Artefakte.

Unberiicksichtigt blieb die Anderung des physiologischen Atmungsmusters infolge

des vergroferten Totraumvolumens und des zus#tzlichen Stromungswiderstandes des
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Pneumotachographen. Diese Fehlerquelle kénnte durch eine verbesserte MeBmethode
zwar minimiert werden (kleine, individuell angepafite Maske, Pneumotachograph mit
sehr kleinem Widerstand), der MeBvorgang ist aber prinzipiell als Eingriff in das zu

messende Subjekt zu werten, der Verdnderungen der Physiologie zur Folge hat.

5.2 Diskussion der Auswertemethode

Die Methode der kleinsten Quadrate bestimmt die atmungsmechanischen Kenngréfen
unter der Forderung, dafl die Lésung den Approximationsfehler minimiert. Die compu-
tergestiitzten Berechnungen bestimmen die Kenngréfien mit einem Fehler < 0,1%, wie
die Auswertung kiinstlich erzeugter Daten zeigte. Numerische Probleme, im Hinblick
auf die Dimension der zu behandelnden Gleichungssysteme, kénnen somit ausgeschlos-
sen werden. Peslin et al. benutzten ein abgewandeltes Verfahren zur respiratorischen
Analyse beatmeter Kaninchen. Sie stellten ein vergleichbares Gleichungssystem nicht
im Zeitbereich sondern im Frequenzbereich auf [62]. Es gelingt dann die Dimension des
Gleichungssystem zu reduzieren, wenn nur solche Frequenzen betrachtet werden, die
einen wesentlichen Beitrag zur ,Signalenergie“ liefern. Dieses Vorgehen entspricht in
der Praxis im wesentlichen der benutzten Tiefpafifilterung.

Die Methode der kleinsten Quadrate fiihrt zu einer Mittelung der atmungsmechani-
schen Groflen im Betrachtungszeitraum. Klinische Verfahren berechnen die Elastance
bzw. Resistance zumeist aus nur zwei speziellen Punkten in einem Volumen-Druck- bzw.
FluB-Druck-Diagramm. Die in dieser Arbeit benutzte Methode ist daher weniger emp-
findlich gegeniiber zufélligen Signalartefakten. Im Vergleich mit klassischen Methoden

der Lungenfunktionsdiagnostik ergeben sich noch weitere Vorteile:

1. Eine atemzugweise (breath-by-breath) und kontinuierliche Analyse der Atmungs-

mechanik iiber lingere Zeitriume ist moglich.
2. Die Methode ist vom Atmungsmuster unabhingig.

3. Die Methode benétigt keine speziellen Atmungsmandver und keine Mithilfe des

Patienten.

4. Die Methode liefert Elastance und Resistance simultan.
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5. Ein Offset in der Druckmessung wirkt sich nur auf den konstanten Druck Fy in
Gleichung (9) aus und nicht auf die Koeffizienten aus denen die Elastance und

die Resistance bestimmt werden.

Unterschiedliche Methoden sind der Grund dafiir, dal die gewonnen Zahlenwerte
fiir die Elastance und Resistance nicht unbedingt mit den im Bodyplethysmographen
gemessenen Werten iibereinstimmen miissen. Insbesondere wird mit der neuen Methode
auch die Resistance der Nasenwege beriicksichtigt.

Die Volumenbeschleunigung oder FluBdnderung wurde durch V(tl) =
1/2/At(V(tig1) — V(ti_1)) bestimmt (At ist der Reziprokwert der Abtastrate).
Ein geringes hochfrequentes Rauschen in dem gemessenen AtemfluBisignal fiihrt daher
zu betrichtlichen Anderungen der interpolierten V (¢)-Funktion. Dieser Effekt wurde
durch die TiefpaBfilterung unterdriickt und durch die Mittelungseigenschaft der
Methode der kleinsten Quadrate weiter reduziert. Die in Kapitel 4.1.4 vorgestellten
Werte fiir die Inertance sind, im Vergleich zu den anderen Kenngréfien, betraglich sehr
klein. Ein kleiner Wert fiir die Inertance bedeutet jedoch nicht unbedingt auch eine
kleine inertive Druckkomponente, da hierfiir das Produkt IV betrachtet werden mus.
Verdndert sich der Atemflul sehr schnell, so erreicht die Volumenbeschleunigung 1%
grofle Werte. Unter diesen extremen Bedingungen gelingt eine bessere Beschreibung
der Atmung, wenn eine inertive Druckkomponenete beriicksichtigt wird.

Ein physikalisches Modell kann dann als zutreffend angesehen werden, wenn die
Anzahl der benétigten Parameter moglichst klein ist. In diesem Sinne erfolgt folgende
Uberlegung:

Wenn der Atemflufl und der &sophageale Druck mit 100 Hz Abtastrate 4 s lang
aufgezeichnet werden, miissen 800 Werte gespeichert werden. In diesen Signalen spie-
len fiir die Atmungsphysiologie nur die niederfrequenten Anteile eine Rolle, etwa bis
5 Hz, so daBl 80 Werte fiir eine Atmungsanalyse ausreichen. Mit dem Maysg Ansatz
reichen 2 -6 = 12 Parameter (In- und Exspiration) fiir eine sehr gute Beschreibung
der Atmungsmechanik aus, wie die geringen Approximationsfehler zeigen. Die benutzte
Analysemethode ist daher auch eine Methode zur Parameterreduktion.

In dieser Arbeit stand der Osophageale Druck als Parameter fiir die Atmungs-

anstrengung im Vordergrund. Es ist denkbar, dal der transdiaphragmale Druck

77



Py; =F;, —F.s besser geeignet ist, die Dynamik des respiratorischen Systems zu be-
schreiben, da hiermit die Druckdifferenz zwischen abdominellen und thorakalen Raum
erfalt wird. Die beiden Rdume werden durch das Diaphragma getrennt. Der Druck
Py kann mit dem Druck der Atmungsmuskeln P, ,sgleichgesetzt werden (ein exter-
ner Druck, der das respiratorische System aus dem Gleichgewichtszustand bewegt),
wenn das Diaphragma der einzige aktive Atmungsmuskel wire [1]. P;, und P, wurden
synchron aufgezeichnet. Die Amplitude der gastralen Druckschwankungen entsprechen
etwa 10-20% der Amplituden der entsprechenden 6sophagealen Druckschwankungen.
Die Py -Kurve erscheint daher im wesentlich als eine, an der p = 0 Gerade gespiegelte
P.s Kurve (s. Abbildung 24).

Flow

0,5 |/SI

10's

Abbildung 24: Die transdiaphragmale Druckkurve Py; ist im wesentlichen eine gespie-

gelte P, -Druckkurve, da der gastrale Druck P,, nur kleine Beitrige liefert.

Mit der Verwertung des P,,-Zeitreihe treten jedoch neue Artefakte in die Ana-
lyse ein. Bei einer Differenzbildung iiberlagern sich diese Artefakte mit den davon
unabhédngigen Artefakten der 6sophagealen Druckmessung, so dafi die Ausbeute der
verwertbaren Atmungszyklen verringert wird. Da im Hinblick auf eine Musterinterpre-

tation kein wesentlicher Informationsgewinn zu erwarten war, wurde die Betrachtung
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auf die 6sophagealen Druckschwankungen reduziert.

Nach dem physikalischen Modell des respiratorischen Systems setzt sich der 6sopha-
geale Druck aus dem pulmonalen Retraktionsdruck und dem bronchialen Strémungs-
druck zusammen. Somit werden Elastance der Lunge und Resistance der Atemwege
erfafit, die Elastance der Thoraxwand nicht. Die elastischen Eigenschaften der Lunge
sollten sehr konstant sein. Teilweise wurden jedoch Werte mit gréBerer Variation berech-
net. Zur moglichen Erkldrung sei angefiihrt, dafl die Konstanz der Lungen-Elastance
eine einfache Hypothese darstellt. Inwieweit diese Hypothese im Hinblick auf Volu-
menabhingigkeit, Hysteresis-Effekte und Fiillungs- und Druckzustand in den pulmo-
nalen Gefiflen zutrifft, ist bisher kaum untersucht worden.

Mit dem entwickelten Analyseprogramm kénnen nicht nur Resistance und Elastance
berechnet werden, sondern auch weitere wichtige atmungsphysiologische Kenngréfien,
wie z.B. die Atmungsarbeit oder Druck-Zeit-Produkte. Die Arbeit zur Uberwindung der
viskosen Widerstdnde wird aus der eingeschlossenen Fliche der Atmungsschleife in dem
Volumen-Druck-Diagramm berechnet [56]. Die Bestimmung der Druck-Zeit-Produkte
PTP.;und PTPDI geschieht durch Integration der korrespondierenden Driicke [58].
Dariiber hinaus bieten die Bewegungsgleichungen die Moglichkeit die elastische und
viskose Arbeit in der In- und Exspiration zu bestimmen, da eine entsprechende Sepa-

ration des Druckes vorgenommen wird.

5.2.1 Wertung der berechneten Kenngréfien

Die Analysemethode erweitert den linearen Ansatz und beruht auf einer Separation des
Druckes in eine volumen- und eine fluBabh&ngige Komponente, bei Vernachldssigung der
inertiven Druckkomponente. Denkbar ist, dafl nicht nur die Lungen-Elastance, sondern
auch die Resistance volumenabhingig ist [12]. Die berechneten Werte fiir die Resistance
und Elastance lassen sich daher nicht voneinander trennen. Verldfit man den einfachen
Weg des linearen Modellansatzes, um durch nicht-lineare Bewegungsgleichungen eine
groflere Realitdtsndhe zu erreichen, so kénnen Interpretationsprobleme auftreten. In der
Literatur wird z.B. oft der Ansatz von Rohrer zur Beschreibung von Turbulenzen auf-
gefiihrt (Gleichung 2) ([50],[62]). Eine physiologische Deutung der einzelnen Parameter

k1 und k3 konnte jedoch nicht gefunden werden [73]. In dieser Arbeit wurden durch
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Einfiihrung einer mittleren Resistance und mittleren Elastance Kenngroflen gebildet,
die mit den Kenngréfen des linearen Ansatz vergleichbar sind. Zusdtzliche Informatio-
nen kénnen sich in der Abweichung von der Linearitdt verbergen. Solche Abweichungen
lassen sich mit Hilfe von Vektoren anschaulich in der RE-Ebene darstellen.

Mit der Darstellung der KenngréBen in der RE-Ebene wird auch die Problematik
entkriftet, die bei der Interpretation von negativen Kenngréfien auftritt. Fine negative
Elastance oder negative Resistance ist mit einem physikalischen Modell des respirato-
rischen Systems nicht vereinbar. Dennoch treten bei der Berechnung der KenngréBen
vereinzelt negative Vorzeichen auf.

In Abbildung 25 sind die KenngréBen aller ausgewerteten Atmungszyklen des Pa-
tienten PAQO6 der 1. und 3. Ventilation in der RE-Ebene dargestellt (vergl. Abschnitt
3.3.1). Zunichst ist zu erkennen, daB die einzelnen Vektoren innerhalb der 1. Ventilation
im Mittel weiter vom Koordinatenursprung entfernt sind, als die Vektoren der 3. Venti-
lation. Diese Eigenschaft wird durch den RE-Abstand erfafit und ist Folge des erh6hten
Widerstandes vor dem obstruktiven Ereignis. Bei ndherer Betrachtung fillt auf, daB
der Ursprung einiger Vektoren unterhalb der Geraden E = 0 liegt. Fiir diese Atmungs-
zyklen wurde eine negative mittlere Elastance berechnet. Es ist jedoch nicht sinnvoll,
diese Atmungszyklen zu verwerfen, da ein Zusammenhang mit den Atmungszyklen zu
erkennen ist, fiir die eine positive mittlere Elastance berechnet wurde. Besonders deut-
lich ist dieser Zusammenhang in der Exspiration der 3. Ventilation zu erkennen. Da
die benutzte Methode in erster Linie einen Mustervergleich zwischen Atemflufl und

Druck durchfiihrt, erscheint die Forderung nach positiven Vorzeichen aller Kenngréfien

willkiirlich.

5.2.2 Starling-Resistor

Das benutzte physikalische Modell Mgz beschreibt die Nicht-Linearitit der respiratori-
schen Dynamik mit Hilfe einer quadratischen bzw. kubischen Funktion. Diese Beschrei-
bung ist fiir die Atmung im entspannten Wachzustand vollig ausreichend, erreicht je-
doch bei groBeren Obstruktionen bei Patienten mit obstruktiven SBAS ihre Grenzen. In
Abbildung 25 sind diese Grenzen durch sehr grofle Werte der Resistance und Elastance

in der Inspiration der 1. Ventilation zu erkennen. In dem enger werdenden Querschnitt

80



3. Ventilation, Inspiration 3. Ventilation, Exspiration

E E
104 10+
54 5 e
0 X ,,'{’4 — [ R X - /":%27’\’.: ........................
2= w—
-5 5
10 T T T T T T 1 '10 T T T T T T 1
10 5 0 5 10 15 20 -
R 10 5 0 5 10 15 R 20
E 1. Ventilation, Inspiration E 1. Ventilation, Exspiration
10 10
S / J— s / //
) N I b //
< Tz
o~ 7T
SN D /%
0 = B T
T X N 0 X —
-~
5| = N s
10 T T T T T T 1 10 T T T T T 1
10 5 0 5 10 15 20 -
R 10 5 0 5 10 15 p 20

Abbildung 25: Dargestellt sind mittlere Elastance und mittlere Resistance in der RE-
Ebene. Grundlage sind die 1. und 3. Ventilation des Patienten PAO6 deren Kenngréfien
mit dem Ansatz Masg berechnet wurden. Mit ,,X“ ist der Koordinatenursprung mar-

kiert.

der pharyngealen Atemwege stromt die Luft schneller als in einem Abschnitt mit grofie-
rem Querschnitt, da pro Zeiteinheit die gleiche Menge an Luftmolekiilen bewegt werden
muf (Kontinuitdtsgleichung fiir inkompressible Stromung). Infolgedessen kommt es im
Bereich der Einschniirung zu einer Erh6hung der Strémungsgeschwindigkeit v. Nach

der Gleichung von Bernoulli

1 .
P+ 5,01/2 = const (p:stat. Druck, p : Dichte, v : FluBgeschwindigkeit),

81



die in dieser Form fiir eine Aquipotentialfliche gilt, fiihrt dieser Umstand zur Ausbil-
dung eines Unterdruckes innerhalb der Einschniirung. Betrachtet man den Pharynx als
ein rohrenformiges, radialsymmetrisches Gebilde mit einer elastischen Wandstruktur,
so kann es an einem Engpafl mit kleinerem Radius zu einem sich selbst verstirkenden
Prozel kommen, der in einem Verschlufl der R6hre endet: Ein enger werdender Quer-
schnitt hat eine erh6hte Strémungsgeschwindigkeit zur Folge, die zu einem Abfall des
statischen Druckes fiihrt. Bei einer elastischen Wandstruktur fiihrt dies zu einer wei-
teren Verkleinerung des Durchmessers, weshalb die Strémungsgeschwindigkeit weiter
ansteigt. Dieses Verhalten des Strémungswiderstandes in einer elastischen Réhre wird
als Starling-Resistor bezeichnet [38]. Das Strémungsverhalten des Starling-Resistors
hat zwei kennzeichnende Eigenschaften: Flullimitation und selbsterregende Schwin-
gungen [10].

Die Dynamik der Strémung 148t sich mit der Grundgleichung der Hydrodynamik,
der Navier-Stokes- Gleichung beschreiben. Die elastische Wandstruktur fiithrt jedoch zu
zeitlich abhidngigen Randbedingungen, so daf} eine analytische Lésung der Gleichung
aussichtslos erscheint. Trotzdem konnten Lambert et al. unter verschiedenen Vereinfa-
chungen einen quantitativen Ausdruck fiir die Abhdngigkeit der Strémungsgeschwin-

digkeit U von der treibenden Druckdifferenz aufstellen [39]:

2Pc7" Pl?
P (1512-}-1501)2—1)

U(Pra, Por) = \l mit Py = Pia/P., und Py = Poyi/P.,.
(16)
(Wobei Pyy = Py — P1, Poo = Po — P, und Pi; = Py — P, vergl. Abbildung 26). Die
Geometrie und die elastischen Eigenschaften der R6hre bestimmen einen Parameter P.,
(kritischer Druck), der die Kollapsabilitat der Rhre und damit das Strémungsverhalten
bestimmt. Gleichung (16) beschreibt die Strémung in einem kollabierten Rohr wenn
(1512 —|—]501) > 1ist. Fiir (1512+1501) < 1 liegt laminare Stromung vor, das Rohr ist nicht
kollabiert. Wenn ]501 > 1 ist, so ist das Rohr fiir alle 1512 > 0 kollabiert.
Die Strémung zeigt ein paradoxes Verhalten. Eine Erhéhung der Druckdifferenz
fiihrt jenseits eines kritischen Druckwertes nicht zu einer Erhéhung der Strémungs-
geschwindigkeit, wie bei einer laminaren Strémung zu erwarten ist, sondern zu einer

Verringerung (s. Abbildung 26).

Der Starling-Resistor wird oft als Modell fiir das Strémungsverhalten innerhalb des
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Abbildung 26: Beziehung zwischen Druck und Strémungsgeschwindigkeit des Starling-

Resistors. Dargestellt sind die Kennlinien fiir verschiedene Parameter 1301.

zum Kollaps neigenden Pharynx im Zusammenhang mit SBAS herangezogen. Die sich
ergebende Druck-Fluf-Beziehung ist dann extrem nicht-linear. Als Folge dieser Eigen-
schaft kann die entsprechende V(P)-Funktion nicht in eine eindeutige P(V')-Funktion
umgekehrt werden.

Der zum Kollaps neigende Pharynx des Patienten hat, &hnlich wie das Modell
des Starling-Resistors, Ventilcharakter. Der Widerstand ist in einer Strémungsrichtung
grofer als in der anderen Richtung. In den MeBaufzeichnungen fanden sich in der Ap-

noephase immer wieder Stellen mit kleinem exspiratorischem Atemfluf}, bei fehlendem
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inspiratorischen Fluf3. Die sich daraus ergebene geringere Volumenlage des respiratori-
schen Systems fiihrte zu einer erhéhten Elastance am Ende einer Apnoe und verstiarkte

zugleich die Kollapsneigung des Pharynx (s. Abschnitt 1.2.3).

5.3 Diskussion der Ergebnisse

Der in Gleichung (11) definierte Approximationsfehler wird als Ma8 fiir die Abwei-
chungen zwischen Modell und Realitdt benutzt. Ein kleiner Approximationsfehler ist
eine notwendige Bedingung fiir die Richtigkeit eines Modellansatzes. Ein Vergleich der
Approximationsfehler verschiedener Modellansédtze in Abschnitt 4.1.1 und 4.2.1 zeig-
te, daB nicht-lineare Ansitze deutlich kleinere Fehler liefern, als der lineare Ansatz.
Die Ergebnisse zeigen, dafl insbesondere bei erhOhter Ventilation oder ausgeprigten
Obstruktionen der Atemwege eine nicht-lineare Beschreibung notwendig ist, um eine

hinreichend genaue Modellierung zu gewihrleisten.

5.3.1 Vergleich der Ergebnisse

Die Patienten wurden lungenfunktionsdiagnostisch im Bodyplethysmograph untersucht
und der Stromungswiderstand R,, der Atemwege gemessen. Diese Untersuchungen
wurden sitzend durchgefiihrt. In Abbildung 27 wird ein Vergleich dieser Resistance-
Werte mit den Resistance-Werten der Wachphase dargestellt, die mit Hilfe des Ansatzes
M1 berechnet wurden (s. Abschnitt 4.1.2).

In beiden Féllen wurde aus der in- und exspiratorischen Resistance eine mittlere
Resistance berechnet. Die Werte unterscheiden sich etwa um eine Gréfenordnung. Diese
Diskrepanz kann zum Teil anhand der unterschiedlichen Ausgangsbedingungen erklirt
werden. Die Messungen in dieser Arbeit erfolgten in Riickenlage und ohne Behinderung
des nasalen Atemflusses. Dagegen sitzt der Patient im Bodyplethysmographen und at-
met durch ein Mundstiick. Durch die unphysiologische Mundatmung halbiert sich in
etwa der Stromungswiderstand. Dariiber hinaus wird in der Lungenfunktionsdiagno-
stik der Atemwegswiderstand aus einer Regressionsgerade im Druck-FluB-Diagramm
bestimmt, entsprechend dem Ansatzes Moio.

Die in dieser Arbeit benutzte Methode wird fiir ein respiratorisches Monitoring

kiinstlich beatmeter Patienten eingesetzt. Es sind keine Vertffentlichungen bekannt,
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Abbildung 27: Vergleich der Methoden. Links: Strémungswiderstand (Resistance) mit
dem Ansatz M9 berechnet. Rechts: Atemwegswiderstand bestimmt im Bodyplethys-

mographen (Lungenfunktionsdiagnostik).

welche die Spontanatmung von Patienten oder Probanden zum Gegenstand haben.
Insbesondere finden sich keine Untersuchungen der Atmungsmechanik von Patienten
mit obstruktiven SBAS.

Peslin et al. analysierten die Atmung von 12 Patienten, bei denen zumeist eine
chronisch-obstruktive Lungenerkrankung diagnostiziert wurde, unter drei verschiedenen
Beatmungssituationen. Variiert wurden Frequenz, Volumen und inspiratorische Pause
des Beatmungsgerites. Atemflufl und trachealer Druck wurden am distalen Ende eines
nasal gelegten Endotrachealtubus gemessen [61]. Die Autoren verglichen verschiedene
Modellansdtze. Das 1. Modell entspricht dem Ansatz Mi1g, jedoch wurden Elastance E
und Resistance R fiir die ganze Ventilationsphase bestimmt. Mit dem 2. Modell wurde
die Resistance getrennt fiir die In- und Exspiration (Ry und Rg) berechnet. Fiir dieses
Modell ermittelten die Autoren Werte, die in Tabelle 17 zusammengefafit werden.

Die Werte lassen sich nur bedingt mit den Ergebnissen aus Abschnitt 4.1.2 verglei-

chen, da Patienten mit unterschiedlichen Grunderkrankungen betrachtet werden und
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Tabelle 17: KenngriBen beatmeter Patienten unter verschiedener Ventilatoreinstellung.
Die Berechnungen von Peslin et al. beruhen auf einer Bewegungsgleichung, die im we-

sentlichen mit dem Ansatz Mg ibereinstimmt (T: In- und Exspiration zusammenge-

fafit).
Vent. Mode 1 Vent. Mode 2 Vent. Mode 3 Mg

E,kPa/l  2,3841,01 2,44+0,82 2,2540,86 1,1540,62t
Ry, kPass/l  1,57+0,84 1,4040,62 0,9140,69 1,3540,60
Rp, kPass/l  1,344+0,43 1,7840,95 1,3640,80 1,2840,54

unterschiedliche Driicke zum Einsatz kommen. Es ist jedoch nicht zu erwarten, dafl die
Druckwerte sich um mehr als das 2-3-fache voneinander unterscheiden. Die berechneten
Kenngroflen unterscheiden sich kaum und zeigen nicht die grofle Abweichung, wie sie

bei einem Vergleich mit den Ergebnissen der Lungenfunktionsdiagnostik auftreten.

5.4 Ausblick

Mit der in dieser Arbeit entwickelten Methode ist eine Langzeitanalyse der Atmung
mit der Bestimmung von Elastance und Resistance fiir jeden Atmungszylus realisierbar.
Dabei ist von besonderem Vorteil, daB eine stindige Nachjustierung der Nullstellung der
6sophagealen Druckschwankung fiir jeden Atmungszyklus entfallen kann. Die Methode
eignet sich daher gut fiir ein respiratorisches Monitoring kiinstlich beatmeter Patienten.

In der Schlafmedizin liegen bisher keine verbindlichen Kriterien vor, die ein un-
gefdhrliches (priméres) Schnarchen von einem pathologischen Schnarchen abgrenzen.
In beiden Fillen liegt eine partielle Obstruktion mit meBbarem Atemflufl vor, so dafl
eine Analyse der Atmungsmechanik ausfiihrbar ist. Ein respiratorisches Monitoring
kann die kardiorespiratorische Polysomnographie unterstiitzen, indem der Widerstand
des respiratorischen Systems in der Wachphase mit den Werten der Schlafphase vergli-
chen wird. Finden sich grole Abweichungen, so liegt ein pathologisches Atmungsmuster
vor. Durch die quantitative Methode wird es moglich, die Ausprigung von obstrukti-
ven Ereignissen zu messen und somit harte Kriterien zu entwickeln, um ein primires

Schnarchen von obstruktivem Schnarchen abzugrenzen.
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Ein System fiir die Heimbeatmung, das die mechanischen Verhidltnisse des zu be-
atmenden Patienten mifit und an sich dndernde Verhiltnisse anpafit, wire von groflem
therapeutischen Wert. Ein solches System konnte gleichzeitig als Monitor dienen und
die Effizienz der Beatmung in Form eines Berichtes archivieren. Der in dieser Arbeit
vorgestellte Test zur Vorhersage von obstruktiven Ereignissen (Abschnitt 4.2.3) hingt
von einer variablen kritischen Schranke ab. Wihrend der Beatmung kann mit jeder
Testentscheidung und Uberpriifung auf obstruktive Ereignisse eine vorliufige Schran-
ke weiter verbessert werden. Das Beatmungsgerit kann sich auf diese Weise an den
Patienten adaptieren und den Maskendruck reduzieren.

Einem praktischen Einsatz steht zur Zeit jedoch entgegen, dafl die quantitative
Messung des Atemflufles keine Standardmethode darstellt und die Erfassung des in-
trathorakalen Druckes mit invasiven Eingriffen verbunden ist. Neuere Entwicklungen
zeigen jedoch, daB sich diese Situation &ndern konnte: Im Bereich der Heimbeatmung
sind Beatmungsgerite auf dem Markt, die aus der Messung des Luftflules auf die me-
chanischen Verhidltnisse des respiratorischen Systems schlieBen. Als Kenngréfie wird
die Impedanyz des respiratorischen Systems benutzt, die mit Hilfe schwingungsmecha-
nischer Methoden bestimmt wird (vergl. Gleichung 8). Mit Einfiihrung dieser Technik
wird zugleich die quantitative Erfassung des Atemflusses etabliert ([80], [24]).

Eine kontinuierliche Messung des intrathorakalen Druckes ist durch die Implantation
eines Drucksensors moglich. Eine solche Technik kann sich die jahrelangen Erfahrungen
auf dem Gebiete der Herzschrittmacher zu Nutze machen. Entsprechende Geréte be-
finden sich in der Erprobungsphase. Die direkte Messung des intrathorakalen Druckes
wird schon heute zur Triggerung eines Schrittmachers benutzt, der seinerseits den N.
hypoglossus stimuliert. Dadurch kann ein Kollabieren der oberen Atemwege verhindert

werden [82].
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6 Zusammenfassung

Das Verstiandnis vieler lebensnotwendiger physiologischer Regulationsvorginge des Or-
ganismus ist auch heute noch ungeniigend. Zahlreiche weit verbreitete und gefdhrliche
Volkskrankheiten wie Herzrhythmusstérungen, koronare Herzkrankheit und Bluthoch-
druck beruhen auf Stérungen der autonomen Regulationsvorgénge. Solche Stérungen
betreffen auch das System Schlaf-Atmung-Kreislauf. Fiir das pathogenetische Verstind-
nis der Erkrankungen ist die Betrachtung der verschiedenen Funktionskreise und deren
Interaktion grundlegend. Im besonderen Mafe gilt dies fiir Stérungen der Atmungs-
mechanik und der Atmungsregulation im Schlaf. Die klinische Bedeutung der schlaf-
bezogenen Atmungsstérungen konnte in den letzten Jahren auch durch epidemiologi-
sche Untersuchungen zur kardiovaskuldre Morbiditdt und Mortalitdt gezeigt werden.
Ein hohes Gefihrdungspotential wurde bei solchen Stérungen gefunden, die mit einer
Obstruktion der oberen Atemwege im Schlaf einhergehen. Bei der Beurteilung des Pa-
thomechanismus der pharyngealen Muskelerschlaffung im Schlaf kommt der Analyse
und Uberwachung der Atmungsmechanik eine Schliisselrolle zu.

Viele Methoden, die in der Lungenfunktionsdiagnostik und zur Uberwachung von
mechanisch beatmeten Patienten eingesetzt werden, beruhen auf physikalischen Model-
len des respiratorischen Systems. Die meisten Modelle sind linear. Kein Modell ist bisher
fiir die quantitative Analyse obstruktiver schlafbezogener Atmungsstérungen etabliert.
In dieser Arbeit werden bestehende Modelle des respiratorischen Systems eingesetzt,
den Erfordernissen angepafit und Techniken erarbeitet, die eine detaillierte Auswer-
tung jedes einzelnen Atemzuges auch bei Schlafenden erlauben. Mit dem Verfahren
wird die Atmung von 12 Patienten mit obstruktiven schlafbezogenen Atmungsstérun-
gen in der Wach- und Schlafphase untersucht. Im Vergleich zu den bisherigen, linearen
Modellen kann mit neuen nicht-linearen Ansdtzen ein bessere Beschreibung erreicht
werden, deren Qualitit sich durch einen kleineren Approximationsfehler zeigt. Es wur-
den im Mittel 37 Atmungszyklen in der Wachphase der Patienten analysiert. Das favo-
risierte nicht-lineare Modell, mit einer kubischen Beschreibung der viskosen und qua-
dratischen Beschreibung der elastischen Druckkomponente, erreichte eine signifikante
Reduzierung des Approximationsfehlers um 36,5% (Inspiration) bzw. 40,4% (Exspira-
tion) im Vergleich zum linearen Modell. Die Unterschiede sind signifikant (p<0,05).
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In der Schlafphase werden die drei letzten zusammengehérigen Atmungszyklen vor ei-
nem obstruktiven Ereignis betrachtet. Diese Ventilationsfolge umfafit Hyperventilation
und zunehmende Obstruktion. Es wurden im Mittel 97 Ventilationsfolgen fiir jeden
Patienten ausgewertet. Mit dem nicht-linearen Ansatz reduziert sich der Approxima-
tionsfehler in der Hyperventilation um 49,3% (Inspiration) bzw. 46,4% (Exspiration).
Fiir die Ventilation unmittelbar vor dem obstruktiven Ereignis ergibt sich eine Verrin-
gerung um 42,7% (Inspiration) bzw. 40,7% (Exspiration). Die Reduktion ist signifikant
(p=0,0025).

Aus Funktionsgréfien, die den atmungsphysiologischen Parametern Resistance und
Elastance entsprechen, wurde eine KenngréB8e zur Abschitzung der Widerstands-
verhéltnisse hergeleitet. Die GréBe zeigt bei einem Vergleich zwischen Hyperventilation
und beginnender Obstruktion fiir alle betrachteten Modelle eine Werterh6hung. Mit den
nicht-linearen Ansitzen wurde eine im Vergleich zum linearen Ansatz etwa doppelt so
hohe WerterhShung fiir jeden Patienten ermittelt (p=0,0003). Die gute Spezifitit des
Verfahrens zeigt sich in einem Test auf Vorhersage obstruktiver Ereignisse. In einer
retrospektiven Untersuchung konnten die Atmungsstérungen im Mittel mit einer Sen-
sitivitit von 83% und einer Spezifitit von 76% vorhergesagt werden. Eine fiir diesen
Test individuell zu bestimmende kritische Schranke konnte schon aufgrund der Analyse
weniger Ventilationsfolgen (n=20) ausreichend gut abgeschitzt werden.

Die méglichen Anwendungen einer computergestiitzten Langzeitanalyse der At-
mung, die zugleich eine detaillierte Analyse jedes einzelnen Atemzuges beinhaltet, blei-
ben nicht auf das Gebiet der schlafbezogenen Atmungsstérungen beschrinkt. Es ist
auch fiir das Monitoring jeder Form der kiinstlichen Beatmung vorteilhaft die respira-

torische Situation des Patienten abzuschitzen.
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