Anhang C
Kiinstliche Beatmung

Hans-Joachim Kohl und Stefan Mersmann

Zusammenfassung Nach einer medizinischen Einfiihrung und einem kurzen his-
torischen Abriss werden die Grundlagen zur Entwicklung eines Beatmungsgerites
beschrieben. Dabei werden notwendige pneumatischen Komponenten, wie Ventile
und Sensoren, vorgestellt. Beispielhaft wird anschlieend eine pneumatische Druck-
regelung mit einer Flussquelle hergeleitet. Sie wird in einer MATLAB® /Simulink®-
Simulation eines medizintechnischen Gesamtsystems, bestehend aus Beatmungsge-
rit und Patient, verwendet. Dafiir notwendige Grundlagen aus der Stromungsmecha-
nik werden eingefiihrt. Verschiedene Beatmungsmodi werden erklirt und mit Hilfe
der Simulation visualisiert. Algorithmen zur Messwertbildung werden erklért. Ab-
schlieBend werden aktuelle Konzepte zur Teil- und Vollautomatisierung der kiinst-
lichen Beatmung erléutert.

C.1 Medizinische Grundlagen

C.1.1 Funktion der Atmung

Die Atmung ist unverzichtbarer Teil der menschlichen Energiebereitstellung, mit
deren Hilfe das Leben aufrechterhalten wird. In einer fortlaufenden periodischen
Abfolge wird Frischluft aus der Umgebung angesaugt, in der Lunge einem Gasaus-
tausch mit dem Blut zugefiihrt und als ,,verbrauchte* Luft wieder ausgeatmet. In
Ruhe entnimmt ein Erwachsener der ventilierten Luft durchschnittlich 240 m¢ O,
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pro Minute und gibt etwa gleichviel CO, zuriick. Der Ein-/Ausatemvorgang wird et-
wa alle 5 s mit einem Atemzugsvolumen von typisch 500 m¢ wiederholt [65]. In der
Beatmungstechnik werden dafiir folgende Fachbegriffen und Formeln verwendet:

Inspiration Einatmung

Exspiration Ausatmung

Sauerstoffverbrauch V02 = 240 m{/min

CO,-Produktion Vo, = 240 m¢/min

Atemfrequenz f = RR = 1/(5s) = 12/min = 12 bpm (breath per minute)
Tidalvolumen Vr =500 m¢é

Atemminutenvolumen Vamv = f-Vr = 12/min - 500 mf = 6 {/min

Der Sauerstoffverbrauch entzieht dem Atemgas bei dem gegebenen Atemminuten-
volumen (240 m¢/min)/(6 £{/min) = 4 Vol.-% Sauerstoff, der vom Blut aufgenommen
wird.! Entsprechend vermindert sich die inspiratorische Sauerstoffkonzentration (=
Fraktion F) Fip, = 21 Vol.-% auf exspiratorisch F,0» = 17 Vol.-% und es erhoht
sich die CO,-Konzentration von 0 auf Fcop = 4 Vol.-%? im ausgeatmeten V7.
Reicht die natiirliche Atmung nicht aus, um einen ausreichenden Gasaustausch zu
gewihrleisten, z.B. aufgrund von Krankheit, Verletzung oder einer Narkose, so muss
der Gasaustausch durch kiinstliche Beatmung unterstiitzt werden.

C.1.2 Druck und Volumen

Fiir die Atemmechanik sind die Druckdifferenzen zum Umgebungsdruck relevant.
Mit einem Druck p ist iiblicherweise der Differenzdruck zum Umgebungsdruck ge-
meint, ein sog. ,relativer Druck. Um Missverstindnisse zu vermeiden, wird des-
halb der Absolutdruck mit dem Index abs versehen. Andere Druckdifferenzen, z.B.
tiber einen Stromungswiderstand, werden hier mit 4p verdeutlicht.

Abb. C.1 zeigt die Lage der Atmungsorgane. Die Lunge befindet sich im Brustraum
(Thorax). Die durch Knorpelspangen gegen Zusammendriicken geschiitzte Luftroh-
re (Trachea) verbindet den Mundraum mit den beiden Lungenfliigeln. Die weiche
Lunge, die unbefestigt in sich zusammenfillt, ist im Rippenkifig aufgehidngt. Damit
die Lunge sich geeignet ausdehnen oder zusammenziehen kann, ist sie gegeniiber
dem Rippenkifig tangential beweglich. Die tangentiale Gleitbewegung wird durch
das Lungenfell (Pleura) ermoglicht. Die Pleura ist ein diinne serdose Haut (einschich-
tiges Plattenepithel) und iiberzieht die Lunge von au3en sowie den Brustraum von

I Der Begriff ,,Vol.-%* bedeutet Volumenprozent und steht fiir den Volumenanteil am Gesamtvo-
lumen. Im Gegensatz dazu: Relativ%. Beispielsweise ist eine Verminderung von 21 Vol.-% auf 17
Vol.-% eine relative Verminderung um 19%.

2 Hierbei wurde vereinfachend das Verhiltnis von VCOZ/ Voz (das ist der sog. ,.,respiratorische Quo-
tient” RQ) gleich 1 angenommen. Tatséchlich hingt die Zahl der abzugebenden C-Atome pro O-
Atom vom ,,verbrannten* Lebensmittel ab. Beispielsweise ist der RQ = 1 bei Verstoffwechselung
von Kohlehydraten und RQ = 0,7 bei reiner Fettverbrennung; der mitteleuropéische Durchschnitt
betrigt 0,82.
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Abb. C.1: Organe der Atmung: Mundraum und Trachea, die Lunge (rechts 3 Lappen,
links 2 Lappen) mit Hauptbronchien, Bronchiolen und Alveolen, Pleura, Zwerchfell
(Diaphragma) und Rippenkaifig. Fiir eine Inspiration wird das Zwerchfall flach und
die Rippen geben Raum frei durch leichtes Verkippen vorne nach oben. Bei einer
Exspiration wolbt sich das Zwerchfell nach oben und die Rippen sinken vorne ab.
© Shutterstock.com

innen. Dazwischen — im Pleuraspalt - befindet sich eine serose Gleitfliissigkeit. Sie
lasst tangentiale Bewegungen zwischen Lunge und Brustraum zu, stellt aber senk-
recht dazu eine feste Verbindung her. In Atemruhestellung (Mund offen) zieht die
Lunge am Rippenkifig, d.h. es herrscht im Pleuraspalt ein Unterdruck gegeniiber
dem umgebenden Atmosphérendruck.

Der Pleuradruck ppje,q ldsst sich messen, indem man einen Drucksensor in die
weiche Speiserchre (Osophagus) bis zu einer bestimmten Tiefe schiebt (etwa Hohe
des Herzens). Dort schmiegt sich die Pleura an den Osophagus an, so dass das Ge-
webe den Druck der Pleura iibernimmt und an den Drucksensor weitergibt. Wenn
der Mensch einatmet, im Wesentlichen bewirkt durch eine Abwirtsbewegung des
Zwerchfells (Diaphragma), wird die Lunge ,,aufgezogen®.

Eine iibliche Vereinfachung besteht darin, alle am Thorax angreifenden Krifte, die
dazu dienen, die Lunge aufzuziehen, durch einen Druck zusammenzufassen — den
Muskeldruck p,,,s. Es zeigt sich, dass es mit zunehmendem Volumen schwerer wird,
die Lunge weiter zu dehnen — der dafiir notwendige Druck ist etwa proportional
zum Oﬁnungsvolumen. Dies ist dhnlich wie bei einem Kondensator, der zunehmend
Spannung benétigt, um weitere Ladung aufzunehmen.

Der mogliche Volumenbereich ist physiologisch begrenzt. Die Volumenskala be-
ginnt unten bei dem Restvolumen einer zusammengefallenen Lunge. Dieses Gasvo-
lumen findet sich nach vollstdndiger forcierter Ausatmung und ist unter dem Namen
»Residualvolumen* (RV) bekannt. Das Volumen nach grosstmoglicher Einatmung
wird hingegen als ,.totale Lungenkapazitit” (TLC, engl. ,.total lung capacity*) be-
zeichnet. Die Differenz



510 Hans-Joachim Kohl und Stefan Mersmann
VC = TLC — RV (C.1)

wird ,,Vitalkapazitit“ (engl. ,,vital capacity”, VC) genannt. Abb. C.2 zeigt die
Druck/Volumen-Kurven (pV-Diagramme) eines Erwachsenen. Aufgezeichnet sind
Dalv, der Pleuradruck ppje,r, und die Differenz prunge = Paiv — Ppleura iber dem Vo-
Iumen. Man beachte, dass fiir jedes Volumen V die Beziehung

palv(v) = pPleura(V) + pLunge(V) (CZ)

gilt (auch in den Bereichen, in denen ppj.,q < 0 ist). Das rechte Teilbild zeigt den
Druck/Volumenbereich eines typischen Beatmungshubes von 5 bis 15 mbar. Lun-
ge und Thorax werden um A4V gedehnt, die Lunge bendtigt 4pj,nge, der Thorax
Appieura = APThorax, die Summe ist Ap,;, = Ap,. Dabei steht der Index , fiir ,,re-
spiratory system®.

6 F
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Abb. C.2: pV-Diagramme eines Erwachsenen, rechts ist der Bereich von -10 bis 20
mbar vergroBert dargestellt. Modifiziert nach [65]. © H.-J. Kohl

Man beachte, dass die Druckkurve p,;, in den Alveolen aufgrund der mechanischen
Begrenzungen an beiden Enden einen S-formigen (sigmoiden) Verlauf aufweist.
Die jeweiligen Druckkurven kann man z.B. gewinnen, indem man mit einer Sprit-
ze langsam Volumen in die Lunge driickt oder aus ihr herauszieht und dabei p,
(= Druck in der Spritze) und den Pleuraldruck ppjeyrq Misst. ppieura = PThorax 15t
der Druck, der benotigt wird, um das Gas-Volumen in einem entleerten Thorax zu
dndern (z.B. bei gedanklich explantierter Lunge). prung.(V) ist der entsprechende
Druck in einer explantierten Lunge, die iiber die Trachea beliiftet wird.

Der Druck p,;, = 0 kennzeichnet die Ruhesituation (entspannte Muskulatur bei of-
fenem Mund). An diesem Punkt hebt der negative Druck durch die Riickstellkréfte
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des Thorax (dieser wird etwas zusammengezogen) den positiven Druck der Lunge
(sie wird etwas auseinandergezogen) auf. Das zugehorige kraftfreie Lungenvolumen
hei3t FRC (funktionelle Residualkapazitit, engl. ,.functional residual capacity*).
Auffillig ist, dass der untere Anschlag (= Bogen der Sigmoid-Kurve) durch den
Rippenkifig entsteht und der obere vornehmlich durch das Gewebe der Lunge.

Mit diesen GroBen definiert man die Steigung der jeweiligen Kurve als Elastance
E =Ap/AV bzw. reziprok die Compliance C = A4V/4p, also

ELunge = ApLunge 14V, CLnge =1 /ELunge (C.3)
EThorax = ApThorax 14V, Crhorax = 1/ EThorax (C4)
Eyg =Apys/4V, Crs =1/E (C.5)

Offensichtlich gilt wegen der Addition der Driicke?

E.s = ELunge + EThorax ~ bzw. 1/Crs = 1/CLunge +1/Crhorax (C.6)

C.1.3 Flow

Um das Volumen in der Lunge zu dndern, muss das Gas in die oder aus der Lunge
strdmen. Den Gasfluss V nennt man iiblicherweise ,,Flow*, ausgedriickt in z.B. Liter
Gasmenge, die pro Sekunde durch einen Leitungsquerschnitt flie3t. FlieBt Gas durch
Rohr-dhnliche Strukturen, dann kostet das Energie. Das wird deutlich in dem Verlust
an Druck in Richtung des Gasflusses, dem sog. ,,Druckabfall” 4 p.
Energiebetrachtung

Energie ist definiert als Kraft mal Weg. Multipliziert man geeignet mit 1 = Fldche /
Fliche, so wird daraus Druck mal Volumen.

Flich Kraft
Energie = Kraft- Weg - ﬁ = f—a -Weg - Fliche = Druck - Volumen (C.7)
Flache Fliache

Man nennt dies ,,Volumenarbeit*. Sie wird immer dann aufgebracht oder freigesetzt,
wenn ein Behilter, z.B. die Lunge, mit Gas aufgefiillt oder entleert wird.
Entsprechend erhilt man aus der kinetischen Energie nach Division durch Volumen:

kinetische Energie = 0,5 - Masse - Geschwindigkeitsquadrat
Druck = 0,5 Dichte - Geschwindigkeitsquadrat

geschrieben als

3 Driicke im Innern einer Struktur bekommen die Vorsilbe ,jintra®, Druckdifferenzen iiber eine
Struktur hinweg die Vorsilbe ,.trans. Das bedeutet, p,;, ist intrapulmonal, ppje,, intrapleural und
PLunge = Palv — PPleura transpulmonal.
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1
Pdyn = 5 P u* (C.8)
Ddyn dynamischer Druck
el Dichte vom Gas, z.B. 1,21 kg/rn3 fiir Luft, 20°C, 1013 mbar
u Geschwindigkeit des Gases

Die letztgenannte Beziehung stammt von Bernoulli* [171]. Der dynamische Druck
wird messbar, indem man ihn durch Abbremsen des Flows in statischen Druck um-
wandelt. Dabei entsteht der sogenannte ,,Staudruck®. Man unterscheidet bei Stro-
mungen den statischen Druck, der sich quer zur Strémung messen ldsst, und den
dynamischen Druck, der gewissermal3en nur potentiell vorhanden ist. Dynamischer
und statischer Druck wandeln sich zumindest teilweise ineinander um. Driickt man
Flow durch eine Engstelle, z.B. eine Blende, dann muss man davor geniigend stati-
schen Druck bereitstellen, damit sich das Gas auf den erforderlichen dynamischen
Druck beschleunigen lédsst. In der Engstelle ist der statische Druck mindestens um
den dynamischen Druck kleiner geworden, hinter der Engstelle steigt er wieder et-
was an, d.h. beim Abbremsen des Flows wird statischer Druck zuriickgewonnen -
in der Regel mit Verlust gegeniiber der Ausgangssituation. Wie wir spiter ausfiihrli-
cher sehen werden, ist der Verlust an kinetischer Energie des Gasflusses — entstanden
durch teilweises Verlassen der Flussrichtung - die wichtigste Ursache fiir Energie-
bzw. Druckverlust. Nur in einem eng gefiihrten Gasfluss passiert so etwas nicht,
dann ist Viskositét vorherrschend.

Energetische Betrachtungen sind nicht nur fiir ein physikalisches Verstidndnis rele-
vant, sondern auch fiir eine Beurteilung des Patientenverhaltens. Er muss, je nach
Gerit und Beatmungsform, unterschiedliche Beitriage zur Atemarbeit leisten.

Die beschriebenen Eigenschaften der Lunge konnen als Elemente in einem Wirk-
schaltbild zusammengefasst werden, vgl. Abb. C.3. Es hat sich bewihrt, dafiir elek-
trische Analogien zu verwenden.

In Abb. C.3 entspricht der Kondensator C, der gleichnamigen Compliance des ge-
samten respiratorischen Systems. Man beachte, dass C, als Steigung 4V/4p,, in
Abb. C.2 abgelesen werden kann.

Die Resistance R, ist ein pneumatischer Stromungswiderstand (vgl. Kap. 2.4), fer-
ner entspricht der elektrische Strom dem Atemstrom V,,a, des Patienten und die
Spannung dem Druck. Entsprechend werden durch die beiden Druckquellen die
moglichen treibenden Krifte eingeprigt: der Atemwegsdruck p,,, entsteht durch
ein Beatmungsgerit und ist in der Regel ein Uberdruck (pay > 0), ppus wird von
den Muskeln des Patienten erzeugt (insb. dem Zwerchfell) und ist im Regelfall ein
Sog (Pmus < 0), auber bei forcierter Ausatmung. Das Masse-Symbol steht fiir den
Athmosphirendruck p,,. Die Pfeile hdngen mit einer Vorzeichenkonvention zu-
sammen: eine Druckzahl gilt fiir den Fulpunkt des Pfeiles; ein Flow ist positiv,
wenn er in Richtung des Pfeiles fliet. Auf diese Art lédsst sich die Kirchhoff“sche
Maschenregel erfiillen: bei einem geschlossenen Umlauf ist die Summe aller Drii-

4 Daniel Bernoulli, Schweizer Mathematiker und Physiker aus der Gelehrtenfamilie Bernoulli
(1700 - 1782). Wenn nicht anders vermerkt, sind alle folgenden Gleichungen zur Stromungsphysik
durch dieses Zitat belegt oder aber erkennbar neu hergeleitet.
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Abb. C.3: Elektrisches Ersatzschaltbild mit wesentlichen Elementen fiir eine Be-
schreibung der Atmung/Beatmung. Bei spontaner Atmung ist der Munddruck pg,,
= 0 (aw = airway). Das rechte Teilbild zeigt die Zerlegung von C,; und die zugeho-
rigen Driicke entsprechend Abb. C.2. © H.-J. Kohl

cke gleich Null. Fiir Energiefliisse ergibt sich dadurch: aufgenommene / verbrauchte
Energie ist positiv, abgegebene Energie ist negativ.

R, fasst den Stromungswiderstand vom Definitionsort fiir p,,, bis zu den Alveolen
zusammen. Bei normaler Spontanatmung ist pg, an der Mund- bzw. Nasenoffnung
definiert, also p,,, = 0. Bei maschineller Beatmung definiert man p,,, am Tubuskon-
nektor.

Die Definition von R, lautet folglich:

A , — Paly
R, = _P _ (paw‘ Dalv) (C.9)
Vpat Vpat

Bei Flows und Volumina ist zu beachten, dass die Dichte von Gas sich stark mit
Druck und Temperatur @ndert, deshalb ist der Zusammenhang von Rauminhalt und
Materialmenge nicht starr, sondern hiangt von den aktuellen Umweltbedingungen
ab. Der Begriff Volumen verliert dadurch an Schirfe. Das kann man verbessern, in-
dem man Normierungsbedingungen notiert. Beispiele: AT P = ambient temperature
and pressure — das angegebene Volumen entspricht dem aktuellen Rauminhalt, den
das Gas einnimmt; N7 P = normal temperature and pressure — das angegebene
Volumen entspricht dem Rauminhalt bei 20°C und 1013 mbar. BT P = body tempe-
rature and pressure — Rauminhalt bei 37 °C und Druck in der Lunge. Oft wird als
4. Buchstabe noch S oder D notiert, d.h. saturated also geséttigt mit Wasserdampf
oder dry: kein Wasserdampf. Jede Normierung hat ihre eigenen Vorteile. Von einem
Intensivbeatmungsgerit kann man erwarten, dass es die Volumina BTPS-normiert
ausgibt.
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C.1.4 Pathophysiologie der Atmung

Der folgende Abschnitt gibt einen Uberblick zur Pathopysiologie der Atmung [66],
[67]. Hierfiir ist es notwendig, den Gasaustausch im Innern der Lunge am Ort der
Alveolen zu betrachten (Abb. C.4). Die Trachea (Abb. C.1) verzweigt sich in Bron-
chien, die nach 16 - 23 Teilungsgenerationen in den Bronchiolen mit daran befindli-
chen Alveolen endet. Das Volumen der Zufuhrleitungen (Trachea, Bronchien) wird
als ,,anatomischer* oder auch ,,serieller Totraum bezeichnet und betrigt beim Er-
wachsenen etwa V;,; = 150 m¢ 3.

Bei der Lunge eines Erwachsenen wird die Zahl der Alveolen auf ca. 300 Millionen
und die von ihnen gebildete Austauschfliche auf ca. 80 - 120 m? geschitzt. Der
Alveolendurchmesser schwankt zwischen 50 um (Exspiration) und 200 - 300 ym
(max. Inspiration), das Gasvolumen in den Alveolen betrigt etwa 3 £. Die Trenn-
membran zwischen den Blutgefidlen (Lungenkapillaren) und den Alveolen ist we-
niger als 1 ym dick.

Ventilstenose

obturierender
Schleim

Uberblahung

Abb. C.4: Der Gasaustausch von CO, Abb. C.5: Kranke Alveolen bei COPD
und O, mit dem Blutfluss Vg, fin- (siehe folgender Text), aus [66].

det in den Alveolen mittels der alveo-

ldren Ventilation V, statt. © Shutter-

stock.com

Eine fiir einen addquaten Gasaustausch unzureichende Atmung (= respiratorische
Insuffizienz) kann entweder in einem Atempumpversagen oder in einem Lungen-
parenchymversagen begriindet sein.

1. Das Atempumpversagen (— Ventilationsversagen) kann durch folgende Krankeits-

bilder entstehen:

5 Zum technisch bedingten Totraum siehe Diskussion im Abschnitt C.6.1.
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e Die Atemmuskeln sind nicht hinreichend aktiv, weil

— der Atemantrieb im Gehirn aussetzt, z.B. durch Medikamente, Schadel-
Hirn-Trauma, Hirninfarkt, Blutung, Tumor, Schlafapnoe-Syndrom,

— die Atemmuskeln versagen, z.B. durch Muskelrelaxanzien, Querschnitts-
lahmung, multiple Sklerose, Ermiidung der Atemmuskulatur.

e Die Ausdehnung der Lunge wird behindert (sog. ,,restriktive Ventilationssto-
rung), z.B. durch

— Pneumothorax — der Pleuraspalt fiillt sich mit Luft, die Lunge trennt sich
von den Rippen und kollabiert,

— Pleuraerguss, eine Fliissigkeitsansammlung im Pleuraspalt,

— interstitielle Fibrose (Fasern im Lungengewebe).

e Der Gasfluss durch die Bronchien wird behindert (sog. ,,obstruktive* Ventila-
tionsstorung), z.B. durch

— Asthma (allergisch bedingte Konstriktion der Bronchiolen mit erhohter
Schleimbildung),

— Bronchitis (Entziindung der Bronchialschleimhaut, die den Stromungswi-
derstand erhoht bis hin zur Stenose),

— Emphysem (Gasansammlung). Die Bronchiolen (Gaszufiithrungen an den
Alveolen) verlieren ihre elastischen Fasern, werden weich und konnen
sowohl Volumen aufnehmen durch Uberblihung (ohne Gasaustausch mit
dem Blut) als auch beim Ausatmen zusammengedriickt werden (Ventilste-
nose, Starling-Resistor),

— Verlegung der Atemwege.

Eine zu geringe Ventilation fiihrt dazu, dass der F.co, des ausgeatmeten Gases
auf zu hohe Werte steigt. Das wirkt sich entsprechend auf die Blutgase aus. Der
fiir die Ubertragung ins Blut zustindige O,-Partialdruck (Po, = F 02" pabs) sinkt
in gleicher Weise. Das hat aber zunéchst keine dramatischen Konsequenzen, weil
die Eingangskonzentration von z.B. 21 Vol.-% geniigend Reserve ldsst.

2. Ferner kann die Atmung durch ein Lungenparenchymversagen (— Oxygenie-
rungsversagen) erheblich geschwicht werden. Die Oxygenierung und die CO;-
Elimination finden normalerweise in den Alveolen statt, vgl. Abb. C.4. Dort tref-
fen der pulmonale Blutkreislauf und der beliiftete Gasraum aufeinander und tau-
schen entsprechend ihren unterschiedlichen Partialdriicken pp, und pco, Gase
aus. Dieser Austausch wird behindert oder unmoglich gemacht durch

e Lungenodem (Fliissigkeitsansammlung in den Alveolen),

e Pneumonie (entziindete Lunge),

e Atelektasen (zusammengefallene Lungenbereiche, z.B. wegen Surfactant-Man-
gel).

Solche Behinderungen des Gasaustausches wirken sich zunichst besonders auf
die Oxygenierung und weniger auf die CO,-Elimination aus, weil die Durchlés-
sigkeit der Membranen fiir CO, sehr viel besser ist.

Im Folgenden sollen zwei wichtige Krankheitsbilder ndher beschrieben werden:
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o ARDS = Acute Respiratory Distress Syndrome. Ein akutes Lungenversagen kann
durch direkte Lungenschidigung wie Trauma, toxische Gase, Aspiration von
Magensaft, Bakterien, Viren, Pilze entstehen oder durch indirekte, himatogen
vermittelte Vorgéinge wie Sepsis, Schock, Polytrauma. Es kommt in der Lunge
zu einer heftigen Entziindungsreaktion. In Folge werden die Alveolarmembranen
durchlissig und es bildet sich ein Odem aus, das der Lunge die Konsistenz eines
feuchten Schwamms gibt und den beliifteten Bereich stark einschrinkt. Die Fol-
ge ist eine erhebliche Reduzierung der Gasaustauschfliche und damit ein weitge-
hendes Oxygenierungsversagen. Uber lingere Zeit (Wochen) verdicken die Sub-
stanzen und bilden Membranen in den Alveolen und spéter fibrose Strukturen,
die die Compliance stark verringern. Wichtige Therapiebausteine sind die Beat-
mung mit erhohtem PEEP® (verdriingt Wasser, eroffnet Atelektasen) und ein er-
hohtes inspiratorisches Sauerstoffangebot Fjp; (iiberwindet Diffusionsbeschrin-
kungen). Die Mortalitit ist hoch (> 30%).

e COPD = Chronic Obstructive Pulmonary Disease. Die chronisch obstruktive
Lungenerkrankung ist weit verbreitet(etwa jeder zehnte Studienteilnehmer der
BOLD-Studie)’, hiufigste Ursache ist die Inhalation von Tabakrauch. Etwa 1 %
der Patienten miissen beatmet werden.

Eine COPD #uflert sich in einer chronischen Bronchitis, die zu einer obstruk-
tiven Ventilationsstorung fiihrt, d.h. R, erhoht sich bis hin zu vollstindigem
Atemwegsverschluss (— Atelektase des angrenzenden Bereiches) oder/und ei-
nem Lungenemphysem, entstanden durch den Verlust elastischer Fasern (siche
Abb. C.5).

Die Behinderung der Ausatmung fiihrt zu unvollstindiger Ausatmung, d.h. end-
exspiratorisch liegt noch ein Flow vor, der durch den gegeniiber PEEP erhohten
Alveolardruck ausgetrieben wird (sog. ,,Intrinsic PEEP* p;, vgl. Abb. C.35; dort
entsteht die Obstruktion durch einen kleinen Tubusdurchmesser). Fiir eine Inspi-
ration muss dann p,,,s den Lungendruck p,; unter den PEEP ziehen, d.h. p,,s
muss zusétzliche Atemarbeit fiir die Druckdifferenz p; - PEEP erbringen. Exspi-
ratorisch spannt sich die Atemmuskulatur ebenfalls an, weil die passiven Riick-
stellkrifte der Compliance nicht mehr ausreichen. Das kostet weitere Atemarbeit
und es tritt vermehrt Ventilstenose auf. Ein Indikator fiir diesen Zustand ist ein
stark erhhter endtidaler Fcp,-Messwert.

In Summe kann das dazu fiihren, dass die Atemmuskulatur infolge Erschopfung
versagt, was dann eine Beatmung (vorzugsweise nichtinvasiv® mit einer Atem-
maske) erzwingt.

6 PEEP* bedeutet ,,positive end-expiratory pressure” und wird weiter hinten in diesem Kapitel
erklart.

7 http://www.lungeninformationsdienst.de/krankheiten/copd/verbreitung/index.html, zuletzt be-
sucht am 3. Jan. 2015

8 sog. ,,Non-Invasive Ventilation* (NIV)
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C.2 Historischer Abriss

Bis zum 18. Jahrhundert war die physiologische Funktion der Atmung nicht ver-
standen® und so gab es aus alter Zeit nur vage Hinweise, z.B. in der Bibel, tiber
Mund-zu-Mund-Beatmung.

Und als Elisa in das Haus kam, siehe, da war der Knabe tot, hingelegt auf sein Bett. Und
er ging hinein und schloss die Tiir hinter ihnen beiden zu und betete zu Jehova. Und er
stieg hinauf und legte sich auf das Kind, und er legte seinen Mund auf dessen Mund, und
seine Augen auf dessen Augen, und seine Hénde auf dessen Hinde und beugte sich iiber
dasselbe; und das Fleisch des Kindes wurde warm. Und er kam zuriick und ging im Hause
einmal dahin und einmal dorthin, und er stieg wieder hinauf und beugte sich tiber ihn. Da
nieste der Knabe siebenmal, und der Knabe schlug seine Augen auf. '

Im Mittelalter galt der Tod als Gott-gewolltes Schicksal und Wiederbelebung war
Ketzerei. Trotzdem findet man Hinweise, dass Hebammen apnoeische!! Siuglinge
durch Mund-zu-Mund-Beatmung zum Leben erweckten.

Erst in der Neuzeit, im 16. und 17. Jahrhundert, wurde vornehmlich an Hunden
und Hiihnern die Lebenserhaltung durch Blasebalg-Beatmung beobachtet und dis-
kutiert. Mitte des 18. Jahrhunderts entstanden erste Empfehlungen, ja sogar konig-
liche Dekrete, zur Wiederbelebung von Ertrunkenen (sog. ,,Scheintoten®) mit Hilfe
der Mund-zu-Mund-Beatmung. In Konkurrenz dazu stand die Anwendung eines
Blasebalges, mit dem Luft z.B. in die Nasenlocher eingeblasen werden konnte. Da-
bei entstanden durchaus raffinierte Konstruktionen: ein Zweikammerblasebalg mit
einfachen Riickschlagventilen konnte gleichzeitig in eine Kammer Frischluft ein-
saugen und mit der anderen verbrauchte Luft aus dem Patienten ziehen. Beim Zu-
sammendriicken wurde die verbrauchte Luft in die Atmosphére geschoben und die
Frischluft in den Patienten. Diese Art der Beatmung nennt man ,,Wechseldruckbeat-
mung*®, d.h. es wird mit Uberdruck Luft in die Lunge gedriickt und mit Unterdruck
herausgesaugt. Nach dem gleichen Prinzip arbeiteten die ersten maschinellen Beat-
mungsgerite. Zunédchst gab man jedoch weiter der Mund-zu-Mund-Beatmung den
Vorzug. Diese Form der Beatmung hat folgende Vorteile:

e immer verfiigbar,

e die Luft ist warm und feucht,

e der Beatmungsdruck wird von einem Menschen gefiihlt und kann folglich nicht
so leicht zu einem Lungenschaden fiihren.

Allerdings wusste man bis dahin nicht, was Beatmung eigentlich bewirkt, also z.B.
die Entfernung von CO, aus der Lunge. Das dnderte sich gegen Ende des 18. Jahr-
hunderts, als das CO, als das Leben nicht befordernder Bestandteil des ausgeatme-
ten Gases identifiziert wurde. In Folge galt Mund-zu-Mund-Beatmung als falsch.

° Der folgende Abriss der geschichtlichen Entwicklung der Beatmung wurde in Anlehnung an [68]
verfasst.

10 http://www.bibel-online.net/buch/elberfelder_1905/2_koenige/4/, besucht am 25. Mai 2014.
1 Apnoe, von gr. anvoia, apnoia, dt. ,,ohne Atmung, Atemstillstand*
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Anfang des 19. Jahrhunderts mehrten sich die Befunde an Tieren, dass die Anwen-
dung von Uberdruck die Lunge erheblich verletzen kann: u.a. kann ein Pneumotho-
rax, d.h. eine Alveolarruptur, entstehen. Von nun an galt auch die Uberdruckbeat-
mung als falsch. Stattdessen suchte man fast ein Jahrhundert nach der effektivsten
Druck-, Zieh-, Bewegungstechnik des menschlichen Korpers, wodurch das Lungen-
volumen vergroBert/verkleinert, also die Atmung ersetzt werden sollte. Diese Tech-
niken waren kriftezehrend, mussten aber trotzdem mitunter stundenlang appliziert
werden (Abb. C.6).

Abb. C.6: Beatmung durch Bewegen des Korpers nach Silvester'?, links Exspirati-
on, rechts Inspiration. © commons.wikimedia.org

C.2.1 Wechseldruckbeatmung

Zu Beginn des 20. Jahrhunderts, einhergehend mit den zunehmenden technischen
Moglichkeiten und der wachsenden Technikgldubigkeit, kamen von neuem Atem-
gasdruck-erzeugende Beatmungsgerite auf. Ein sehr erfolgreiches Gerit war der
von Driger entwickelte Pulmotor (ab 1908). Dieses Gerit verwendete eine Sauer-
stoffflasche als Antrieb und erzeugte mit ausschlielich mechanischen Mitteln eine
automatische Wechseldruckbeatmung (Abb. C.7) .

Abb. C.8 zeigt das Funktionsschema eines Pulmotors, oben gesamt, unten der Ven-
tilkorper, jeweils in Inspiration und Exspiration. Der Fiilldruck der O;-Flasche C,
z.B. 200 bar, wird am Druckminderer V auf z.B. 2 bar herab geregelt. An der Diise
S wird daraus ein konstanter Gasfluss. Er wird verstirkt durch mitgerissenes be-
nachbartes Gas. Dieser Gasfluss stromt durch ein sich konisch erweiterndes Rohr-
stiick. Dadurch erhoht sich der Druck (Druckriickgewinnung geméf Venturi Prin-
zip). Je nach Stellung des Ventilschiebers (rot) im Ventilgehduse stromt das Gas in
die Einatemleitung E zum Patienten (Beutel) = Inspiration oder durch die Mitte des

12 Henry Robert Silvester, britischer Arzt (1828-1908), der anhand von Leichenuntersuchungen
eine moglichst vorteilhafte Patienten-Bewegungstechnik zum Beatmen herausfand.
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Abb. C.7: Der Pulmotor (1908) war ein frithes transportables Beatmungsgerit mit
Wechseldruck, angetrieben durch eine Druckgasflasche. © Driagerwerk AG, Liibeck

Ventilgehéduses in die Umgebung. Der Ballon B bewirkt eine Umschaltung zwischen
Inspiration und Exspiration folgendermaBen. Wihrend der Inspiration erfahrt er den
Inspirationsdruck. Ist dieser gross genug (z.B. 20 mbar), dann reicht die Kraft auf
den unten befestigten Hebel aus, um einen weiteren federbelasteten Hebel, der am
Ventilschieber angreift, auf die andere Seite zu kippen und damit den Schieber in
Richtung Exspiration zu bewegen. In Exspiration ist der Druck an der Diise leicht
negativ, weil der Austrittspunkt in der Mitte des Ventilkorpers auf Umgebungsdruck
liegt und von dort aus riickwirts der Druck iiber den Konus zur Engstelle hin negativ
werden muss. Der zweite kleine Ballon dient nur der Ddmpfung der Umschaltbe-
wegung. Ist der Druck im groBen Ballon geniigend stark negativ (- 20 mbar), erfolgt
die Umschaltung in Richtung Inspiration.

Auch der Pulmotor litt unter dem Stigma: Uberdruckbeatmung ist gefihrlich. Er be-
wihrte sich aber unzweifelhaft in unterschiedlichen Krisensituationen, z.B. in Berg-
werken. Bis einschlieBlich 1946 wurden ca. 12.000 Gerite verkauft.

C.2.2 Unterdruckbeatmung

Im 20. Jahrhundert trat epidemisch und in Schiiben von 5 bis 10 Jahren die Kinder-
ldhmung (Poliomyelitis) auf. Der damit verbundenen Lihmung der Atemmuskulator
begegnete 1928 Philip Drinker!? in Boston mit der von ihm erfundenen ,eisernen

13 Philip Drinker, US-amerikanischer Ingenieur (1894 - 1972)
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Puimotor. Puimotor
blahend Saugend

enflant désenflant
inflating exhausting

Abb. C.8: Funktionsschema des Pulmotors, oben das Gesamtgerit, darunter die Ver-
groflerung des Ventilgehduses, dargestellt jeweils in Inspiration und Exspiration. Zur
Funktion sieche zugehorigen Text. © Drigerwerk AG, Liibeck

Lunge®, die im Sinne der klassischen Schule hohe Atemdriicke vermeidet. Abb. C.9
zeigt das Funktionsprinzip einer eisernen Lunge.

Paiv = 0 mbar Pkammer = -10 mbar Paiv = 0 mbar Pkammer = 0 mbar

% § l Inspiration % §f Exspiration

Abb. C.9: Funktionsprinzip der eisernen Lunge (Unterdruckbeatmung). Links Zu-
stand am Ende der Inspiration, rechts nach Exspiration, nach [65]. © H.-J. Kohl

In der Kammer herrscht wihrend der Inspiration ein Unterdruck pxammer < 0. Die
Mund/Nasendffnung liegt auf p,, = 0 und in der Lunge entsteht so ein leichter
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Wechseldruck, um das Gas einzusaugen oder auszutreiben. Zum Ende der Inspira-
tion und auch der Exspiration ist der Druck in der Lunge p,;, = 0. Wichtig ist eine
hinreichende Dichtung an der Halskrause. Abb. C.10 zeigt eine technische Ausfiih-
rung.

Da dieses Geriteprinzip eine Schidigung der Lunge durch unphysiologische Atem-
driicke weitgehend vermeidet, kann man darin ein ganzes Menschenleben verbrin-
gen. Allerdings war naturgemil der Bewegungsradius des Patienten eingeschriinkt
und der Zugang zum Patienten fiir etwaige Pflegemallnahmen aufwéndig. Ein we-
niger ,.erdriickendes®, aber auch nicht so leistungsfihiges Beatmungsgerit war das
sog. ,,Cuirass- Beatmungsgerit* (von fr. cuirasse ,,Lederpanzer®), vgl. Abb. C.10.

Abb. C.10: Historischer Cuirass-Ventilator (im Hintergrund eine eiserne Lunge).
© Drigerwerk AG, Liibeck

Bei der Cuirass-Ventilation (auch als ,,Kiirass““-Ventilation bezeichnet) wird eine
Schale gedichtet auf Brustkorb und Bauch gelegt und per Unterdruck der Brustkorb
gedehnt. Solche Beatmungsgerite werden auch heute noch gebaut, aber eher selten
eingesetzt.
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C.2.3 Uberdruckbeatmung

Der Durchbruch der Uberdruckbeatmung entstand 1952 wihrend einer weiteren
Polio-Epidemie in Kopenhagen. Dem Ansturm von Hunderten von Patienten konn-
te man mit einer einzelnen eisernen Lunge und wenigen Cuirass-Beatmungsgeréten
nicht begegnen. Zudem zeigte sich, dass Patienten, bei denen die Lungenwege ver-
schleimt waren, mit einer eisernen Lunge vollig unzureichend ventiliert wurden,
so dass viele Patienten an Unterventilation starben. In dieser Situation fiihrte Ib-
sen'# ein alternatives, aus der Anisthesie bekanntes Beatmungs-Verfahren ein, bei
welchem handgefiihrt mit einem Beutel beatmet wird. Abb. C.11 zeigt den entspre-

chenden Aufbau.

minderer Atemkalk

Beatmungs-
beutel

<«——  Trachealkanule mit Cuff

Abb. C.11: Manuelle Uberdruckbeatmung nach Ibsen; links: einfacher, aber leis-
tungsfihiger Aufbau © Elsevier; rechts: eine Trachealkaniile wird zur Beatmung in
die Trachea eingefiihrt. © Shutterstock.com

Aus einer 50 % N, /O, Flasche wird per Druckminderer ein Frischgasfluss von 5
¢/min eingestellt (Vermutung: der *Anfeuchter’ im Bild hat zusitzlich 2 Funktio-
nen. Eine Blende setzt den Vordruck in Flow um und eine Flowmessrohre misst
den Flow, das ist ein nach unten sich verjiingendes Rohr mit einem Schwebekorper,
der bei erhohtem Flow hoher steigt). Der Anfeuchter verhindert, dass der Frischgas-
fluss den Patienten austrocknet. Am Verbindungsstiick ist seitlich ein kalkgefiillter
CO,-Absorber angeschlossen und ein Handbeatmungsbeutel. Aulerdem besteht die
Verbindung zur Trachealkaniile, die per Luftrohrenschnitt in die Trachea eingefiihrt
wird. Ein Cuff - das ist ein von auflen aufblasbarer Ballon - dichtet die Kaniile in
der Trachea. Das Verbindungsstiick ist ein T-Stiick mit den drei vorgenannten An-
schliissen und einer Offnungsbohrung nach auBen. Die GroBe der Offnung lisst sich
einstellen. Man stellt sie so ein, dass bei gegebenem Frischgasfluss, der ja im Mit-
tel mengenmifig nach auBlen gehen muss, ein brauchbarer Beatmungsmitteldruck
(Uberdruck) vorliegt, zu kontrollieren an der mittleren Ausdehnung der Lunge. Der
deutlich hohere Atemgasfluss von z.B. 40 {/min wird vom Beutel erbracht bzw. von
ihm aufgenommen. Der Frischgasfluss erneuert den verbrauchten Sauerstoff, der
Absorber entzieht das CO,. Die Trachealkaniile hat zudem den Vorteil, dass man
dariiber mit einer Saugvorrichtung einen verschleimten Atemweg frei saugen kann.

14 Bjorn Ibsen, déinischer Anisthesist, Mitbegriinder der Intensivmedizin (1915-2007)
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Ein so einfacher Aufbau lie} sich rasch in groBer Anzahl herbeischaffen. Als ,.Be-
atmungsmaschinen* wurden Menschen eingesetzt. Mehrere hundert solcher Helfer
waren im 6h-Schichtbetrieb tiber Wochen hinweg am Werk.

Heutige Beatmungsgerite sind zum groBten Teil Uberdruck-Beatmungsgerite. Im
Folgenden werden verschiedene Typen beschrieben, die auf den jeweiligen Einsatz
zugeschnitten sind.

1. Notfall-Beatmungsgerit (,,emergency care*): Klein, leicht, tragbar, wenig Be-
dienelemente, Einschlauch-System, Maskenbeatmung, Volumenkontrollierte Be-
atmung, Druckmonitoring, Antrieb durch Sauerstoffflasche. Sicherheitskonzept:
stindige Beobachtung durch Personal.

2. Heimbeatmungsgerit (,, home care): Klein, leicht, kaum Bedienelemente, mo-
torbetrieben, Einschlauch-System, Maskenbeatmung, Druckkontrollierte Beat-
mung. Sicherheitskonzept: der Patient tiberwacht sich selbst.

3. Innerklinischer Transport, aulerklinischer Transport beatmungspflichtiger Pa-
tient (von Intensivstation nach Intensivstation), Aufwachraum: hochgeriistete
Notfall- oder Heimbeatmungsgerite, die entweder als “High-End Gerit* ihrer
Klasse oder als “Beinahe-Intensivbeatmungsgerit™ bezeichnet werden konnen.
Mitunter fehlt nur ein unabhingiges Sauerstoff-Monitoring, um die normativen
Voraussetzungen fiir ein Intensivbeatmungsgerit zu erfiillen. Ansonsten ein Si-
cherheitskonzept wie bei einem Intensivbeatmungsgerit.

4. Intensivbeatmungsgerit (,,intensive care“): GroBe spielt keine Rolle. Viele Be-
dienelemente und vielfiltige Darstellungsmoglichkeiten beatmungsrelevanter Pa-
rameter. Verwendet Hochdruck-Gasversorgung (5 bar) fiir Sauerstoff und Luft,
die die Klinik bereitstellt. Mitunter zusétzlich ein Geblise. Viele Beatmungsfor-
men (Druck-orientiert, Volumen-orientiert, Beatmung mandatorisch oder assis-
tierend). Aufwendiges Sicherheitskonzept mit Alarmierung.

C.3 Maschinelle Uberdruckbeatmung: volumen- und
druckkontrolliert

Im vorigen Abschnitt wurde deutlich, dass sowohl Uberdruck als auch Unterdruck
zur maschinellen Ventilation grundsitzlich geeignet sind. Die natiirliche Atmung er-
zeugt in der Lunge einen Unterdruck gegeniiber Atmosphérendruck, um Gas einsau-
gen zu konnen. Physiologischerweise wird dies im Wesentlichen durch das Zwerch-
fell bewerkstelligt. An dieser Stelle kann ein Beatmungsgerit nicht ohne weiteres
angreifen. Einzig Beatmungsgerite, die den Brustkorb von auBien fassen, konnen
gefahrlos mit Unterdruck arbeiten (z.B. eiserne Lunge, Kiirass-Beatmungsgerit).
Hingegen arbeiten heutige Beatmungsgerite in der Regel mit Uberdruck. Dabei
wird der Patient mit Hilfe einer Pumpe beatmet. Abb. C.12 verdeutlicht das Prinzip
der maschinellen Uberdruckbeatmung.

Das Inspirationsgas (= Frischgas) nimmt einen anderen Weg als das Exspirations-
gas. Um den Gasstrom entsprechend zu fithren, miissen im richtigen Augenblick
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Pary = 10 mbar — Pay = 0 mbar

AV = 1¢ Inspiration Exspiration

Abb. C.12: Prinzip der Uberdruckbeatmung, modifiziert nach [65]. © H.-J. Kohl

Ventile umgesteuert werden. Die Exspiration entsteht bei gedffnetem Ventil iiber
die Riickstellkraft des Thorax.

Eine Beatmung nennt man ,,volumenkontrolliert”, wenn das Volumen der Pumpbe-
wegung das Inspirationsvolumen, also das Tidalvolumen V7, bestimmt. Im Gegen-
satz zur volumenkontrollierten Beatmung steht die ,,druckkontrollierte* Beatmung,
bei der wihrend der Inspiration der Beatmungsdruck p,,, einem vorgegebenen Pro-
fil folgt. Jede Beatmungsform hat spezifische Vor- und Nachteile. Die in Abb. C.13
gezeigten Druck-Flow-Verlidufe gemessen am Mund des Patienten sind charakteris-
tisch und werden im Folgenden erldutert.

Volumen- versus druckkontrollierte Beatmung, je 2 Hiube

4 U 4n W

0 | | | | |
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20

pawl mbar

v/ (t/s)

v/t
& -

I
0 2 4 6 8 10 12 14 16 18 20
t/s

Abb. C.13: Druck-/Flow- und Volumen-Verldufe bei volumenkontrollierter (links, 2
Hiibe) und druckkontrollierter (rechts, 2 Hiibe) Beatmung. © H.-J. Kohl

Bei der volumenkontrollierten Beatmung (Abb. C.13, erste zwei Atemhiibe) stromt
eine Sekunde lang ein konstanter Flow von 0,5 ¢/s in den Patienten. Dementspre-
chend gleichmifig wichst das Volumen in der Lunge um einen halben Liter kon-
tinuierlich an. Der Druckverlauf startet mit einem Sprung, der bendtigt wird, um
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den Flow durch die Resistance zu driicken, also mit 4p = R,- V. Nachfolgend steigt
der Druck gleichmifig an, weil das einstromende Volumen in der Lunge gespei-
chert wird und so ein zunehmender Gegendruck entsteht, nimlich pg;, = V/C,in
der darauf folgenden Flow-Pause von 1 s sind alle Ventile geschlossen und der
Druck bleibt dementsprechend konstant. Man nennt dies die ,,Plateau-Phase* oder
winspiratorische Pause”. Die darauf folgende Exspiration ist von druckkontrollier-
ter Art, d.h. das Beatmungsgerit erzeugt einen Druck, den sog. ,,PEEP* (Positive
End-Expiratory Pressure). Dann stromt, getrieben durch die Differenz des Drucks
Paiy in der Lunge und p,,, = ppeep, das Gas aus dem Patienten. Dabei sinken das
Volumen, der treibende Druck und damit der Flow, jeweils gemaf einer e-Funktion.
Die letzten beiden Atemziige in Abb. C.13 zeigen eine druckkontrollierte Beatmung.
Pany liegt zu Beginn auf PEEP. Wihrend der Inspiration erzeugt das Beatmungsgeriit
dann einen konstanten Uberdruck pg,, = Dinsp (im Beispiel 10 mbar). Das fiihrt zu
einem initial ansteigenden Flow, der - wie auch in der Exspiration - exponentiell
abnimmt

Es folgt eine Vorteil/Nachteil-Diskussion mit doppelter Buchfiithrung, d.h. die Vor-
teile des einen werden als Nachteile des anderen noch einmal erwéhnt. Die letzte
Zeile von Tabelle C.1 wirkt sachlich nicht zwingend, driickt also eine Art Lehrmei-
nung aus, was aber nichts an ihrer Durchsetzung dndert.

Als Ingenieur habe ich eine leichte Priferenz fiir die druckkontrollierte Beatmung.
Griinde: a) ich mag die Bevormundung durch eine feste Volumengabe nicht; b)
Druck ist eine sogenannte ,,intensive‘“Variable (im Gegensatz zur ,,extensiven®), was
soviel heifit wie: sie ist unabhingig von der Grofle des Patienten. D.h. man lernt sie
einmal einschitzen und kann das im Wesentlichen auf andere Patienten tibertragen.
c¢) Leckagen lassen sich oftmals nicht vermeiden. Wie man leicht sieht: nichts davon
ist sachlich zwingend.

C.4 Aufbau eines Beatmungsgeriites

Aus technischer Sicht sind die Grundelemente eines Beatmungsgerites

e Verwenden oder Erzeugen einer Gasquelle mit geniigend Druck, Flow und be-
stimmbarer Sauerstoffkonzentration

e Steuerung/Regelung dieser Gasquelle, so dass der Patient das Gas ein- und wie-
der ausatmen kann

e Messung beatmungsrelevanter Parameter, z.B. Druck, Flow, Sauerstoffkonzen-
tration.

Daraus leiten sich die genauer zu betrachtenden Komponenten und Themen ab:

Ventile
Stromungstechnik
Sensoren
Regelungsalgorithmen
Messalgorithmen
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volumenkontrolliert druckkontrolliert

Nachteil:
Vorteil: hoher  Spitzeninspirationsflow  transportiert

definierter Inspirationsflow kann nicht zu grof3
werden

Schleim in die Lunge.

Abhilfe: langsam steigende Druckflanke statt
Sprung begrenzt den Flow

Vorteil:

Minutenvolumen héngt nicht von der Compliance
ab. Wenn sich die Lunge verschlechtert (verhértet),
bleibt die Ventilation erhalten

Nachteil:
Wenn sich die Lunge verschlechtert (verhirtet)
vermindert sich die Ventilation.

Abhilfen: 1) Uberwachung des Minutenvolumens,
2) automatische Nachfiihrung des Inspirations-
drucks (= Beatmung mit Volumengarantie)

Nachteil:
Bei Leckage geht ein Teil des Volumens unkom-
pensiert verloren.

Abhilfe: eine automatische Leckkompensation
(nicht trivial aber moglich)

Vorteil:

Auch bei hohen Leckagen bleibt die Ventilation
des Patienten erhalten.

(Eine verbleibende Beeintrichtigung entsteht
dann, wenn das Leck niher am Patienten ist als
der geregelte Druck, z.B. am Tubusende in der
Trachea, wobei der Druck am Y-Stiick geregelt
wird)

Nachteil:

Der Spitzendruck steigt bei Lungenverschlechte-
rung (R hoher, C niedriger) an und fiihrt u.U. zum
Pneumothorax.

Abhilfe: Uberwachung einer Druckobergrenze

Vorteil:
Die Druckbelastung ist wohl definiert.

Nachteil:

‘Wenn der Patient sich zu stark ventiliert fiihlt, ver-
sucht er gegen die Volumenbevormundung anzu-
kidmpfen (sog. ,.Fighten*). Ohne Aussicht auf Er-
folg. Es entstehen moglicherweise so hohe Drii-
cke, dass ein Pneumothorax folgt.

Abhilfe: Patient bestimmt die Atemfrequenz durch
Triggern.

Vorteil:

Der Patient kann mit méaBigem Muskel-Aufwand
die Ventilation mitbestimmen (zu viel Volumen
verhindern, zu wenig ergédnzen)

Nachteil:

Ein konstanter Flow ist unnatiirlich. Bei Spontan-
atmung nimmt der Flow allméhlich ab (= dezele-
rierender Flow).

Abhilfe: dezelerierender kontrollierter Flowver-
lauf

Vorteil:
Die zweite Hiilfte der Inspiration entspricht mit ih-
rem dezelerierenden Flow einer Spontanatmung.

Tabelle C.1: Volumen- versus druckkontrollierte Beatmung
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Beginnen wir mit gegenstindlichen Dingen, den Ventilen, Sensoren und ihren Ver-
bindungen. Abb. C.14 zeigt die schematische Darstellung der wesentlichen Elemen-
te eines Beatmungsgerites.

5 bar O 5 bar Air Anzeige und Eingabe Abgas
1 } E t

XSlrémungsmischerX 7
2 HPSV Steuerung
== |0,Sensor Flowsensor Ve X
M= | Sicherheitsventil Exsp.-Ventil e
@ | prucksensor p; Drucksensor pg | =D
q Anfeuchter
Inspiration | | Exspiration

o8

Abb. C.14: Grundsitzlicher Aufbau ei- Abb. C.15: Intensivventilator Evita
nes Beatmungsgerites am Beispiel des In- XL (2003). © Drigerwerk AG, Lii-
tensivventilators Evita XL. © Driagerwerk  beck.

AG, Liibeck.

Aus einer stationdren Gasversorgung mit 5 bar O, und 5 bar Luft wird tiber zwei
Anschlussleitungen Beatmungsgas fiir einen Stromungsmischer bereitgestellt. Im
Mischer werden 2 prizise stellbare Ventile vom Typ HPSV (,high pressure ser-
vo valve®) verwendet, um das Beatmungsgas fiir den Patienten mit der richtigen
0,-Konzentration zu liefern, vgl. Abb. C.23. Ein inspiratorischer Drucksensor kon-
trolliert den Druck im Schlauch und ermoglicht es, mit Hilfe der Flow-steuernden
HPSVs einen definierten Beatmungsdruck einzuregeln (mehr dazu spéter). Nach
aktiver Anfeuchtung gelangt das Atemgas durch ein Schlauchsystem zum Patien-
ten. Fiir die Exspiration wird das Exspirationsventil (PEEP-Ventil) getffnet und der
Patient atmet iiber den Exspirationsschlauch aus. Das PEEP-Ventil hat die wichti-
ge Funktion, den Ausatem-Gegendruck im Schlauch und in der Lunge nicht unter
einen gewollten und einstellbaren Druck, den PEEP, fallen zu lassen.

Die HPSVs und das Exspirationsventil sind elektrisch steuerbar, die Steuerung er-
folgt tiber einen Mikroprozessor. Anwenderbezogene Ein- und Ausgaben erfolgen
iiber Touchscreen, Tasten, einen Drehknopf und digitale Anzeigen bzw. Kurven-
darstellungen. Eine Vielzahl von zusitzlichen Ventilen und Sensoren sorgt fiir Si-
cherheit beim Ausfall oder bei fehlerhaftem Verhalten von Komponenten: ein O,-
Sensor priift die Zusammensetzung des Atemgases, ein Sicherheitsventil begrenzt
den Druck nach oben hin (typisch 120 mbar), ein zweiter Drucksensor tiberwacht
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den ersten Drucksensor, ein Temperatursensor priift die Anfeuchtung, ein exspirato-
rischer Flowsensor erkennt eine zu geringe Ventilation des Patienten oder Leckagen.
Weiterhin werden Regelungs-, Mess- und Beatmungssteuerungsalgorithmen bend-
tigt. Dies wird in den folgenden Kapiteln behandelt.

Ein tieferes Verstdandnis wird durch ein Kapitel Stromungsphysik erméglicht.

C.5 Stromungsphysik

Im bisherigen Text war hiufiger auf Stromungsphidnomene Bezug genommen wor-
den. Sie werden hier etwas ausfiihrlicher erldutert. Fiir uns sind nur ideale Gase von
Bedeutung. Das molekulare Bild davon ist: viele ,,Massepunkte“mit einem gewis-
sen Querschnitt fliegen aufgeregt durcheinander, stolen zusammen, fliegen in an-
dere Richtungen weiter, prallen von Grenzflachen ab und erzeugen dadurch Druck.
Der Grad der Aufregung, d.h. der mittlere Geschwindigkeitsbetrag, ist durch die
Temperatur gegeben. Er betrigt etwa Schallgeschwindigkeit, das ist fiir Luft bei
Zimmertemperatur 340 m/s. Wir nennen dies die ,.,thermische Bewegung* des Gase.
Sie verlagert den Schwerpunkt der Gasmenge nicht. Vieles von diesem Bild ldsst
sich durch die allgemeine Gasgleichung beschreiben.

PabsV =n-R-T (C.10)
Pabs Druck im Behilter
\% Rauminhalt des Behilters
n Anzahl der Mole der Gasteilchen (1 mol = 6,0-10?* Molekiile)
_ J
R allg. Gaskonstante = 8,3 molK
T Temperatur des Gases im Behdlter

J, K sind die SI (Systeme International) Einheiten Joule und Kelvin.

Die innere Energie des Gases, aus der heraus Volumen- oder Beschleunigungsar-
beit gespeist wird, ist alleine durch die Temperatur gegeben. Die Energie teilt sich
gleichmiBig auf die Zahl der verfiigbaren Bewegungsfreiheitsgrade der Gasmole-
kiile auf. Bei den fiir uns wesentlichen Gasen N, und O, sind das 5, namlich 3 der
Translation (in die 3 Dimensionen des Raumes) und 2 der Rotation (Hantelmodell).
Jeder Freiheitsgrad bringt %R- T viel Energie mit ein, d.h. in Summe

5
Egas=5R-T (C.11)
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Diese Gleichungen funktionieren fiir jedes ideale Gas innerhalb weiter Grenzen von
p und T. Tatsdchlich verhalten sich alle Gase in ihren p, T-Bereichen, die fiir uns
von Interesse sind, sehr gut ideal; gleichgiiltig wie sie zusammengesetzt sind. '
Wie an vielen Stellen der Physik spielen auch bei der Gasstromung die tiblichen
Verdichtigen eine mafigebliche Rolle: Reibungskraft und Tréagheitskraft.

C.5.1 Laminarer Flow

Flache A Fy

Uo

> u(x)

Fy

3

Abb. C.16: Experiment zur laminaren Stromung. © H.-J. Kohl

Zu Abb. C.16: Schiebt man im Gasraum eine Platte im Abstand d mit der Geschwin-
digkeit u iiber eine ruhende Platte, so beobachtet man Folgendes: Die Geschwin-
digkeit des Gases ist relativ zur jeweiligen Platte Null, d.h. an der ruhenden Platte
ist sie Null, steigt dann linear zum Abstand x an und betridgt uo an der bewegten
Platte, also '©

u(x) = o > (C.12)

d
Da die thermische Bewegung dazu fiihrt, dass Gasmolekiile mit einer Geschwin-
digkeit u(x) in benachbarte Regionen kommen, miissen immer wieder Gasmolekiile
neu beschleunigt oder abgebremst werden, um der Geschwindigkeitsverteilung zu
entsprechen. Dies kommt einem Energieverlust gleich und und hat zur Folge, dass
die bewegte Platte eine entsprechende Kraft aufbringen muss, die Reibungskraft F,.

15 Mitunter wird Wasserdampf als ’nicht ideales Gas’ angesehen. Das mag daran liegen, dass
Wasserdampf oft zusammen mit Wasser in Form von Kondensat oder Tropfchen auftritt. Dann
versucht die fliissige Phase fortlaufend im Gasraum, den Wasserdampfdruck auf ein bestimmtes
MabB zu zwingen: den Sittigungsdampfdruck. Das hat zur Folge, dass in Gl. (C.10) die Anzahl
der Mole stindig angepasst wird, was die Sache einigermaf3en kompliziert macht. Das @ndert aber
nichts daran, dass der Wasserdampf selbst sich wie ein ideales Gas verhilt.

16 Bei u handelt es sich um eine mittlere oder Driftgeschwindigkeit der Gasmolekiile in eine be-
stimmte Richtung. Die sehr viel hoheren Temperatur-bedingten Geschwindigkeitskomponenten
sind dieser Driftgeschwindigkeit iiberlagert.
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Sie ist proportional zur Geschwindigkeit der Fliche A und umgekehrt proportio-
nal zum Abstand. Der Proportionalititsfaktor ist die dynamische Viskositit 7; z.B.

NLufe = 17 uPa/s.

F‘,=n'uo~é (C.13)
d

Pa (Pascal) ist die SI-Druckeinheit, also N / m? (Newton pro Quadratmeter). 100
Pa sind ein mbar. mbar ist eine in der Beatmung bevorzugte Druckeinheit. Sie ist
ziemlich genau gleich dem Druck einer Wassersédule von 1 cm Hohe (1 cm H>O =
0,98 mbar).
Da man gewissermaBen Fldchen konstanter Geschwindigkeit in Flussrichtung be-
kommt, die nebeneinander existieren, nennt man diese Stromung ,,Jaminar.

C.5.2 Stromung im Rohr

C.5.2.1 Laminare Rohrstréomung

Schiebt man das Gas durch ein Rohr mit dem Flow V, dem Durchmesser d und
der Linge /, so stellt sich im Querschnitt eine Geschwindigkeitsverteilung ein. Am
Rohrrand ist die Geschwindigkeit Null, in der Mitte ist die Geschwindigkeit maxi-
mal. Anwendung der oben genannten Gleichung ergibt ein parabolisches Geschwin-
digkeitsprofil. Der Druckverlust aufgrund der Reibungskraft errechnet sich nach
Hagen-Poiseuille gemif3 Kap. 2.4 zu:

. !
Ap=V-128-n—r; C.14
p Uy (C.14)

Folgendes fillt auf: der Druckverlust ist nicht von der Dichte des Gases abhingig,
denn 7 hingt in weiten Bereichen nicht von der Dichte bzw. dem Druck ab. Der
Druckverlust ist erwartungsgeméif} proportional zum Flow und zur Linge. Bemer-
kenswert allerdings ist die starke Abhédngigkeit vom Durchmesser. Eine Halbierung
von d versechzehnfacht den Druckverlust. Das bedeutet fiir die Konstruktion des
Beatmungsgerites: Vorsicht bei den Durchmessern.

C.5.2.2 Turbulente Rohrstromung

Wie weiter oben bereits diskutiert, ist fiir eine Geschwindigkeitsveridnderung eine
Beschleunigung der Gasmasse notwendig. Dalfiir ist entsprechend den Newtonschen
Bewegungsgesetzen eine Kraft notwendig. Wir hatten den zugehdrigen Druckabfall
in Gl. (C.8) errechnet iiber den Zuwachs an kinetischer Energie zu
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Ap:§~u2 (C.15)

Laminare Stromung bedeutet: von einer ,,Lamelle‘konstanter Geschwindigkeit zu
einer Nachbarlamelle 4ndert sich die Geschwindigkeit {iber dem Ort (man spricht
dann vom Gradienten der Geschwindigkeit). Von einem gewissen Geschwindig-
keitsgradienten ab muss bei einem Lamellenwechsel eine so hohe Beschleunigungs-
kraft aufgebracht werden, dass die viskosen Krifte diese nicht mehr kompensieren
konnen. Dann kommt es zur Entstehung eines Wirbels bzw. einer Turbulenz. Das
heisst, eine Gasschicht verldsst die Flussrichtung und dreht sich auf der Stelle. Da-
mit ist fiir die Flussrichtung Energie verloren gegangen. Auch das geht mit Druck-
verlust einher.

Das Verhiltnis von Beschleunigungskraft zu viskoser Kraft driickt man durch die
dimensionslose Reynoldszahl'” aus. Sie ist definiert als

d
Ro=p-u2 (C.16)
1

Man erkennt darin den viskosen Verursacher d/n und den der Beschleunigungskraft
p-u. d ist jetzt eine charakteristische Abmessung, z.B. der Durchmesser des Zy-
linders. u ist die mittlere Geschwindigkeit, mit der sich der Flow berechnen lédsst
durch

V=u-A, mit der Querschnittsfliche A, also A= g -d? (C.17)

Bei Zylindern entsteht etwa oberhalb einer Reynoldszahl von 2040 eine turbulente
Strsmung'®. Das bedeutet z.B. fiir Luft:

Abb. C.17 lasst erkennen, dass der Umschlagpunkt zu turbulenter Stromung im
Schlauch mitten im iiblichen Flowbereich liegt (vergleiche Abb. C.13), also nicht
vernachlidssigt werden kann. Typische Schlauchdurchmesser sind 15 mm bei Er-
wachsenen und 9 mm fiir padiatrische Patienten.

In der Stromungstechnik ist es iiblich, Druckverluste als Vielfache vom Bernoulli-
druck darzustellen. D.h.

Ap:§~g~u2 (C.18)

mit dem dimensionslosen Druckverlustbeiwert £.
Fiir Rohre wird aus ¢ noch das Verhiltnis Lange/Durchmesser herausgezogen und
die Rohrreibungszahl A eingefiihrt iiber

17 Osborne Reynolds, britischer Physiker (1842-1912)

I8 11 der Literatur findet man Grenzwerte von 2040 bis 2320. Hier wird die untere Zahl verwendet,
weil Durchmesseranderungen im Schlauch turbulente Stromung provozieren.



532 Hans-Joachim Kohl und Stefan Mersmann

Re > 2040 --> turbulente Rohrstrémung. Luft, 20°C, 1013mbar

=
— turbulent laminar
—
>

0 i i i i i
0 5 10 15 20 25 30

Durchmesser d / mm

Abb. C.17: Umschlagpunkt zu turbulenter Strémung im Schlauch. © H.-J. Kohl

sl

Daraus folgt z.B. fiir Hagen-Poiseuille

g-bﬁ (C.19)

64
Alaminar = IT (C20)

Erwartungsgeméil nimmt A;,;,inq proportional mit der Gasgeschwindigkeit bzw. der
Reynoldszahl ab, damit nach Multiplikation mit dem Bernoullidruck eine lineare
Flowabhingigkeit bleibt.

Blasius hat den Druckverlust fiir turbulente Rohrstromung berechnet zu

03164

A= (c.21)

RS,ZS

Hier ist A nur noch schwach vom Flow abhingig tiber die 4. Wurzel. D.h. der Verlust
an kinetischer Energie (Wirbelbildung) setzt sich durch. Es folgt nach Anwendung
der Gl. (C.19) bis (C.21):

I .
Ap =0,2414 702 . p075. v VTS (C.22)

Abb. C.18 zeigt den Druckabfall iiber verschiedene, in der Beatmung vorkommende
Durchmesser und Lingen, berechnet mit den oben beschriebenen Formeln. Die Lu-
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Druckabfall Ap (iber 2 Tuben und 2 Atemgasschlauchen Lupe auf Sprung laminar ——> turbulent
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Abb. C.18: Druckabfall iiber Schlduchen und Tuben. © H.-J. Kohl

pe zeigt, dass der laminare Bereich wegen des geringen Druckabfalls kaum Bedeu-
tung hat, vielleicht mit Ausnahme des kleinsten Durchmessers. Die Theorie ergibt
einen Sprung um das 1,5 fache beim Ubergang auf turbulent. In der Praxis nimmt
man ihn nicht wahr. Die diinnen angeschmiegten Linien entstehen durch die weiter
unten erkldrte Nidherungsfunktion mit Koeffizienten K, K».

Nicht nur der Gastransport durch Leitungen erzeugt einen Druckverlust, sondern
auch jede Querschnittinderung. Hier ist der Verlust durch Wirbelbildung vorherr-
schend, so dass die Beschreibung mit dem Druckverlustbeiwert ¢ vorteilhaft ist.
Zwei Standardsituationen sind: sprungartige Verkleinerung oder Vergroferung des
Durchmessers.

C.5.2.3 Sprungartige Rohrverengung

Der Druckverlust bei Ubergang aus einem (groBeren) Rohrquerschnitt A in einen
(kleineren) A, berechnet sich gemal:

ap, =551 (C.23)

Der Index 2 bezieht sich auf den kleineren Durchmesser. u, ist die mittlere Gas-
geschwindigkeit an dieser Stelle. Beim Eindringen des Flows in das Rohr mit dem
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kleineren Durchmesser schniirt sich der Flow zu einer noch kleineren Fldche A als
dem Rohrquerschnitt zusammen. Das Fldchenverhiltnis Ay/A, wird als Kontrakti-
onszahl ¥ bezeichnet. Aus ihr schitzt man {; ab zu:

2
L= 1,5.(%) (C.24)

mit 1

A A\ A\
¥ =0,615+0,018- =2 +0,1007-| =2 +0,2662-( =2 (C.25)
A A A

C.5.2.4 Sprungartige Rohrerweiterung

Der Druckverlust bei Ubergang aus einem (kleineren) Rohrquerschnitt A; in einen
(groBeren) A, berechnet sich nach gemif:
Apy =4 g T (C.26)

Der Index 1 bezieht sich auf den kleineren Durchmesser. | erhidlt man aus
2
A
4= (1 - —1) (C.27)

C.5.2.5 Koeffizienten K, K>

Bei der praktischen Arbeit, z.B. wenn man viele verschiedene Schlauchsysteme be-
schreiben muss, ist es sinnvoll, eine vereinfachte Darstellung zu wihlen. Dabei bie-
tet sich eine Potenzreihe mit den ersten zwei Koeffizienten an:

Ap=K - V+K,-V? (C.28)

Offensichtlich sind die lokalen Druckverluste durch Querschnittsverinderungen di-
rekt in K, wiederzufinden, die laminare Rohrstromung in K. Die turbulente Stro-
mung mit ihrer V17> Abhingigkeit ldsst sich brauchbar niherungsweise abbilden.
Ein besonderer Vorteil dieser Darstellung besteht darin, dass sich die Umkehrfunk-
tion (berechne V aus 4p) analytisch hinschreiben lisst.

19 Fiir die Gleichung wurden Punkte aus einer Zeichnung in [171] mit einem Polynom gefittet.
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V:

2
K, ( K ) L4 (C.29)

2K, 2.K,) K,

Fiir eine Abbildung der turbulenten Rohrstrémung sucht man sich 2 geeignete Fix-
punkte, in denen die exakte Beschreibung und die Niherung iibereinstimmen sollen.
Z.B. 4p = 0 und Apysi; = 35,9 mbar (das entsteht bei d = 10 mm, 1 = 1 m, Vfix =
4 {/s). Der obere Druckbezug ist bewusst weit oben gewihlt, weil Interpolationen
zu kleineren Druckwerten hin nur geringe Fehler erzeugen. Extrapolationen funk-
tionieren in der Regel nicht so gut, weil sie gerne in eine Richtung davonlaufen.
Damit erhélt man als Ndhrung:

mbar [10mm\* [/
K, =0,693 . -l — C.30
l,g/s(d)(m) (€30
35,9Vmbar -K
K, =—™ (C.31)
Viix
[\ 0571 FERCUC
‘ ix=\|— . -4 32
Vi (m) (IOmm) {/s (C.32)

Vergleiche dazu die diinnen Linien in Abb. C.18.

C.5.3 Temperaturdynamik

C.5.3.1 Adiabatische /isotherme Compliance

Wie wir oben an der allgemeinen Gasgleichung gesehen hatten, spielt die Tempe-
ratur eine mafgebliche Rolle in der Physik der Gase. Wir haben sie bislang aus
unseren Betrachtungen heraushalten konnen. Es gibt aber 2 Phidnomene, die fiir uns
relevant sind, bei denen die Verdnderung der Temperatur ein bestimmender Faktor
ist.

Temperatur ist ein Ma8 fiir die innere Energie des Gases (die Aufregung der Mas-
senpunkte). Driickt man Gas in einen Behilter, z.B. Schlauch oder Flasche, dann
verrichtet man Arbeit f pdV daran. Das fiihrt zu einer Erhohung der Temperatur.
Dadurch erhoht sich der Druck gemif3 der allgemeinen Gasgleichung zusitzlich.
Umgekehrt geht es auch. Wenn ein Kolben vom Gas herausgedriickt wird (Volu-
menarbeit), dann wird die dafiir erforderliche Energie aus der inneren Energie des
Gases genommen, d.h. die Temperatur sinkt. Genauso ist es beim Beschleunigen
des Gases: Beschleunigen fiihrt zur Abkiihlung, Abbremsen zur Erwédrmung.
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Wenn der Behilter gut isoliert ist, bleibt die Temperaturerhohung erhalten. Man
spricht dann von einem ,,adiabatischen® (= ,,nicht durchlassen*) Vorgang. Wird hin-
gegen die Temperatur schnell ausgeglichen, nennt man den Vorgang ,,isotherm*.
Die allgemeine Gasgleichung fiihrt fiir den isothermen Vorgang auf

Pabs*V =n-R-T = const. (C.33)

bei einer adiabatischen Kompression ergibt sich hingegen:

Pabs - V< = const. (C.34)

mit dem Adiabatenindex

f+2
K="—,
f
Darin ist f die Zahl der Freiheitsgrade der Luftmolekiile, siehe auch die Diskussion

zu C.11.
Leitet man daraus die Compliance ‘Uil—‘p/ ab, so erhilt man

2
fiir Lufts% —1.4 (C.35)

av \4
Cisotherm = —— = (C36)
dp  Ppabs
av 1 Vv
Cadiabatisch = d_ = (C.37)
P K Pabs

D.h. eine adiabatische Compliance ist 30 % kleiner als eine isotherme Compliance.
Im Labor werden gerne groB3e Glasflaschen als Compliance verwendet. Sie verhalten
sich naturgemif erst adiabatisch und nach einigen Sekunden Temperaturausgleich
isotherm. Das ist unbrauchbar. Deshalb fiillt man die Glasflaschen mit Kupferwolle,
die einen sehr schnellen Temperaturausgleich herbeifiihrt und von vornherein eine
isotherme Compliance ermoglicht.

C.5.3.2 Uberkritische Stromung

Der zweite wesentliche Temperatureffekt tritt bei Stromungen auf. Wir hatten bis-
her eine Beschleunigung des Gases durch einen Druckunterschied mit Hilfe der
Bernoulli-Gleichung berechnet. Dort wird kinetische Energie erzeugt. Das hat er-
wartungsgeméil eine natiirliche Grenze. Etwa dann, wenn die kinetische Energie
der thermischen Bewegung vollstindig in die Vorwirtsbewegung eingegangen ist,
bzw. wenn die zugehorige Geschwindigkeit, das ist etwa Schallgeschwindigkeit, er-
reicht ist. Man nennt so eine Stromung ’iiberkritisch’. Eine genauere Betrachtung
dazu leistet der folgende Abschnitt.
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Bei einem Druckverlust durch Stromung verringert sich die Dichte durch den ge-
ringeren Druck und die Temperatur nimmt wegen der aufgebrachten Beschleuni-
gungsarbeit ab, was der Dichteabnahme entgegenwirkt. Das wird erfasst durch die
Gleichung

2-M
= AV [ —— C.38
m = Plabs R- Tl ( )
Sie gibt den Massenfluss an, der entsteht, wenn man aus einem Reservoir 1 mit dem
Druck pi4p, iiber eine Offnung mit der Flidche A in ein Reservoir 2 mit dem Druck
DP2abs Gas stromen ldsst.

M Molmasse, Luft 29 g/mol
T, Temperatur im Reservoir 1, z.B. 293 K

¥ ist die Ausflussfunktion

A -(x%-x%) (C.39)
k—1
mit
= Padbs (C.40)
Plabs

¥ steigt mit fallendem x an und hat ein Maximum bei

K

2 k=1
Xrit = (—K+ 1) (C41)
=0,53 fiir Luft (C42)

Das bedeutet z.B. fiir Atmosphérendruck, also einen Hinterdruck pj,»s = 1bar, dass
man oberhalb einem Vordruck von pigps = 1,9 bar iiberkritische Stromung be-
kommt. Bei diesem Wert endet die physikalische Bedeutung von Y. Fiir kleinere
Werte von x bleibt es bei dem Maximalwert

1
2\« K
y’ =|— . s 4 f L f .4
max (K+l) 1 0,48 fiir Luft (C43)

Dieser Wert ist fiir iiberkritische Stromung zu verwenden.

Auch wenn es schwer zu erkennen ist, die Gleichung stimmt in unseren Atemwegsdruck-
Bereichen sehr gut mit der Bernoulli-Gleichung iiberein, die wir deshalb gerne als
Niherung verwenden. D.h. wir vernachldssigen bei ’geringen’ Druckdifferenzen
den Ausdehnungs- und Temperatureffekt. Um das zu zeigen, berechnen wir die Ge-
schwindigkeit u sowohl aus der Bernoulli-Gleichung (C.8) als auch aus Gl. (C.38)
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mit 7 = u-A - py, wobei die Dichte p, direkt hinter der Offnung auf dem Druck psps
aus piqps unter Beriicksichtigung der adiabatischen Kompressionsverhiltnisse folgt.

Resultat:
Ap 2RT,
— — —1/k
UBernoulli = |2° Uexakt = “¥ex (C.44)
p1 M
Austrittsgeschwindigkeit u Lupe
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Abb. C.19: Berechnung der Austrittsgeschwindigkeit von Luft aus einer Offnung
bei gegebenem Druckabfall 4p. © H.-J. Kohl

Abb. C.19 zeigt u zum einen exakt mit der Ausflussfunktion ¥, zum anderen be-
rechnet mit Bernoulli. Man sieht, dass die Ausflussfunktion knapp unter der Schall-
geschwindigkeit ihren Endwert erreicht (bei 314 m/s, Schallgeschwindigkeit 340
m/s). Die Lupe zeigt, dass die Abweichungen im interessierenden Bereich gering
sind, bzw. bis 100 mbar unter 2,3 % bleiben.

C.5.3.3 Anwendung der Theorie

Das bis hierhin angeeignete Werkzeug ldsst sich vielfach anwenden. Mochte man
wissen, wieviel Druck benotigt wird, um einen Flow durch eine Offnung zu bekom-
men, geniigt es meistens, die Bernoulli-Formel anzuwenden. Oder auch im umge-
kehrten Fall, wieviel Flow bekommt man bei einem vorgegebenen Druck, wenn man



C.6 Geritetechnik 539

durch eine Offnung abblist. Typisches Beispiel ist das Exspirationsventil (PEEP-
Ventil), bei dem durch Aufziehen von einem Spalt ein bestimmter Druck im Atem-
schlauch entstehen soll.

Hiufig hat man im pneumatischen System Engstellen, die iiberwunden werden miis-
sen. Z.B. ein schmaler Tubus, der in eine Trachea passen soll, wird auf einen Be-
atmungsschlauch mit gréBerem Durchmesser durch einen Tubuskonnektor verbun-
den. Dann kann man sich mit der Bernoulli-Formel klar machen, wieviel dynami-
scher Druck (= kinetische Energie) erzeugt werden muss, um den Flow hindurch zu
bekommen. Ein gewisser Teil davon wird dahinter dadurch zuriickgewonnen, dass
sich die Geschwindigkeit verlangsamt, weil sich der Stromungsquerschnitt wieder
vergrofert. Man nennt das Druckriickgewinnung, d.h. der Druck steigt in Fluss-
richtung an! Die oben aufgefiihrten Formeln geben fiir einfache Strukturen an, wie
viel netto verloren geht. Man sagt: wenn die Durchmesser-Erweiterung nicht ab-
rupt, sondern mit einem Winkel kleiner als 7° erfolgt, dann gewinnt man nahezu
den gesamten dynamischen Druck als statischen Druck zuriick

Moderne Beatmungsgerite wie die V500 geben als Atemwegsdruck die Summe aus
statischem und dynamischem Druck an, den sogenannten ,totalen” Druck. Dabei
sind die Beitrdge des dynamischen Drucks in der Regel klein.

C.6 Geratetechnik

C.6.1 Schlauchsystem

Zwischen Beatmungsgerit und Patient befindet sich das Schlauchsystem, Abb.
C.20.

Dieses hat einen nicht unerheblichen Einfluss auf die Beatmungsperformance und
auf das Monitoring des Patienten. Das Schlauchsystem besteht im Wesentlichen aus
einem inspiratorischen und einem exspiratorischen Abschnitt (sog. ,,.Schenkel*), die
am Y-Stiick miteinander verbunden sind. Im inspiratorischen Schenkel ist in der
Regel ein Anfeuchter eingefiigt. Im exspiratorischen Schenkel befindet sich eine
Wasserfalle, die den auskondensierenden Wasserdampf sammelt. Aus Sicht des Be-
atmungsgerites beginnt der Patient mit dem Tubus (oder Trachealkaniile), der an das
Y-Stiick konnektiert und in die Trachea eingefiihrt wird (vergleiche Abb.: C.11). Al-
ternativ kann dort eine Maske angeschlossen sein. In besonderen Fillen wird dort
zusitzlich ein Sensor eingefiigt, der Flow, Druck oder die CO,-Konzentration misst.
Solche patientennahen (= proximalen) Sensoren sind aus folgenden Griinden nicht
unproblematisch:

e sie erhohen den Totraum,

e sie erhohen die Resistance beim Aus- und Einatmen,

e die elektrischen oder pneumatischen Verbindungsleitungen und das Eigenge-
wicht miissen abgefangen werden.
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Abb. C.20: Ein typisches Erwachsenenschlauchsystem mit Anfeuchter, Y-Stiick und
Testlunge. © H.-J. Kohl

Unter dem technischen ,,Totraum* versteht man hier das Volumen, das mit Exspi-
rationsgas gefiillt ist (also CO; und vermindertes O, enthilt) und bei Beginn der
Inspiration in den Patienten zuriickgeschoben wird. Der gerite-bedingte Totraum
kommt zum patienteneigenen (= physiologischer) Totraum hinzu. Dieser entsteht
durch die Atemwege (Bronchien = serieller bzw. anatomischer Totraum), die nicht
am Gasaustausch teilnehmen und solchen Alveolen, die keinen oder stark vermin-
derten Kontakt zum Blut haben (= paralleler oder alveolarer Totraum). Der gesamte
Totraum V,,; ist die Summe dieser drei Anteile. Er hilft nicht bei der Ventilation,
erhoht aber das notwendige Mindest-Tidalvolumen und damit die Druckbelastung
der Patientenlunge. Man mochte folglich den Totraum so klein wie moglich hal-
ten. Dem entgegen steht der Wunsch, eine kleine Resistance zu haben, die ja die
Spontanatmung des Patienten behindert. Ein klein gebauter Sensor mit geringem
Totraumvolumen wird auch einen kleinen Leitungsquerschnitt haben, also eine hohe
Resistance.Das Schlauchsystem hat zwei fiir die Beatmung relevante Eigenschaften:

e es kann Volumen speichern und abgeben, d.h. es hat eine Compliance Cj,
e es setzt dem Atemgasstrom eine Resistance R entgegen.

Beide Grofen sollten so klein wie moglich sein, weil:

e das in die Schlauch-Compliance C; hinein und wieder herausgebrachte Volumen
nicht direkt gemessen wird. Eine indirekte Messung ist problematisch, wire aber
notwendig, um das Patientenvolumen ohne proximalen Flowsensor zu bestim-
men.

e die Schlauch-Resistance R die Erzeugung und Bestimmung des Atemwegsdrucks
im Patienten und die Spontanatmung des Patienten erschwert.
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Erneut widersprechen sich die Designvorgaben: ein kleines R bedeutet einen gro-
Ben Schlauchdurchmesser dg, was ein grofies C; zur Folge hat. Die konkrete Aus-
gestaltung des Schlauchsystems stellt daher immer einen Kompromiss dar.

Tabelle C.2 zeigt einige typische Compliance- und Resistance-Werte von Patienten,
Tuben (Innendurchmesser d;,p,s)und Schlauchsystemen.

Patientenart Cs Rys [dapus Konbus| ds C; Ko

m¢ / mbar|mbar / (£/s)| mm |mbar / (¢/s)?|mm|m¢ /mbar|mbar / (¢/s)?
Neonaten 3 30 3 340( 9 1 20
Piddiaten 20 20 5 300 9 1 20
Erwachsene 100 2 8 8| 15 2 2

Tabelle C.2: Typische Parameter fiir Patient, Tubus und Schlauchsystem

Von K; kommt man zur Resistance, indem man mit einem Flow multipliziert, z.B.
fiihrt die Multiplikation mit 1 ¢/s darauf, dass der Zahlenwert der Resistance gleich
dem von K, ist. dy ist der Schlauchdurchmesser, Ky, ist der K,-Wert fiir einen
Schlauchschenkel zum Y-Stiick hin. K;-Werte sind vernachlissigt.

C.6.1.1 Atemwegsdruckbestimmung

Nach den bisherigen Darlegungen sind folgende Eigenschaften des Schlauchsys-
tems zu bestimmen, um den Atemwegsdruck zu berechnen, siche Abb. C.21.
Inspiratorisch den Koeffizienten der Anschlusstiille K3, ¢; und die Widerstandskon-
stanten des Schlauchs K7;, K;, entsprechend exspiratorisch K., Kae, Ko, und
die Schlauchcompliance C;, wesentlich mitbestimmt durch die Gré8e des Anfeuch-
ters.

Solche Schlauchkonstanten lassen sich in einem gesonderten Mandver vor der Be-
atmung durch das Beatmungsgerit bestimmen, indem

e man hilt das Schlauchsystem dicht und blést es auf einen hohen Druck auf — Cj

e man blést durch das Schlauchsystem hindurch und am Exspirationsventil hinaus
— Gesamtresistance

e man Offnet am Y-Stiick und blést dort hinaus — inspiratorische Resistance

Mit Hilfe der Drucksensoren und der Schlauchcompliance ldsst sich der Schlauch-
complianceflow aus dem Fiilldruck p folgendermaf3en berechnen:

p=V,/C differenziert ergibt Vi=p-C,. (C.45)
Daher liefert die zeitliche Ableitung vom Fiilldruck der Compliance den Flow, der

hinein oder herausflieft. Der Druck am y-Stiick, der als p,, (= Atemwegsdruck)
angesehen werden kann, berechnet sich nédherungsweise zu
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K2refe

Ventilator

Abb. C.21: Beschreibungsgrofien eines Schlauchsystems zur Druckbestimmung. ©
H.-J. Kohl

V.\2 V.
Paw = Pi+ Koyefi- VI = Ko+ (Vi - %) -Ky; (Vi - %) (C.406)
oder auch
> y VS@ : 9 VSC
Paw :pe+K2refE'Vg + Ko Ve_T +Kie - Ve_T (C.47)

Darin sind K2,.¢1 und K2,,7E Konstanten des Beatmungsgerites, die den Druck
am Ausgang/Eingang der jeweiligen Tiille angeben. Die Schlauchcompliance wird
zunichst anteilig inspiratorisch und exspiratorisch aufgeteilt in Vy = V; + Vi, in der
Regel inspiratorisch groler wegen des Anfeuchters z.B. gemél 2/3, 1/3. Der in ei-
nem Schenkel daraus resultierenden Schlauchcomplianceflow ist (ndherungsweise)
hilftig resistiv wirksam, denn er bildet sich iiber die Lange des Schlauches erst aus
und ist nur am offenen Ende gleich dem berechneten Wert.

Offensichtlich kann man den Atemwegsdruck auf 2 Arten berechnen, ndmlich von
der Inspiration her kommend oder von der Exspiration. Dadurch gewinnt man eine
gegenseitige Uberwachung (das genau ist der Sinn von 2 Drucksensoren). Vorteil-
hafterweise bevorzugt man den Schenkel mit dem kleineren Flow, um die Fehler der
Druckabfall- Berechnung klein zu halten.
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C.6.1.2 Patientenflow

So wie es notwendig ist, Druckbilanzen zu bilden, um die Beatmung des Patienten
korrekt zu beschreiben, ist es auch notwendig, unterschiedliche Flows zu beriick-
sichtigen.

Im vorigen Abschnitt tauchte bereits der inspiratorische, der exspiratorische und der
Schlauchcomplianceflow auf. Bei der Diskussion der volumenkontrollierten Beat-
mung war von einem Leckflow die Rede, an anderem Ort von extern hinzugefiigten
Hilfsflows fiir z.B. Verneblung oder auch fiir gasformige Medikamentengaben. All
diese Flows miissen bilanziert werden. Es hat sich bewihrt, dafiir genau einen Sum-
mationspunkt zu wihlen und dann geméf dem Kirchhoff'schen Gesetz vorzeichen-
richtig aufzusummieren.

Patient

Ventilator

Abb. C.22: Summation der Flows am Y-Stiick. © H.-J. Kohl

Gemail Abb. C.22 ergibt sich, nach Kirchhoft aufaddiert

Vy=Vi=V,=V,-V, (C.48)
V,  Patientenflow
V;  Inspirationsflow
V.,  Exspirationsflow
Vs Schlauchcomplianceflow
V. Leckflow

Inspirations- und Exspirationsflow sind auf das Gerit bezogen und diirfen nicht mit
Vi und V), des Patienten verwechselt werden. Das sind dann die positiven bzw.
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negativen Werte von Vp. Offensichtlich kann man einen Flow aus allen anderen
bestimmen, je nach Kenntnis bzw. Sensorenverfiigbarkeit. Ublicherweise V,,. Hat
man aber einen proximalen Sensor, d.h. einen Sensor patientenseitig vom Y-Stiick,
so lisst sich V, berechnen und der zugehérige Sensor einsparen.

C.6.1.3 Leckflow

Noch unklar ist die Bestimmung des Leckflows. Hierfiir nutzt man folgende Eigen-
schaft des Patienten: Gas, das in den Patienten hineinstromt, muss auch wieder aus
ihm heraus kommen. Féngt man in der Ruhelage des Brustkorbs an, das Volumen
zu bilanzieren, dann muss bei der nédchsten Ruhelage die Volumenbilanz Null sein.
Ist sie stattdessen positiv, d.h. kam zu wenig exspiriertes Volumen zuriick, dann ist
diese Volumendifferenz in das Leck gegangen. Da es nicht ganz einfach ist, die Ru-
helagen zu bestimmen, kann man iiber mehrere Atemhiibe mitteln, z.B. mit einem
Filter. Solche gemittelten Flows nennt man ,,Minutenvolumen* MV. Losen wir die
Flowsumme C.48 nach V; auf und bilden das MV davon, so ergibt sich

MV(V) = MV(V)) =MV (V)= MV(Vy)— MV(V,) (C.49)

Wie man sich leicht klar macht, sind die MV von V, und Vp =0, so dass

MV(Vy) = MV(V)—MV(V,) (C.50)

Von den Mittelwerten zu einem Zeitverlauf gelangt man durch ein Druck/Leckflow-
Modell. Bei einer einfachen Offnung ergibt sich mit der Bernoulli-Formel V; ~
\/Paw- Bei einem Durchtritt durch ein Filter wiirde man einen linearen Verlauf er-
warten (die engen Poren erzeugen einen laminaren Flow) und bei einer durch den
Atemwegsdruck abhebenden Atemmaske einen iiberproportionalen Verlauf. Das
lasst sich brauchbar mit einem Potenzgesetz modellieren:

Vi = const-p%, (C.51)
- konstante Offnung gegen Atmosphire  « = 0,5
- Filter a=1
- abhebende Maske a>1

Damit ergibt sich die Proportionalititskonstante const, wir nennen sie ,,Leckleit-
wert“ G, zu

_ Mittelwert(Vy)

= C.52
7 Mittelwert(pg,,) ( )
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Wiihlt man fiir & die goldene Mitte, also eine 1, so ist der Mittelwert(p$,) gleich
dem Mitteldruck puy pean. Dann liest sich Gl. (C.51) folgendermaBen. Bei pg,y, =
DPaw.Mean 18t der Leckflow gleich dem mittleren Leckflow, dariiber und darunter ent-
sprechend groBer und kleiner. Der Zeitverlauf vom Leckflow ist gleich dem vom
Paw- Bei anderen « ist er etwas gestaucht bzw. gedehnt.

Verbliiffenderweise ist es sogar bei einem 100%igen Leck moglich, d.h. wenn exspi-
ratorisch nichts mehr zuriickkommt, einen Patientenflow zu berechnen. Der Rechen-
wert hingt dann aber von der Wahl von « ab, ist also dementsprechend unsicher.
Hier zeigt sich ein typisches Problem fiir den Ingenieur. Er ist gezwungen, Annah-
men iiber das Geschehen in der rauen Wirklichkeit zu machen (hier das a und die
Ruhesituationen), die nicht immer zutreffen. So wird es Situationen geben, die ge-
nau anders beschaffen sind als angenommen und das Gerit schlecht aussehen lassen.
Trotzdem scheint es besser, solche unvollkommenen Algorithmen zu verwenden als
keine.

C.6.2 Ventile

In Abb. C.14 und im Kap. C.2 tauchten bereits verschiedene Typen von Ventilen
auf, ndmlich Riickschlagventile, federbelasteter Offner, Druckminderer an der Gas-
flasche, HPSV als Inspirationsventil und das Exspirationsventil. Von dieser Vielzahl
an Typen sollen im Folgenden die beiden aufwendigsten niher erkliart werden: das
Inspirations- und Exspirationsventil.

Inspirationsventil ~Abb. C.23 zeigt das Funktionsbild des HPS V-Inspirationsven-
tils (,,High Pressure Servo Valve®), das in Abb. C.14 bereits zum Einsatz kam.

Gasauslass to = 1,5 ms
Induktiver ™ _»‘_ |_110/90 = 1,4 ms
Wegaufnehmer
Gasversorgung ) -
—_— 1| 2 |
)))))) 2 100 ¢/min
— / Y
£ A
Rubinkugel
Saphirsitz D / 0,8 mm
Druckaufnehmer Tauchspulantrieb = / v
Geforderter 4
Controller <_Durchfluss
- = tiow= 1ms

Abb. C.23: Funktionsschema eines HPSV. © Drigerwerk AG, Liibeck

In diesem hochdynamischen Ventil wird eine Rubinkugel vom Vordruck (der Gas-
versorgung, z.B. 5 bar) gegen den Saphirsitz gepresst und trennt so den Vordruck
vom Hinterdruck (Gasauslass, z. B. 1 bar). Ein Stofel kann die Rubinkugel mit Hilfe
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eines Tauchspulantriebs aus ihrem Sitz schieben. Die Auslenkung wird von einem
induktiven Wegaufnehmer gemessen.

Die ausgelenkte Kugel legt in Richtung Hinterdruck eine kleine Offnung frei, durch
die sich ein iiberkritischer Flow ausbildet. Die Grofe des Flows ist dabei propor-
tional zur Offnungsfliche. Die Offnung ist per Kennlinie mit der Wegauslenkung
verbunden. Eine groBer werdende Offnung erzeugt auch eine groBeres Flichenstiick
an der Kugel, das auf Hinterdruck liegt. Das hat zur Folge, dass die aufzubringende
Kraft umso groBer sein muss, je groBer die Offnung bzw. der Flow ist. Dies wieder-
um sorgt fiir einen monotonen Zusammenhang zwischen der Kraft der Tauchspule
zur Auslenkung®®. Da Position und Flow zueinander in eindeutiger Bezichung ste-
hen (Ventilkennlinie), wird eine analoge Positionsregelung unterlagert, die so einen
Flow mit ausreichender Genauigkeit einstellen kann. Auf eine nachfolgende Flow-
messung kann damit verzichtet werden. Es muss aber der Vordruck gemessen wer-
den, weil dariiber die Dichte des Gases bestimmt wird(siehe Gl. (C.38)) . Die rechte
Grafik in Abb. C.23 zeigt, wie schnell sich der Flow einstellt. Die obere Kurve zeigt
die Sprungantwort des Systems bei einem Sprung von 0 auf 100 {/min = 1,67 {/s
und die untere den zugehorigen Offnungsweg von 0,8 mm. Wie zu sehen, entsteht
der Flow erst nach einer Totzeit Ty, nach Weg6ffnung. Das liegt an der Messung
des Flows, die in einigem Abstand vorgenommen wird. Der Flowsprung erreicht
frithestens nach Abstand/Schallgeschwindigkeit den Flowsensor, d.h. der Abstand
betrug rechnerisch 340 m/s - 1,5 ms = 51 cm. Das Phinomen der Ausbreitung von
Druck-/Flow-Anderungen mit Schallgeschwindigkeit wird in diesem Aufsatz nicht
nédher behandelt. Es fithrt zu Druck- und Flowoszillationen aufgrund von Reflexio-
nen. Die damit verbundenen Stérungen werden durch Tiefpassfilter (z.B. mit einer
Zeitkonstanten von 20 ms) ausreichend unterdriickt. Dadurch wird die erreichbare
Druck-Regelqualitit limitiert (siehe Kapitel C.7).

Einige Leistungsdaten des HPSV-Ventils: Eingangsdruckbereich 2,7-6,5 bar abso-
lut; Flow O .. 3 {/s; Genauigkeit 2 %; Lebensdauer 200 Millionen Schaltspiele.

Exspirationsventil Ein Beispiel fiir ein direkt angetriebenes Exspirationsventil
ist in Abb. C.24 gezeigt. Auch hier erfolgt - wie beim HPSV - der Antrieb durch
einen Tauchspulmagneten.

Eine Zuleitung lenkt den Flow auf einen beweglichen Ventildeckel. Dieser erfihrt
von der Flowseite her den Druck p, der auf einen Sollwert (z.B. PEEP) hin ge-
steuert werden soll. Von der anderen Seite driickt ein Stofel mit der Kraft F ge-
gen den Deckel, der eine Fliche A = (7/4)- d? hat. Die Flowquelle, d.h. in der Re-
gel der ausatmende Patient, hat bei Flow = 0 einen hoheren Druck zur Verfiigung
als der Solldruck p = PEEP = F/A, d.h. sie ist in der Lage, den Deckel aufzudrii-
cken. Dabei wird der Spalt s gegen Atmosphire frei, durch den das Atemgas hin-
durch beschleunigt wird . Die dabei entstehende Gasgeschwindigkeit u errechnet
sich nach Bernoulli (siehe GI. (C.44)) zu u = +/2- p/p1. Uber die Spaltfliiche ergibt

20 Wie man mit Hilfe einer Tauchspule eine definierte Kraft erzeugt, ist bei dem folgenden Exspi-
rationsventil dargestellt.
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Abb. C.24: Direkt angetriebenes elektrodynamisches Exspirationsventil.
© H.-J. Kohl

sich daraus ein Flow = u-s-n-d. Bzw. die notwendige Spalthohe s berechnet sich
zu s = Flow/(m-d)- \Jp/(2p).

Die Kraft F lésst sich vorteilhaft mit einem Tauchspulantrieb realisieren. Dabei
taucht die Antriebsspule in den Luftspalt eines Magneten ein, in dem die magne-
tische Flussdichte B wirksam ist. So eine magnetische Anordnung gewinnt man aus
einem Permanentmagneten (die dunkle Scheibe) mit z.B. einer Remanenz B = 0,4
Tesla. Diesen umkleidet man mit geeignet geformten Weicheisen-Polschuhen. Sie
lenken das magnetische Feld zu einem Luftspalt so, dass dort nahezu verlustfrei
B vorliegt. Auf einen zylindrischen Tauchkorper wird die Antriebsspule gewickelt.
Beaufschlagt man sie mit einem Strom /, so entsteht eine Lorenzkraft F = [r - B- 1,
wobei [r die Linge des Drahtes im Magnetfeld ist. Beachte, dass aufgrund der An-
ordnung das Magnetfeld radial durch den Spalt tritt und immer senkrecht auf dem
Draht steht. Fiir die elektrische Ansteuerung muss ein definierter Strom eingeprigt
werden, in Abb. C.24 durch eine spannungsgesteuerte Stromquelle realisiert.

Design-Beispiel: p =5 mbar,d =30 mm — F =0,35 N;
Designvorgabe 10 mA/mbar — [r = 1,76 m — Anzahl Windungen n = 187;
Flow=1{/s —» s=0,37 mm

Mithilfe einer zweiten Spule der Drahtlinge Ip kann die Geschwindigkeit § der
Tauchspule gemessen werden (leider nicht die Position). Dabei entsteht in der Spu-
le die induzierte Spannung U; = [p - B - 5. Koppelt man diese Spannung geeignet
verstirkt zuriick, ldsst sich damit eine einstellbare Dampfung realisieren. Das ist
wiinschenswert, weil ein leicht beweglicher Ventildeckel zur schwingenden Wech-
selwirkung mit dem Flow neigt und dadurch Brummtone erzeugt. Andererseits ist
eine hohe Dynamik des Stellvorgangs genauso erwiinscht.
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C.6.3 Druck-/Flowquelle

So wie eine Unterscheidung in volumenkontrollierte und druckkontrollierte Beat-
mung relevant ist, so gibt es auch 2 Arten von Gasquellen: Flowquellen und Druck-
quellen. Sie sind direkt analog zu Strom- und Spannungsquelle zu sehen, siehe dazu

Abb. C.25. .
I B v
Ri O
O RN
a) - b) .

Abb. C.25: Ersatzschaltbild einer Druckquelle a) und einer Flowquelle b).
© H.-J. Kohl

Ein wichtiges Beschreibungsmerkmal ist der Innenwiderstand der Quelle. Er sagt
aus, wie gut der Druck oder der Flow gehalten wird, wenn sich die Last dndert.
Ist er wesentlich grofler als der Lastwiderstand, liegt eine Flowquelle vor, ist er
wesentlich kleiner, liegt eine Druckquelle vor.

Eine Druckquelle hat einen bestimmten Druck, den sie im Leerlauf (ohne Last, kein
Flow) und bei hoher Last (viel Flow) so gut wie moglich hilt. Eine reale Druck-
quelle beschreibt man durch eine ideale, die ohne Druckverinderung beliebig hohe
Flows erbringen kann, plus dem Innenwiderstand in Reihe. Der Innenwiderstand ist
moglichst klein. Ein typischer Vertreter ist eine Gasflasche mit einem Druckminde-
rer.

Eine Drucksenke hat die gleichen Eigenschaften wie eine Druckquelle aber mit der
Besonderheit, dass der Flow immer negativ ist, also in die Senke hineinflie3t. Bsp:
Exspirationsventil.

Eine Flowquelle hat einen definierten Flow, den sie im Leerlauf (Kurzschluss, oh-
ne Druck) und bei hoher Last (viel Druck) so gut wie moglich hilt. Eine reale
Flowquelle beschreibt man durch eine ideale, die ohne Flow-Verinderung belie-
big hohe Driicke erbringen kann plus einen parallel geschalteten Innenwiderstand.
Der Innenwiderstand ist moglichst grof3. Typische Vertreter sind ein mit konstanter
Geschwindigkeit bewegter Kolben und die Blenden mit iiberkritischer Stromung,
ein Beispiel dafiir ist das HPSV Abb. C.23.

Hat man eine Quelle mit viel Reserve in Bezug auf den bendtigten Arbeitsbereich,
dann kann man daraus den jeweils anderen Typ erzeugen. Beispiel: ein Druck-
quelle mit 5 bar kann durch eine nachgeschaltete Resistance in eine Flowquelle
verwandelt werden, die bei Arbeitsdriicken bis zu 100 mbar den Flow um maxi-
mal 2 % #ndert. Das ist ein beliebtes Verfahren in der Klinik, um mit Hilfe des 5
bar-Wandanschlusses einen konstanten Flow mit Medikamenten angereichert dem
Atemgas beizumischen, z.B. ein Verneblergas.

Da man selten diese Reserven zur Verfiigung hat und oftmals beide Quellen-
typen braucht, kommt man nicht umhin, anstelle der einfachen physikalischen
Druck/Flowkonstanz eine geregelte Quelle mit Hilfe eines Reglers herzustellen.
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C.6.4 Sensoren

Drucksensorik  Typischerweise werden Membransensoren mit piezoresistiven
Halbleiter-Dehnungsstreifen verwendet. Dabei werden mehrere Dehnungsstreifen
in geeigneter Weise in einen Halbleiterkristall (sog. ,,Die*) gedtzt und in einer Brii-
ckenschaltung vermessen, vgl. Abb. C.26.

Abb. C.26: Aufbau eines piezoresistiven Halbleiter-Drucksensors, nach [69].
© H.-J. Kohl

Darin zeigt a) einen Querschnitt durch den Sensor. Die Druckdifferenz p.. - p_ ver-
formt die Membran, auf welcher die Dehnungsmessstreifen (DMS) eingeitzt sind
a) und b). Deren Widerstandsverhiltnisse werden durch eine Messbriicke c) in eine
Spannung umgewandelt. Zwei Dehnungsstreifen (1, 2) befinden sich am Rand, sie
werden gestaucht, wihrend die beiden anderen in der Mitte gedehnt werden. Eine
Umkehrung des Drucks fiihrt zu einer Vertauschung der gestauchten / gedehnten
Bereiche und damit zu einer Umkehrung von U,e5.

Halbleiter haben im Gegensatz zu Metallen einen besonders hohen piezoresistiven
Effekt, weil eine Verformung des Kristalls die Struktur der Energiebénder mit verin-
dert und damit auch den spezifischen Widerstand. Bei Metallen hingegen ist alleine
die Verdnderung der Geometrie ma3gebend, d.h. wird ein Metallstreifen gedehnt,
wird er dabei schmaler und ldnger und sein Widerstand steigt.

Flowsensorik Fiir die Flowmessung bietet sich zunéchst die Messung des Druck-
abfalls iiber einem definierten Stromungswiderstand an. Bekanntestes Beispiel ist
der Pneumotachograph. Er besteht aus einer Vielzahl schmaler Rohren, in denen
wegen der kleinen Durchmesser keine turbulente Stromung entsteht. Damit hat man
einen konstanten Widerstand tiber den interessierenden Flowbereich und kann durch
eine empfindliche Druckmessung, typisch 2 mbar Vollausschlag, den Flow messen.
Nachteil: empfindlich gegen Verschmutzung z.B. durch Wasser.

Die Messung des Druckabfalls tiber eine einfache Widerstandsblende hat den Nach-
teil, dass dieser wegen der quadratischen Flowabhidngigkeit keine gleichmifBige
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Sensitivitdt im gesamten Messbereich hat und so bei kleinen Flows ein grofe-
rer Messfehler entsteht. Eine mogliche Abhilfe ist die Kompensation der quadra-
tischen Charakteristik durch eine flowabhingige Offnung, z.B. ein weicher Silikon-
vorhang im Rohr. Er wird durch den Flow aufgedriickt und hat bereits bei kleinen
Flows einen nennenswerten Druckabfall. Nachteile: Verschmutzungsgefihrdet; es
ist schwierig, einen Vorhang mit reproduzierbarer Kennlinie zu bauen.

Ein recht genaues, aber teures Messverfahren ist das Messen mit Ultraschall. Hierbei
misst man die Frequenzverschiebung, die der Schall durch die Geschwindigkeit des
stromenden Gases erfahrt (Doppler Eftekt).

Ein preiswertes und brauchbares Prinzip ist die Messung der Abkiihlung eines er-
wirmten Gegenstandes, z.B. eines Drahtes oder Messwiderstandes durch den Gas-
strom. Ein solches ,,Hitzdrahtanemometer* ist folgenderma3en aufgebaut. Ein er-
hitzter Draht der Linge [ (z.B. 5 mm) und Durchmesser d (z.B. 12 ym) mit der Tem-
peratur 74 (z.B. 400 °C) ist quer zur Flussrichtung angebracht. Die Temperatur des
Gasstromes vor dem Sensor betriigt 7,,. Aufgrund der Ubertemperatur AT = T;—T,
flieBt fortwihrend ein Wirmestrom Q in das Gas ab. Da der elektrische Widerstand
temperaturabhingig ist, nimmt der Widerstand durch die Abkiihlung zu. Um den
Draht zu erwirmen, wird eine elektrische Leistung benotigt P = R, - I> wobei R,
dem elektrischen Drahtwiderstand und I dem Strom durch den Draht entspricht.
Streicht nun das Gas am Sensordraht mit der Geschwindigkeit # vorbei, so ersetzt
es fortlaufend das erwdrmte Gas durch kiihles. Das bedeutet, es muss im Vergleich
zum ruhenden Gas mehr Wirme erzeugt werden, um die Temperatur zu halten. Die-
sen Zusammenhang beschreibt das King’sche Gesetz, 2!

Rq-P=Q=(Tg-Ta)-1-(a+b- e-u) (C.53)
a =124
b =1,06
C
=i ed

Wirmeleitfihigkeit, z.B. Luft 0,026 W/(m - K)
» molare Wirmekapazitit bei konstantem Druck, 29 J/(mol - K)
'mol  Molvolumen, = 22,4 (¢/mol)-(T /273K)

<~ -°

Der Flow ist proportional zur Geschwindigkeit, die sich aus der Sensorgeometrie
ergibt, z.B. gemif3 Gl. (C.17). Wie wir es von idealen Gasen schon kennen, sind
MaterialgroBen, hier das Molvolumen und die molare Wirmekapazitit, fiir die in-
teressierenden Gase untereinander nahezu gleich. Die Warmeleitfahigkeit allerdings
ist von der Molekiilgroe und -masse abhéngig. V,,,; ist proportional zur Tempera-
tur, A etwa proportional zur mittleren thermischen Molekiilgeschwindigkeit, also

21 Louis Vessot King, kanadischer Physiker (1886-1956). Die Schreibweise mit Konstanten der
kinetischen Gastheorie geht aus der iiblichen dimensionslosen Schreibweise mit Nusselt- und
Prandtl-Zahl (siehe z.B. O. Fiedler, ’Stromungs- und Durchflussmesstechnik’, Oldenbourg Ver-
lag, 1992, ISBN 3-486-22119-1) folgendermaBen hervor. Ausgehend von I?R = Nu - 7 IAT und
Nu=0,42Pr%2 +0,57Pr%3 RO mit Pr = Cp/(0Vinot) -1/ A = 4x/(9k = 5),k = 1,4 und R, = udp/n
folgt die Gl. (C.53).
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zur Wurzel aus der Temperatur. Die anderen Materialgrolen sind kaum von der
Temperatur abhingig. Problematisch wird es bei Wasserdampf-gesittigter Luft, in
der kondensierte Tropfchen enthalten sind. In der Nihe des Drahtes absorbieren sie
Verdampfungswirme, d.h. das Signal wird nicht unerheblich veridndert. Mit Hilfe
einer aktiven Regelung der Speisespannung einer Briickenschaltung hilt man den
Widerstand konstant, und damit auch dessen Temperatur, vgl. Abb. C.27.

Umess

. Flow
Hitzdraht -

Abb. C.27: Hitzdraht in einer Briickenschaltung zur Flowmessung. © H.-J. Kohl

Da dies durch einen aktiven Operationsverstédrker geschieht, ist diese Schaltung in
der Lage, die thermische Trigheit des Drahtes weitgehend zu kompensieren, so
dass man von der thermischen Grenzfrequenz des Drahtes (z.B. 10 Hz) in den kHz-
Bereich gelangt.

Abb. C.28 zeigt einige der diskutierten Verfahren im Vergleich.
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Abb. C.28: Kennlinien von drei Flowmessverfahren: Pneumotachograph (oben),
Blende (mitte), Hitzdraht (unten). © Drigerwerk AG, Liibeck

Oben: Pneumotachograph mit einer linearen Kennlinie. Mitte: eine Blende mit rech-
nerisch d = 12,8 mm in einem Schlauch von 15 mm Durchmesser. Unten: Hitzdraht-
anemometer. Die wurzelférmige Kennlinie hat den Vorteil, bei allen Flowwerten
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eine dhnliche relative Genauigkeit zu haben, d.h. kleine Flows werden dhnlich ge-
nau gemessen wie grofle Flows. Da der Flow eine extensive (= mit der Grofle des
Objekts anwachsend, im Gegensatz zu intensiv = unabhéngig von der GroBe des
Objekts) Messgrofie ist, ist diese Charakteristik besonders geeignet.

Gassensorik  Fiir die Beatmung sind eine Reihe von Gaskonzentrationen interes-
sant z.B. O, und CO,. Um diese Gaskonzentrationen zu messen, konnen verschie-
dene physikalisch-chemische Effekte genutzt werden. Fiir die Messung von CO; ist
z.B. die Absorption elektromagnetischer Strahlung im nahen und mittleren Infrarot-
bereich gut geeignet, vgl. dazu Kap. 14.2.3.

Fiir O, findet man geeignete chemische und paramagnetische Sensoren. Preiswerte
chemische Sensoren sind eher langsam (Zeitkonstanten von einigen 10 s) und ver-
brauchend, d.h. man kann damit zeitliche Mittelwerte messen, aber beispielsweise
nicht den Zeitverlauf einer Ausatmung verfolgen. Ferner miissen chemische Senso-
ren regelmiBig erneuert werden. Sauerstoff hat im Gegensatz zu den meisten ande-
ren Gasen die Besonderheit, paramagnetisch zu sein. Damit lassen sich (technisch
aufwindige) Sensoren bauen, die schnell sind und eine lange Lebensdauer haben.

C.7 Regelung Gerite-interner Grofien

Die Regelungsaufgaben in einem Beatmungsgerit sind vielfiltig. Gemé$ der Kate-
gorisierung in Kap. 2.6.5 gehoren solche geriteinternen Regelungaufgaben entwe-
der zur Kategorie I (,,Gerite-interne Regelkreise*) oder zur Kategorie II (,,patien-
tenorientierte Regelkreise™), bei denen es zu einer Riickwirkung vom Patienten auf
die Regelung kommt. Bei einem Beatmungsgerit sind hier beispielsweise die Re-
gelung der inspiratorischen O,-Konzentration (Kategorie I) oder die geréteinterne
Beatmungsdruck-Regelung (Kategorie I oder II) zu nennen.

C.7.1 Inspiratorische Atemwegs-Druckregelung mit einer
Flowquelle

Im Folgenden soll beispielhaft ein Regelungsproblem der Kategorie II ausfiihrlich
erldutert werden: ,,wie kann man mit einer Flowquelle den Atemwegsdruck pg,,
aufbauen und konstant halten“? Dies ist insofern eine gut 16sbare Fragestellung, als
auch ohne Patient eine Mindestlast vorliegt, nimlich die Compliance des Schlauch-
systems als integrierende Komponente. Stellt man zunéchst die Regelung auf den
(am Y-Stiick verschlossenen) Schlauch als alleinige Last ab, kann man auch oh-
ne Patient ein Druckmuster aufbauen. Bei einer falschen Auslegung der Regelung
kann die Regelung allerdings instabil werden [17]. Daher wird die Regelung im Fol-
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genden mit Hilfe eines Bode-Diagrammes>? ausgelegt. Das Blockschaltbild in Abb.
C.29 zeigt die Konfiguration des Regelkreises fiir den Atemwegsdruck p,,.

Prous
g— Rrs y
T G ]

Patient

1 V2 B
K1+ 75 ) = ? TC 1P~
N
PI-Regler Flowquelle Schlauch
GFi\Ier(s) <
Anti-Aliasing

Abb. C.29: Blockschaltbild der Regelungsaufgabe. © H.-J. Kohl

Der zu regelnde Prozess besteht aus einer idealen Flowquelle, die einen Volumen-
strom in die rein kapazitive Last der Schlauchcompliance Cj treibt. Der in den
Patienten abflieBende Volumenstrom Vpa, ergibt sich aus den pneumatischen Fi-
genschaften des Patienten (R,s, C,5), wobei das Blockschaltbild das Wirkschalt-
bild aus Abb. C.3 wiedergibt. Die Riickfiihrung der Messgrofie p,, erfolgt tiber
das Antialiasing-Filter Grjy, (s). Dabei kann die Eigen-Dynamik des Drucksen-
sors im Vergleich zur Filterdynamik vernachlédssigt werden. Der Muskeldruck pj,,
tritt regelungstechnisch als Storgrofe auf. Der gemessene pay mess 1St gegeniiber
dem wahren p,, durch das Messsystem verdndert, im Wesentlichen durch ein
Antialiasing-Filter. Bekanntermaflen besitzt das negativ riickgekoppelte Signal
Paw_mess durch die Vorzeichenumkehr einen Phasenunterschied von -180° gegen-
iber paw_son- Gemil dem Nyquistkriterium23 muss bei derjenigen Frequenz, bei
der der offene Regelkreis eine Phase von ¢ = -180° hat, die Gesamt-Verstirkung
|Go(s)| < 1 sein, sonst wird der geschlossene Regelkreis instabil.

Betrachten wir zunichst das System ohne Patienten, d.h. Vpa, = 0. Dann ist die
Schlauchcompliance der Strecke alleiniger Integrator beziiglich des Flows und sorgt
fiir die ersten -90° Phasenverschiebung. Fiir die verbleibenden -90° muss man sich
Stellglied und Strecke genauer ansehen. Um ein Uberschwingen gering zu halten,
sollte bei der Verstirkung 1 eine Phasenreserve von z.B. 50° bestehen. Bei der
Durchtrittsfrequenz fp sollte daher der Beitrag von Stellglied und Strecke zur Pha-
senverschiebung nicht mehr als -40° betragen. Welche Komponenten kommen als
frequenzbegrenzende / phasenschiebende in Frage?

Ein Vergleich der Zeitkonstanten 7; verschiedener Komponenten zeigt das domi-
nante Verhalten des Antialiasing-Filters.

22 Hendrik W. Bode, US-amerikanischer Elektrotechniker (1905 - 1982)
23 Harry Nyquist, US-amerikanischer Physiker, geb. in Schweden (1889 - 1976)
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- Flowquelle HPSV, vgl. Abb. C.23 T =1,5ms
- piezoresistiver Drucksensor nach Datenblatt, 75 = 0,1 ms
- verfiigbares Hitzdrahtanemometer, T3 =0,5 ms
- Antialiasing-Filter der digitalen Abtastung mit 74 = 7,2 ms,
bei einer Abtastzeit von To =10 ms

Erkldrung: Moderne Beatmungsgerite verwenden Mikrocontroller. Per Design wird
eine Taktzeit T festgelegt, innerhalb der alle Realtime-Entscheidungen getroffen
und umgesetzt werden. D.h. die Messung von Druck und Flow hat stattgefunden,
der Regler hat die Daten verarbeitet und die Stellglieder setzen die neuen Sollwerte
um. 7y = 10 ms ist ein brauchbarer Kompromiss zwischen Aufwand fiir den Mikro-
controller und Beatmungsperformance. Die Messung vom z.B. Druck geschieht mit
einem Analog-Digital-Wandler, der alle 10 ms einen Wert greift.

Der Druck hat aber durchaus hohere Frequenzanteile als 1/10 ms = 100 Hz. Was
geschieht mit diesen? Sie tauchen als Frequenz ,,mit falschem Namen* (als Alias)
auf. Wenn z.B. ein 100 Hz Sinus mit 10 ms abgetastet wird, dann trifft man bei jedem
Abtastschritt immer auf dieselbe Phase, also denselben Wert — man glaubt einen
konstanten Wert zu sehen, d.h. 100 Hz treten unter dem Namen 0 Hz im Spektrum
auf. Von 100 Hz abweichende Frequenzen tauchen als Schwebungsfrequenz (also
Differenz zu 100 Hz) auf. Unverfilschte Werte entstehen erst unterhalb 50 Hz. Diese
Diskussion entspricht dem Abtasttheorem von Nyquist. So ist 1/(2-T) die Nyquist-
Frequenz. Man muss also mit einem Analog-Elektronik-Filter vor der Abtastung das
Signal geniigend stark Tiefpass-filtern, damit unterhalb der Nyquist-Frequenz keine
nennenswerten Stérungen mehr zu sehen sind.

Als Antialiasing-Filter wurde ein Butterworth?*-Filter dritter Ordnung ausgewihlt.
Die Ubertragungsfunktion ist gegeben durch

1
(Ty-s+1)-((T4-8)2+T4-s+1)

GFitrer (8) = (C.54)

Abb. C.30 zeigt das zugehorige Bode-Diagramm fiir eine Grenzfrequenz von 22 Hz.
Bei 50 Hz betrigt die Ddmpfung -22 dB, bei 100 Hz -40 dB. Das mag geniigen fiir
eine Alias-Unterdriickung®’. Die Phase betriigt -40° bei 7 Hz. Die Wahl von fp, fillt
also auf 7 Hz.

Damit ist der Proportionalteil K, des Reglers in etwa bestimmt. Man beachte, dass
K, aus einer Druckabweichung py(s) den Flow V;(s) erzeugt. Damit entspricht K »
einem pneumatischen Leitwert. V;(s) wiederum erzeugt an der Impedanz 1/(s- Cy)
den Druck pg,(s).

Vils) = Kp-

. C.55
T ) (C.55)

DPaw(s) =

24 Stephen Butterworth, britischer Physiker (1885 - 1958)

%5 Einschitzungen wie °das mag geniigen’ treten in diesem Kapitel mehrfach auf. Eine Diskussion
dessen erfolgt am Ende des Kapitels.
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Bode Diagramm vom Anti-Alias Filter G
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Abb. C.30: Bode-Diagramm der Ubertragungsfunktion des Antialiasing-Filters
(Butterworth-Filter dritter Ordnung). © H.-J. Kohl

K, darf so groB gewihlt werden, dass bei fp = 7 Hz die Verstirkung pgy/ps = 1
vorliegt. Fiir den Grenziibergang s = o + jw — jw und mit w = 27 f folgt fiir K,

K,=2rfp-Cs (C.56)

Es wird nun angenommen, dass die kleinste Compliance, fiir die der Regler ausge-
legt sein soll, 1 m¢{/mbar betragen soll. Unter dieser Annahme gilt

K, = (1 m{/mbar)-27r-7Hz = 0,04 (£/s)/mbar (C.57)

Wird der Druck im geschlossenen Schlauch (d.h. ohne Patienten) mit dieser Ver-
starkung geregelt, so ergibt sich als Sprungantwort eine akzeptable Dynamik ohne
Uberschwingen, siehe Abb. C.31 ,,Sprungantworten*.

Natiirlich ist der primidre Zweck eines Beatmungsgerites nicht die Regelung des
Schlauchdrucks, sondern die Beliiftung eines Patienten. Man erkennt, dass die ge-
ringe Verstirkung K, nicht geniigt, um zusitzlich zu C eine Patientencompliance
C,s, die leicht 100 - C; betragen kann, mit adidquater Dynamik zu beliiften (Abb.
C.30).

Die Ubertragungsfunktion der Strecke ,,Schlauchcompliance + Patient* ldsst sich
gemiB Abb. C.29 leicht berechnen: der Flow V; flieBt in die Schlauch-Impedanz
1/(s-Cjy), der die Patientenimpedanz R, + 1/(s- C,s) parallel geschaltet ist. In Sum-
me ergibt sich daher die Impedanz



556 Hans-Joachim Kohl und Stefan Mersmann
Panls) I I
Zyirs(s) = — =7 = 1 . (C.58)
Vi(s) Z 7 s~CS+R”+%

Die Phasenverschiebung des offenen Regelkreises hin zum Summenpunkt wird
durch diese Impedanz und die des Antialiasing-Filters bestimmt. Verwendet man
das zuvor bestimmte K, so erhilt man einen sehr langsamen Druckanstieg.

Hier hilft ein Integralanteil im Regler. Wir wihlen ihn so, dass bei fp ohne Patient
die Phasenreserve nahezu aufgezehrt ist, nehmen also in Kauf, dass ohne Patient das
System Schwingungsneigung haben wird. Eine Nachstellzeit fiir den Integrator von
30 ms (das entspricht 5 Hz) passt dazu. Er erzeugt bei 5 Hz eine Phasenverschiebung
von 45°. Ausgangspunkt der Frequenzgang-Analyse in Abb. C.31 ist Goffenp(s)
(d.h. P-Regler + Strecke) geméif

Pay_mess(5)
pa(s)

mit den Werten K, = 0,04 ({/s)/mbar, Cy = 1,5 m{/mbar, R,; = 5 mbar/({/s) und C,,
= 100 m¢{/mbar.

= Kp-Zsirs GFilter(s) (C.59

GaffenP(S) =

30 Bode Diagramm der Systemabaschnitte mit PI-Regler 14 Sprungantworten
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Abb. C.31: Bode-Diagramm der Ubertragungsfunktionen verschiedener Strecken/
Regelungsabschnitte der fertigen Regelung und die Sprungantwort. Zusitzlich:
Sprungantworten ohne I-Regler, mit und ohne Patient. © H.-J. Kohl
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Kurzinterpretation:  bei niedrigen Frequenzen ist fiir G, s eqp(s) der Integrator
C,, bestimmend, das Plateau entsteht durch R, und der steile Abfall ab 20 Hz durch
Cy und Grijrer(5).

Wird nun ein PI-Regler mit Verstirkung 1 und einer Nachstellzeit 7y = 30 ms hin-
zugenommen, d.h. Gp;(s) = 1+ 1/(Tx - 5), so sorgt dieser bekanntermafen fiir eine
Anhebung der Verstirkung bei niedrigen Frequenzen. Bei der resultierenden Durch-
trittsfrequenz fiir G, r.,p; von 1 Hz ist die Phasenreserve mit 80° noch hoch. Die
Sprungantwort ist brauchbar, diirfte aber gerne besser sein. Da der Regler fiir alle
Patienten geeignet sein soll, also auch fiir hochresistive, wird die Phasenreserve hier
nicht ausgeschopft. Eine weitere Verbesserung ist moglich, indem man sich auf die
Eigenschaften des Patienten adaptiert und K, entsprechend anhebt. Schlieit man
z.B. nach unten hin Neonaten aus, d.h. die Patienten haben ein R,; < 20 mbar/(¢/s)
und C,; > 10 m{/mbar, dann kann K, verdoppelt werden, vgl. dazu Abb. C.32.
Was geschieht aber, wenn der Patient nicht passiv ist? Dann reicht die Impedanz-
Beschreibung nicht aus. Stattdessen muss man p,,,s als Storung ansehen, die ausge-
regelt werden soll. Die Ubertragungsfunktion dafiir ergibt sich aus Abb. C.29 zu

Paw(s) 1

GS[ (S) = -
oer pmus(s) (l +er ) GFilter : KP ’ GP[ + ZZ_r;)

(C.60)

Abb. C.32 zeigt die Charakteristik der Regelung fiir unterschiedliche Patienten und
der adaptierten Reglerverstirkung K,.

Atemhub = Fihrungsverhalten

Atemzug = Storverhalten
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Abb. C.32: Fiihrungs- und Storverhalten der Regelung. © H.-J. Kohl
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Fiihrungsverhalten: Der Druck-Sollwert p,; ist hier kein reines Rechteck, son-
dern mit 50 ms tiefpassgefiltert, um dem Uberschwingen die Schirfe zu nehmen.
Die Beatmung vom Schlauch alleine schwingt erwartungsgemaf stark iiber (sie-
he Diskussion zum I-Regler). Fiir einen grofen Patienten erweist sich K, = 0,08
(£/s)/mbar als etwas schwach, d.h. die Uber- und Unterschwinger sind deutlich gré-
Ber. Ein pédiatrischer Patient mit R,.; = 20 mbar/(¢{/s) und C,; = 0,01 £{/mbar dagegen
wird gut ausgeregelt. Eine Anpassung auf 0,2 ({/s)/mbar verbessert das Ergebnis fiir
einen erwachsenen Patienten erheblich.

Storverhalten: Auch der inspiratorische Teil eines Atemzuges vom Patienten
wird jeweils befriedigend ausgeregelt. Hier ist die treibende Kraft der Muskeldruck

pmus-

Anmerkung zur Qualitiit des Reglers und der Auslegung des Antialiasing-Fil-

ters:  Sucht man nach Kiriterien fiir die notwendige Qualitét des Reglers und damit
verbunden nach der notwendigen Schnelligkeit der Quelle und der Dampfung des
Antialiasing- Filters, so tut man sich schwer. Z.B. wei3 man nicht, was ein Pati-
ent an Regelgenauigkeit braucht; stort es ihn, wenn ein Solldruckverlauf nicht ge-
nau eingehalten wird ? Vielleicht findet er Uberschwingen angenehm. Nimmt man
sich der Einfachheit halber vor, zumindest dieselbe Qualitit wie *Atmung ohne Be-
atmungsgerit’ zu realisieren, wird man scheitern, denn die Konstanz des Atmo-
sphéarendrucks kann man nicht erreichen. Stattdessen setzt man sich als Ingenieur
das Ziel, aus den bezahlbaren technischen Moglichkeiten das Maximum an Quali-
tat herauszuholen, zumindest nicht schlechter zu sein als die Konkurrenz. Ein ers-
tes Designziel konnte sein: halte das Uberschwingen unter 10%. Das bedeutet: ein
gewiinschter Solldruckverlauf wird so genau und so robust wie moglich eingehal-
ten. Bezahlbar heif3t hier z.B.: nimm einen Mikrocontroller und wihle eine Taktzeit
von 10ms. Das zugehorige Antialiasing-Filter wird nicht so sehr dafiir gebraucht,
um Storungen wie HF- oder Brummeinstrahlung zu unterdriicken, das erreicht man
besser durch gute Schirmung der Elektronik, sondern vielmehr dafiir, die Oberwel-
len der notwendigen Beatmungsdriicke, -flows zu entfernen. Bei dem verwende-
ten HPSV ist eine Frequenzobergrenze durch 71 = 1,5 ms gegeben, das entspricht
1/(2-7-Ty) = 106 Hz. Reizt man diese Moglichkeit des Ventils in einer Regelsi-
tuation aus, dann entsteht bei den gegebenen Verhiltnissen (Ddmpfung 40dB) ein
Fehler von 1 % der damit verbundenen Druckinderung etwa fiir die Dauer des Re-
gelvorganges. Das liegt unterhalb des akzeptierten Uberschwingens des Reglers und
ist deshalb ausreichend. Versucht man die Qualitéit des Reglers durch eine hohere
Taktzeit und schnellere Ventile zu verbessern, kommt man schnell an eine Grenze,
die bis heute nicht iiberwunden ist: die Schallreflexionen im Schlauchsystem.
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C.7.2 Inspiratorische Volumenregelung mit einer Druckquelle

Mit einer sog. ,,Volumengarantie* versucht man, die Vorteile der druckkontrollier-
ten Beatmung (siehe Tabelle C.1) mit denen der volumenkontrollierten Ventilation
zu vereinen. Das geschieht dadurch, dass der Sollwert der druckkontrollierten Beat-
mung atemhubweise so angepasst wird, dass der Patient das eingestellte Atemzug-
volumen erhélt. So wird z.B. verhindert, dass eine steifer werdende Lunge zu einer
Unterventilation fiihrt, da das zur Versorgung der Organe notwendige Minutenvolu-
men nicht mehr erreicht wird. Die erreichbare Volumengenauigkeit ist nicht besser
als die der Flowmessgenauigkeit, die leicht einen Fehler von 10 % haben kann.

C.7.3 Exspiratorische Druckregelung

Auch wenn der exspiratorische Druck durch ein besonderes Exspirations-Ventil
(PEEP-Ventil) erzeugt wird, das als eine physikalische Drucksenke ausgelegt ist,
ist es vorteilhaft, das Exspirations-Ventil mit einem Regler zu versehen. Das hat
zwei Griinde.

e Der grofle Ventildeckel des PEEP-Ventils neigt dazu, bei austromenden Atem-
gas Schallschwingungen im Schlauch zu erzeugen. Solche ,,Brummtone® sind
sehr storend. Deshalb beddmpft man die Membran (vergleiche Erlduterung zu
Abb. C.24). Eine solche Dampfung mochte man gerne bei einem Sollwertsprung
kompensieren.

e Die Resistance des Schlauchsystems erzeugt bei einem hohen Exspirationsflow
einen deutlichen Druckabfall, d.h. der p,, ist hoher als der Druck am Exspirati-
onsventil. Dies kann durch eine Regelung ausgeglichen werden, indem aktiv der
Druck am Exspirationsventil abgesenkt wird.

C.7.4 Automatic Tube Compensation

Bei der Automatic Tube Compensation (ATC) versucht man, die resistive Last des
Tubus zu kompensieren, indem der flowbedingte Druckabfall iiber dem Tubus vom
Beatmungsdruck erbracht wird. Anders formuliert, der Solldruck der Beatmung
wird nicht vor dem Tubus als p,,,, sondern hinter dem Tubus in der Trachea als
Prrach €ingeregelt. Dafiir misst man den Patientenflow V,,m und kompensiert p,,, um
den zugehorigen Druckabfall.

ApTupus = K1 - Vpat +K;- Vpat : |Vpat| (C.61)

(me ist negativ in der Exspiration) als den einzuregelnden pj.4cp-Sollwert. Ein
Blick auf die Lupe in Abb. C.18 zeigt, dass der lineare Anteil K; kaum eine Rolle
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spielt, wesentlich ist K;. Das hat aber zur Folge, dass der Flow sich veridndert. Diese
Veridnderung muss dynamisch wiederum weiter nachgeregelt werden.

Weiterhin ergeben sich Schwierigkeiten dadurch, dass p;.c, rechnerisch bestimmt
wird und die Ungenauigkeit der tabellierten Werte K, K> es in der Regel nicht er-
laubt, pyrqcn genau zu ermitteln.

Da diese Form der Beatmung eine Mitkopplung beinhaltet, besteht die Gefahr der
Uberkompensierung, d.h. eines sogenannten Runaways hin zum oberen Druckan-
schlag. Dagegen wehrt sich der Patient moglicherweise durch Gegenatmen, was
von aullen nicht erkennbar ist. Deshalb muss diese Regelung vorsichtig und robust
ausgefiihrt werden. Auch das heif3t: die optimale Unterstiitzung ist schwierig zu rea-
lisieren.

C.8 Beatmungssteuerung

Grundsiitzlich soll ein Beatmungsgerit das unmittelbare Uberleben des Patienten
sichern, soweit es die Atmung betrifft. Andererseits soll es dem Patienten moglichst
viel Freiraum lassen, zuguterletzt nach Moglichkeit sogar dafiir sorgen, dass es nicht
mehr gebraucht wird. Das gelingt, indem das Beatmungsgerit durch geeignete Be-
atmungssteuerung unterschiedliche, an den Patienten angepasste Beatmungsformen
anbietet:

e Fin Patient, der nicht ausreichend spontan atmet, wird ,,mandatorisch®(,,manda-
tory ) beatmet, d.h. durch Atembhiibe, die vom Beatmungsgerit gesteuert wer-
den.

e Ein Patient, der zumindest schwach atmen kann, wird ,,assistiert“(,,assisted ‘) be-
atmet. Er kann die Atemhiibe mit geringer Atemanstrengung triggern und damit
die Menge an Ventilation, das Atemminutenvolumen V3, und den Zeitpunkt
der Atemhiibe erheblich mitbestimmen. Die Atemarbeit fiir den Atemhub wird
ihm abgenommen.

e Ein Patient, der auf dem Weg der Besserung ist, und weitgehend - aber noch nicht
sicher - spontan atmen kann, wird ,,unterstiitzend “(,,supported *) beatmet. Dabei
iibernimmt das Beatmungsgerit nur noch einen Teil der Atemarbeit, bis hin zu
dem Punkt, an welchem die durch Tubus und Schlduche zusitzlich hinzugefiigten
Atemwiderstinde gerade noch vollstdndig kompensiert werden.

Offensichtlich unabhingig davon ist die Art des einzelnen Hubes (das Stroke Pat-
tern), z.B. ob volumenkontrolliert, druckkontrolliert oder mit zusitzlichen Feinhei-
ten versehen.

In den vergangenen Jahrzehnten sind von den verschiedenen Beatmungsgeriteher-
stellern unterschiedliche Namen und Abkiirzungen fiir die unterschiedlichen Arten
der Beatmung eingefiihrt worden.

Im Folgenden werden die von Driger aufgrund einer Systematik eingefiihrten Be-
griffe erklért. Sie beruhen darauf, die zeitliche Abfolge der Atemhiibe (Cycle Pat-
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tern) von der Art der Hiibe (Stroke Pattern) begrifflich zu trennen. Ein drittes Unter-
scheidungsmerkmal ist die Art der Spontanatemunterstiitzung.

C.8.1 Zeitliche Abfolgen (Cycle Pattern)

Folgende Muster der zeitlichen Abfolgen von Atemhiiben haben sich bewihrt.

Continuous Mandatory Ventilation (CMV) Parameter: Atemfrequenz f, Inspi-
rationszeit 7'i.

Der Patient wird mit der eingestellten Atemfrequenz beatmet. Triggerwiinsche des
Patienten werden nicht erfiillt.

Assist Control (AC) Parameter: Atemfrequenz f, Inspirationszeit 7.

Der Patient wird mindestens mit der eingestellten Atemfrequenz beatmet. Wenn er
triggert, wird darauf synchronisiert. Jeder Triggerwunsch ausserhalb eines laufen-
den Hubes wird erfiillt, d.h. die Atemfrequenz kann groer ausfallen als eingestellt.
Abb. C.33 zeigt in der ersten Hilfte die Simulation einer volumenkontrollierten Be-
atmung mit dem Cycle Pattern CMV ohne Muskelaktivitit des Patienten®.

In der rechten Hilfte des Bildes ist eine druckkontrollierte Beatmung in Assist Con-
trol bei gleicher Atemfrequenz von 12/min dargestellt. Der Patient zeigt hier eine
schwache Muskelaktivitit, mit der er die mandatorischen Hiibe triggert, bei einer
Atemfrequenz von 15/min. Entsprechend erhoht sich in diesem Beispiel die Hub-
frequenz.

Synchronized Intermittent Mandatory Ventilation (SIMV)  Parameter: Atemfre-
quenz f, Inspirationszeit 7'i.

Die eigentliche Besonderheit bei diesem ,,Cycle Pattern*ist der Begriff ,,intermit-
tent”. Er bedeutet, man erwartet, dass der Patient Eigenanteile an Atmung erbringt,
hilft ihm aber regelmiBig zwischendurch, nach Moglichkeit synchronisiert (= ge-
triggert). Hierbei kann der Patient die Frequenz der Atemhiibe des Beatmungsge-
rites nicht erhdhen, er kann sie aber durch den Trigger zeitlich etwas schieben.
Wenn der Patient kréftiger wird, wird der Arzt den mandatorischen Anteil (Fre-
quenz, Grofle des Atemhubes) verringern, um die Atemmuskulatur des Patienten
weiter zu trainieren und damit seine Zeit am Beatmungsgerit zu verkiirzen. Abb.
C.34 zeigt das Zusammenspiel von Spontanatmung und gelegentlichen druckkon-
trollierten maschinellen Hiiben.

26 Die Parameter dieser Simulation sind R, = 5 mbar/(¢/s), Cs = 0,1 {/mbar, K » = 0,08 ({/s)/mbar,
dypus = 8 mm, lyp,s = 20 cm. Im Weiteren werden nur noch geinderte oder neue Parameter
ausgewiesen.
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Ventilator f = 12/min, CMV VC dann AC PC mit fspon =15/min —
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Abb. C.33: Cycle Pattern Continuous Mandatory Ventilation (CMV VC, 3 Atemhii-
be), anschlieend Assist Control (AC PC, 4 Atemhiibe). © H.-J. Kohl
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Abb. C.34: Cycle Pattern SIMV. © H.-J. Kohl
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Die maschinellen Hiibe synchronisieren sich (= ,,lassen sich triggern®) innerhalb ei-
nes Zeitfensters von maximal 5 s nach Beginn eines Priifticks. Gepriift wird in dem
festen Zeitraster der eingestellten Frequenz f (1/f = 10 s). Hat bis zum nichsten
Priiftick kein Trigger stattgefunden, wird ein Beatmungshub mandatorisch ausge-
16st. Maximal ein Hub pro Tick wird zugelassen. Im Beispiel sind alle Hiibe syn-
chron. Die Flow-, Volumen- und Alveolardruckkurven zeigen, wie die maschinellen
Hiibe das eingeatmete Volumen erheblich vergroBern.

Mandatory Minute Volume Ventilation (MMV) Parameter: Atemfrequenz f, Ti-
dalvolumen V7.

Das ist ein SIMV mit aus/einschleichender mandatorischer Hubfrequenz, gewisser-
massen ein automatisiertes SIMV. Es wird das Atemminutenvolumen V.4 sv gemes-
sen und mit MV,,..q = V7 - f verglichen. Liegt Vs 3y unterhalb von MV,,,4,q, so wird
die notwendige ergidnzende Anzahl mandatorischer Hiibe mit V; zwangsverordnet,
bei ginzlich fehlender Spontanatemaktivitit mit der Frequenz f.

Continuous Positive Airway Pressure (CPAP) Parameter: keine.

Bei diesem ,,Cycle Pattern* werden keine mandatorischen Hiibe appliziert, der
Atemwegsdruck (in anderen Beatmungsmodi als PEEP bezeichnet) wird durch das
Beatmungsgerit konstant gehalten; Spontanatemunterstiitzung ist moglich. Anzu-
merken ist, dass ein PEEP an sich schon eine Unterstiitzung bedeutet: er hilt die
Lunge offen. Eine weitere Unterstiitzung besteht in einer erhohten inspiratorischen
Sauerstoffkonzentration Fjp,. Das gilt natiirlich fiir alle Beatmungsmodi (siehe auch
Kapitel C.1.4). Abb. C.35 zeigt im ersten Viertel ein reines CPAP.

Die Muskelaktivitit des Patienten stort das Druckbild geringfiigig: in der Inspiration
sinkt p,,, etwas ab, in der Exspiration steigt er etwas an (vergleiche ,,Storverhalten®
in Abb. C.32). Der enge Tubus mit d,,s = 4,5 mm bremst die Exspiration aus, so
dass das Atemzugvolumen nicht vollstindig ausgeatmet wird und ein kleiner endex-
spiratorischer Flow vorliegt. Der zugehorige Alveolardruck wird als intrinsic Peep
pi bezeichnet. Er ist etwas grofler als der duflere Peep. Der Alveolardruck p,j, wird
in der Inspiration durch den Muskeldruck p,,,s nach unten gezogen und wichst
durch das in die Lunge stromende Volumen wieder an. Der intrinsic PEEP hat fiir
den Patienten zur Folge, dass er zunichst die Druckdifferenz zum PEEP aufbrin-
gen muss, bevor er Inspirationsgas bekommt, d.h. er muf} stirker ziehen und mehr
Atemarbeit aufbringen als bei einem ausgeglichenen endexspiratorischen Alveolar-
druck. In der Exspiration driickt p,;, gegen den PEEP das Volumen aus der Lunge.
Der Trachealdruck pyyqcp liegt zwischen pg,, und pgp.



564 Hans-Joachim Kohl und Stefan Mersmann

CPAP dann CPAP/PS dann CPAP/ATC dann CPAP/PPS
T T T T T

aw

trach

alv

mbar

| endexp. Flow‘

0 5 10 15 20 25 30 35 40

Abb. C.35: Cycle Pattern CPAP, zunéchst ohne Druckunterstiitzung, dann mit PS,
anschliessend mit ATC und zuletzt mit PPS. © H.-J. Kohl

C.8.2 Spontanatemunterstiitzung

Bei der Spontanatemunterstiitzung gibt es verschiedene Wege, sich an den Ventila-
tionsbedarf des Patienten anzupassen. Sie wird bei Modi, die eine Spontanatmung
erwarten, nach Belieben dazugeschaltet, d.h. insbesondere bei CPAP, aber auch bei
SIMV und MMV.

Pressure Support (PS)  Parameter: Unterstiitzungsdruck tiber PEEP, Rampensteil-
heit.

Pressure Support ist eine einfache Methode. Jede erkannte Atemanstrengung des
Patienten wird durch einen Atemhub unterstiitzt. Je nach Anstrengung des Patien-
ten, seiner Compliance und der Rampensteilheit entsteht ein maximaler Inspirati-
onsflow. Wenn nach Durchlaufen des Flowmaximums der Inspirationsflow unter
eine prozentuale Schwelle davon fillt, z.B. 25 %, wird der Hub beendet. Der Patient
bestimmt also Anfang und Ende des Hubes, nicht aber seine Hohe. Bleibt die Spon-
tanatemaktivitidt aus, wird auch nicht beatmet. Deshalb gibt es eine Apnoeiiberwa-
chung, die zumindest Alarm auslost oder sogar eine mandatorische Hilfs-Beatmung
startet, wenn dieser Fall eintritt. Die Hohe von PS gilt als gut eingestellt, wenn der
flowbedingte Druckabfall tiber dem Tubus in etwa kompensiert wird.

Abb. C.35 zeigt im 2. Viertel zwei Pressure Support-Hiibe von 5 mbar mit einer
Anstiegszeit von 0.1 s. In diesem Beispiel ist das Restvolumen in der Lunge am
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Ende der Exspiration weiter gestiegen, denn nach wie vor reicht die Exspirationszeit
nicht aus, um vollstindig auszuatmen.

Automatic Tube Compensation (ATC) Parameter: Tubus (z.B. Endotracheal-
/Trachealkaniile, Durchmesser).

Die Idee bei ATC ist, den flowbedingten Druckabfall iiber dem Tubus vom Beat-
mungsgerit aufbringen zu lassen, so dass der Patient den Tubus nicht mehr spiirt.
Das Problem anders formuliert: der gewiinschte Atemwegsdruck, z.B. PEEP, wird
hinter den Tubus verlegt, also in die Trachea. Damit wird pasoi ZU Pirachson (Siehe
auch weiter oben im Regelungskapitel).

Abb. C.35 zeigt im dritten Viertel ATC-unterstiitzte Atemziige. Dabei wird pyrqacn
wihrend der Inspiration und Exspiration durch die Regelung auf PEEP-Niveau ge-
halten, so als gibe es fiir den Patienten keinen Tubus (= elektronisch extubiert).
Dafiir muss der p,,, in der Exspiration unter das PEEP-Niveau gehen. Da sich durch
den ’fehlenden’ Tubuswiderstand die Zeitkonstante der Ausatmung (R, C,5) ver-
ringert, ist die Ausatmung jetzt vollstiandig, d.h. p,, erreicht PEEP und der endex-
spiratorische Flow verschwindet.

Proportional Pressure Support (PPS)  Einstell-Parameter: FlowAssist = dP/dV,
VolumeAssist = dP/dV.
Die Stellgleichung fiir den Atemwegsdruck in der Inspiration lautet:

DPaw_Soll = FlowAssist - V + VolumeAssist - V + PEEP (C.62)

Hier soll mit dP/dV (das bedeutet erhohe pro Zuwachs dV den p,, um dP) der
flowbedingte Druckabfall iiber der Patientenresistance R,; zum Teil kompensiert
werden, so dass der Patient leichter mit viel Flow einatmen kann. Au3erdem wird
der Fiilldruck der Compliance zum Teil durch den VolumeAssist erbracht, so dass
der Patient leichter tief einatmen kann. Aktueller Flow V und Volumen V bestimmen
also den Zieldruck. Hierbei handelt es sich um eine positiv riickgekoppelte Form der
Beatmung, die falsch eingestellt, zu stark ausfallen kann. Wenn dP/dV > R, oder
dP/dV > 1/C,s eingestellt wird, kommt es zum sogenannten Runaway, d.h. wenn
der Patient sich nicht mit P,,,; dagegen wehrt, lduft der Beatmungsdruck hoch zum
verfiigbaren Maximalwert. Diese Beatmungsform ist also nicht unproblematisch fiir
den einstellenden Arzt, insbesondere weil C,; und R, oftmals unbekannt und zeit-
lich verinderlich sind und sich unter Spontanatmung nur schétzen lassen. Das macht
deutlich, dass ein Beatmungsgerit iiber besondere Sicherheitsmaflnahmen verfii-
gen muss. Eine unverzichtbare ist der maximal zuldssige Beatmungsdruck, den der
Arzt dem Patienten maximal zumuten mochte, und den er am Gerit einstellen kann.
Abb. C.35 zeigt im letzten Viertel eine PPS-Druckunterstiitzung mit FlowAssist = 5
mbar/({/s) und VolumeAssist = 5 mbar/¢.
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C.8.3 Art der Atemhiibe (Stroke Pattern)

Neben den ,,Cycle Pattern* sind die ,,Stroke Pattern* eine wichtige Charakterisie-
rung der Beatmung. Die beiden wichtigsten ,,Stroke Patterns* haben wir bereits ken-
nengelernt, vgl. Abb. C.13:

e volumenkontrolliert - VC
e druckkontrolliert - PC

Versieht man den druckkontrollierten Hub mit einer aufgesetzten Volumenregelung,
die die Hohe des Hubes bei jedem Atemhub geeignet anpasst (siehe auch Kap.
C.7.2), nennt man den Hub volumengarantiert (andere Bezeichnung: VG oder Au-
toFlow).

Versieht man den volumenkontrollierten Hub mit einer Druckbegrenzung, die die
resistive Druckspitze begrenzt, nennt man den Hub drucklimitiert.

Das erlaubt es dem Anwender, das gewohnte Stroke Pattern mit Vorteilen des kon-
kurrierenden zu versehen.

C.8.4 Zusitze fiir Beatmungsmuster

Mit den Cycle Patterns und den Stroke Patterns ist die Beatmung zwar definiert,
durch besondere Zusitze kann man die Qualitdt aber noch weiter verbessern.

Freies Durchatmen In den Anfingen der Beatmung war die Beatmungsphase
(Inspiration/Exspiration) durch das Gerit vorgegeben. Eine Umkehr der Richtung
des Gasflusses entgegen der maschinellen Vorgabe war nicht moglich. Heutige Be-
atmungsgerite erlauben hingegen ein “freies Durchatmen”, d.h. der Patient kann
durch eigene Atemanstrengung auf dem oberen Druckniveau ausatmen und auf dem
unteren einatmen.

Basisflow Ein Basisflow fliet von der Gerite-Inspirationstiille zur Exspirations-
tiille, also bewusst am Patienten vorbei. Dieser *unniitze’ Flow hat den Vorteil, dass
ein erster Einatemwunsch des Patienten sofort bedient werden kann, die Anforde-
rung an die Dynamik der Regelung ist damit verringert. Zudem ist das Exspirations-
ventil offen, also leichter bereit, Exspirationsflow vom Patienten zu iibernehmen.

Exspiratorische Synchronisation FEine Folge des freien Durchatmens ist, dass
man nicht nur die Gerite-Inspiration, sondern auch die Exspiration nach Moglich-
keit mit den Bemiihungen des Patienten synchronisiert. Ein Beispiel dafiir ist das
Ende des PS-Hubes (siehe dort).
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Noisy PS Gesunde Menschen atmen nicht vollig gleichmifig, man findet eine
gewisse UnregelmiBigkeit. So wird vermutet, dass es einem Patienten gut tut, wenn
man dieses Verhalten maschinenseitig simuliert. Noisy PS ist ein solcher Mode. Hier
wird die Hohe der Pressure Support-Druckunterstiitzung innerhalb vorgewihlter
Grenzen durch einen Zufallsgenerator bestimmt.

C.8.5 Andere iibliche Bezeichnungen

Folgende Abkiirzungen, die Spezialformen und Kombinationen der zuvor beschrie-
benen Beatmungsformen darstellen, sind in vielen Beatmungsgeriten zu finden. Die
Aufstellung ist ohne jeden Anspruch auf Vollstiandigkeit.

Intermittend Positive Pressure Ventilation (IPPV)  Ausgefiihrt z.B. als reine vo-
lumenkontrollierte Beatmung ohne den Zusatz ’freies Durchatmen’.

Bi-Level Positive Airway Pressure (BIPAP)  Ausgefiihrt z.B. als druckkontrol-
lierte Beatmung mit freier Durchatmungsmoglichkeit und zuschaltbarer Volumen-
garantie.

Airway Pressure Release Ventilation (APRV)  Druckkontrollierte Beatmung mit
freier Durchatmung bei gewollt kurzer Exspirationszeit. Es soll das Druckniveau
lange hoch gehalten werden und die Ventilation selbst innerhalb einer moglichst
kurzen Druckabsenkung/Anhebung geschehen.

C.8.6 Patientenmonitoring

Atemwegsdruck Dem Atemwegsdruck p,,, entnimmt der Arzt eine Reihe wich-
tiger Informationen iiber die Beatmung. Er sieht z.B., dass Beatmung stattfindet, er
sieht die Atemfrequenz, die Unruhe des Patienten, bei volumenkontrollierter Beat-
mung kann er Widerstand R,; und Compliance C,; abschitzen, der Maximaldruck
sagt etwas iiber die Belastung fiir den Patienten aus. Die Messung, bzw. die Be-
stimmungsalgorithmen zum p,,, sind in Abschnitt C.6.1.1 beschrieben. Auch sehr
einfache Beatmungsgerite haben in der Regel als Minimum ein Druckmessgerit
zur Kontrolle der Beatmung angeschlossen. Fortgeschrittene Gerite mit einem gra-
fischen Display zeigen die Atemwegsdruck-Kurve iiber der Zeit. Daraus abgeleitete
Parameter sind:
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PIP  |Peak Inspiratory Pressure|der maximale inspiratorisch entstehende p,,,

EIP |End Inspiratory Pressure |p,, am Ende der Inspiration. Andere Bezei-
chung dafiir: Plateaudruck p 4

Pmean|Mean Airway Pressure |der mittlere p,,

Patientenflow Der Patientenflow gilt als fortgeschrittenes Monitoring, d.h. es
fehlt bei einfachen Beatmungsgeriten. Er ist Grundlage fiir die Beurteilung der Ven-
tilation an sich, d.h. des Atemminutenvolumens V,v. Neben der Moglichkeit, das
Volumen durch Integration zu bestimmen erlaubt er eine Reihe von wichtigen kom-
binierten Parametern zu berechnen. So z.B. die RC-Werte des Patienten, (zumindest
von relaxierten) und zusammen mit Fcp,-Messwerten weitere metabolische Para-
meter, wie z.B. der serielle Totraum und die CO,-Produktion. Auflerdem kann das
Leck bestimmt und gegebenenfalls kompensiert werden.

Die Messung, bzw. die Bestimmungsalgorithmen zum Vpa, sind in Abschnitt C.6.1.2
beschrieben. Daraus abgeleitete Parameter sind:

Vr Tidalvolumen Volumen eines Atemhubes / -zuges
MVeyrp exspiratorisches  Minu-|der mittlere exspiratorisch gemessene Pati-
tenvolumen entenflow, aus Sicherheitsgriinden nicht le-
ckagekompensiert
MVier  |Leck-Minutenvolumen |siehe Abschnitt C.6.1.3

C.8.7 Bestimmung von R, und C,

Die Bestimmung von R, und C, des Patienten ist fiir den Arzt von Interesse. Ein
pathologisch erhohtes R, gibt Auskunft tiber eine Erkrankung der Atemwege, eine
zu geringe C,; deutet auf verhirtete oder verlegte Lungenabschnitte hin. Stehen
geniigend Druck-, Flow- und Volumeninformationen zu Verfiigung, konnen R,.; und
C,; aus einigen Kennwerten der Beatmungskurven bestimmt werden (Abb. C.36)%7.
Der Abb. C.36 entnimmt man

Vi 500 m¢
Crs = EIp - PEEP ~ 10 mbar - 5 mbar = 100 m¢/mbar,
PIP - EIP 12 mbar - 10 mbar
- . _ — 4 mbar/(€/s).
= " Flow, 0.5 /s mbar/(¢fs)

Bei genauer Betrachtung erkennt man folgende Fehlerquellen:

27 In der Regelungstechnik spricht man hier von einer ,,Identifikationsaufgabe*.
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Abb. C.36: Bestimmung von R, und C,; des Patienten. © H.-J. Kohl

e die Differenz PIP- EIP wird durch die Abfallzeit des Flows verfilscht, weil wih-
renddessen noch die Lunge aufgefiillt wird, d.h. die Differenz und damit R,
fallen zu klein aus (simuliert sind 5 mbar/(£/s)).

e Wenn der exspiratorische Flow wegen zu kurzer Ausatemzeit nicht zu Null wird,
dann ist PEEP ungleich p,;, und die Druckdifferenz fiir C, ist zu grof3 bestimmt.

Es gibt Verfahren, die diese Fehlerquellen eliminieren. Sie legen die vollstindige
Bestimmungsgleichung fiir p,,, zu Grunde®3. Sie ergibt sich aus Abb. C.3 zu

Paw = Pmus = V/Cprs + V. Rys+ pi (C.63)

Darin sind 3 Parameter zu bestimmen (C,;, R,s und p;), wobei der gesamte zeitli-
che Verlauf von Druck, Flow und Volumen zur Parameterschitzung herangezogen
werden kann. Der Muskeldruck p,,s kann vom Beatmungsgerit nicht gemessen
werden, d.h. R und C konnen ohne weitere Informationsquellen (z.B. Osophagus-
druckmessung) nur bestimmt werden, wenn p,,,s = 0 ist, z.B. indem der Patient
relaxiert wird. Die Konstante p; ist der intrinsic PEEP (siehe Kap. C.1.4 und Abb.
C.35). Voraussetzung dafiir ist, dass die Volumenintegration bei Flownulldurchgang
zum Inspirationsbeginn genullt wird.

Eines der moglichen Verfahren verwendet 3 Punkte und erhilt daraus 3 Gleichungen
mit 3 Unbekannten, die damit explizit berechenbar sind. Eine notwendige Bedin-

28 Obwohl kein Beschleunigungsterm in dieser Gleichung enthalten ist, hat es sich eingebiirgert,
sie ,,Bewegungsgleichung* zu nennen (equation of motion).
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gung ist: es muss jeweils mindestens ein Punkt auf der inspiratorischen und einer
auf der exspiratorischen Seite liegen, sonst sind die Gleichungen linear abhingig.
Beispielsweise liegt in Abb. C.36 Punkt 1 (= EIP) am Ende der Inspiration, Punkt
2 liegt 50 ms spiter und Punkt 3 am Ende der Exspiration?®. Ein anderes Verfahren
verwendet alle Punkte aus einem Atemhub und bestimmt die Parameter {iber einen
sog. ,,.Least Squares Fit30,

C.9 Automatisierung der kiinstlichen Beatmung

Die automatisierte Beatmung, bei der der Patient Teil des Regelkreises wird, gehort
nach Kap. 2.6.5 zu den physiologischen Ersatz-Regelkreisen (Kategorie III). Solche
closed-loop-Systeme gewinnen in den letzten Jahren zunehmend an Bedeutung.

C.9.1 Motivation

Vor dem Hintergrund der Tatsache, dass moderne Beatmungsverfahren grundsitz-
lich patientenschéddigend sein konnen, haben sich schon seit den 1950er Jahren uni-
versitiare Forschungsprojekte mit folgenden Fragestellungen beschiftigt: wie kann
die Gesamtdauer der Beatmung eines Patienten wirksam und sicher so weit als mog-
lich reduziert werden? Und wie kann dabei gleichzeitig die Invasivitidt der Beatmung
so gering wie moglich gehalten werden? Mit , Invasivitit der Beatmung* sind hier in
erster Linie FiO,, inspiratorischer Druck, PEEP und Umgang mit Spontanaktivitit
des Patienten gemeint.

Kernidee all dieser Forschungsarbeiten, von denen einige kommerzialisiert werden
konnten, war und ist stets die Optimierung der Therapie, sei es durch Entlastung des
Personals, Standardisierung von Behandlungsabldufen, Reduzierung von geritespe-
zifischen Komplikationen, Verkiirzung der Liege- und Behandlungsdauer und die
damit einhergehende Senkung der Krankenhaussterblichkeit (Mortalitit). Gleich-
sam kann hiermit mitunter aber auch eine Qualitétssteigerung der Therapie zu einer
signifikanten Kostensenkung fiihren.

Bezogen auf die intensivmedizinische Beatmungstherapie, deren Kosten als langan-
haltende, lebenserhaltene Therapieform vornehmlich durch die Dauer der Beatmung
bestimmt werden, gilt es, unerwiinschte Komplikationen wie die zu frithe Extu-
bation3!, fehlgeschlagene Extubationen, nosokomiale3? Infektionen, z.B. Pneumo-

29 So implementiert in den Driger-Intensivbeatmungsgeriten Evita 4 und Evita XL.
30 eingesetzt z.B. im Geriit Babylog 8000.

31 Diskonnektierung von der Beatmungsmaschine durch Ziehen des Tubus.

32 im Krankenhaus erworben®, von gr. vooog nosos, dt. ,,Krankheit™ und koperv komein, dt.
~pflegen*
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nien3, sowie gerite-induzierte Lungenschidigungen®* zu vermeiden. Dies betrifft

insbesondere die Entwohnung von der Beatmungstherapie, also der aktiven, schritt-
weisen Riicknahme der kiinstlichen Beatmung bis hin zu ihrer Absetzung und Extu-
bation.

In der Medizintechnik und der sie nutzenden Medizininformatik haben sich in
den letzten Jahren wenigstens zwei Konstruktionsprinzipien ausgebildet, mit denen
solch eine Therapie-Optimierung angestrebt wird.

Adaptive Gerdtefunktionen sind eigenstidndige, im Beatmungsgerit implementier-
te Regelungssysteme, Beatmungsmodi oder Erweiterungen bestehender Regelungs-
systeme/Beatmungsmodi, die iiber eine flexible Anpassung dedizierter Steuerungs-
groflen optimieren. Beispiele hierfiir sind MMV, AutoFlow, PPS, AutoMode, ASV
sowie dessen Weiterentwicklung IntelliVent®-ASV [67].

Dem gegeniiber versuchen Prozess-optimierende Applikationen ihr Ziel zu errei-
chen, indem sie vorhandene Geritefunktionen mit einer an den Behandler ange-
lehnten, prozeduralen Therapiefithrung beaufschlagen. Hierbei sind die Losungs-
strategien dem kognitiven Muster des humanoiden Anwenders abgeschaut.

Im Folgenden sollen zusammenfassend und der Einfachheit halber jedwede Syste-
me zur (semi-) automatisierten Optimierung der Beatmungstherapie als SmartApps
bezeichnet werden.

C.9.2 Systemarchitektur und Funktionsprinzip

Technologisch betrachtet lassen sich bei SmartApps grundsitzlich die folgenden
Komponenten und Akteure sowie deren Zusammenspiel identifizieren, siche dazu
Abb. C.37.

Ohne die Beteiligung einer SmartApp agiert der Arzt tiber die Mensch-Maschine-
Schnittstelle (1.1) direkt mit dem Medizingerit, das dessen manuell durchgefiihrte
Einstellungen umsetzt und damit iiber (2.1) auf den Patienten iibertriigt. Der Riick-
weg (2.2) vermittelt die physiologische Patientenreaktion dieser Einstellungsénde-
rung via Mensch-Maschine-Schnittstelle schlieBlich wieder zuriick zum Arzt (1.2).
Ist hingegen eine SmartApp in solch einen Wirkkreis eingebracht, so ergeben sich
gleich mehrere Szenarien und daraus resultierende Funktionsprinzipien. Der Arzt
wird immer zunidchst einmal die Grundeinstellung der SmartApp vornehmen so-
wie diese anschliefend aktivieren (3.1). Zusammen mit den vom Medizingerit zy-
klisch eintreffenden Ist-Geritedaten (4.1) wird alsdann die SmartApp gemil ihrem
Bestimmungszweck Soll-Einstelldaten ermitteln. Werden diese ausschlieBlich dem
Arzt als Handlungshinweise iiber (3.2) dargeboten und nicht iiber (4.2) dem Me-
dizingerit zugefiihrt, so spricht man von einem ,,offenen* System, oder auch ,,Ent-
scheidungsunterstiitzungssystem®, , Ratgebersystem‘* oder englisch: (Clinical) De-
cision Support System (CDSS).

33 Lungenentziindung, von gr. aveuuwy, pneumon, dt. ,.Lunge*

34 2B. VILI = engl. ,,ventilator-induced lung injury* oder VAP = engl. ,,ventilator-associated
pneumonia‘‘.
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(3.2)
SmartApp
‘ (3.1) Soll-Einstellwerte
% 4.2) 4.1) Q
Ist-Geratedaten
(1.1) (2.1)
—_—> —_—>
(1.2) (2.2)
<« Medizingerat <«
Arzt Patient

Abb. C.37: Systemarchitektur fiir die (semi)automatisierte Therapiefiihrung.
© S. Mersmann

Setzt dagegen eine SmartApp die Soll-Einstelldaten direkt und autonom am Me-
dizingerdt um (4.2), so handelt es sich um ein geschlossenes System oder auch
autopilotierendes System oder englisch: Automatic Control, vgl. dazu Kap. 2.6.5.
Wichtig hierbei ist, dass der Arzt jederzeit die Moglichkeit hat, die Verstellungen
der SmartApp zu negieren und das Medizingerit manuell einzustellen.

Ist eine SmartApp, anders als in Abb. C.37, nicht iiber externe Schnittstellen, z.B. per
RS232, LAN, WLAN o.4., mit dem Medizingerit verbunden, sondern in selbigem
untergebracht, so entsteht ein eingebettetes, internes System.

SchlieBlich und endlich charakterisiert auch noch die reaktive Zeitkonstante eine
SmartApp als atomar gesteuert, wenn eine Adaptierung der Aktuatorik atemzugs-
weise oder gar intra-atemzugsweise geschieht. Oder aber als situativ gesteuert, wenn
therapeutische Aktionen eher im Minutentakt ermittelt und umgesetzt werden und
damit dem Zeitschema des behandelnden Arztes gleichkommen.

C.9.3 Techniken der Implementierung

Nachdem fiir eine zu entwickelnde SmartApp sowohl Zweckbestimmung als auch
Konstruktionsprinzip definiert wurden, kann iiber die Technologie fiir eine addquate
Implementierung entschieden werden. Wenigstens die folgenden Technologien der
Informatik haben sich dabei bis dato bewihrt.

e Algorithmische, numerische Systeme ermitteln ihre jeweiligen Steuer- und Ziel-
groBen nach einer festen, zuweilen komplexen Berechnungsvorschrift. Hierunter
fallen auch klassische Regelungssysteme und sonstige dynamische Systeme, die
der mathematischen Kontrolltheorie folgen. Mit dieser Technologie werden hiu-
fig adaptive Geritefunktionen umgesetzt.
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e Wissensbasierte Systeme, Expertensysteme: Kennzeichnend fiir diese Technolo-
gie ist die strikte Trennung von prozeduralen und deklarativen Komponenten.
Das jeweilige Anwendungsfeld wird Doméne genannt (z.B. Beatmung) und de-
klarativ in der Wissensbasis des Systems formalisiert. Hierin findet sich Fak-
tenwissen, Episodenwissen ebenso wie Problemldsewissen, so wie es auch der
menschliche Experte zum erfolgreichen Losen eben jener Problemstellung an-
wenden wiirde. Inferenzmechanismen der prozeduralen Module eines wissens-
basierten Systems sorgen dann fiir die logische Abarbeitung, also die Dynamik,
gemil den Inhalten der Wissensbasis. Die Disziplin der Entwicklung wissens-
basierter Systeme ist das Knowledge-Engineering, bei der Wissensingenieure
zusammen mit Domidnenexperten - hier: Medizinern - die Expertise zur Pro-
blemstellung sukzessive und methodisch zusammentragen, modellieren, forma-
lisieren und schlieflich im Zielsystem integrieren und zur Ausfithrung bringen.
Wissensbasierte Systeme eignen sich besonders fiir die Entwicklung Prozess-
optimierender Applikationen.

o Fuzzy-Steuerungen benutzen die Axiome der unscharfen Mengen und logischen
Operationen auf selbigen, um mit unklaren, vagen Sachverhalten umgehen zu
konnen und somit die inhdrenten Nachteile einer strikten, bindren Logik zu ver-
meiden. Fuzzy-Logik findet hidufig bei der Entwicklung Prozess-optimierender
Applikationen Anwendung, kann aber durchaus auch fiir adaptive Geritefunk-
tionen sinnvoll sein.

e Hybride Technologien sind Kombinationen aus vorgenannten, die die jeweiligen
Vorteile der einzelnen Technologien vereinen sollen. Beispiel: ein wissensba-
siertes System, das Fuzzy-Logik zur Parameterqualifikation und - attributierung
verwendet. Oder ein Expertensystem, das algorithmische, numerische Systeme
zur Modellierung physiologischer Zusammenhinge nutzt.

C.9.4 Klinische Leitlinien zur Therapie-Unterstiitzung

Gerade SmartApps, die sich des Prozess-optimierenden Ansatzes bedienen, greifen
fiir ihre Umsetzung gerne auf sogenannte Klinische Leitlinien, oder auch ,,Clinical
(Practice) Guidelines®, zuriick. Die ,,Agency for Health Care Policy and Research*
in den USA definiert eine klinische Leitlinie als "systematisch entwickelte Darstel-
lungen und Empfehlungen mit dem Ziel, Arzte und Patienten bei der Entscheidung
tiber angemessene Mafinahmen der Krankenversorgung (Prdvention, Diagnostik,
Therapie und Nachsorge) unter spezifischen, medizinischen Umstédnden zu unter-
stiitzen". Nach dieser Vorgabe hat sich jiingst das Konzept der ,,Standard Operating
Procedures® (SOP) gebildet, mit dem auf nahezu allen medizinischen Fachgebieten
Arbeitsanweisungen fiir das Vorgehen innerhalb eines Behandlungsprozesses ent-
wickelt wurden. SOPs werden in der Regel papierbasiert vom Arzt, zum Beispiel in
Form von Checklisten, Flowcharts oder Freitext, angewandt. Eine weitere Detaillie-
rung, die auch der Implementierung von SmartApps zutriglich ist, fithrt den Begriff
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des klinischen Plans (Clinical Protocol) ein und unterscheidet diese von einer klini-
schen Leitlinie wie folgt:

e Kilinische Leitlinie: eine Sammlung von Anweisungen, Direktiven oder Prinzipi-
en, die gegenwirtige oder zukiinftige Regeln und Grundsitze liefert.

e Klinischer Plan: ein priziser und detaillierter Ablauf zur Untersuchung eines me-
dizinischen Problems oder fiir die Durchfiihrung eines Therapieregimes.

All diesen, der Prozessoptimierung dienenden Konzepten gemein ist die Tatsache,
dass sie wirkungsvolle Instrumentarien fiir die Unterstiitzung und Etablierung der
sog. ,.evidenz-basierten Medizin“ (EBM) sind. Im Leitartikel [70] zur EBM wird
selbige definiert als ,,gewissenhafter, ausdriicklicher und umsichtiger Gebrauch der
aktuell besten Beweise fiir Entscheidungen in der Versorgung eines individuellen
Patienten®.

Inzwischen werden papierbasierte, klinische Leitlinien fiir nahezu alle medizini-
schen Anwendungsbereiche angeboten, sowohl von nationalen wie auch von inter-
nationalen Instituten. So verfiigt beispielsweise das ,,National Guideline Clearing-
house” in seinem Archiv zum gegenwirtigen Zeitpunkt iiber rund 600 verschiedene
klinische Leitlinien und non-profit Organisationen wie das ,,Guideline Internatio-
nal Network* oder deren deutsches Griindungsmitglied, die Arztliche Zentralstelle
fiir Qualitétssicherung in der Medizin, beschiftigen sich ebenso wie die Arbeits-
gemeinschaft der Wissenschaftlichen Medizinischen Fachgesellschaften (AWMF)
kontinuierlich mit Aufbau und Pflege von Datenbanken fiir klinische Leitlinien.
Dass sich solch ein Engagement durchaus rechnet, beweisen mittlerweile eine ganze
Reihe von klinischen Studien, die wenigstens folgende Vorteile ermitteln konnten.

Verbesserung der Therapiequalitét

Reduzierung der Therapiekosten

Reduzierung der Liegezeiten

Reduzierung von geritespezifischen Komplikationen
Reduzierung der Mortalitéits- und Letalitdtsrate
Standardisierung der Vorgehensweise

Entlastung des klinischen Personals

Optimierung der Therapie-Dokumentation
Identifizierbarkeit von Verbesserungspotenzialen
Fehlervermeidung bzw. -reduzierung

C.9.5 Therapie-Automatisierung am praktischen Beispiel:
SmartCare/PS ®

SmartCare/PS ist ein als Software-Option erhiltliches kommerzielles Produkt fiir
die Driger-Beatmungsgerite Evita XL (ab 2003) sowie Evita Infinity V500-Familie
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(ab 2010), wobei der Produktnamenzusatz PS (Pressure Support) quasi den Ein-
satzbereich kennzeichnet, ndmlich die druckunterstiitzte Beatmung CPAP/PS. Mit
diesem wissensbasierten System wird mittels Computer-Programm ein klinischer
Plan fiir die Entwohnung von der kiinstlichen Beatmung automatisiert.
Bestimmungsgemif soll die Invasivitdt der Beatmungstherapie - hier: die Druck-
unterstiitzung (PS) - sukzessive und periodisch durch Abarbeitung des hinterlegten
klinischen Plans auf ein jeweils vorgegebenes Minimum reduziert werden, sodass
schlussendlich der Patient vom Beatmungsgerit getrennt werden kann (Extubation).
Zielgruppe sind sowohl pidiatrische als auch erwachsene Patienten, die himodyna-
misch stabil sind und iiber eine addquate Spontanatmung verfiigen. Das Kontextdia-
gramm dieses konstruktiv im Beatmungsgerit integrierten Expertensystems zeigt
Abb. C.38.

O ©
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|

l Information Giber

Patient und Therapie SmartCare
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Beatmungsgerét | CCO:0) """ Kiassifikation
PS(t) und Diagnose
PEEP(t)
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Qualifikatorend b
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planung
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Abb. C.38: Kontextdiagramm von SmartCare/PS. © S. Mersmann

Nachdem SmartCare/PS vom Benutzer mit Informationen zum Patienten versorgt
und anschlieBend gestartet wurde, beginnen zwei miteinander gekoppelte Verarbei-
tungsprozesse. Alle 5 Sekunden werden die per klinischem Plan definierten Ein-
gangsgroflen - Messwerte, Einstellwerte und Kontextinformationen - vom Beat-
mungsgerit eingelesen, wobei Messwerte vorverarbeitet werden, um etwaige Spit-
zen zu glitten und so eine Trendbetrachtung zu ermdglichen. Samtliche auf diese
Weise gesammelten und vorgefilterten Daten gelangen anschlieend alle zwei bzw.
fiinf Minuten in einen Inferenzprozess, der unter Nutzung der in der Wissensba-
sis hinterlegten, deklarativen Inhalte sowohl eine Diagnose der aktuellen Patienten-
situation sowie etwaige Therapie-Aktionen - hier: Anderung der Druckunterstiit-
zung PS - hervorbringt. Letztere werden dann zum Abschluss dieses zweiten Verar-
beitungsprozesses autonom am Beatmungsgerit vorgenommen. Mit Kontextinfor-
mationen wie Alarmmeldungen und Statusédnderungen, die SmartCare/PS zyklisch
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vom Beatmungsgerit bekommt, ist es dariiber hinaus moglich, auf spezifische Situa-
tionen zu reagieren. So kann die Abarbeitung des klinischen Plans voriibergehend
angehalten werden, z.B. wenn die CO,-Messung temporér ausgefallen ist oder aber
die SmartApp beendet sich vollstindig, z.B. wenn der Benutzer den Beatmungsmo-
dus gewechselt hat.

Anhand der vom Benutzer beim Start der SmartApp gemachten Eingaben ergibt
sich fiir den jeweiligen Patienten ein drei-dimensionaler, addquat begrenzter Zu-
standsraum, bestehend aus den GroBen spontane Atemfrequenz f ., Tidalvolumen
Vr und endtidale CO,-Konzentration [etCO,]. Dieser Kubus ist die sogenannte re-
spiratorische Komfortzone. Liegen die aktuell iibermittelten und vorverarbeiteten
Messwerte innerhalb dieses Kubus, so gilt der Patient als stabil und addquat beat-
met (Normale Ventilation). Die Zeit, die der Patient innerhalb des Kubus zubringt,
wird berechnet und dient der Entscheidungsfindung, welcher Pfad des klinischen
Plans als Nichstes zu durchlaufen ist, wobei temporire ,,Kubusabweichler* als In-
stabilitdten interpretiert und ggfs. toleriert werden.

Welche Kubus-Kriterien zu welchen Diagnosen fithren und welche Anderungen die-
se auf die Zielgroe Druckunterstiitzung PS bewirken, ist in Tabelle C.3 dargestellt.
Die dabei genutzten Grenzwerte der drei Messgroflen werden ebenfalls aus den in-
itialen Benutzereingaben zum Patienten abgeleitet. Auerdem dargestellt sind wei-
tere Schwellwerte der drei Parameter, die zur Entscheidungsfindung herangezogen
werden. Der Kubus selbst wird dagegen durch die jeweiligen low-/high-Werte be-
stimmt.

Tabelle C.3: Klassifikation der Beatmung und resultierende Anderung der Druck-
unterstiitzung in mbar, n kann 2 oder 4 sein.

Klassifikation Sfimax Vr [etCO,] PS

Schwere Tachypnoe | fspon < fsponmax Vr > Vriow [etCO2] > [etC Oy jnter] | +4

Ungeniigende Sspondow < Ffspon < fsponmax|- [erCO2] 2 [etCO2pignl |

Ventilation f:Ypon,low < fxpon 0< VT < VT,law -

Hypoventilation 0 < fspon < fsponjow Vi = Vriow [etCO,] > [etC Oy pigh] |+4

Zentrale Hypoventi— 0< fspon < fspon,low 0< Vr < VT,low [erCO,] > [etC02,high] 0

lation

Hyperventilation 0 < fypon < fspon,iow - 0 < [etCOy] <|-4
[etCO2 pign]

Unerkldrbare Hyper- fspon > fspon,high Vr > VT,low 0 < [EICOZ] <|0

ventilation [e1C O3 inter]

Normale Ventilation | fspon.iow < fspon < fsponhigh| VT = VT 10w 0 < [etCO2] <|-n
[e1CO2 pign]

Tachypnoe fspon,high < fspan < VT = VT,low [etCOZ,imer] < [EtCOZJ +n

f.Ypon,max < [etCOZ,high]

Mit der Synthese aller zuvor genannten Basisfunktionen, Prinzipien und Paradig-
men ergibt sich nunmehr der in Abb. C.39 gezeigte klinische Plan, der dem Smart-
Care/PS zu Grunde liegt und die Entwohnung von maschineller Beatmung automa-
tisiert.
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Abb. C.39: Ubergeordnetes Ablaufdiagramm des klinischen Plans von SmartCa-
re/PS. © S. Mersmann

Nachdem aus den Benutzereingaben beim Start der SmartApp Patienten-individuell
die respiratorische Komfortzone, Zeitvorgaben fiir den Spontanatemversuch sowie
Endkriterien fiir eine erfolgreiche Entwohnung abgeleitet wurden, verzweigt das
System in die erste von drei Therapiephasen. Jede dieser Therapiephasen verfolgt
jeweils unterschiedliche Ziele. Auch kann der erfahrene Behandler die respiratori-
sche Komfortzone, den Kubus, individuell einstellen und so institutionellen, patien-
tenspezifischen oder sonstigen Rahmenbedingungen Rechnung tragen.

Anpassung. Die Beatmungsinvasivitit des gerade in die automatisierte Therapie
aufgenommenen Patienten soll schrittweise auf das zuvor ermittelte Minimum re-
duziert werden, wann immer die Beatmung stabil (Normale Ventilation) und ein
schrittweise abnehmendes Zeitkriterium erfiillt ist (Trainingsplan).

Beobachtung. Hat die Anpassungphase die minimale Beatmungsinvasivitit errei-
chen konnen, so wartet das System je nach Anfangsinvasivitit 30 oder 60 Minuten
und greift nur dann ein, wenn ,,Kubusabweichler* nicht mehr toleriert werden kon-
nen oder eine vorgegebene Stabilitidtsdauer unterschritten wurde. Dies kommt einem
elektronisch tiberwachten Spontanatemversuch gleich.

Erhaltung. Konnte die Beobachtungsphase ohne Abbruch durchlaufen werden, so
wird der elektronische Spontanatemversuch als erfolgreich gemeldet und bei Nicht-
Extubation (Entscheidung der Behandlers) versucht, den Therapie-Erfolg so lange
als moglich zu bewahren und etwaigen ,,Kubusabweichlern* entgegen zu wirken.
Fiir alle drei Therapiephasen sind entsprechende Kriterien definiert, die zuriick in
Nachbarphasen fithren konnen. Dazu zihlen insbesondere nicht tolerierbare Insta-
bilititen.
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C.10 Aufgaben

1. Berechnen Sie die mechanische Leistung eines Hustensto3es bei einem Erwach-
senen. Nehmen Sie dazu an, dass beim Husten der Pleuradruck ppjeura,Husten 200
mbar (Normalwerte bei Ruheatmung ppjeuranormar < 5 mbar) betrigt und dass
dabei die Vitalkapazitit VC in 80 ms ausgeatmet werden kann.

2. Berechnung der Ruhe-Atemfrequenz nach Otis et al. [71]: Betrachten Sie einen
Patienten mit spontaner Atmung, bei dem die Ausatmung passiv erfolgt und das
Zwerchfell nur wihrend der Inspiration Atemarbeit verrichtet.

Bei Beriicksichtigung eines (kleinen) turbulenten Anteils ergibt sich fiir den
Spannungs- bzw. Druckkumlauf in Abb. C.3 fiir p,,,,s

1 . . .
Paw — Pmus = C_ V. + Ry V + Kurbulent - V2. sgn(V) (C.64)
rs

Bei Spontanatmung ist p,,, = 0, d.h.

1 . . .

— Pmus = C_ “Vatem + Rrs Vatem + Kuurbutent * ngem -sg0(Vasem) (C.65)
rs

Man beachte, dass im (iiblichen und hier angewandten) Verbraucherzihlpfeilsys-

tem das Zwerchfell als Sogquelle trotz p,,,s < O positiv zu zdhlende Arbeit an

den Verbraucherimpedanzen verrichtet. Der inspiratorische Atemfluss sei durch

eine sinusformige Funktion gegeben:

Vatem =V max * Sin (Zﬂf -1) (C66)

Die durch die Atemmuskulatur erbrachte mechanische Atemarbeit pro Atemzug
berechnet sich dann gemil:

Vr
Winech,preath = f|pmus|dv- (C.67)
0

Folgende Werte sind gegeben:

C,s =0,1 {/mbar,

R,s =3,6 mbar - s/ ¢ = 0,06 mbar-min /¢,

Kiurbuten: = 1,5 mbar - s2/€2 = 4,167 - 10~* mbar - min2/£2,
Vay = 0,1 £/s = 6 {/min,

Vit =02 €.
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10.

Bestimmen Sie mit Hilfe der Gleichungen (C.66) - (C.64) und den gegebenen
Werten die Atemfrequenz, bei der die vom Patienten aufzubringende Atemleis-
tung minimal ist.

Beschreiben Sie etwaige physiologische Unterschiede zwischen einer Uberdruck-
und einer Unterdruckbeatmung.

Nennen Sie 3 Variablen der Beatmung, die geeignet sind, die Beatmung sicher
zu iiberwachen (z.B. fragen Sie: was ist lebensnotwendig? Was ist lebensbedroh-
lich?). Formulieren Sie die Art der Absicherung (z.B. *'muss groBer sein als ..”).

Zeigen Sie die Aquivalenz des PI-Reglers (1 + ﬁ) zu einer Storaufschaltung
des Patientenflows unter der Annahme, dass dieser gleich dem mit 7y Tiefpass-
gefilterten Stellflow ist.

Stellen Sie in der Simulation die analog ausgelegte Regelung auf eine digitale
Regelung mit 7y = 10 ms um (1/s — 1/z) und vergleichen Sie die Regelungser-
gebnisse.

. Welche Konstruktionsprinzipien fiir Therapie-Automatisierung gibt es?
. Wie unterscheiden sich diese voneinander?

. Klassifizieren Sie SmartCare/PS hinsichtlich Konstruktionsprinzip, Systemarchi-

tektur, Funktionsprinzip und Implementierungstechnik

(Sonderaufgabe Online-Version) Welchen Durchmesser muss eine Blende ha-
ben (z.B. eingangs der Flowrohre), die in der Anordnung von Ibsen (Abb. C.11)
einen Luftstrom von 5 ¢/min bei einem Vordruck (= Uberdruck) von a) 1 bar, b)
5 bar erzeugt?

Nehmen Sie vereinfachend an, dass die Geschwindigkeit konstant iiber der Aus-
trittsflache ist. Damit kann der Durchfluss durch die Gleichung fiir eine tiberkri-
tische Dosierung mit ¥ = ¥,,,, = 0,48 beschrieben werden:

[2-M
m = Plabs R'Tl (C 68)

Welche Austrittsfliche gegen Atmosphire liegt am T-Stiick vor, wenn ein Mittel-
druck von 10 mbar am Patienten anliegt? Verwenden Sie dazu

V=u-A (C.69)

fiir eine turbulente Stromung und die Bernoulli Gleichung

1
Payn = 5 -’ (C.70)

Wie dndert sich der Mitteldruck, wenn nur der Vordruck um 10 % erhoht wird?



