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Kurzfassung iii

Kurzfassung

Im Bereich der Schlafmedizin wird das obstruktive Schlafapnoesyndrom durch die soge-
nannte CPAP-(Continuous Positive Airway Pressure) Therapie behandelt. Eine obstruktive
Apnoe ist durch einen Verschluss der oberen Atemwege tiber einen lingeren Zeitraum
gekennzeichnet. Atemtherapiegerite erzeugen einen positiven Uberdruck, um die oberen
Atemwege pneumatisch zu schienen und so einen Verschluss (Obstruktion) zu verhindern.
Der geregelte Druck in der Atemmaske wird durch die Atmung des Patienten gestort.
Teilweise ist der Einfluss der Atmung so grof}, dass viele CPAP-Geréte die geforderten
Therapiedriicke nicht einhalten konnen und dadurch die interne Druckregelung erheblich
gestort werden kann.

In der vorliegenden Arbeit werden patienten-individuelle Regelungsanséitze zur Regelung
des Therapiedruckes vorgestellt. Patienten-individuell bedeutet in dem Sinne, dass sich
das Regelungskonzept sowohl an den Patienten als auch an dessen Atmung (Atemmus-
ter) anpassen soll. Dafiir wird ein Modell des Atemtherapiesystems und des Patienten
hergeleitet. Durch Vorhandensein elektro-mechanischer und pneumatischer Bestandteile
im Atemtherapiesystem werden kaskadierte Regelungsstrukturen verwendet. Da die Teil-
modelle als lineares bzw. linearisiertes Modell vorliegen, kénnen Verfahren aus der linearen
Regelungstheorie angewandt werden.

Als Moglichkeit zur Umsetzung patienten-individueller Regelungskonzepte sind 2 Kon-
zepte besonders interessant. Die modellpradiktive Regelung bewéhrt sich im Bereich der
Raffinerie- und Chemieindustrie. Es konnen sowohl Stell- und Zustandsbeschrankungen, als
auch zukiinftige Sollwerte und Storgréfen beriicksichtigt werden. Durch das hergeleitete
Modell kann die Atemanstrengung als Storgrofie geschatzt und anschliefend direkt im
Regelgesetz verwendet werden.

Durch die Periodizitit der menschlichen Atmung wird auch die iterativ lernende Regelung
als Regelungskonzept verfolgt. Anhand von Informationen, z. B. des Regelfehlers aus einem
bereits abgeschlossenen Atemzyklus, kann Einfluss auf den zukiinftigen Zyklus genommen
werden. Da die Periodendauer von Atemzug zu Atemzug und auch tiber Nacht leicht
variieren kann, wird das Standard-Lerngesetz angepasst. Vorteil dieser Methode ist, dass
das Regelkonzept von Atemzyklus zu Atemzyklus lernt.

Beide Regelungskonzepte werden hinsichtlich Umsetzbarkeit auf einem vorhandenen Atem-
therapiegerat untersucht. Es werden sowohl die entwickelten Regelungsverfahren als auch
Ergebnisse aus der Simulation, der Erprobung an einem Hardwaresimulator und aus realen
Messungen am Patienten in der Arbeit diskutiert.
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Abstract v

Abstract

The obstructive sleep apnoea syndrome is treatet using the CPAP-(Continous Psitive
Airway Pressure) therapy. An obstructive apnoea is characterized by a collapse of the upper
respiratory tracts over a longer period of time. The breathing therapy device generates a
positive airway pressure to splint the upper respiratory tracts and to prevent it’s collapse
(obstruction). Many of the existing CPAP-devises cannot maintain the adjusted pressure
setpoints, because the internal pressure control is disturbed by the breathing of the patient.

The intention of the thesis is to introduce patient-individual control concepts to maintain
the therapy pressure. Patient-individual means, that the control concepts can adapt to the
patient as well as to the breathing (breathing pattern). Therefore, a model of the breathing
therapy system and the patient is derived. Due to the presence of electro-mechanic and
pneumatic parts, a cascaded control environment is used. Since the partial models are
available as linear or linearised models, methods from linear control theory can be used.

For implementation of patient-indivudal control concepts, two methods particulary stand
out. The model predictive control proves itself in the field of refinery and chemical industry.
Using a model predictice control approach control and state constraints and also future
references and disturbances can be considered. The developed model is able to estimate
the breathing effort as the distrubance, which is directly included in the control law. These
advantages justify the use of this method.

Through the periodicity of human breathing the iterative learning control is also applicable
as a control technique. Based on previous information of a completed breathing cycle, the
execution of the present one can be influenced. Because the time period may changes small
from breath to breath or varies more during the night, the standard iterative learning
control law is adapted. Advantage of the procedure is the ability to learn from breathing
cycle to breathing cycle.

Both control concepts are developed on an existing breathing therapy device for feasibility.
The developed control methods as well as the results from the simulation, the tests on a
hardware simulator and patient measurements are discussed.
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Symbol- und Abkiirzungsverzeichnis

Allgemein

ia [A]

A

Thin [8/s]

Mout [g/s]

MMy [g/s]

n [U/min]

P [Pa, hPa]

Pm [Pa hPa]

Do [Pa, hPa]

Du [hPa, mbar]
Ap [Pa, hPa]
R, [J/keK]
Ry [Pa/ml/s]
p [g/cm3 kg/m?]
g

Ty [5]

ls [s]

Uy, V]

V [ml, m?]
Ve [ml/s

W, Wy [J]

w [1/5]

¢ _

Lungenphysiologie
@) [ml/Pa]
L [mbar/1/al
(2)CO2 mmHg|

Motorstrom

Gewichtungsfaktor
Systemmassenfluss
Leckagemassenfluss
Patientenmassenfluss
Motordrehzahl

Druck

geschatzter Druck in der Maske
Urdruck

Umgebungsdruck
Druckdifferenz

spezifische Gaskonstante
allgemein: Stromungswiderstand
Dichte

Spektralradius

Singularwert

Periodendauer Atemzyklus
Abtastzeit

Motorspannung

Volumen, Volumen des Schlauch-Masken-Systems
Patientenfluss

Energie, Druckenergie
Winkelgeschwindigkeit
Formfaktor

Lungencompliance
Lungentragheit
(arterieller) Kohlenstoffdioxidpartialdruck
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Symbol- und Abkiirzungsverzeichnis

Dalv [kPa, Pal Alveolardruck

P(a)O2 [mmHg] (arterieller) Sauerstoffpartialdruck

Daw [kPa, Pal Atemwegsdruck

Dai [kPa, Pa] Transdiaphragmaler Druck

Des [kPa, Pa] osophagealer Druck

Dea [kPa, Pal gastraler Druck

n [Pa] Lungendruck

Prusk [Pal Atemanstrengung

Dpl [kPa, Pa] Intralpleuraldruck

Dp [kPa, Pa] Transpulmonaler Druck

R [Pa/ml/s] Atemwegswiderstand

V, Vazv [ml] Atemzugvolumen, Tidalvolumen

Ve, [ml] Volumen durch Lungendehnbarkeit

1% [m?, ml] Lungenvolumen

Vinusk 1] Volumen durch Atemanstrengung

V musk [1/s] Volumenénderung durch Atemanstrengung

Wiso [J] isometrische Atemarbeit

Wys [J] systembedingte Atemarbeit

Weol [J] Volumenbewegende Atemarbeit

Regelungstheorie

A Zustandsraummodell Systemmatrix (erweitert I-Anteil)

o Entwurfsmatrix I-Anteil bei MPR

B Zustandsraummodell Eingangsvektor (erweitert I-Anteil)

By 1 Zustandsraummodell Storeingangsvektor (erweitert I-
Anteil)

Cu Zustandsraummodell Ausgangsmatrix (erweitert I-Anteil)
Storgrofle

Storgrofenvektor im Iterationsschritt j (diskret, kontinuier-
lich)

Matrix mit Einheitsvektoren

Fehler (diskret, kontinuierlich)

Fehlervektor im Iterationsschritt j (diskret, kontinuierlich)
Entwurfsmatrizen fiir MPR (erweitert I-Anteil, fiir Storung)
lifted Systemmatrix

Lernfaktor bei ILR

Einheitsmatrix

Giitekriterium

Kalmanverstarkung

D-Anteil (derivative) bei PD-ILR

[-Anteil (integral) Zustandsregelung

P—Anteil (proportional) bei PD-ILR
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Ky
L
M

Ky, Ky, Ky, K,

nC

Np

o)
PP
Qu

Zustandsriickfithrungsmatrix der Zustandsregelung
Lernmatrix bei ILR

Ausblendmatrix bei ILR

Reglerparameter MPR

Stellhorizont

Pradiktionshorizont

untere Dreiecksmatrix

Kovarianzmatrix des Schatzfehlers

Gewichtungsmatrix bei MPR (erweitert I-Anteil) oder Kal-
man Filter, Filtermatrix bei ILR

Gewichtungsmatrix bei MPR (erweitert I-Anteil) oder Kal-
man Filter

Filtermatrix bei ILR

Eingangsgrofie (diskret, kontinuierlich

optimaler Stellgroflenvektor

Stellgroflendnderung

Eingangsgrofienvektor im Iterationsschritt j (diskret, konti-
nuierlich)

Umax maximale Stellgrofie

Umin minimale Stellgrofie

Umax maximaler StellgrofSenvektor

Umin minimaler StellgrofSenvektor

JAN T maximaler StellgroBendnderungsvektor

AUpin minimaler Stellgréfendnderungsvektor

VReg Vorverstarkungsfaktor Zustandsregelung

w Rechenmatrix fiir MPR mit Beschrankungen

w Rechenmatrix fiir MPR mit Beschrankungen

x(k) Zustandsvektor

T4 Zustand Storung

Te Zustand Regelfehler

y(k),y(t) AusgangsgroBe (diskret, kontinuierlich)

Yd Ausgangsgrofle im Storfall

Yrnax maximaler AusgangsgrofSenvektor

Yimin minimaler Ausgangsgrofienvektor

yr(k), yr (%) SollgroBe/Referenzgrofie (diskret, kontinuierlich)

Yg, k), yg, (t) SollgroBenvektor im Iterationsschritt j (diskret, kontinuier-
lich)

Abkiirzungsverzeichnis

AASM American Academy of Sleep Medicine
AHI Apnoe-Hypopnoe-Index
ALOSI Aktiver Lungen- und ObstruktionsSImulator
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APAP Automatic Positive Airway Pressure

ARDS Acute Respiratory Distress Syndrome

ASL Active Servo Lung

ATC Automatic Tubus Compensation

AZV Atemzugvolumen, Tidalvolumen

BMI Body-Mass-Index

bpm breaths per minute

CHF Congestive Heart Failure

COs Kohlenstoffdioxid

CoM Computer-on-Module

COPD Chronic Obstructive Pulmonary Disease

CPAP Continous Positive Airway Pressure

ERV Expiratory Reserve Volume

EMK elektromotorische Kraft

FDA Food and Drug Administration

FOT Forced Oscillation Technique

FRC Functional Residual Capacity

GKV Gesetzliche Krankenversicherungen

HFO High-Frequency-Oscillation

IC Inspiratory Capacity

ICSD International Classification of Sleep Disorder

ILR Iterative learnende Regelung

IRV Inspiratory Reserve Volume

LQG Linear Quadtratic Gaussian

MDS Medizinischer Dienst des Spitzenverbandes Bund der Krankenkassen

MDS-Hi bezeichnet eine Prifmethode im GKV-Hilfsmittelverzeichnis

MPL Maximum Path Length

(L)MPR (Lineare) Modellpradiktive Regelung

OSAS Obstruktives Schlafapnoesyndrom

PCV Pressure Controlled Ventilation

PID-Regler proportional-integral-derivativ Regler

PWM Pulsweitenmodulation

(N)REM (Non) Rapid Eye Movement

RV Residual Volume

SBAS Schlafbezogene Atmungsstorungen

SBHHS Schlafbezogene Hypoventilations- und Hypoxamiestorungen
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TLC Total Lung Capacity
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VT, TV Tidalvolumen

ZSAS Zentrales Schlafapnoesyndrom
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Kapitel 1

Einleitung

Die Automatisierungs- und Regelungstechnik in der Medizin bietet heute vielfaltige Mog-
lichkeiten, eine optimale, individualisierte Therapie fiir den Patienten zu realisieren und
die Arbeit des Fachpersonals zu erleichtern. Medizinische Regelungssysteme bieten hier
wesentliche Vorteile, wie:

« kontinuierliche Uberwachung des Patienten,

e automatische, zeitnahe und individuelle Anpassung der Parameter, z. B. Beatmungs-
parameter des Beatmungsgerites, bei Anderungen des Patientenzustandes,

o Entlastung des Personals,

o Fehlervermeidung und damit verbunden Verbesserung der Patientensicherheit sowie

mogliche Kostenreduktionen durch kiirzere Liegezeiten auf z. B. der Intensivstation.

Dariiber hinaus ergibt sich eine Standardisierung der Therapie mit verringerter intra- und
interindividueller Variabilitat. Da derartige Regelungssysteme im Gegensatz zum Menschen
kontinuierlich arbeiten, wird unter allen Bedingungen eine gleichbleibende Ausfithrung
sich wiederholender Aufgaben ermoglicht, was letztlich ebenfalls zur Verbesserung der
Patientensicherheit beitragt.

Bereits seit den 50er Jahren werden Regler in Medizingeraten eingesetzt. So hat ein
Temperaturregler im Beatmungsgerat Baby-Pulmotor Oxitherm ,,8970* die Lufttemperatur
zwischen 25°C und 40 °C geregelt [1]. Obwohl grole Fortschritte fiir modellbasierte Regler
bzw. patienten-individuelle Regler seit einigen Jahrzehnten gemacht werden, gelten die
technischen Regelkreise als Stand der Technik und werden immer noch, wie seit den 50er
Jahren, in aktiven Medizinprodukten eingesetzt. Die technischen Regelkreise umfassen die
Gruppe von Regelungssystemen, bei denen eine technische bzw. physikalische Grofle, z.
B. Druck oder Fluss, geregelt wird und der Patient als Storiibertragungsfunktion auf die
Regelgrofie wirkt. Die Anwendungsbereiche medizintechnischer Regelungssysteme umfassen
fast alle Bereiche der Gesundheitsversorgung. Sie liegen in praktisch allen medizinischen
Fachdisziplinen und reichen von Prévention tiber ambulante, prahospitale, stationare
Versorgung bis zu Rehabilitation und chronischer Heimtherapie.



2 1.1 Medizinischer Hintergrund

Beatmungs- und Atemtherapiegerite gehoren zu den am héufigsten eingesetzten Medizin-
gerdaten zur Organunterstiitzung. Sie werden in unterschiedlichsten Ausfithrungen in der
Notfallversorgung, im Operationssaal, auf der Intensivstation, aber auch in der chronischen
Heimtherapie eingesetzt.

Die kiinstliche Beatmung ist eine Form der positiven Uberdruckbeatmung, bei der Mittels
eines Beatmungsgerates sauerstoffhaltige Luft in den Patienten gedriickt wird, um ein
angemessenes Niveau des arteriellen Sauerstoffpartialdruckes (p,Osz) und des arteriellen
Kohlenstoffdioxidpartialdruckes (p,COz) aufrecht zu halten [2]. Zugleich kann die Spon-
tanatmung unterstiitzt oder sogar komplett vom Beatmungsgerat ibernommen werden.
Indikationen fir eine kiinstliche Beatmung sind Narkose, Atem-/Herzkreislaufstillstand,
schwerwiegende chronische Erkrankungen (z. B. Atemnotsyndrom des Erwachsenen (ARDS
- Acute Respiratory Distress Syndrome)), schwere Traumata (Verletzungen) oder Intoxi-
kationen (Vergiftungen) [2, 3]. Die Grundidee der kiinstlichen Beatmung besteht in der
Erzeugung unterschiedlicher positiver Druckniveaus fiir die Einatmungsphase (Inspiration),
um die Luft in die Lunge hineinzupressen und einem geringeren Druck fiir die Ausatem-
phase (Exspiration), um die verbrauchte Luft abzulassen [4, 5]. Diese Konstellation nennt
sich druckkontrollierte Beatmung (engl. PCV - Pressure Controlled Ventilation). Daneben
gibt es zahlreiche Erweiterungen, um z. B. auch bei einem Spontanatemversuch eine Inspi-
rationsphase auszulosen. Bei der volumenkontrollierten Beatmung (engl. VCV - Volume
Controlled Ventilation) wird tiber eine positive Druckzugabe versucht, ein bestimmtes
Tidalvolumen (Atemzugvolumen) zu applizieren [4].

Daneben gibt es Atemtherapiegeréite, die zur Behandlung von chronisch obstruktiven
Lungenerkrankung (engl. COPD - chronic obstructive pulmonary disease), Asthma oder
bei obstruktiven schlafbezogenen Atmungsstorungen verwendet werden [6, 7]. Je nach
Schweregrad der Erkrankung werden sogenannte CPAP (Continuous Positive Airway
Pressure)-Gerite, die einen kontinuierlichen positiven Uberdruck erzeugen oder Bilevel-
Gerate, die genau wie Beatmungsgerate im druckkontrollierten Modus zwei unterschiedliche
Druckniveaus generieren, eingesetzt. Erweiterungen, wie z. B. APAP (Automatic Positive
Airway Pressure)-Gerate nehmen anhand des aktuellen Patientenzustandes die Druckein-
stellungen selbststandig vor.

Die obstruktiven schlafbezogenen Atmungsstorungen und deren Behandlung ist Inhalt
der hier vorliegenden Arbeit. Weitere medizinische Hintergriinde werden in den néachsten
Abschnitten behandelt.

1.1 Medizinischer Hintergrund

1.1.1 Krankheitsbild

Schlafbezogene Atmungsstorungen (SBAS) sind Stérungen der Atmung, die wahrend
der Nacht auftreten und somit die Erholungsfunktion des Schlafs beeintrachtigen. Durch
die steigende Préavalenz innerhalb der Bevolkerung werden erhebliche Kosten durch die
Behandlung ihrer Komplikationen verursacht. Die “International Classification of Sleep
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Disorders, 3. Version“ (ICSD-3) listet das obstruktive Schlafapnoesyndrom (OSAS), das
zentrale Schlafapnoesyndrom (ZSAS) und schlafbezogene Hypoventilations- und Hypoxé-
miestorungen (SBHHS) als schlafbezogene Atmungsstorungen auf [8]. Hypoventilations-
und Hypoxédmiestorungen sind durch lang anhaltende Zeitraume mit arterieller Sauer-
stoffentsattigung charakterisiert, ohne das die Beteiligung von Apnoen und Hypopnoen
nachweisbar ist [9]. Der Begriff Apnoe kommt aus dem Griechischen und bedeutet, dass die
Atmung zum Erliegen kommt und kein Austausch sauerstofthaltiger Luft zwischen Lunge
und Umgebung stattfindet — man spricht auch von einem Atemstillstand. Eine Hypopnoe
bezeichnet eine Reduzierung des Atemflusses auf mindestens 70 % des Ausgangswertes
[10]. Sowohl Apnoe als auch Hypopnoe haben eine Dauer von mindestens zehn Sekunden
[11]. Die zentrale Schlafapnoe hingegen ist durch einen Atemstillstand beschrieben, wobei
auch keine Atemanstrengungen von Thorax und Zwerchfell stattfinden. Demgegeniiber
beschreibt das obstruktive Schlafapnoesyndrom einen wiederholten Verschluss (Obstruk-
tion) der oberen Atemwege durch den Verlust des Muskeltonus im Bereich des Pharynx
(Rachen), wihrend die Atemaktivitat von Thorax und Zwerchfell weiterhin aktiv ist [12, 8]
(s. Bild 1.1 [13]). Durch die Obstruktion der Atemwege kann keine sauerstofthaltige Luft in
die Lunge gelangen. Die Pravalenz des OSAS betréigt bei Erwachsenen mittleren Alters von
30-60 Jahren bei Frauen ca. 2% und bei Méannern ca. 4% [12, 9]. Durch die néchtlichen

Verlegung des Rachens
durch die Zunge - die
Atmug ist unterbroche

*— Nasenhohle
weicher Gaumen

Mundhohle

| Zunge ‘
Luftrohre  Zapfchen

Bild 1.1: Obstruktion der oberen Atemwege

Atemaussetzer sinkt der Sauerstoffgehalt und steigt der CO4-Gehalt im Blut und verur-
sacht wiederholte Aufweckreaktionen (Arousals) als eine automatische Alarmfunktion des
Korpers. Die Folge ist, dass Patienten haufiger mit Atemnot erwachen, um den Mangel an
Sauerstoff und den Uberschuss an CO, zu regulieren. Die Erholungsfunktion des Schlafes
ist somit durch die Unterbrechung der Schlafstruktur erheblich gestort. Die American
Academy of Sleep Medicine (AASM) veréffentlichte im Jahr 2007 Kriterien, nach denen der
Schlaf in fiinf verschiedene Schlafstadien inklusive des Wachzustandes unterteilt werden
kann [14].

Schlafstadium REM Der REM-Schlaf (Rapid Eye Movement) ist die Phase, in der am
haufigsten getraumt wird. Charakterisiert wird diese Phase durch die schnellen Augenbe-
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wegungen, die mit einem erhohten Blutdruck und mit unregelméfliger Herzfrequenz und
Atmung in Verbindung stehen.

Schlafstadium NREM Das Schlafstadium NREM (Non Rapid Eye Movement) unter-
teilt sich in drei Phasen, wobei die schnellen Augenbewegungen ausbleiben, Traumerlebnisse
nur selten vorhanden sind und die Gehirnaktivitdt abnimmt. Die NREM 1 beschreibt
den Ubergang zwischen Wachen und Schlafen, das Stadium NREM 2 den stabilen Schlaf
und die Stadien NREM 3 und NREM 4, die meistens zusammengefasst werden, den
Tiefschlaf. Die Tiefschlafphasen sind fiir einen erholsamen Schlaf besonders wichtig, da die
Leistungsfahigkeit gestarkt und das Immunsystem regeneriert wird.

Die Anteile der Schlafstadien variieren mit Alter und Geschlecht. Aus Tabelle 1.1 geht
hervor, dass mit steigendem Alter der Anteil der Tiefschlafphasen NREM 3 und NREM
4 deutlich zuriickgeht und zugleich der Anteil des Wachzustandes und der Schlafstadien
NREM 1 und NREM 2 zunimmt [15]. In Tabelle 1.2 ist der prozentuale Anteil der
Schlafstadien fiir verschiedene Altersgruppen nach Geschlecht dargestellt [16]. Die Anteile
fiir wach, REM und NREM 1 sind iiber das Alter und das Geschlecht dhnlich. Unterschiede
gibt es beim Geschlecht in den Stadien NREM 2 und NREM 3-4. Wéhrend in der NREM
3-4 Phase der Anteil mit dem Alter bei mannlichen Probanden sinkt, so steigt er bei
weiblichen Probanden.

Tabelle 1.1: Beispielhafte Zusammensetzung des Schlafes verschiedener Altersgruppen und
von OSAS-Patienten (Angabe in %)
Alter 20 Alter 60 OSAS

wach 1 8 10
REM 28 23 10
NREM 1 5 10 25
NREM 2 45 57 55
NREM 3-4 21 2 0

Tabelle 1.2: Beispielhafte Zusammensetzung des Schlafes verschiedener Altersgruppen,
Einteilung nach Geschlecht: m — méannlich, w — weiblich (Angabe in %)

Alter bis 54 55 bis 61 62 bis 70 ab 71

m w m w m w m w
wach 21 18 19 16 26 17 26 20
REM 195 20,9 19,1 20,2 184 193 17,8 188

NREM1 58 46 63 50 71 50 76 49
NREM 2 614 585 645 56,2 652 573 66,5 57,1
NREM 3-4 11,2 142 82 170 6,7 167 55 17,2
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Patienten, die unter dem obstruktiven Schlafapnoesyndrom leiden, erreichen durch das
standige Aufwachen die Tiefschlafphasen gar nicht erst. Fiir gewohnlich setzt sich der
menschliche Schlaf aus drei bis finf Zyklen mit NREM-Phasen zusammen, die durch drei
bis fiinf Zyklen mit REM-Phasen unterbrochen werden. Die zeitliche Abfolge der REM
und NREM Schlafstadien ergibt das Schlafprofil, das sogenannte Hypnogramm [14]. Der
NREM-Schlaf iiberwiegt in der ersten Hélfte der Nacht, wobei der REM-Schlaf die zweite
Hélfte dominiert. Die erste Tiefschlafphase startet unmittelbar nach der Einschlafpha-
se. Die Dauer nimmt mit Voranschreiten des Schlafprozesses ab. Das Schlafprofil eines
gesunden und eines OSAS-Patient ist beispielhaft in Bild 1.2 dargestellt [17]. Die nachtli-

a) gesunder Patient b) Apnoe-Patient
wach — wach —
o REM — REM —
Eﬁ 1 - 1 -
S - =9 -
£ 82° I
S Z Z
ATy - 4-

22:00 00:00 02:00 04:00 06:00 22:00 00:00 02:00 04:00 06:00
23:00 01:00 03:00 05:00 Uhrzeit  23:00 01:00 03:00 05:00

Bild 1.2: Schlafprofil eines gesunden Patienten (links) und eines Apnoe-Patienten (rechts)

chen Atemaussetzer fithren nicht nur kurzfristig zu Problemen wie z. B. Tagesmiidigkeit,
Konzentrationsschwéiche und Bluthochdruck, sondern kann auf lange Sicht die Lunge
schiadigen, Diabetes verursachen und vor allem auch das Risiko eines Schlaganfalls und
eines Herzinfarkts erh6hen [18, 19, 20]. Durch Schlafmangel kann das OSAS Arbeitsausfélle
hervorrufen, die Lebensqualitat senken und eine grofle Gefahr im o6ffentlichen Strafien-
verkehr durch Sekundenschlaf am Steuer darstellen. Zur Beurteilung des Schweregrads
des Schlafapnoesyndroms wird der Apnoe-Hypopnoe-Index (AHI) herangezogen, der die
durchschnittliche Anzahl von Apnoen und Hypopnoen pro Stunde beschreibt [15]. Ein
AHI kleiner 5 /h gilt als normal, da auch gesunden Menschen néichtliche Atemaussetzer
haben. Ein AHI von 5 — 15 /h gilt als mildes, von 15 — 30 /h als mittelschweres und groBer
30 /h als schweres Schlafapnoesyndrom.

1.1.2 Soziookonomische Bedeutung des Schlafapnoesyndroms

In den Vereinigten Staaten von Amerika belaufen sich die Mehrkosten durch Nichtbehand-
lung eines OSAS auf 3,4 Mrd. US-Dollar pro Jahr [21]. Durch eine Behandlung des OSAS
kann z.B. das Unfallrisiko gesenkt werden. Sassani et al. zeigen, dass in den USA im Jahr
2000 800.000 Fahrer in von OSAS assoziierte Unfille verwickelt sind [22]. Dies fihrt zu
einem Unfallschaden von 15,9 Mrd. US-Dollar und kostet 1400 Menschen das Leben. Die
Behandlung aller Fahrer mit einem OSAS wiirde nur 3, 18 Mrd. US-Dollar kosten und 980
Menschen das Leben retten.
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Rejon-Parrilla et al. bestétigen fiir 2014 eine ahnliche positive Kostenentwicklung durch eine
Behandlung [23]. Im Verlauf von 14 Jahren spart die Behandlung 1328, 95 € (973 Pfund) pro
Patienten. Zuriickzufithren ist die Ersparnis auf eine Minimierung des Schlaganfallrisikos
(49 %), Herzerkrankungen (46 %) und des Risiko fir Arbeitsunfille um 31 %. Nach einer
Untersuchung aus Osterreich [24] entstehen durch die Behandlung von Schlafapnoe sowie
durch die assoziierten Erkrankungen dem Gesundheitssystem Kosten in Héhe von 154
Mio. € pro Jahr. Gleichzeitig entstehen der osterreichischen Volkswirtschaft 1,3 Mrd. € an
indirekten Kosten pro Jahr durch Produktivitatsausfalle, Arbeits- und Verkehrsunféalle. Im
Rahmen der Krankheitskostenrechnung des Statistischen Bundesamts der Bundesrepublik
liegen fiir das Jahr 2002 die Schatzung der direkten Kosten in Deutschland fiir die
Behandlung von “Schlafstérungen” in der Hohe von 700 Mio. € [25]. Die indirekten Kosten
werden fiir Deutschland auf mehrere Milliarden Euro geschétzt. Nach einer Untersuchung
des Bundesamt fiir Arbeitsschutz und Arbeitsmedizin belaufen sich im Jahr 1998 die
Kosten arbeitsbedingter Erkrankungen in Deutschland auf ca. 28 Mrd. € [26]. Einer
Studie aus Australien zur Folge sind ca. 9,1% der Kosten (2,55 Mrd. €) auf OSAS
bedingte Ausfille zuriickzufithren [27]. Zusétzlich wird durch eine Behandlung des OSAS
das Lebensgefiithl und die Lebenserwartung verbessert. Laut dem ,,Consulting Report
for the British Lung Foundation® kann mit einer Behandlung die Uberlebensrate der
Patienten um 25 % gesteigert werden [23]. Die aufgefithrten Untersuchungen bestéatigen,
dass jede positive Anderung sowohl in der Diagnostik als auch in der Therapie des OSAS
eine erhebliche soziookonomische Bedeutung haben.

1.1.3 Behandlungsmoglichkeiten

Im folgenden Abschnitt werden einige Behandlungsmoglichkeiten vorgestellt. Dazu zahlen
die Erndhrungsumstellung und korperliche Fitness, die Muskelstimulation, die Protrusi-
onsschiene, die operativen Eingriffe und die Uberdrucktherapie.

Ernidhrungsumstellung und korperliche Fitness Die korperliche Verfassung spielt
bei OSAS-Patienten eine wichtige Rolle und kann den Schweregrad des Schlafapnoesyn-
droms beeinflussen. Laut [28] haben 60 —90 % der OSAS-Patienten einen Body Mass Index
(BMI) grofler 28. Fettanlagerungen im Pharynx, im Thorax und im Abdomen zéhlen zu den
Hauptursachen des obstruktiven Schlafapnoesyndroms. Eine Gewichtsreduktion kann dazu
beitragen, dass der AHI auf kurze Sicht gesenkt wird, da der Bereich der oberen Atemwege
erweitert wird. In [7] kénnen nur 10 % der Patienten das reduzierte Gewicht tiber einen
Zeitraum von 5 Jahren beibehalten. Eine weitere Ursache der obstruktiven Schlafapnoe
bedingt der abendliche Alkoholgenuss und die Einnahme schlafférdernder Medikamen-
te [14]. Durch die relaxierende und sedierende Wirkung dieser Stoffe konnen vor allem
die obstruktiven schlafbezogenen Atmungsstérungen (Schnarchen, OSAS) verschlimmert
werden.
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Muskelstimulation Die Muskelstimulation wird seit den letzten Jahren entwickelt, um
eine Obstruktion der oberen Atemwege zu verhindern [14]. Es wird die These aufgestellt,
dass eine Starkung der Muskulatur in den oberen Atemwegen zur Behandlung des OSAS
genutzt werden kann, da dann ein Kollabieren der Atemwege verhindert wird. Bei OSAS-
Patienten wird gezeigt, dass sie sogar im Wachzustand einen héheren Muskeltonus im
Bereich der Mundbodenmuskulatur aufweisen. Der Zungenmuskelschrittmacher basiert
auf der Stimulation des Zungenschlundnervs (Nervus hypoglossus) und soll verhindern,
dass die Zunge in der Einatemphase zurtckfillt und den Rachenraum verschliet [6, 29].
Uber einen Sensor wird die Einatmung registriert und ein Stimulationsimpuls an den
Zungenschlundnerv abgegeben. Nach den ersten Machbarkeitsstudien aus dem Jahr 2001
wird das Verfahren 2014 von der amerikanischen Gesundheitsbehérde FDA (Food and
Drug Administration) zugelassen [30].

Protrusionsschiene Die Protrusionsschiene, zumeist Unterkiefer-Protrusionsschiene
genannt, zahlt zu den intraoralen Applikatoren, die dazu verwendet werden, die oberen
Atemwege mechanisch zu schienen [14]. Diese speziellen Zahnschienen werden in Schweden
und den USA seit tiber 20 Jahren eingesetzt [31]. Die Protrusionsschiene wird in den
Mund gelegt und haftet an den Zéhnen von Ober- und Unterkiefer. Die Vorverlagerung
des Unterkiefers, das sogenannte Progenieren, von ca. 2 — 9mm sorgt dafiir, dass die
oberen Atemwege im Pharynx mechanisch erweitert werden [32]. Die Erfolgsaussichten der
Therapie liegen bei ca. 50 % [32] bis 65 % [14] und werden jingst sogar bei mittelschwerem
und sogar schwerem OSAS versuchsweise eingesetzt. Entscheidend fiir den Therapieerfolg ist
die Auswahl der Patienten entsprechend den anatomischen Voraussetzungen (ausreichender
Unterkiefervorschub, Zahnstatus, Ubergewicht) [14].

Operative Eingriffe Das Interesse der Patienten an operativen Eingriffen ist durch
die eingeschriankte Akzeptanz der konservativen Behandlungsméglichkeiten (Protrusions-
schiene, Uberdrucktherapie) gestérkt. Die Chirurgie der Nase ist ein Routineeingriff und
ist bei ca. 20 % der OSAS-Patienten erfolgreich. Damit kann das obstruktive Schnarchen
um ca. 40 % gesenkt werden [14]. Die Weichgaumenchirurgie ist der Hauptansatzpunkt
bei der Behandlung schlafbezogener Atmungsstorungen. Zum einen ist die Vibration des
Weichgaumens Ursache fiir die Gerduschentstehung beim priméren Schnarchen und zum
anderen ist die Obstruktion im Bereich des Weichgaumens eine héufige Beobachtung
[14]. Bei mittlerem oder schwerem obstruktiven Schlafapnoesyndrom ist eine Obstruktion
im Bereich des Weichgaumens héaufig mit einer Verlegung der Atemwege im Bereich des
Zungengrundes verkniipft. Ahnlich der Protrusionsschiene, die eine Vorverlagerung des
Unterkiefers bewirkt, kann auch in der Kieferchirurgie ein operativer Eingriff die Vorver-
lagerung bewirken [14]. Die Kieferchirurgie ist jedoch mit einem hoch invasiven Eingriff
verbunden, weswegen die Akzeptanz gering ist. Trotz alledem kénnen Erfolgschancen von
bis zu 90 % erwartet werden, weshalb dieses Verfahren auch zu den effektivsten Verfahren
bei der Behandlung des obstruktiven Schlafapnoesyndroms zahlt.
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Uberdrucktherapie Die kontinuierliche Uberdrucktherapie ist die Standardtherapie
zur Behandlung des OSAS und wird als bevorzugte Behandlung gewahlt. Unter den
Medizinern zéhlt sie als ,,Goldstandard®. Hierbei wird das obstruktive Schlafapnoesyndrom
durch einen kontinuierlichen positiven Uberdruck (Continuous Positive Airway Pressure -
CPAP) behandelt [33]. Der Uberdruck wird dem Patienten durch ein Atemtherapiegerét
entgegengebracht. Der Druck in den oberen Atemwegen, welcher im Bereich von 4-20 hPa
iitber Atmosphéarendruck liegt, soll einen Verschluss des Rachens als haufigsten Ausloser
der Atemunterbrechung verhindern. Die Anwendungsdauer dieser Therapie ist in der Regel
lebenslang. Die Funktion des positiven Uberdruckes ist in Bild 1.3 dargestellt [34]. Im
nachsten Abschnitt wird der aktuelle Stand der Technik der CPAP-Therapie beschrieben.

Atemluft \ Nasenhohle Atemmaske

Luftrohre

—

Rachenraum
verschlossen geoffnet

Bild 1.3: Funktionsweise des kontinuierlichen Uberdruckes - links: Atemwege sind ver-
schlossen - rechts: Atemwege werden durch den Uberdruck pneumatisch geschient
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1.2 Stand der Technik der CPAP-Therapie

Fiir die Bereitstellung bzw. Erzeugung des benotigten Uberdruckes kommen zwei unter-
schiedliche Verfahren zur Anwendung. Das von Boussignac im Jahre 1989 vorgestellte
Verfahren kommt ohne elektrische Energie aus, benotigt dafiir aber komprimierte Luft
oder komprimierten Sauerstoff in Form einer Hochdruckflasche oder eines Hochdruckan-
schlusses [35]. Uber einen Zylinder, welcher mit der Atemmaske verbunden ist, wird das
komprimierte Gas durch mehrere Verengungen beschleunigt und erzeugt Turbulenzen.
Diese Turbulenzen erzeugen einen steuerbaren Druck, den CPAP-Druck, der durch die
Durchflussrate geregelt werden kann. Anwendung findet dieses Verfahren vor allem in der
Notfallmedizin zur Behandlung der kongestiven Herzinsuffizienz (CHF - congestive heart
failure) oder der chronischen obstruktiven Lungenerkrankung (COPD - chronic obstructive
pulmonary disease) [36]. Fur die Anwendung im Heimbereich zur Behandlung des OSAS
ist dieses Verfahren jedoch aufgrund der benotigten Hochdruckquelle ungeeignet.

Das zweite Verfahren wird aus Griinden der Mobilitit und des Einsatzgebietes im Heim-
bereich bevorzugt verwendet. Diese Gerédte haben ein eingebautes Geblése, welches den
Uberdruck eigenstiandig erzeugen kann. Das Geblise kann iiber den Motor gesteuert und
der erzeugte Druck damit geregelt werden. Die Grundidee der CPAP-Gerate, die erstmals
im Jahre 1981 von Sullivan eingefiihrt wird, besteht darin, einen kontinuierlichen positiven
Uberdruck zu erzeugen [33]. In [33] wird gezeigt, dass dieser Uberdruck, verabreicht tiber
eine Nasenmaske, eine Obstruktion im Bereich des Pharynx verhindern kann. Im heuti-
gen Sprachgebrauch spricht man auch von einer ,,pneumatischen Schienung® der oberen
Atemwege [37]. Obwohl sehr hohe Erfolgsraten von iiber 95 % verbucht werden, ist die
Akzeptanz der CPAP-Therapie eingeschrankt. Nur ca. 50 % der Patienten nutzen das
Atemtherapiegeréit dauerhaft [38]. Unter anderem beklagen sich die Patienten iiber die
Gerauschentwicklung des CPAP-Gerétes und tiber zu hoch eingestellte Therapiedriicke.

Im Regelfall wird der Therapiedruck so vorgegeben, dass eine Obstruktion der Atemwege
in allen Schlafpositionen und Schlafstadien verhindert werden soll. Dadurch kann aber der
eingestellte Therapiedruck zeitweise hoher als der tatsachlich benétigte Druck sein. Ein zu
hoher Therapiedruck verursacht vermehrt Nebenwirkungen. Ein Leistungsmerkmal der
Atemtherapiegerite ist es, den vorgegebenen Solldruck in bestimmten Grenzen zu halten.
Durch die Ein- und Ausatmung des Patienten wird dieser Druck in der Maske gestort. Laut
[39] und [40] halten nur wenige Gerite die eingestellten Therapiedriicke ein — bei vielen
ist die Regelung des Maskendruckes unzureichend und fir die OSAS-Therapie aufgrund
zu grofer Druckschwankungen ungeeignet. Die Folge ist, dass vom Fachpersonal zu hohe
Therapiedriicke eingestellt werden, um eine sichere Offnung des Pharynx zu garantieren.
Dies fiihrt zu einer deutlich hoheren Ausatemarbeit und damit zu einem unangenehmen
Atemgefiihl fiir den Patienten - manche setzen sogar die Maske wahrend der Schlafens
wieder ab. Auf der anderen Seite kann der Druck in der Maske wéhrend der Einatemphase
zu weit absinken, sodass ein Kollaps der oberen Atemwege nicht mehr verhindert werden
kann. Zu grofle Druckschwankungen in der Maske mindern den Patientenkomfort, was die
Akzeptanz der CPAP-Therapie deutlich einschréankt.
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Anhand eines standardisierten Testablaufs werden in [39] CPAP-Geréte fithrender Hersteller
untersucht und verglichen. In [41] wird die Druckstabilitit von CPAP-Gerdten nach
DIN EN ISO 17510-1:2009-07 untersucht. Gemé$ der Priifmethode 14-4 03/2007 MDS-
Hi im Hilfsmittelverzeichnis der gesetzlichen Krankenversicherungen (GKV) darf die
Druckdifferenz bei einem Therapiedruck im Bereich von 4 hPa bis 10 hPa nicht grofer als
0,5hPa sein — bei Therapiedriicken ab 10 hPa wird die Grenze auf 1,0hPa festgelegt. Der
VdK-Fachverband Schlafapnoe fordert sogar eine Druckstabilitat von maximal 0, 6 hPa tiber
alle Therapiedriicke [42]. Die Tabelle 1.3 fasst die Anforderungen an die Druckstabilitét
noch einmal zusammen. Die Atmung des Patienten wird durch den Aktiven Lungen- und

Tabelle 1.3: Anforderungen an die dynamische Druckstabilitat bei verschiedenen Thera-
piedriicken

Therapiedruck Dynamische Dynamische

in hPa Druckstabilitat Druckstabilitat
nach MDS in hPa  nach VdK in hPa

< 10 <0,5 <0,6

> 10 <10 <0,6

ObstruktionsSImulator ALOSI mit einer Frequenz von 20 Atemziigen pro Minute (bpm -
breaths per minute), einem Atemzugvolumen von 500 ml und einem I/E-Verhéltnis von
1 (Verhaltnis von Inspirationsdauer zu Exspirationsdauer) nachgebildet [39]. Es werden
keine aktiven Ausatemhilfen und kein Atemluftbefeuchter verwendet und die Geréte
werden auf einen Therapiedruck von 4 hPa eingestellt. Fiir verschiedene Geréte ergibt
sich die in der Tabelle 1.4 gezeigte Druckstabilitat. Die dynamische Druckstabilitat gibt
die Druckabweichung in der Maske an. Dabei werden pro Atemzug die Differenz aus
positiver Druckabweichung und negativer Druckabweichung zum mittleren gemessenen
Therapiedruck bestimmt. Im weiteren Verlauf meinen die Begriffe Druckabweichung,
Druckdifferenz, Druckstabilitiat oder Kurzzeitgenauigkeit die Regelabweichung in der
Maske, die mit Ap,, in [hPa] oder [Pa] angegeben wird, wobei 1 hPa = 100 Pa betragt.

Eine Weiterentwicklung der CPAP-Gerate sind die APAP-Geréte (Automatic Positive
Airway pressure), die den Therapiedruck automatisch an den niedrigsten Druck anpassen,
um eine Obstruktion zu verhindern. Dabei zeigt sich in [39] auch, dass die Geréte den
Therapiedruck bei auftretenden Obstruktionen der Atemwege nicht ausreichend erhéhen,
sodass der Patient keine ausreichende Versorgung mit sauerstoffhaltiger Atemluft erhélt.
Weiterhin erfolgen Druckveranderungen teilweise unabhéngig vom Obstruktionsgrad oder
erst nach dem Ende von Obstruktionen. In weiteren klinischen Studien wird zusétzlich
gezeigt, dass bisherige APAP-Systeme im Vergleich zu Standard-CPAP-Systemen so-
wohl zu einer geringeren Sauerstoffsdttigung fithren, also auch eine erhohte Anzahl von
Hypopnoe-Ereignissen zulassen [43]. Von der American Academy of Sleep Medicine wird
empfohlen, APAP-Systeme nicht bei kongestiver Herzinsuffizienz, Atemwegserkrankungen,
Patienten mit nachtlicher Sauerstoffentséattigung oder bei Patienten mit einer Ronchopathie
einzusetzen [44].
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Tabelle 1.4: Dynamische Druckstabilitat verschiedener CPAP-Gerate

Hersteller Gerét Dynamische Druckstabilitat
Apy, in hPa
Weinmann SOMNOcomfort 0,43
RESMED minni MAX nCPAP 0,50
HEINEN + LOWENSTEIN  Somnia 0,54
HEINEN + LOWENSTEIN = Somnia 2 0,54
FLO xPAP 0,57
Weinmann SOMNOcomfort 2 0,57
RESPIRONICS Somnia 2 0,67
RESPIRONICS REMstar Pro M-Serie 0,74
RESMED AutoSet 0,75
RESMED S8 Elite 0, 86
Fischer&Paykel SleepStyle 200 0,90

Als moglicher Anhaltspunkt die Druckregelung der CPAP-Geréte zu verbessern, um den
Patienten ein angenechmes Atemgefiihl zu garantieren, ist die Entwicklung und Umset-
zung einer patienten-individuellen Regelung. Die Umsetzung der Druckregelung kann
hardwarebasiert, d. h. durch eine elektronische Schaltung, oder softwarebasiert, d. h. mit
Hilfe von Algorithmen (Rechenvorschrift), erfolgen. Die hardwarebasierten Regler werden
héufig im industriellen Umfeld eingesetzt. Solche Regler erfiillen unter Normbedingungen
zwar die Regelgiite, passen sich aber aufgrund fest verbauter Bauteile nicht an. Die in
der Entwicklungsphase des Reglers einmal eingestellte Dynamik kann somit nicht auf
die Bediirfnisse des Patienten und auf die grofle Patientenvariabilitiat reagieren, weshalb
unter Normalbedingungen, im Schlaflabor und bei der néachtlichen Therapie zu Hause
mit deutlich grofleren Abweichungen zu rechnen ist. Ein weiterer Nachteil ist, dass ein
Stelleingriff erst bei einer gemessenen Regelabweichung erfolgt.

Mit steigender Rechenleistung heutiger Mikrocontroller nehmen die softwarebasierten
Regler immer mehr den Platz der hardwarebasierten Regler ein — so auch bei elektrischen
Medizinprodukten. In einem Projekt der Technischen Universitdat Miinchen wird ein mo-
dellbasiertes Regelungskonzept entwickelt [45]. Es wird zunédchst ein Modell hergeleitet,
was den Zusammenhang zwischen Druck und Motorspannung beschreibt. Anhand die-
ser Ein-/Ausgangsbeziechung wird dann eine modellgestiitzte Steuerung entworfen, die
bei Vorgabe eines Solldruckes eine Motorspannung errechnet, um das System in diesen
Arbeitspunkt zu fiihren. Dies ermdglicht eine schnelle Reaktion auf Sollwertdnderungen.
Um den Regelfehler durch die Atmung des Patienten und durch Approximationsfehler
zu verringern, wird weiterhin ein Proportional-Integral-Regler (PI-Regler) fiir verschie-
dene Arbeitspunkte entworfen. In einem Test wird die Funktionalitdt der Druckregelung
gezeigt. Bei realer Atmung eines Probanden ergibt sich bei einem Therapiedruck von
8 hPa eine Regelabweichung von ca. £1 hPa. Bei einem zweiten Probanden mit deutlich
groflerer Atemanstrengung erhoht sich die Druckabweichung in der Maske auf 42 hPa. Die
hohen Abweichungen sind damit zu begriinden, dass bei diesem Regelungskonzept nicht
auf die Bediirfnisse des Patienten eingegangen wird. Jegliche Beziehungen zwischen der
Druckerzeugung des Geréates und der Atmung des Patienten werden nicht berticksichtigt.
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Den Nutzen patienten-individueller und modellbasierter Regelungskonzepte zeigen mehrere
wissenschaftliche Arbeiten [46, 47, 48, 49]. In der kiinstlichen Beatmung, die zur Versorgung
eines Patienten bei unzureichender oder nicht vorhandener Spontanatmung dient, wird
die Lunge des Patienten durch ein mathematisches Modell nachgebildet. Ein Modell
bietet nicht nur den Ausgangspunkt fiir einen modellbasierten Regelungsentwurf, sondern
bietet auch die Moglichkeit den zukiinftigen Verlauf der Ausgangsgréfie vorherzusagen, zu
pradizieren.

In [46] wird das Modell dazu verwendet, den maximalen Druck vorherzusagen, um ei-
ne Schédigung der Lunge zu verhindern. Ein softwarebasierter Patientensimulator, der
die physiologischen Vorgange des Patienten abbildet, wird in [47] vorgestellt. Neben der
Atemmechanik wird dazu auch der Gasaustausch und die Himodynamik modelliert sowie
die Interaktion zwischen den Modellen berticksichtigt. Anhand der entwickelten Simulati-
onsumgebung kann eine kiinstliche Beatmung mit verschiedenen Krankheitsbildern und
Beatmungsparametern simuliert werden. Damit soll es moglich sein, Regelungskonzepte
fir die mechanische Beatmung zu entwickeln und zu validieren. In [48] wird fur die volu-
menkontrollierte Beatmung ein Patientenmodell inklusive moglicher Leckagen geschatzt
und als Basis fiir den Entwurf verschiedener Regelstrategien verwendet. Aufgrund der
nichtlinearen Verhéltnisse und der groflen Variabilitdt an Lungenparametern wird ein
Multi-Modell-Ansatz verfolgt und die Regelergebnisse eines robusten PI-Reglers, eines
gesteuert-adaptiven Reglers und eines modellgestiitzten préadiktiven Reglers verglichen.
Fir ein HFO (High-Frequency-Oscillation) Beatmungsgerét wird in [49] ein LQG (Linear
Quadratic Gaussian) Zustandsregler entworfen, um auf spontane Atemversuche des Patien-
ten zu reagieren. Dadurch sollen die Abweichungen des mittleren Atemwegsdruckes durch
die Spontanatmung schnellstmoglich kompensiert werden. Der Patient wird in Analogie zu
einem elektrischen Ersatzschaltbild als Widerstands-Kapazitiat-Netzwerk modelliert. Auf
dieses Modell wird in Kapitel 3.2 genauer eingegangen.

Die HOFFRICHTER GmbH verfiigt iiber eigene Patente zur Steuerung und Regelung
von CPAP-Geréten mit gerdteinterner Sensorik. Die Patente beschreiben zum einen Vor-
richtungen und Funktionalitdten zur Erzeugung eines positiven Atemwegsdruckes, der
dem Patienten iiber Atemschlauch und Atemmaske entgegengebracht wird. Zum anderen
wird das Verfahren zur Kompensation von Druckverlusten an externen Zubehorgeriten
(Schlauch, Anfeuchter) beschrieben, ohne dass dazu der Druck in der Patientenanschluss-
stelle (Maske) gemessen wird. Ein Verfahren zur druckschlauchlosen Messung wird in den
géngigen CPAP-Geréten heutzutage eingesetzt.

1.3 Zielsetzung und Aufbau der Arbeit

Das Ziel dieser Arbeit ist es, die Druckregelung patienten-individuell zu gestalten, d. h.
auf die Bediirfnisse des Patienten zu reagieren, um damit die Druckabweichungen in
der Maske zu reduzieren. Als ein moglicher Ansatz zur Verbesserung der Druckregelung
wird ein modellbasiertes Regelungskonzept entwickelt, wobei das Modell die Wechsel-
wirkungen zwischen der gerédtespezifischen Druckerzeugung, den patientenspezifischen
Lungeneigenschaften und der Atemanstrengung beschreibt. Anhand des Modells wird dann
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ein Regelungskonzept erarbeitet, welches die Atemanstrengungen des Patienten berticksich-
tigen kann. Ein weiterer Ansatz fiir die Umsetzung einer patienten-individuellen Regelung
bietet die iterativ lernende Regelung. Diese kann fiir zyklisch wiederholende Prozesse
verwendet werden und minimiert durch wiederholtes Lernen die Regelabweichung zwischen
Soll- und Istgréfle. Durch die Verbesserung der Druckregelung im Atemtherapiegerét soll
zudem der Patientenkomfort gesteigert werden, um die Akzeptanz der CPAP-Therapie
zu erhohen. Da nun mehr Patienten ihr Gerédt dauerhaft nutzen werden, kénnen Risi-
ken von Folgeerkrankungen reduziert und deren entstehende Behandlungskosten fiir das
Gesundheitssystem gesenkt werden.

Im folgenden Kapitel werden der schematische Aufbau des Atemtherapiesystem dargestellt
und die wesentlichen Bestandteile naher erlautert. Zudem wird auf die Physiologie der
Atmung eingegangen, um die Wechselwirkungen zwischen dem Gerét und den Patienten
aufzuzeigen. In Kapitel 3 werden das pneumatischen Teilsystem Schlauch und Maske
und das Teilsystem Patient modelliert. Sie bilden die Ausgangsgrofie fiir das benotigte
Modell, welches die Wechselwirkungen zwischen Druckerzeugung und Patientenatmung
beschreibt. Grundlegende Modellgleichungen werden dazu der Literatur entnommen und
ein eigener Ansatz fiir die Gesamtprozessbeschreibung verfolgt. Kapitel 4 und 5 behandeln
einige Grundlagen der modellpradiktiven und der iterativ lernenden Regelung. Neben den
grundlegenden Regelungsgesetzen werden einige Modifikationen und Erweiterungen aus der
Literatur aufgezeigt. Auf Basis der verschiedenen Bestandteile und des hergeleiteten Modells
werden in Kapitel 6 mogliche Ansétze fiir die patienten-individuellen Regelungsansétze
entwickelt. Es werden zudem die verwendete kaskadierte Regelungsumgebung erlautert
und die entwickelten Regelungskonzepte in MATLAB Simulink erprobt. Dafiir werden
alle Bestandteile und Komponenten, die auch im realen Gerédt zu finden sind, durch
mathematische Gleichungen beschrieben. Die prototypische Umsetzung wird in Kapitel
7 vorgestellt und am Hardwaresimulator und an freiwilligen Probanden getestet. Dabei
wird auf die verwendete Hardware eingegangen. Eine Zusammenfassung und ein Ausblick

schlieflen die Arbeit ab.
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Kapitel 2

Prozessbeschreibung

2.1 Beschreibung des Atemtherapiesystems

In diesem Kapitel werden die Funktionsweise sowie die Systemkomponenten des in Kapitel
7 verwendeten Atemtherapiegerdtes der HOFFRICHTER GmbH vorgestellt und erklart.
Eine erste Unterteilung des Atemtherapiesystems lésst sich in einen elektro-mechanischen
Teil und einen pneumatischen Teil vornehmen. Der elektro-mechanische Teil, das Herz-
stiick dieses CPAP-Gerétes, besteht aus einem Gleichstrommotor mit Gebldseaufsatz. Die
Ansteuerung erfolgt iiber eine Transistorbriickenschaltung, die tiber pulsweitenmodulier-
te Signale gesteuert wird. Auf der Welle des Motors befindet sich ein Radialventilator,
der durch die Drehbewegung des Motors einen Uberdruck erzeugt. Er ist zugleich die
Verbindung zwischen den Teilsystemen. Motor und Radialventilator werden zusammen
als Geblase bezeichnet. Durch die Druckdifferenz zwischen Geblédse und dem Rest des
Systems (Schlauch, Patient oder auch Atmosphére) entsteht ein Ausgleichsvolumenstrom
bzw. Ausgleichsmassenstrom, im Folgenden Systemmassenfluss 1y, bezeichnet.

Der Therapieschlauch und die Atemmaske verbinden das Gerédt mit dem Patienten. Der
funktionelle Aufbau ist im folgenden Schema dargestellt.

CPAP‘—Gerét

Geblase

Therapieschlauch

Atemmaske

Bild 2.1: Schematische Darstellung des Atemtherapiesystems

An der Maske befindet sich ein Ausatemventil, dass den Leckagemassenfluss 1., erzeugt,
um die Exspiration des Patienten zu erleichtern. Das Ausatemventil bietet weiterhin
den Vorteil, dass verbrauchte, ausgeatmete Luft nicht in das Gerat zuriickfliet und
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in der nidchsten Inspiration wieder eingeatmet wird, sondern der Umgebungsluft direkt
zugefithrt wird. Die Komponenten Schlauch, Ausatemventil, Maske und Patient bilden
den pneumatischen Teil des Gesamtsystem. Die Hauptaufgabe des Atemtherapiegerites
besteht darin, den mit dem Geblase erzeugten Druck dem Patienten entgegenzubringen,
um die oberen Atemwege pneumatisch zu schienen. Die Messung des Druckes erfolgt hier
direkt am Gerét pgers; und nicht am Patienten. Aufgrund von Verlusten bei durchstromten
Leitungen, muss der Verlustdruck zwischen Patient und Geblédse kompensiert werden, damit
der gewiinschte Therapiedruck in der Maske herrscht. Ein Vorteil dieser Methode ist, dass
keine Verbindungsschlduche (Druckmessschlauche) abknicken oder durch Absonderungen
von Schleim und Feuchtigkeit (Kontaminierung) verstopfen kénnen. Das vermindert den
Reinigungsaufwand und ist damit in der Heimanwendung geeignet. Wird der Druck nicht
ordnungsgemif gemessen, kann die Uberdrucktherapie versagen und eine Obstruktion
nicht verhindert werden. Daher ist es tiblich, den Druck am/im Geréit zu messen und den
Maskendruck p,, zu schéitzen.

Der physikalische Vorgang der Druckerzeugung lasst sich anhand der in Bild 2.2 dar-
gestellten Wirkungskette grafisch beschreiben. Innerhalb dieser Wirkungskette sind die

Motorspannung — u, A
Motorstrom — 7,

Motordrehmoment

elektro-

Motordrehzahl — n
———————————————————— Y------ Geblése / Ventilator
Systemmassenfluss — 1y

mechanischer Teil

Massenanderung in der Maske —
Druckénderung in der Maske — p,,
Druck in der Maske — py,

v v

Leckage Patient

pneumatischer Teil

Leckagemassenfluss ~ Patientenmassenfluss
Mout Mp

Bild 2.2: Wirkungskette der Druckerzeugung im Atemtherapiesystem und Einfluss des
Patienten auf den Maskendruck

Teilsysteme Elektromechanik und Pneumatik und die vier Zustandsgréflen Strom i,, Dreh-
zahl n, Systemmassenfluss 7y, und Maskendruck p,, wiederzufinden. Als Farbkodierung,
die im weiteren Verlauf der Arbeit immer wieder zu finden ist, wird folgendes festgelegt: die
Elektromechanik und das Gebldse sind mit griin, das Schlauchsystem und die Pneumatik
mit schwarz und der Patient rot dargestellt.
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Der Patient bzw. die Atmung des Patienten wird als storende Gréfle in diesem System
aufgefasst. In der Inspirationsphase herrscht zwischen Atmosphére und Lunge eine positive
Druckdifferenz. Dadurch wird Luft in die Lunge gesaugt. Bei der Exspiration ist das genau
umgekehrt. Dieser Luftstrom, im folgenden Patientenmassenfluss 7, genannt, stort den
Druck in der Maske. Wahrend der Inspiration sinkt der Druck in der Maske — wahrend
der Exspiration steigt er. Da eine zu grofie Druckabweichung in der Maske als storend
und unangenehm empfunden wird und den Erfolg der Therapie lindern kann, darf die
Druckdifferenz (vgl. Abschnitt 1.2) bestimmte Grenzen nicht tiberschreiten.

2.2 Maximaldruckerzeugung eines Radialventilators

Stromungsmaschinen zéhlen zu den Fluidenergiemaschinen, die durch Aufbringen von
kinetischer Energie Gase und Fliissigkeiten (Fluide) nach den Gesetzen der Stromungslehre
in Bewegung versetzen [50]. Ventilatoren, oder auch Geblése, werden zur Forderung von
Luft und zur Druckerhohung in der Atemtherapie eingesetzt.

Die fiir diese Arbeit wichtigste Gruppe der Ventilatoren sind die Radialventilatoren. Bei
Radialventilatoren durchstromt die Luft das Laufrad zunachst axial und im allgemeinen
drallfrei, d. h. die Geschwindigkeitskomponente in Umfangsrichtung ist null. Im Nachhinein
wird der Luftstrom durch einen Druckstutzen in die radiale Richtung umgelenkt. Durch
die unterschiedlichen Ein- und Austrittsdurchmesser des Ventilatorrades erfahren die
Luftmolekiile durch die Zentrifugalkraft eine Beschleunigung, die zu einem zusétzlichen
Anteil im Druck fithren. Diese Bauart wird vor allem da eingesetzt, wo hohe Driicke
und niedrige Volumenstrome gebraucht werden. In Bild 2.3 sind der Aufbau und die
charakteristische Kennlinie (Druck-Fluss-Kennlinie) eines Radialventilators dargestellt.

erzeugter Druck

/

Ventﬂat?rkem,,linie
1 1543
RCOITIImme

>I’ Betriebspunkt 2
SE ST SR E e e = : Q%nlagenkennlinie 1
| : -

triebgpunkt 1

|
AllagCl

+—— erzeugter
T Systemfluss

Spiralgehduse

erzeugter Druck [Pa]

-T -
- 1

erzeugter Systemfluss [ml/s] —

Bild 2.3: Schematischer Aufbau (links) und Anlagenkennlinie (rechts) eines Radialventila-
tors, = Druck—Fluss—Verlauf bei maximaler Drehzahl und unterschiedlichen Luftauslédssen,
-+ Verlauf bei konstantem Luftauslass 1 bei unterschiedlichen Drehzahlen, = Verlauf bei
konstantem Luftauslass 2 und unterschiedlichen Drehzahlen (variiert nach [50])
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Die Anlagenkennlinie eines Ventilators stellt die Abhéangigkeit des Druckes vom Volumen-
strom dar. Der Druck, den das Geblise bei einem Volumenstrom von 0ml/s maximal
erzeugen kann, wird auch Maximaldruck py genannt und ist nur von der Geometrie des
Ventilators und der Motordrehzahl abhéngig. Ausgehend von der Zentrifugalkraft kann die
Kraft F' eines auf dem Radius r» mit der Bahngeschwindigkeit v bewegenden Luftteilchens
der Masse m berechnet werden [51].

mu?

F="= (2.1)

Mit dem Weg—Zeit—Gesetz v = s/t und der Einbringung des Umfanges U der Kreisbahn
und der Drehfrequenz f des Ventilators

vzisz:%Trf (2.2)
ergibt sich die Kraft zu

F = dmrn® f2. (2.3)

Die Arbeit W ist das Wegintegral tiber die Kraft und da die Luftteilchen vom Eintrittsradius
r1 zum Austrittsradius 7o aufgrund der Drehbewegung des Ventilators beschleunigt werden,
kann diese berechnet werden [52].

r 1 1
W = /Fds = 4m7r2f2/ “rdr = 4m7r2f2(§7"§ — §T%) =2mm* f3(r3 —r?) (2.4)
T1

In der Stromungslehre ergibt sich die Druckenergie aus dem Produkt von Druck und
Volumen.

W,
Wd:pV—>p:7d (2.5)

Da durch den Druckstutzen die kinetische Energie in Druckenergie umgewandelt wird,
kann die Gleichung (2.4) in die Gleichung (2.5) eingesetzt werden und liefert unter

Beriicksichtigung der Luftdichte p = $
p=2pm* f2(ry — i) . (2.6)

Die hier aufgezeigte Herleitung hat die Annahmen, dass die Stromung reibungsfrei und die
Schaufelanzahl unendlich ist. Unter Beriicksichtigung von Verlusten ist der Maximaldruck
auch von der Bauform des Gehauses, der Schaufelanzahl und der Schaufelstellung abhéngig.
Diese Groflien werden in einem Formfaktor £ zusammengefasst. Da der Formfaktor &, der
Eintritts- und Austrittsradius und die Kreiszahl m Konstanten sind, sind diese zu einer
Ventilatorkonstanten Ky entiator zusammengefasst. Somit ergibt sich der Maximaldruck zu:

Po = QP(TS - T%)fﬂzfQ = pKVentﬂatoer- (27)

Durch Aufnahme der Druckkurve in Abhangigkeit der Drehfrequenz bei einer bestimmten
Luftdichte p kann die Ventilatorkonstante Kventilator €rmittelt werden. Ein Leistungs-
merkmal der Radialventilatoren ist die Anlagenkennlinie, welche die Druckerzeugung in
Abhéngigkeit des geférderten Systemflusses fiir verschiedene Arbeitspunkte darstellt. Diese
ist in Bild 2.3 rechts dargestellt.
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2.3 Physiologie der Atmung

Die Atmung ist eine teils autonom regulierte, teils willkiirlich beeinflusste Korperfunktion
und beschreibt die Gesamtheit der an der Sauerstoffaufnahme und fiir den oxidativen
Abbau von Néhrstoffen beteiligten Vorgéngen [53]. Sie umfasst folgende Teilprozesse:

o aufere Atmung — Gasaustausch zwischen der umgebenden Atmosphére und dem
Blut,

e innere Atmung — Gasaustausch zwischen dem Blut und den Zellen,

e Zellatmung — Vorgénge der biologischen Oxidation in den Zellen.

In hoher entwickelten Spezies, deren Zellen nicht direkt mit dem aufleren Milieu verbunden
sind, haben sich Transport- und Umwandlungssysteme fiir den Gasaustausch entwickelt. Die
auflere und innere Atmung stellen keine Transportsysteme dar, sondern Diffusionsprozesse.
Die Diffusion eines Gases erfolgt durch das Partialdruckgefille von Orten hoheren zu
solchen niederen Druckes. Die Atemanstrengungen des Patienten fithren zu periodischen
Volumenénderungen in der Lunge. Der Vorgang der Inspiration (Luft wird eingeatmet)
und Exspiration (Luft wird ausgeatmet) wird Ventilation genannt.

Anhand verschiedener Driicke und Druckdifferenzen in der Lunge, kann der Ablauf eines
Atemvorganges beschrieben werden. In Bild 2.4 sind einige wichtige Driicke dargestellt.

Paw

------- Stromungswiderstand der Atemwege

............ Lunge
poe—4  ©° ¥ Pleuraspalt

Daly O e\ Thorax (Brustkorb)

Zwerchfell

Bild 2.4: Kennzeichnung der wichtigsten Driicke in der Lunge, die am Vorgang der Atmung
beteiligt sind

Der Atmosphérendruck p, gilt als Referenzdruck. Der intrapulmonale Druck oder auch
Alveolardruck p,, ist die Druckdifferenz zwischen dem Lungengewebe und der Umgebung.
Bei offenen Atemwegen und wenn keine Luft mehr hinein- oder herausstromt ist dieser
Null. Der intrapleurale Druck py, ist der Druck im Pleuraspalt. Ublicherweise wird auch
dieser als Differenzdruck zum Atmosphéarendruck angegeben. Die Differenz von intrapul-
monalem und intrapleuralem Druck ist der transpulmonale Druck py,, der als Maf fiir
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die Atemanstrengung des Patienten verwendet werden kann [54]. Als Ersatzgrofe zum
transpulmonalem Druck wird der transdiaphragmale Druck pg; verwendet, der mit einer
doppelten Drucksonde bestimmt werden kann. Der Druck tiber den Atemwegen p,,, ist ein
Druckverlust aufgrund des Widerstandes bei durchstromten Leitungen.

Zu den Atemwegen gehoren Mundhohle, Pharynx (Rachen), sowie Kehlkopf und Trachea
(Luftrohre), Bronchien und Bronchioli. Letztere verzweigen sich in der Lunge mit immer
kleiner werdenden Durchmessern [55]. Durch die Aufteilung in 23 Verzweigungen (Genera-
tionen) entsteht der sog. Bronchialbaum, der sich bis zu den Alveolen (Lungenbléschen)
fortsetzt. Die fiir den Gasaustausch vorhandene Oberflaiche der Lunge betriagt bei einem
Erwachsenen ca. 80 — 120m? [56]. Eine besondere Funktion iibernehmen die oberen Atem-
wege. Vor allem die Nase ist fiir die Befeuchtung, Erwarmung und Reinigung der Luft
zustindig. Beim Eintritt der Luft in die Luftrohre betragt die Feuchtigkeit bereits fast
100 % und die Temperatur 37° C.

Die Atmung unterscheidet sich in zwei Formen — Zwerchfellatmung (Bauchatmung) und
Thorakalatmung (Brustatmung). In Ruheatmung wird fast ausschlieflich tiber das Zwerch-
fell geatmet, wohingegen bei forcierter Atmung auch die Brustatmung hinzugezogen wird.
Durch die Kontraktion des Zwerchfells wird das Volumen in der Thoraxhohle vergrofiert.
Dadurch werden die Lungenfliigel nach unten gezogen und somit das Volumen in der Lunge
vergroflert. Zum Ende der Inspiration erschlaffen die Muskeln und die elastischen Riickstell-
krafte des Gewebes und des Thorax reichen aus, um in die Ausgangslage zuriickzukehren.
In Bild 2.5 ist der Verlauf von Atemvolumen, intrapleuralem und intrapulmonalem Druck
wahrend der Ruheatmung dargestellt.

Atemvolumen [ml] intrapleuraler Druck [kPa] intrapulmonaler Druck [kPa]
0 0,13
500 ; 1 '
: _07 5 '
: -1,0 . _ '
0 0,13
Inspiration  Exspiration Inspiration  Exspiration Inspiration  Exspiration

Bild 2.5: Verlauf von Atemvolumen, intrapleuralem und intrapulmonalem Druck bei
Ruheatmung [55]

Aus diesen Verlaufen lésst sich ein vereinfachtes Modell des Atemvorganges ableiten. Der
Vorgang einer Inspiration und Exspiration ist in Bild 2.6 dargestellt. Das Atemzugvolumen,
d. h. das eingeatmete Volumen pro Atemzug, betrigt im Durchschnitt ca. 500ml [57].
Waiéhrend der Inspiration sinkt der intrapleurale und der intrapulmonale Druck. Die negative
Druckdifferenz im Vergleich zur Umgebung sorgt dafiir, dass Luft in die Lunge gesaugt
wird (vgl. Bild 2.6 a.). Zum Ende der Inspiration hat der intrapleurale Druck sein Minimum
erreicht und bleibt bei Ruheatmung immer negativ. Die Lunge hat nun ihr maximales
Volumen erreicht und die elastischen Riickstellkriafte durch Gewebe und Thorax sind am
grofiten (vgl. Bild 2.6 b.). In der Exspiration ist der intrapulmonale Druck positiv. Durch
diese Druckerh6hung wird Luft aus der Lunge gepresst (vgl. Bild 2.6 c.). Das System
befindet sich in Atemruhelage, wenn alle Driicke ausgeglichen sind und kein Luftstrom
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mehr in oder aus der Lunge fliefit (vgl. Bild 2.6 d.). Bei forcierter Atmung kann der
intrapulmonale Druck Werte von —12kPa bis 15 kPa annehmen. Dadurch kann sich das
Atemzugvolumen um ein Vielfaches erhéhen.

+Vazv —Vazv
Vazv
paw
+
Vv v v v
: : Dalv
Inspiration Ende Inspiration Exspiration Atemruhelage
a. b. c. d.

Bild 2.6: Ablauf eines Atemzyklus: Vazy — Atemzugvolumen : V' — Volumen der Lunge :
Paw — Atemwegsdruck : p,, — Alveolardruck

Der Regelkreis der Atmung ist in Bild 2.7 dargestellt. Das Atemzentrum ist fiir die
Steuerung des Atemablaufs zustindig. Uber die Stellgréfen Atemfrequenz und Atemzug-
volumen wird die Atemmuskulatur angetrieben, welche die Ventilation in der Lunge und
die wiederum die Diffusion vorantreibt. Der Sauerstoffpartialdruck pO,, der Kohlenstoffdi-
oxidpartialdruck pCOy und der pH-Wert werden iiber Chemorezeptoren gemessen und mit
den Sollwerten verglichen. Uber das Atemzentrum wird der Regelkreis geschlossen.

Hormone
Korpertemperatur
Blutdruck Perfusion
Atemzentrum Atemfrequenz, Atem- Atﬁm‘.k Ventilati Diffusi
mechani entilation iffusion
Atemregelung Atemzugvolumen | muskulatur Ry, C)
- -T- Energie-
reserven
Glykogen
Dehnungs-
rezeptor Chemo-
(e rezeptor m
y ny Chemo- ph P
} + rezeptor |«
| Y Chemo- 48) pCO,
1 1 @47 rezeptor
I I D pCOy pO2
| | |
l l l
phsoll pCO2snll po?sall

7,4 40mmHg 75 mmHg

Bild 2.7: Regelkreis der Atmung [56]
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2.3.1 Volumen bei der Atmung

Bei der Lungenfunktionsiiberpriifung, z. B. bei der Spirometrie, werden verschiedene
Volumen der Lunge bestimmt und in einem Spirogramm (s. Bild 2.8) dargestellt [58]. Diese
sollen im Folgenden vorgestellt werden.

Totalkapazitit: das maximale Volumen der Lunge (TLC)

Atemzugvolumen: das pro Atemzug eingeatmete Volumen (AZV oder
VT)

inspiratorisches Reservevolumen: Volumen, welches nach normaler Einatmung noch
zusétzlich eingeatmet werden kann (IRV)
exspiratorisches Reservevolumen: Volumen, welches nach normaler Ausatmung noch
zusatzlich ausgeatmet werden kann (ERV)
Vitalkapazitdt: Summe aus Atemzugvolumen, inspiratorisches und
exspiratorisches Reservevolumen (VC)
inspiratorische Kapazitdt: Volumen, welches aus der Atemruhelage heraus
noch maximal eingeatmet werden kann (IC =
VT+IRV)

Residualvolumen: Volumen, welches nach maximaler Ausatmung noch
immer in der Lunge verbleibt: Differenz aus Total-
kapazitit und Vitalkapazitat (RV)

funktionelle Residualkapazitiat: Volumen, welches nach normaler Ausatmung noch
in der Lunge verbleibt (FRC)

Volumen [ml]

Ol

DA

odd

DINOYLOHTH NIZIAHIN NHOHSNVD @

Bild 2.8: Spirogramm [58]
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2.3.2 Grundelemente der Patientenlunge

Der folgende Abschnitt soll die Grundelemente einer Patientenlunge beschreiben, die aus
der Atemphysiologie bekannt sind.

Atemwegswiderstand R Der Atemwegswiderstand ldsst sich durch das Gesetz von
Hagen-Poiseuille, welches den Druckabfall ldngs einer Rohrleitung aufgrund von Stromun-
gen beschreibt, definieren [59]. Der Druckabfall ist abhéngig von den Gaseigenschaften
(Viskositét), der Lange und vom Druckmesser der Rohrleitung. Bei bekannter Stromstarke
(Stromstéarke gleich FlieBgeschwindigkeit) ist das Verhéltnis von Druckabfall (Differenz-
druck aus Anfangsdruck und Endruck der Rohrleitung) und Stromstérke ein Maf fiir
den Stromungswiderstand (vgl. Widerstandsgleichung Elektrotechnik) und hat die Ein-
heit Pa/ml/s [55]. Der Gesamtstromungswiderstand von hintereinander geschalteten
Stromungswiderstanden (Trachea - Bronchien - Bronchiolen) addiert sich. Bei parallel
geschalteten Stromungswiderstéinden (verschiedene Aste des Bronchialbaumes) addieren
sich die Reziprokwerte der Einzelwiderstande zu einem Reziprokwert des Gesamtstro-
mungswiderstandes. Der bronchiale Stromungswiderstand eines gesunden Erwachsenen
betrégt ca. 1 bis 2mbar/l/s. Zu einer Erhohung des Atemwegswiderstandes kommt es z.
B. durch Verengung der Stimmritze, Verlegung der Trachea, Schleimhautschwellungen
oder Kontraktionen der glatten Muskulatur der Bronchioli (Asthma bronchiale, chronische
Bronchitits, Inhalation von Allergenen).

Lungentragheit - Lungeninertance L, Die Inertance ist das Mafl, wenn es sich
um die triagheitsbedingten Widerstiande der Atemluft und der Gewebe von Thorax und
Lunge handelt [60]. Sie ist beschrieben als Quotient aus erforderlicher Druckdifferenz und
Volumenbeschleunigung bzw. Ableitung des Flusses. In Verbindung mit der CPAP-Therapie
spielt die Inertance eine untergeordnete Rolle, da nur zu Beginn von Ein- und Ausatmung
groflere Verdnderungen des Flusses entstehen. Bei gesunden, normalgewichtigen Patienten
liegt die Inertance bei ca. 0,01 mbar/l/s* und kann in der Regel bei der Modellierung
der Lunge vernachléssigt werden. Mit zunehmender Atemfrequenz und pathologischen
Veranderungen der Lunge, vor allem im Krankheitsfall, kann die Inertance deutlich erhoht
sein.

Lungendehnbarkeit - Lungencompliance |} FEin Maf fiir die Volumendehnbarkeit
eines elastischen Systems wie die Lunge ist die Compliance [61]. Sie ist das Verhaltnis
von Volumenénderung pro Druckdnderung. Die Compliance lésst sich sowohl fiir die
Lunge als auch fiir den Thorax ermitteln. Beim gesunden Erwachsenen sind Thorax- und
Lungencompliance etwa gleich grof3. Sie betragen jeweils rund 0,21/mbar, woraus sich
eine Gesamtcompliance von 0, 11/mbar (= 1ml/Pa) fiir das Gesamtsystem ergibt [59]. Im
Lauf des Lebens erhoht sich die Steifigkeit des Thorax, wodurch die Thoraxcompliance
abnimmt. Die Lungencompliance hingegen nimmt zu, da die Lunge durch das standige
Ausdehnen und wieder Zusammenziehen nicht in den Ausgangszustand gelangt. Bei einer
akuten respiratorischen Insuffizienz (postoperativ, Lungenédem, Pneumonie) oder beim
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progressiven Lungenversagen (Schocklunge) nimmt die Compliance ab. In der Regel ist
die Lungencompliance nicht iiber den gesamten Arbeitsbereich linear.

Die Beziehung von Druck und Volumen ist im p-V-Diagramm in Bild 2.9 dargestellt. Der
Verlauf dhnelt einer S—Kurve. Im mittleren Bereich der Kurve — das ist auch der Bereich,
in dem bei Ruheatmung geatmet wird — ist die Lungencompliance annéhernd linear. Nach
oben und nach unten hin nimmt die Compliance aufgrund der physiologischen Eigenschaft
der Lunge ab.

Volumen V [ml
A Y. e TLC

Cy=0,5ml/Pa

i i

intrapulmonaler Druck p,y [Pa]

Bild 2.9: p-V-Diagramm: Verhaltnis von Volumenanderung AV pro Druckédnderung Apg,
ergibt die Lungencompliance C) (variiert nach [62])

Atemarbeit /Atemmuskulatur Die Atemmuskulatur ist der Antrieb fiir den Ablauf
der Ventilation. In Ruheatmung ist die Inspiration ein aktiver Vorgang (intrapleuraler
Druck p, < 0 ) und die Exspiration rein passiv (vgl. Bild 2.5). Der Energieverbrauch
bei ruhiger Atmung ist im Vergleich zum Energiebedarf des Korpers sehr gering. Krank-
heitsbedingt, z. B. bei Astma und COPD oder bei korperlicher Anstrengung erhéht sich
der Energieverbrauch, da dann auch die Exspiration aktiv ausgefithrt wird (intrapleuraler
Druck pp > 0) [55]. Die bei der Spontanatmung aufgebrachte Arbeit W besteht aus drei
additiven Anteilen [56]. Die volumenbewegende Atemarbeit 1., tiberwindet resistive und
elastische Kréfte. Die isometrische Atemarbeit Wiy, sorgt bei obstruktiven Lungenerkran-
kungen die nach oben verschobene Lage des Atemvolumens zu halten. Die systembedingte
Atemarbeit Wy tiberwindet therapiebedingte Widerstande, wie z. B. eines Ausatemventils
oder eines Endotrachealtubuses, wie es bei der invasiven Beatmung verwendet wird.



Kapitel 3

Modellierung der pneumatischen
Systeme

Mathematische Modelle sind hilfreich, um das Systemverstandnis zu vertiefen und bilden
die Grundlage fiir einen modellbasierten Regler. Sie werden fiir Computersimulationen in
der Entwicklung technischer Gerate verwendet. Auch im Bereich der kiinstlichen Beatmung
als ein grofles Themengebiet der Medizintechnik werden immer mehr patienten-individuelle
Modelle entwickelt und generiert. Dies hat zum einen den Vorteil, dass fiir den Patienten
individuelle und angepasste Therapiemafinahmen durchgefiithrt werden konnen. So kann
jeder Patient moglichst mit der fiir ihn optimalen Therapie behandelt werden. Zum anderen
konnen iiber diese Modelle Grenzen bestimmt werden, die nicht zu einer Gefahrdung des
Patienten, beispielsweise durch einen zu hohen inspiratorischen positiven Atemwegsdruckes,
fithren. Weiterhin werden auch Kosten bei der Prototypentwicklung eingespart. Das vorge-
stellte System des Atemtherapiesystems wird modelliert, um es fiir Computersimulationen
und anschlielend fiir die patienten-individuelle Regelungskonzepte zu verwenden. Der
Aufbau des Atemtherapiesystems ist bereits in Kapitel 2.1 Bild 2.1 vorgestellt und soll
nun in ein mathematisches Modell iiberfiithrt werden. Es wird dahin erweitert, dass die
Teilsysteme farblich gekennzeichnet sind und die Patientenlunge dargestellt ist (s. Bild
3.1).

CPAP‘—Geréit

Geblase

Bild 3.1: Aufbau des Gesamtsystems inklusive Patientenlunge mit Farbkodierung
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Der pneumatische Teil wird zudem in das Teilsystem Schlauch und Maske und das Teil-
system Patient und Lunge untergliedert. Die Komponenten werden nun untersucht und
eine mathematische Beschreibungsform hergeleitet. Das Modell eines biirstenlosen Gleich-
strommotors ist bereits in der einschlégigen Fachliteratur beschrieben [63, 64]. Deshalb
wird auf diese Modellierung verzichtet und das Modell der Fachliteratur entnommen.
Hauptaugenmerk dieser Arbeit soll auf der Modellierung und Regelung des pneumatischen
Systems liegen. Dafiir wird ein Modell fiir das Schlauchsystem und fiir den Patienten
entwickelt. Grundlegend soll es eine Beschreibungsform geben, welche die Beziehung zwi-
schen einer Eingangsgrofie (Steuergrofe), einer AusgangsgroBe (Maskendruck), und der
Atemanstrengung des Patienten als Storgrofie in das System beschreibt (s.Bild 3.2). Wie
im weiteren Verlauf der Arbeit gezeigt wird, ist die Eingangsgrofie der Systemmassenfluss
min, die Ausgangsgrofle der Maskendruck p,, und die Storgrofle die Volumendnderung
Vmusk bzw. der Druck py.sk in der Patientenlunge.

Eingangsgrofle —» Modell —» Ausgangsgrofie

mln T

Atemanstrengung
Vmusk / Pmusk

Pm

Bild 3.2: Grundlegende Modellbeschreibung

Fiir die Herleitung des pneumatischen Modells werden zwei unterschiedliche Herange-
hensweisen vorgestellt. Das Teilsystem bestehend aus Schlauch und Maske kann durch
einen Druckspeicher abgebildet werden. Das Teilsystem Patientenlunge kann im Ansatz A
durch einen weiteren Druckspeicher und im Ansatz B durch ein aus der Medizin bekanntes
Modell als Kombination von Widerstand und Lungencompliance angesehen werden. Wie
in den nachfolgenden Abschnitten gezeigt wird, kann die Atemanstrengung des Patienten
zum einen durch eine Volumenstromquelle nachgebildet werden. Die Volumenstromquelle
beschreibt in diesem Fall die Volumenénderung in der Lunge, welche durch die Auf- und
Abwartsbewegung des Zwerchfells hervorgerufen wird. Zum anderen kann die Ateman-
strengung als Druckquelle nachgebildet werden. Der im Pleuraspalt herrschende Druck
wird durch die Auf- und Abwértsbewegung des Zwerchfells verandert. Die so entstehende
Druckdifferenz zwischen Lunge und Pleuraspalt ist ein Mafl fiir die Atemanstrengung.
Zunachst soll der Modellierungsansatz mit zwei Druckspeichern beschrieben werden.

3.1 Modellierungsansatz A

Ein Modell des pneumatischen Systems kann auf Basis der thermischen Gaszustandsglei-
chung hergeleitet werden [65]. Wird das pneumatische System als einfaches Tankmodell
mit zwei Druckspeichern betrachtet, kann die thermische Gaszustandsgleichung als Mo-
dellbeschreibung verwendet werden.
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Fiir ein geschlossenes System lautet die Zustandsgleichung fiir ein ideales Gas
pV =mRT, (3.1)

worin p der Druck, V' das Volumen, m die Masse, T die Temperatur und R, die spezifische
Gaskonstante beschreibt. Gleichung (3.1) kann unter folgenden Annahmen genutzt werden
[66, 67]. Die Druckdifferenz zur Umgebung ist gering, d.h. der Realgasfaktor ist ~ 1. Damit
kann von einem idealen Verhalten ausgegangen werden. Der maximale Fehler, der sich
aufgrund der Druckerhéhung von maximal 20 hPa bei einem technischen Normaldruck nach
ISO 6358 oder DIN 1343 aus dem Jahr 1940 von 1013 mbar ergeben kann, betrigt etwa
2,0%. Unter bestimmten Temperatur- und Druckbedingungen kénnen Gase verfliissigt
werden, sodass die ideale Gaszustandsgleichung ihre Giiltigkeit verlieren wiirde. Stickstoff
als Hauptbestandteil der Luft miisste bei einem Normaldruck von 1013 mbar auf eine
Temperatur unter —195, 8° C (Siedetemperatur) sinken, um verfliissigt zu werden [68]. Der
Anwendungsbereich der Therapie ist im Bereich von 0° C—40° C und ist somit deutlich
vom absoluten Nullpunkt (0 K= —273,15° C) und von der Siedetemperatur entfernt. Eine
schematische Darstellung des Gesamtsystems inklusive der Patientenlunge ist in Bild 3.3
dargestellt. Der Schlauch zusammen mit der Maske und der Patient (Lunge) werden als

. 1
Mout . 1
Ausatemventil '
1

1

A
Geblése /
H—n

Therapieschlauch

Atemanstrengung

, Patient (Lunge)

Druckspeicher 1 Druckspeicher 2

Bild 3.3: Schematische Darstellung des Gesamtsystems inklusive der Patientenlunge

zwei Druckspeicher betrachtet. Wird die allgemeine Gaszustandsgleichung (3.1) auf den
ersten Druckspeicher angewandt, ergibt sich folgende Gleichung:

Der Druck in der Maske ist mit p,, gekennzeichnet. Die spezifische Gaskonstante, das
Schlauchvolumen V' und die Temperatur werden als gleichbleibend angenommen. Wei-
terhin soll die Bedingung eines inkompressiblen Gases gelten. Inkompressibilitat heif3t,
dass sich das Volumen des Gases bei konstanter Temperatur unter Druckeinwirkungen
nicht dndert (%—‘;T = 0). Die Vereinfachung eines inkompressiblen Gases wird getroffen, da
die Druckénderungen (Differenzdruck im Bereich von 4 — 20 hPa zum Umgebungsdruck
auf Meereshohe p, = 1013 hPa) gering sind. Dadurch gilt die Dichte p als konstant.
Kurzzeitige Temperaturerhohungen aufgrund der Patientenatmung sind innerhalb eines
Atemzuges durch Vermischung mit kalter, vom Gebléase geforderten Luft so gering, dass sie
vernachlassigt werden (isothermer Prozess). Unter diesen Annahmen kann durch partielles
Ableiten der verédnderlichen Systemgrofien nach der Zeit eine Differentialgleichung des Teil-
systems hergeleitet werden. Diese beschreibt den zeitlichen Druckverlauf in Abhéngigkeit
der Massenstrome.
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Fiir den ersten Druckspeicher, in dem der Maskendruck p,, und die Masse m veranderlich
sind, gilt:

i = 0 = Kyt (3.3)
Die Massenanderung innerhalb des pneumatischen Systems kann mit der Bilanzgleichung
aus dem Knotenpunktsatz (s. Bild 3.3) aus Systemmassenfluss ry,, Leckagemassenfluss
(Massenfluss durch das Ausatemventil) 7., und Patientenmassenfluss 1, beschrieben
werden.

T = T, — o — My (3.4)

Damit ergibt sich eine Beschreibung des Druckverlaufes zu:
pm = kpneumin - kpneumout - kpneump- (35)

Der Leckagemassenfluss kann vereinfacht tiber das Ausflussgesetz von Torricelli berechnet
werden. Eine in der Praxis bessere Ndherung, um den gesamten Arbeitsbereich von 4 hPa
bis 20 hPa abzudecken, ist die in der Atemmechanik bekannte Gleichung von Rohrer [69].
Sie wird z. B. in der kiinstlichen Beatmung eingesetzt, um den Druckabfall {iber einen
Endotrachealtubus zu bestimmen. In der Literatur ist diese Methode unter dem Begriff
ATC (Automatic Tubus Compensation — automatische Tubuskompensation) zu finden [62].
Da sie sowohl laminare, als auch turbulenzbedingte Stromungswidersténde berticksichtigt,
kann sie zur Berechnung des Leckagemassenflusses herangezogen werden. Sie lautet:

Pary = k1V + ko V2. (3.6)

Darin enthalten sind der Alveolardruck p.,, die Volumengeschwindigkeit V' und die
Widerstandskoeffizienten k; und ko. Wird die Gleichung von Rohrer auf das vorgestellte
System angewandt, ergibt sich der Druckabfall zwischen Maske p,, und Umgebungsdruck
pu in Abhéngigkeit des Leckagemassenflusses mgy zu:

APy = Pm — Pu = @iy, + britgus. (3.7)

Die Widerstandskoeffizienten werden mit a und b bezeichnet. Die Losung der quadratischen
Gleichung liefert den Leckagemassenfluss als Funktion der Druckdifferenz.

. b b2 A m,u
tow = =5\ o5+~ = kit ke + Apmaks = —k1+ ks + (b — p)ks. (38)

Es wird bei der Losung der quadratischen Gleichung nur die Addition durchgefiihrt, da es
weder eine negative Druckdifferenz noch einen negativen Leckagemassenfluss bei diesem
Anwendungsfall gibt. Damit ergibt sich aus Gleichung (3.5) durch Einsetzen der Gleichung
(3.8) eine nichtlineare Differentialgleichung erster Ordnung zu:

pm = kpneumin - kpneu (_kl + \/kQ + (pm - pu)kB) _kpneump- (39)

mout

Die Lunge des Patienten ist der zweite Druckspeicher. Im Gegensatz zu der obigen Annahme,
in der das Volumen des Schlauches und der Maske konstant ist, ist das Volumen V] in



3 Modellierung der pneumatischen Systeme 29

der Lunge nicht konstant. Durch die Bewegung des Zwerchfells, welche als Atemantrieb
zur Ventilation dient, vergroflert oder verkleinert sich das Volumen. Bei Bewegung des
Zwerchfells nach unten entsteht im Pleuraspalt ein negativer Druckgradient. Da der
Pleuraspalt die Lunge umgibt und mit ihr verbunden ist, kann dieser Kraft entgegengewirkt
werden, indem sich die Lunge aufblédht und sich somit das Volumen vergréfert [55]. Die
Vergroflerung des Volumens in der Lunge fiihrt dann zu einer Verringerung des Druckes
in der Lunge, wodurch Luft von aulen eingesaugt wird. Das entspricht der Inspiration.
Bei der Exspiration wird das Volumen in der Lunge verkleinert, wodurch sich der Druck
erhoht. Aufgrund der positiven Druckdifferenz zwischen Lunge und Umgebung wird dann
die Luft aus der Lunge gepresst. In Bild 3.3 ist dies durch den gestrichelten Kreis mit den
Doppelpfeilen als Bewegung dargestellt. Fin zusatzliches Volumen entsteht auch aufgrund
der Lungencompliance bzw. Lungendehnbarkeit C}. Der Massenstrom durch die oberen
Atemwege in die Lunge des Patienten ist durch i, beschrieben. Ausgehend von der
thermischen Gaszustandsgleichung (3.1) ergibt sich durch partielles Ableiten nach dem
Druck p, dem Volumen V' und der Masse m bezogen auf die Lunge eine differentielle
Beschreibungsform fiir die Druckdnderung. Der Index | bezieht sich dabei auf die Lunge.
Die Massenanderung in der Lunge wird durch den Patientenmassenstrom 7, hervorgerufen.
Die Gleichung lautet: '
pVi+ Vip = R
Ry, 1 (3.10)

Der Druck p; innerhalb der Lunge ist der intrapulmonale Druck oder Alveolardruck p.;,
und kann nur mit zusétzlichen apparativem Aufwand gemessen werden. Eine Moglichkeit
zur Schatzung wird in spateren Kapiteln vorgestellt. Das in der Lunge befindliche Volumen
V] setzt sich aus verschiedenen Komponenten zusammen. Zunéachst enthélt die Lunge
bei normaler Ruheatmung am Ende der Exspiration eine funktionelle Residualkapazitét
Vl, von ca. 2,8 — 3,21 [4]. Prinzipiell kann am Ende der normalen Exspiration noch das
exspiratorische Reservevolumen von ca. 1,01 ausgeatmet werden. Das in der Lunge dann
noch verbleibende Volumen nennt sich Residualvolumen und betragt durchschnittlich ca.
1,2 — 2,21. Die Angaben der Volumen sind abhingig vom Geschlecht, vom Alter und
vom Gesundheitsstatus. Durch die dehnbare Eigenschaft der Lunge ergibt sich weiterhin
ein Volumenanteil durch den in der Lunge zusétzlich eingebrachten Differenzdruck zum
Umgebungsdruck. Die Berechnungsvorschrift fiir das zusétzliche Volumen Vi, lautet wie
folgt:

Ve, = (m = pu)Ch (3.11)

Wird nun Luft durch einen positiven Uberdruck in die Lunge gepresst, wie es zum Beispiel
bei der kiinstlichen Beatmung der Fall ist, werden die Geféfle erweitert und das Volumen
in der Lunge vergroflert sich. Bei Patienten, bei denen die Spontanatmungsaktivitédt noch
vorhanden ist, vergroffert und verkleinert sich das Volumen der Lunge durch die Auf-
und Abwértsbewegung des Zwerchfells. Die Volumenzu- und -abnahme wird durch die
Atemarbeit des Patienten hervorgerufen und soll im Folgenden durch V. gekennzeichnet
werden. Das Volumen 1] ergibt sich nun zu:

‘/1 = ‘/10 + VC] + Vmusk

3.12
- Vio + (Pl - pu)cl + Vmuska ( )
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und damit die zeitliche Volumenéanderung zu:
Vi=pC + Vinuske (3.13)

Die Interaktionen zwischen beiden Druck-Differentialgleichungen (3.9) und (3.10) sind in
einem Blockschaltbild in Bild 3.4 veranschaulicht. Die Zustande dieses Modells sind der
Maskendruck p,, und der Lungendruck p,, die als absolute Driicke betrachtet werden. In
der Literatur werden diese Driicke haufig als Differenzdriicke zum Umgebungsdruck p,
angegeben. Die Luft durch die oberen Atemwege kann allerdings nicht ungehindert in die

Vio + (pl - pu)cl + Vmusk == ‘/1

PO+ Vs = V1
Bild 3.4: Blockschaltbild des Modells mit Schlauchsystem und Patient als Druckspeicher

Lunge stromen. Verengungen in der Luftrohre und der Weg von der Mundhéhle bis zur
Lunge bilden einen Stromungswiderstand aus. Das Hagen-Poiseuille-Gesetz definiert den
Druckabfall lings einer Rohrleitung aufgrund von Strémungen.

Rohrauflenwand

|
—— % Volumenstrom %

Druck an Stelle 1 p; Druck an Stelle 2 p,
«-»

Lange der Rohrleitung [

Rohrradius R i

Bild 3.5: Hagen-Poiseuille-Gesetze entlang einer Rohrleitung (editiert nach [52])

Das Verhaltnis von Druckabfall Ap, » (Differenzdruck aus Druck an Stelle p; und Druck
an Stelle py der Rohrleitung) und Volumenstrom dV/dt ist ein Maf§ fiir den Stromungswi-
derstand Ry und hat die Einheit Pa/ml/s [52]. Die Eigenschaften der Leitung und des
stromenden Mediums sind durch den Rohrradius R, die Lange der Rohrleitung [ und die
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Viskositat n gegeben. Die allgemeine Gleichung des Hagen-Poiseuille-Gesetzes lautet:

4 _
V. _mRp = p) (3.14)
dt 8nl
Fiir die Anwendung des Gesetzes nach Gleichung (3.14) auf den hier vorgestellten An-
wendungsfall wird folgendes vereinbart: Der Widerstand in den oberen Atemwegen wird
durch R, und der Fluss in den Patienten durch den Patientenfluss V', gekennzeichnet. Mit
Berticksichtigung der Dichte ergibt sich der Patientenmassenfluss zu 1, = V,p. Aus der
Richtungsabhangigkeit des eingezeichneten Patientenmassenflusses (vgl. Bild 3.3), folgt
das spezifische Hagen-Poiseuille-Gesetz zwischen Maske und Patient (Lunge) zu:
: P P
=_—A m] — 5 \Um — ) .
My = BPml = o (Pm — p1) (3.15)
wobei p, der Druck in der Maske ist. Wird der Patientenmassenfluss durch das spezifische
Hagen-Poiseuille-Gesetz und das Lungenvolumen durch alle drei Teilvolumen ersetzt,
erweitert sich die Modellbeschreibung. Fiir Gleichung (3.5) ergibt sich:

kpneupp + kpneup
R " R

DI (3.16)

pm = kpneumin - kpneumout -

Durch Umformungen des Ausdruckes p,C; in Gleichung (3.13) ergibt sich fiir Gleichung
(3.10) folgende Beschreibung:

. pRSTY pRTY 1 . .
= m — - G Vmus
b=y Pm = Ry P prPBIC Vins)

nG _ pRT) pRST 1 -
- b — 7plvmusk

O A A A AT
. C pRT pRSTY 1 .
1 T = m — - 15 Vmus
M(+MM) Ry P Ry P Y sk
: pRT pRTh 1 .
P = m b — PV mus
: RVI(1 + %pl) RVI(1+ %Pl) 1 W1+ %1 1) : :
(3.17)
P pRsTi o ,ORSﬂ B 1 V
b= RV + Rlc'lplpm RV + Rlolplpl i+ Clplpl sk
: pRST
b

- Ri(Vi, + ApiCh + Vipusk) + Rlclplpm

B pRT
RV, + ApiCh + Vipusk) + Rlclplpl

1

- Vmus .
(Viy + ApiCh + Vigusk) + Clplpl :
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Bild 3.6 zeigt das zugehorige Blockschaltbild.

Vmusk Pu

Bild 3.6: Blockschaltbild des Modells mit Schlauchsystem und Patient als Druckspeicher
(erweitert)

3.2 Modellierungsansatz B

Aus der Beatmungstechnik ist ein anderer Modellierungsansatz bekannt. Das Schlauchsys-
tem wird ebenfalls als Tanksystem abgebildet und eine Modellgleichung iiber die allgemeine
thermische Gaszustandsgleichung hergeleitet. Es ergibt sich damit die Gleichung (3.5) aus
Abschnitt 3.1 zu:

pm = kpneumin - kpneumout - kpneump' (318)

Ein einfaches Modell des Patienten besteht aus einem Widerstand R;, der bedingt ist durch
die Behinderung des Luftstromes durch die oberen Atemwege und der Lungencompliance
C). Diese Elemente sind in Reihe angeordnet [70, 71]. Im Gegensatz zur Variante 1, bei
der die Atemanstrengung durch eine Volumenstromquelle nachgebildet wird, wird hier
eine Druckquelle p,. als Differenzdruck zwischen Lungendruck und Pleuradruck zur
Beschreibung verwendet. In der Literatur sind weitere Modelle beschrieben, die zusétzliche
Eigenschaften der Lunge widerspiegeln [72, 47, 73]. Fiir den Vergleich zwischen den
Modellansatzen wird das RjC)-Modell herangezogen. In Bild 3.7 ist die Konstellation des
Lungenmodells mit dem Schlauchsystem dargestellt.
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Bild 3.7: Aufbau und Bestandteile des Modells mit Schlauchsystem und Patient als R;C)-
Kombination

Mit der Maschenregel ergibt sich die folgende Gleichung:

1
RIV + V +pmusk7 (319)
1

C

worin der Patientenfluss Vp, das eingeatmete Volumen V,, und der zu regelnde Masken-
druck p,, dargestellt sind. Die Zustéande sind der Maskendruck p,,, und das Volumen V;,.
Eine Zustandsgleichung ergibt sich durch Umstellungen der Gleichung (3.19) nach dem
Patientenfluss V,,. Es ergibt sich:

1
. Pm — Pmusk — =V
V, = R1 G P (3.20)

Der Ausdruck kppeq', kann dann in Gleichung (3.5) durch Gleichung (3.20) ersetzt werden.
Es folgt:

. . . Pm — pmusk
Pm = k:pnoumm - kpnoumout - kpncup ( )
(3.21)
k

kpneup k:pneup pneuf
m mus V
R Pmt TR Pmusk T oA

pm = kpneumin - kpneumout -
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Das zugehorige Blockschaltbild zu den Gleichungen (3.20) und (3.21) ist in Bild 3.8
dargestellt.

Pmusk

Bild 3.8: Blockschaltbild des Modells mit Schlauchsystem und Patient als R,C)-Kombination

3.3 Modellvergleich

Im Modellierungsansatz A werden zwei Druckspeicher angenommen. Der erste Druckspei-
cher beschreibt die Zusammenhénge im Schlauchsystem anhand des Schlauchvolumens
und der Bilanzgleichung aus Massenzufluss und Massenabfluss. Die Atemanstrengung des
Patienten ist als Volumenanderung durch die Auf- und Abwéartsbewegung des Zwerchfells
nachgebildet. Beim Modellierungsansatz B wird auf das aus der Beatmungstechnik bekann-
te RiC-Modell eines Patienten zuriickgegriffen, bei dem der Atemwegswiderstand und die
Lungencompliance in Serie geschaltet sind. Die Nachbildung der Atemanstrengung erfolgt
tiber eine zusétzlich in Reihe geschaltete Druckquelle [73]. Bild 3.9 stellt die Unterschiede
grafisch dar.

Modellierungsansatz A Modellierungsansatz B

Eingangsgrofie —p Zusténde —» Ausgangsgrofie Eingangsgréfie —y Zusténde —» Ausgangsgrofie

Atemanstrengung
Pmusk

|

|

|

|

|

. |
miy Pm; P Pm | Min Pm, ‘/p Pm

|

|

|

|

Atemanstrengung |

|

|

musk

Bild 3.9: Vergleichsiibersicht der Modellierungsanséatze

Fiir einen direkten Vergleich der Dynamik und der Eigenschaften der Modelle werden die
Parameter mit bekannten Werten initialisiert und in MATLAB Simulink simuliert. Die
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Werte fiir Lungenwiderstand R; und Lungencompliance C] werden aus der verwendeten
Simulationssoftware des Lungensimulators iibernommen. Die Modelle werden geméafl den
Blockschaltbildern Bild 3.6 und Bild 3.8 umgesetzt. Tabelle 3.1 fasst die verwendeten
Standardparameter zusammen.

Tabelle 3.1: Standardparameter zur Analyse der Modelle

Formelzeichen Wert Beschreibung Ap in hPa

Ry 287,102J/(kgK) spezifische Gaskonstante

Vo 732ml Schlauchvolumen (s. Abschnitt 6.2.3)

p 0,0012¢g/cm? Luftdichte

T 298,15 K Umgebungstemperatur 25° C

Ty 310,15K Temperatur in der Lunge 37° C

R, 0,588Pa/ml/s  Atemwegswiderstand

¢y 0,51ml/Pa Lungencompliance
Vi,  3000ml Anfangsvolumen in der Lunge

k1, ko, k3 s. Anhang C Parameter zur Leckagemassenflussberechnung

Bild 3.10 zeigt die Systemantworten bei einem Eingangssprung des Systemmassenflusses
My, von 1g/s = 833,3ml/s. Der Maskendruck p,, wird jeweils als Differenzdruck zum
Umgebungsdruck p, dargestellt. Der Patientenfluss Vp und das Atemzugvolumen Vazy
sind zum Vergleich mit dargestellt.

1000 3000 - 600 . 1500
L
. |m————————— e . i — 5',..—' .........
= ! =2000 { 7 < 400 | E1000 { &
£ 500 1} = i &) 1, > i
o i g ! N
& : £1000 + / CEURIAN 2500
i i i Y i
0H— 0H—— 0 H—"=pamn 0H——
0 5 10 15 0 5 10 15 0 5 10 15 0 5 10 15
t[s] t[s] t[s] t[s]

Bild 3.10: Systemantwort der Modelle auf einen Eingangssprung: =— Modellierungsansatz
A, — Modellierungsansatz B

Die Unterschiede im Verlauf des Maskendruckes und des Patientenflusses sind kaum
erkennbar. Nur durch die unterschiedlichen Endwerte im Volumen kann ein Unterschied
festgestellt werden. Fiir den Modellierungsansatz A ergibt sich ein Volumenendwert von
1276 ml, der im Vergleich zum Modellierungsansatz B mit 1231 ml nur unwesentlich grofier
ist. Bei der Analyse des Storverhaltens werden die Atemanstrengungen Vmusk und Prusk
so gewahlt, dass die Volumen, die die imitierten Patienten atmen wiirden, identisch sind.
Dadurch kénnen beide Systemantworten miteinander vergleichen werden. Bild 3.11 zeigt
die Systemantworten bei gegebenem Verlauf des Storeinganges.
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Bild 3.11: Systemantwort der Modelle auf einen Storeingangssprung: =— Modellierungsansatz
A, — Modellierungsansatz B

Die Unterschiede in den Modellierungsansétzen bestehen in den Vorzeichen und Amplituden
der Storeingangsgrofen Viuse und pmusk. Im ersten Modellierungsansatz, in dem die
Atemanstrengung durch ein Volumen bzw. einer Volumenidnderung nachgebildet wird, wird
die Inspirationsphase durch einen Anstieg im Volumen ausgelost. Die Atemanstrengung
beim Modellierungsansatz B wird durch eine Druckquelle abgebildet. Eine Inspiration
ist durch einen negativen Druck gekennzeichnet. Hier liegen die Unterschiede zwischen
den Modellierungsansatzen. Der Verlauf des Maskendruckes, des Patientenflusses und des
Volumens ist fiir den simulierten Fall identisch.

3.4 Fazit

Beide Modellierungsansétze besitzen naherungsweise das gleiche Ein- und Ausgangsverhal-
ten, sowohl beim Fithrungsverhalten, als auch beim Storverhalten, wenn die nachgebildeten
Patienten das gleiche Volumen atmen. Sind bei Variante A die Zustidnde der Maskendruck
pm und der Lungendruck p;, sind es bei Variante B der Maskendruck p,, und das Volu-
men V,,. Lediglich die Ursache der Atemanstrengung ist verschieden. Ruft in Ansatz A
ein positiver Verlauf der Volumenénderung Vmusk eine Inspiration hervor, so ist es bei
Ansatz B ein negativer Druckverlauf p,.. Die Amplituden sind verschieden gewahlt
worden, da so ein identisches Patientenvolumen resultiert. Beide Modellansatze konnen
dementsprechend dquivalent benutzt werden. Fiir den weiteren Verlauf der Arbeit wird
mit dem Modellierungsansatz A gearbeitet. Nach [55] ruft die Zwerchfellbewegung eine
Volumenénderung hervor, sodass dieser Ansatz fiir das Verstandnis der Atmung geeignet

ist.



Kapitel 4

Grundlagen der modellpradiktiven
Regelung

Die modellpradiktiven Regelungen (MPR) gehoren zu den erweiterten Regelungsstrategien
und werden sehr héufig in der Raffinerie- und Chemieindustrie fiir lineare und nicht
lineare Regelstrecken eingesetzt [74]. Als nicht lineares Regelungsverfahren haben sie die
Moglichkeit, StellgroBen und Zustandsgroflen zu begrenzen, was besonders fiir grofle und
komplexe Industrieanlagen geeignet ist. Die Grundlage der MPR bilden mathematische
Modelle, die zum einen ein tieferes Verstdndnis des realen Prozesses und der Vorgange
innerhalb dieses Prozesses durch ggf. Simulationen ermoglichen und fiir den Entwurf von
Reglern genutzt werden kénnen [75]. Zum anderen kann das zukiinftige Verhalten (z. B.
Verlauf der Ausgangsgrofie) berechnet — sprich pradiziert werden. Die MPR nutzt zur
Pradiktion des Ausgangsgroflenverlaufes das Modell und den Stellgrofienverlauf. In den
folgenden Abschnitten werden die Grundidee und einige Erweiterungsmoglichkeiten der
MPR vorgestellt.

4.1 Grundidee der modellpradiktiven Regelung

Die Funktionsweise der modellpradiktiven Regelung bei einem Fiithrungsgrofienwechsel wird
in Bild 4.1 fiir einen Regelschritt zum Zeitpunkt k illustriert. Ausgehend vom Zeitpunkt
k — 1 wird mit bekannter Stellgrofie u(k — 1) der zukiinftige Stellgrofienverlauf w(k + 1)
ab dem Zeitpunkt k fiir eine endliche Anzahl i = 0...n. — 1 StellgréBenschritten so
optimiert, dass ein vorgegebenes Giitekriterium .J minimal ist. Der Parameter n, wird als
Stellhorizont bezeichnet. Wie weit die Ausgangsgrofie anhand des Modells fiir zukiinftige
Schritte berechnet wird, hangt von Pradiktionshorizont n, ab. Fiir totzeitbehaftete Prozesse
kann der Pradiktionshorizont n, in den unteren Prédiktionshorizont n; und den oberen
Préadiktionshorizont n, unterteilt werden, wobei n; die Totzeit bezogen auf die Abtastzeit
beschreibt [76]. Der Verlauf der Ausgangsgrofie wird dann erst ab dem Zeitpunkt k& + ny
bis k + ns pradiziert, was den nachfolgenden Rechenaufwand reduzieren wiirde. Der
Verlauf bis k + n; — 1 ist fiir den Regler nicht von Bedeutung, da er aufgrund der Totzeit
nicht darauf reagieren kann. Im weiteren Verlauf soll n; = 1 und damit ny = n,, gelten.
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A
Vergangenheit «—F+—» Zukunft

\
Pradiktion y(k + %)

Referenz
yR(k +14) )
\ p u(k + 1)
Pradiktionshorizont np, -~
Stellhorizont n.
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k k+ ne k+np Zeitschritte

Bild 4.1: Ablauf eines Regelschrittes zum Zeitpunkt k [74]

Es wird zudem festgelegt, dass der Stellhorizont kleiner gleich dem Pradiktionshorizont
ne < np ist. Alle Stellgroflen zum Zeitpunkt ¢ > n, werden daher auf einen konstanten
Wert u(k + n. — 1) gesetzt, um y(k + 1) zu préadizieren. Die optimale Stellgrofienfolge
Uopt (K + ) wird ermittelt, es wird jedoch nur der erste Wert des Vektors auf das System
gegeben. Im néchsten Abtastschritt wird der oben beschriebene Vorgang erneut ausgefiihrt.
Diese Methode wird daher auch als ,,gleitender Horizont*“ bezeichnet, die es der MPR
ermoglicht auf Prozessstorungen zu reagieren. Die haufigsten in der Industrie eingesetzten
MPR basieren auf linearen Zustandsraummodellen und werden als lineare modellbasierte
pradiktive Regelungen (LMPR) bezeichnet. Die nachfolgende Rechnung basiert auf den
Ausfithrungen von Adamy [74] mit der Anpassung fiir den Eingrofienfall (ein Eingang m = 1
und ein Ausgang r = 1). Die das Zustandsraummodell beschreibenden Grofien A, B, C
und die daraus berechneten Groflen F, G, H fir den Reglerentwurf sind fett und in
Grofibuchstaben geschrieben, obwohl sie fiir den Anwendungsfall des Eingréflensystems
zum Teil nur Vektoren sind. Ausgehend von einem diskreten linearen Zustandsraummodell
der Form
x(k+1) = Azx(k) + Bu(k)

y(k) = Ca(k) (4.1

u(k) = u(k — 1) + Au(k),

kann das zukiinftige Systemverhalten y(k + ¢) iiber den Stellhorizont n. berechnet werden.
y(k+1) = CAx(k) + CBu(k — 1) + CBAu(k)
y(k+2) = CA’z(k) + C(A+ I)Bu(k — 1) + C(A + I)BAu(k)
+ CBAu(k+1)

y(k +)|i<cn. = CA'x(k) + {C(A"™ + .-+ A+ I)B}u(k — 1)

—|—i{C(Ai_j+"'+A+I)B}Au(k+j_1)'

J=1
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Fir den Laufindex ¢ > n. bleibt die Stellgrofle konstant, d.h. Au(k 4+ i — 1) = 0. Die
Berechnungsvorschrift ergibt sich dann zu:

y(k+n,) = CA™zx(k) + {C(A™ ' +... + A+ I)Blu(k — 1)

+§I{C<A"P‘j +--+ A+ I)BYAu(k +j —1). (4.3)

j=1
Eine weitere Betrachtung der Ausgangsgrofle tiber den Pradiktionshorizont n, hinaus ist
fir den Entwurf nicht nétig. In Matrixschreibweise ergibt Gleichung (4.3)

gk +1) = Fa(k) + Gu(k — 1) + HAu(k)

y(k+1) = g(k) + HAu(k). (4.4)

Der Ausgangsvektor y(k+1) mit der Dimension rn, x 1 und der StellgroBendnderungsvektor
Au(k) € R™*1 werden definiert als:

y(k+1) Au(k)
y(k +2 Au(k +1
g+ = | Y _ | Aty (45)
y(k +np) Au(k +ne.—1)
Fir die Matrizen F' € R™*" G € R™*™ und H € R"™»*™n gilt:
CA CB
CA* C(A+1I)B
=1 . G = :
CA" CA™ ' +...+1)B
CB 0 0 1
CA+1I)B CB . 0
H = ne—1 : ne—2 : K :
CA™"+.---+I)B CA™“+---+1)B ... CB
C(A» ' +.--+I)B C(A"?*+---+I)B ... C(A™ ™ +..-+1)B]|
(4.6)

Fir den Entwurf des Stellgroflendnderungsvektors wird das konvexe Giitemafl der Form

J(Au(k)) = [y(k+1) —gp(k+ D" Q[y(k + 1) — yp(k + 1)]

e (4.7)
+ Au(k)" RAu(k)

verwendet. Darin werden die quadrierten Differenzen aus dem AusgangsgrofSenverlauf
y(k +1i) und dem Referenzwertverlauf yg (k + i), welche tiber die Matrix @ gewichtet sind,
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und das Quadrat aus dem Stellgrofienénderungsverlauf Au(k), welches iiber die Matrix R
gewichtet ist, minimiert. D. h. die Ableitung von Gleichung (4.7) wird dazu Null gesetzt.

dJ(Aa(k))

oAu(k) (48)

Die Gewichtungsmatrizen R € R™"<*™" ynd @ € R *"" gind positiv definite Matrizen.
yr(k + 1) beinhaltet den Verlauf der Referenzgrofie bis zum Pradiktionshorizont n,.
Die Minimierung des quadratischen Giitefunktionals liefert ein lineares Regelgesetz, von
dem nur das erste Element Au(k) durch Multiplikation mit einem Ausblendvektor als
Stellgrofenédnderung auf das System gegeben wird. Mit der Abkiirzung e(k) = g(k) —
yr(k + 1) ergibt sich Au(k) zu:

Au(k) = —(R+ H'"QH) ' (H"Q)e(k)
Au(k) = —Ke(k) (4.9)
Au(k)=—[10...0|Ke(k) = —K’e(k:).

In Bild 4.2 ist die Struktur der modellpradiktiven Regelung dargestellt. Fiir die nicht

messbaren Systemzustdnde kann ein Beobachter entworfen werden, der die Zustande &(k)
schitzt. Dann ist im Regelgesetz Gl. (4.9) Anstelle von x(k) der Vektor &(k) zu verwenden.

yg(k+1) e(k) Au(k) . u(k) System| "

G u(k —1) -1 Zustands-

beobachter |

Bild 4.2: Struktur der modellpradiktiven Regelung: yg (k + 1) — Verlauf der Sollgroie iiber
den Pradiktionshorizont, y(k) — Ausgangsgrofien, e(k) — Fehler iiber den Pradiktionshori-
zont, Au(k) — StellgroBenédnderung, u(k) — StellgroBe, u(k — 1) — StellgroBe im vorherigen
Abtastzeitpunkt, (k) — Zustandsgrofen, &(k) — geschitzte ZustandsgroBen (variiert nach
[74])
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4.2 Erweiterungen des modellpradiktiven Regelungs-
ansatzes

4.2.1 Einfluss von bekannten/messbaren Storgrofien

Eine messbare oder geschatzte Storgrofie Ei(k) wird in diesem Fall als Systemeingang
behandelt und zur Zustandsgleichung (4.1) addiert [77]. Uber die Matrix By, die in diesem
Fall ein Vektor ist, wird die Storgréfle auf den Zustandsvektor & eingekoppelt.

Ax(k) + Bu(k) + Bad(k)
Cx(k) (4.10)
u(k) = u(k — 1) + Au(k).

x(k+1)

<

—
Sy

~—
Il

Am Regelgesetz (4.9) dndert sich nichts — es wird zusétzlich zur Pradiktion der Ausgangs-
groBe y(k + 1) die messbare Storgrofie berticksichtigt. Die Struktur der MPR aus Bild 4.2
erweitert sich durch eine zusétzliche Riickfithrung Zd(k). Z ergibt sich zu:

CBy

C(A+1)B,

Z = (4.11)

C(A™ ' +...+1)By

4.2.2 Einfluss von unbekannten Storgrofien

Bisher werden beim Reglerentwurf bekannte Storgrofien gl(k:) beriicksichtigt. Das bedeutet
aber, dass diese messbar und stationér tiber den Pradiktionshorizont sind. Fiir zusétzliche
unbekannte Storgrofien wird die Regelung aus Bild 4.2 untersucht [76]. Im stationéren
Zustand des geregelten Systems mit einer konstanten Referenztrajektorie, d. h. keine
Zustands-, Stell- oder Regelgrofiendnderungen, gilt:

x(k+1)=xk), yk+1)=y(k), wlk+1)=ulk), bxw. Au(k)=0. (4.12)

Sind Stellgrofle, Zustandsgroflen und Ausgangsgrofie konstant, dndert sich die Zustands-
matrix A nicht. Die zusitzliche Storgrofie d(k) greift iiber die Eingangsmatrix By in das
System ein. Das Zustandsraummodell lautet dann:

x(k+1) = Azx(k) + Bu(k) + Bad(k)

y(k) = Cx(k). (4.13)

Der Zustandsvektor, der sich durch die zusatzliche Stérung einstellt, kann unter der
Bedingung, dass x(k + 1) = (k) = x4(k), berechnet werden:

z4(k) = (A — BK,)xq + Bad(k). (4.14)
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Der Term (A — BK,) beschreibt die Dynamik des geregelten Zustandsraummodells.
Aus Gleichung (4.14) kann der neue Zustandsvektor xq(k) und die Ausgangsgrofe yq(k)
bestimmt werden.

xa(k) — (A — BK)za(k) = Bad(k)
xa(k)(I — (A — BK)) = Bad(F)
zq(k) = (I — A+ BK,) 'Bqd(k) (4.15)
ya(k) = Cz4(k) = C(I — A+ BK) 'Byd(k).

‘/stat

Der stationidre Storverstarkungsfaktor Vg, ist im Allgemeinen ungleich null. Dadurch
entsteht eine Abweichung zwischen der Referenz yg (k) und der Ausgangsgrofe yq(k). Um
bleibende Regelabweichungen zu verhindern, wird die Erweiterung des Regelgesetzes um
einen Integrator beschrieben.

4.2.3 Erweiterung um einen Integrator

Wie im vorherigen Abschnitt gezeigt ist, fiihren unbekannte Storgroflen zu bleibenden Re-
gelabweichungen. Die Ausregelung dieser Storgrofien kann nach Rau [76] und Papageorgiou
[78] durch die Einfiihrung eines I-Anteils im Regler verhindert werden. Der Integrator im
Regler hat weiterhin den Vorteil, dass Regelfehler durch Modellungenauigkeiten, Modell-
vereinfachungen und Fehler in den Schéitzungen/Messungen der StorgroBe d(k) minimiert
werden. Mit dem zeitdiskreten Integrator der Form

To(k +1) = we(k) + tse(k) = zo(k) + ts(yr (k) — y(k))

(k) + tyn (k) — L.Ca(k) (4.16)

wird das Zustandsraummodell aus Gleichung (4.1) um diesen zusatzlichen Zustand erweitert.
ts gibt die Abtastrate der Regelung an. Das resultierende Zustandsraummodell in diskreter
Form lautet:

0] - L 0] e [ [o)mo

z(k+1) A xz(k) ET By, B,y (417)
y(k) = [C ] [;"((’Z))] — Cia(k), e(k)=[0 1] [f((m — zo(k).
Cq C.

Das Giitefunktional aus Gleichung (4.7) wird um einen zusétzlichen Term e(k)” ce(k),
der den quadrierten aufsummierten Regelfehler gewichtet, erweitert. o hat die Dimension
Ty X TN,

J(Au(k)) = [yk +1) —gr(k + 1] Qiy(k + 1) — gr(k +1)]
+ A’ (k) RiAw(k) + é(k)Tl ce(k).

J2 JB

(4.18)
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Das Giitefunktional aus Gleichung (4.18) kann durch partielles Ableiten aller drei Terme
J = Ji + Jo+ J3 nach Au(k) minimiert werden. Mit

A

y(k+1) = Fix(k) + Giu(k — 1) + HiAu(k) + Z,d(k)

) i . (4.19)
ea(k) = Fox(k) + Geu(k — 1) + HoAu(k) + Zod(k)

ergeben sich die Ableitungen der Terme nach den Gleichungen (4.20 — 4.22). Die Bildung
der Matrizen Fy, Gy, Hy, Z1, Fo, G, H., Z . erfolgt nach den Gleichungen (4.6) mit den
erweiterten Matrizen Aj, By, C1, By,, Cl.

Ji = (gp(k +1) = [Fra(k) + Gu(k — 1) + Hidu(k) + Zid(k)])"Q,

(g (k +1) = [Fra(k) + Guu(k — 1) + HiAu(k) + Zid(k)])

(4.20)
0N _ —2H | yg(k+1)+2H{ Fiz(k) + 2H{ HiAu(k) + 2H{ Gru(k — 1)

OAu(k)
+2HT Zd(k).
Jo = Au’ (k) RiAu(k)
0.J ) (4.21)
Js = (Fox(k) + Gou(k — 1) + H Au(k) + Z.d(k)) o
(Fox(k) + Gou(k — 1) + HoAu(k) + Zd(k))
0Js oo T (4.22)
onulk) 2H, oF .x(k) +2H_,aG.u(k — 1)

+2H aH Au(k) + 2H o Z d(k).

Werden die Gleichungen (4.20 — 4.22) wieder zusammengesetzt, kann das Minimum
berechnet werden.

0= —2H]ygr(k+1) +2H] Frz(k) + 2H{ HiAu(k) + 2H{ Gru(k — 1)
+2HT Zd(k) + 2RiAu(k) + 2H aF (k) + 2H aGou(k — 1) (4.23)
+2H aH Au(k) + 2H o Z . d(k).

Die Auflosung der Gleichung nach dem StellgroBendanderungsvektor Aw(k)
Au(k)=(H{QH + R + H aH.)™"

[HTQ,(yg(k + 1) — Fiz(k) — Gru(k — 1) — Zd(k)) (4.24)
— HYa(F. (k) + Gou(k — 1) + Z.d(k))],

ergibt mit den Koeffizienten Ky, Ky, K, K, die optimale Stellgrofe Au(k) zu:

Au(k) = [1,0,...,0]Aa(k)

i} . (4.25)
= Kryp(k+1) — Kyx(k) — Kyu(k — 1) — K,d(k).
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Durch einen Koeffizientenvergleich mit Gleichung (4.24) kénnen die Koeffizienten bestimmt
werden. Sie ergeben sich zu:

K =[10...0(HfQH+ R +H aH,)™* (4.26)
Ky = K'H{ Q, (4.27)
K, = K'(H{Q,F; + H'aF,) (4.28)
K, = K'(H{ QG + H_aG.) (4.29)
K, =K'(H{QZi+ HlaZ.). (4.30)
Die Struktur der modellpradiktiven Regelung mit Integrator ist in Bild 4.3 dargestellt.

Wird die Matrix a zu null gesetzt, ergibt sich durch Umformung die bereits in Bild 4.2
vorgestellte Struktur.

yp(k+1) Au(k) ) u(k) -
—» Kp + p— System

u(k —1) StorgroBen- ———
beobachter | —»
x(k), d(k)

K,

Bild 4.3: Struktur der modellpradiktiven Regelung mit Integrator und Berticksichtigung
geschatzter Storungen: yg (k + 1) — Verlauf der Sollgréfie iiber den Pradiktionshorizont,
y(k) — AusgangsgroBe, yr (k) — Referenzwert, Au(k) — Stellgrofendanderungsvektor, u(k) —
StellgroBe, u(k — 1) — StellgroBie im vorherigen Abtastzeitpunkt, (k) — Zustandsgrofen,
&(k) — geschitzte ZustandsgroBen, d(k) — geschitzte Storgrofe, z.(k) — aufintegrierter
Regelfehler
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4.2.4 Begrenzung von Stell- und Zustandsgrofien

Die MPR eignen sich besonders dafiir, direkt beim Entwurf des Regelgesetzes eine Stell-
und Zustandsbeschrénkung zu berticksichtigen [74]. Fiir ein System mit einem Ausgang
und einem Eingang kann die Begrenzung wie folgt definiert werden:

Upin < U(k’) = U(ki — 1) + AU(IC) < Umax
i < (k1) = u(k — 1) + Au(k) + Aulk +1) < i

(4.31)
Umin < u(k +ne — 15 =ulk— 1)+ Au(k) + ... Au(k + ne — 1) < Unaz-
In Matrixnotation ergibt sich:
Umin < Eu(k — 1) + OAu(k) < Upax, (4.32)
Mit der unteren Dreiecksmatrix O der Groflie mn, x mn,
1 00 0
o[ .00 (439)
111 .1
und der mn. x m - Matrix E = {1 1 ... 1}T. Von weiterer Bedeutung sind auch
Beschrankungen in der Anderung der Stellgrofie
Atpin < Au(k) < Alpay, (4.34)
und Beschriankungen in Zustands- bzw. Ausgangsgrofien
Gunin < Gk +1) < Gy (4.35)

:l_/min S g(k) + Hﬂ’(k> S :l_/maxa

die analog zu oben aufgestellt werden. Werden Gleichungen (4.32), (4.34) und (4.35)
zusammengefasst, werden sie in die Form

W AG(k) < w, (4.36)

gebracht, wobei W =[-0 O —I I -H H]T mit I als Einheitsmatrix der GréBe
mne X mn, und
[—Adiin + Bu(k — 1)]
Aty — Eu(k — 1)
Aoy
~Ymin T 9 (k>
L Yiax — 9(k)

(4.37)
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Es resultiert ein beschranktes Optimierungsproblem mit den Restriktionen gegeben durch
Gleichung (4.37). Ist das Giitefunktional wie in Gleichung (4.7) bzw. (4.18) gegeben, ergibt
sich ein quadratisches Optimierungsproblem, welches nur ein Minimum besitzt. In der Regel
kann das Minimum nicht analytisch berechnet werden. Es kann jedoch durch numerische
Verfahren der quadratischen Programmierung, fiir die es konvergente Standardverfahren
gibt, bestimmt werden [77]. Hier werden die Nachteile der MPR sichtbar — das Regelgesetz
ist nicht explizit angebbar und die Berechnung zeitaufwendig.



Kapitel 5

Grundlagen der iterativ lernenden
Regelung

Die iterativ lernende Regelung (ILR) zdhlt zu einer der aktuellsten Regelungstheorien,
die unter dem Begriff intelligente Regelungsmethodik kategorisiert ist [79]. Sie findet in
fast allen ingenieurwissenschaftlichen Fachrichtungen, z. B. der Automobilindustrie, der
Luft- und Raumfahrttechnik und auch in biomedizinischen Fachrichtungen Anwendung.
Obwohl heutzutage ca. 90 — 95 % der in der Industrie verwendeten Regelungen PID-
Regler oder modellpradiktive Regler sind, stellt die ILR einen neuen Ansatz dar, um
das Ubergangsverhalten eines dynamischen Systems zu verbessern [80]. Es ist trotz der
vielseitigen Werkzeuge bei klassischen Ansétzen nicht immer moglich, ein vorgegebenes
Regelungsziel bei sich zyklisch wiederholenden Prozessen zu erreichen, sodass die ILR
besonders dort Anwendung findet. Die ILR wird besonders in periodischen Prozessen
angewendet, um die Nachteile einer konventionellen Regelung zu beseitigen und sogar
perfektes Fithrungsverhalten ohne genauere Systemkenntnisse zu erlangen. Zudem ist sie
robust gegeniiber Modellungenauigkeiten.

Eine der ersten industriellen Anwendungsgebiete der ILR ist die Robotik, bei denen vergan-
gene Systeminformationen dazu verwendet werden sollen, die nédchste Prozessausfithrung
zu verbessern [81]. Dieser Vorgang wird nach einer weiteren Prozessausfiihrung (gleiche
Periodendauer) wiederholt.

5.1 Grundidee der iterativ lernenden Regelung

Arimoto et al. [82] préisentiert einen ersten Algorithmus, den nach ihm benannten Arimoto-
Typ-ILR, der die Eingangsgrofien w;(t) in einer Form verdndert, sodass die Fehler e;(t) in
den néchsten Zyklen gegen null konvergieren. Die Gleichung dazu lautet:

w1 (1) = w;(t) + T'é;(t), (5.1)

wobei u;(t) und e;(t) bzw. die zeitliche Ableitung des Fehlervektors é;(t) eine ganze Periode
beinhalten — I' ist ein konstanter Lernfaktor und j der Iterationsindex. Der Verlauf des
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Fehlers e;(t) ergibt sich aus der Differenz des Sollgrofenverlaufs yg (1) und dem gemessenen
Ausgangsgrofienverlauf y(t) iiber eine Periode. Die grundlegende Struktur der ILR ist in
Bild 5.1 dargestellt. Es handelt sich dabei um einen offenen Regelkreis, da der Ausgang
der ILR, der gelernte Stellgrofienvektor w;.;(t), iiber den néchsten Zyklus konstant bleibt
— die ILR wirkt als Steuerung. Der Regelkreis wird nur auf der Iterationsebene durch
Riickfithrung des gespeicherten Ausgangsgrofienverlaufes geschlossen. Die Vorteile der ILR

u(t) y(t)

System
L Speicher Speicher J

u;(t) y,(t)

v

¢ Iterativ lernende
Regelung

Yr, (t)

—— | Speicher

Bild 5.1: Struktur der iterativ lernenden Regelung: wu(t) — StellgroBe, w;(t) — Verlauf
der Stellgrofie im Iterationsschritt j, w;y1(t) — Verlauf der angepassten Stellgrofie im
Iterationsschritt j+1, ygr(t) — SollgroBe, Y, (t) — Verlauf der Sollgréfie, y(t) — Ausgangsgrofie,
y,(t) — Verlauf der Ausgangsgrofie [79)

sind exakte Fithrungsgrofenverfolgung, monotone Konvergenz und die Mdoglichkeit zur
Anwendung fiir Black-Box-Modelle. Als Black-Box-Modell wird ein System genannt, bei
dem nur die Eingangs- und die Ausgangsgrofie bekannt bzw. messbar sind und zumindest
das Vorzeichen der Streckenverstarkung bekannt ist [83]. Ein weiterer Vorteil der ILR
besteht in der Anwendbarkeit nicht kausaler Methoden, wie z. B. nicht kausale Filter,
da das lineare Regelgesetz (Gl. (5.1)) mit bereits gespeicherten Daten arbeitet. In Bild
5.2 ist die Idee der iterativ lernenden Regelung tiiber mehrere Iterationen dargestellt.
Aufgrund einer konstanten Stellgrofie u(t) zu Beginn des Lernprozesses ergibt sich der
dargestellte Fehler e(t). Die ILR kann auf Grundlage des Fehlerverlaufes und einem
Lerngesetz die nachste Prozessausfithrung anpassen. Ein positiver Fehler fithrt bei positiver
Streckenverstirkung zu einer Erhohung der Stellgrofie. Dieser Effekt ist in der zweiten
Prozessausfithrung erkennbar. Durch die Anpassung der Stellgrofie kann der Fehler bereits
reduziert werden. Dieser Vorgang der Stellgrolenanpassung anhand des Fehlers und der
vorherigen StellgroBe wird tiber mehrere Zyklen (Iterationen) weiter fortgefiihrt.
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Stellgr'dﬁelIl Fehler‘
u(t) e(t) =

Zeitr Zeit—
’\\/

/ Froes b Qe

Iteration t Iteration
Storung  SollgroBe
d(t) yr(t)

Bild 5.2: Idee der iterativ lernenden Regelung — Fehler durch Stérung d(t) auf Prozess
wird durch Lerngesetz tiber mehrere Iterationen minimiert (variiert nach [84])

5.2 Die Lifted-System-Darstellung der ILR

Fiir eine zeitdiskrete Implementierung der ILR und fiir totzeitbehaftete Systeme wird
der zeitdiskrete StellgroBenvektor w; (k) verschoben [85, 86]. Die Eingangs- und Aus-
gangsvektoren u;(k) bzw. y,(k) tiber einen Iterationszyklus mit n Abtastwerten kénnen
ausgehend von einem linearen, zeitinvarianten Zustandsraummodell der Form

x(k+1) = Azx(k) + Bu(k) (5.2)

y(k) = Cx(k) +d(k) '
aufgestellt werden. Die StorgroBe d(k) wird in der Ausgangsgleichung zur Berechnung des
Systemausganges y(k) mit beriicksichtigt. Mit der Annahme, dass CB # 0 ist, d. h. ein
Relativgrad von eins vorliegt, gilt:

Diese Vektoren beschreiben die zeitdiskrete Eingangs- und Ausgangstrajektorie und werden
lifted Signale bzw. lifted Vektoren genannt. Die Anzahl der Verschiebungsschritte richtet sich
nach dem relativen Grad r des zeitdiskreten Streckenmodells, welcher sich aus der Differenz
der Nennerordnung und der Zahlerordnung der diskreten Ubertragungsfunktion ergibt. Die
Verschiebung bedeutet, dass auf einen Fehler zum Zeitpunkt k& + x nur durch ein Stellsignal
zum Zeitpunkt k 4+ x — r reagiert werden kann — die Stellgrole muss also vorverlagert
werden. Auch fiir totzeitbehaftete Prozesse konnen die lifted Vektoren aufgestellt werden.
Die Verschiebung richtet sich nach der Totzeit bezogen auf die Abtastrate (n;) und
dem Relativgrad. Die Eingangs- und Ausgangsvektoren wu;(k) bzw. y;(k) iiber einen
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[terationszyklus konnen dann wie folgt aufgestellt werden:

wj(k) = [u(0),u(1),u(2),...,u(n —1)] (5.5)
y; (k) = [y(r +ne),y(r +ng+1),y(r +ne +2),...,y(n+r+ng — 1)]. (5.6)

5.3 Konvergenz

Um die Konvergenz der ILR zu beobachten, wird der Fehlervektor von Iteration zu Iteration
mit diskreten Grofilen analysiert [85, 87]. Ausgehend von der lifted-System-Darstellung
kann der Verlauf der Ausgangsgroie y;(k) mit der Matrix G, welche fiir zeitinvariante
Prozesse die Toeplitz-Matrix ist, wie folgt geschrieben werden:

y;(k) = Gu,(k) + d;(k), (5.7)
mit
pp 0 ... 0
afp om0 -
n Pn-1 --- P1
wobei p; = CA" !B mit i = 1,...n iiber ein Zustandsraummodell berechnet werden kann.

d;(k) reprasentiert den Verlauf der Storgréfie, welche in jedem Iterationsschritt identisch
ist. Mit dem Fehlervektor e;(k), welcher sich aus der Differenz von Sollverlauf yg (k) und
dem Istverlauf y;(k) berechnen lésst, ergibt sich mit Gleichung (5.7) und dem diskreten
ILR-Regelgesetz

w1 (k) = Q(u;(k) + Le;(k)), (5.9)
worin @ und L die Reglerparameter der ILR sind, folgende Beschreibungsform fiir den
Fehlerverlauf e; (k) im ndchsten Iterationsschritt:

ej+1(k) = yRHl(k) - yj+1(k)
=Yg, (k) — Gujpi (k) — djia (k) (5.10)
= Yg,., (k) — GQ(u;(k) + Le;(k)) — dji1 (k).

Mit u,;(k) = G_l(ij(k:) —e;(k) — d;(k)) ergibt sich die Fehlerdynamik im geschlossenen
Kreis zu:

ejr1(k) = ijH(k') - GQ(G_I(?JRj(k) —ej(k) —d;(k)) + Le;(k)) — d;j+1(k) (5.11)
=GQG (I - GL)ej(k) + (I - GQG™")(y, (k) — d;(k)). ’
Die Matrix G muss eine quadratische, regulare, d. h. eine invertierbare Matrix mit

det(G) # 0 sein. Ausgehend davon konvergiert der Fehler gegen einen endlichen Wert
ex(k):= lim = e;(k
)= Jim = ) | | -
=T -GRG (I-GL)) (I-GQG )(yg,(k) —d;(k))
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fir alle yg (k),d;(k) und anfinglichen Eingangsvektoren wug(k), wenn folgende Bedingung
nach [88] erfiillt ist:

o(GQG™(I - GL)) = o(GQUI - LG)G™)

AQU-LG) <1 (513)

Der Spektralradius ¢ einer Matrix ist definiert als der grofite Betrag der Eigenwerte
dieser Matrix [89]. Geméafl Gleichung (5.12) ist der Fehler e, gleich null, wenn die Q-
Matrix die Einheitsmatrix ist, d. h. die @-Matrix nicht verwendet wird. Dann ergibt
(I -GQG™') = (I - GIG™") = (I —I) =0 und damit auch Gleichung (5.12). Das
Konvergieren des Fehlerverlaufes gegen null oder gegen einen kleinen endlichen Wert
schlieBt nicht immer das Auftreten von sehr grofien Spitzen im Stellverlauf von u;(k) aus
[85]. Fiir die praktische Anwendung der ILR wird daher oft gefordert, dass der Singularwert
7(GQG (I — GL)) < 1 ist.

5.4 Entwurfsverfahren

5.4.1 Inversionsmethode

Der Entwurf nach der Inversionsmethode bendtigt ein Modell G, welches den Zusam-
menhang der ILR EingangsgroBe w;(k) zur Ausgangsgrofie y;(k) beschreibt [87]. Es wird
dann von einer modellbasierten Entwurfsmethodik bzw. Entwurf durch Inversion des
Systemmodells gesprochen [90]. Ausgehend von dem Lerngesetz aus Gleichung (5.9), kann
die Lernmatrix L durch

~1

L=G (5.14)

berechnet werden. G' kann mit einem geschétzten Zustandsraummodell A,B und € nach
Gl (5.8) bestimmt werden. Als Erweiterung wird in [90] ein Filter S eingefiihrt, um die
gewlinschte Konvergenzrate zu erreichen. Die Lernmatrix L berechnet sich dann zu:

L=6G'1-9). (5.15)

Aus Norrlof ist bekannt, dass S als Hochpassfilter entworfen wird und damit auch eine
gewisse Stabilitdt und Robustheit der ILR berticksichtigt werden kann [90]. Die Matrix Q
im Lerngesetz (Gl. (5.9)) wird als nicht kausaler Tiefpassfilter ohne Phasenverschiebung
entworfen. Die Grenzfrequenz des Filters wird so gewéhlt, dass sowohl die Bandbreite
als auch die Robustheit den Anforderungen geniigen. Nur bei Verwendung der Q-Matrix
als Einheitsmatrix konvergiert der Fehler e., gegen null. Die Konvergenz des Fehlers bei
Verwendung dieser Entwurfsmethodik kann garantiert werden, wenn o(Q(I — LG)) < 1

oder sogar 5(GQG_1(I — GL)) < 1 gilt und in beiden Fallen G ~ G erfiillt wird.
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5.4.2 PD-ILR Methode

Das Lerngesetz nach Arimoto (s. Gl. (5.1)) kann so erweitert werden, dass ein (proportional-
differential) PD-ILR-Gesetz représentiert wird [87]. Das Regelgesetz ergibt sich zu:

uj1(k) = Q(u;(k) + Kyej(k) + Kalej(k + 1) — e;(k)]). (5.16)

Ein Nachteil dieser Entwurfsmethode ist, dass monotone Konvergenz nicht immer moglich
ist. Eine Moglichkeit diese Eigenschaft dennoch zu erreichen ist der Einsatz der Q-Matrix
als Tiefpassfilter, um hochfrequentes Rauschen zu filtern und damit die Robustheit zu
erhéhen [91]. In verschiedenen Entwurfsstrategien ist es iiblich, erst die Q-Filter zu
entwerfen (Ordnung, Methode) und dann die Filterbandbreite wunschgeméf zu verdandern
[87, 92].

5.5 Erweiterung der ILR fiir Systeme mit variabler
Zykluslange

In den vorherigen Abschnitten wird davon ausgegangen, dass die Zyklusldnge von Iteration
zu Iteration konstant bleibt. Bei der Anwendung der ILR fiir medizintechnische Regelungs-
gebiete ist durch das Vorhandensein eines Patienten diese Annahme nicht immer zutreffend.
Vor allem bei der Atmung des Patienten kann sich durch unterschiedliche Aktivitaten oder
aufgrund der verschiedenen Schlafphasen die Zykluslénge stark verdndern. Daher ist eine
Erweiterung des ILR-Gesetzes fiir eine variable Zykluslange notig.

In [93] wird ein moglicher Ansatz vorgestellt, die ILR mit variabler Zykluslange dennoch
fiir eine Regelung zu verwenden. Basierend auf einem diskreten Regelgesetz, welches
dem Regelgesetz nach Arimoto nachempfunden wird, wird eine zusatzliche Matrix M ;
eingefiihrt. Zunéchst wird davon ausgegangen, dass die maximale Zykluslange durch n
Abtastwerte gegeben ist. Wird der Zyklus friithzeitig abgebrochen, enthéalt der Fehlervektor
anstatt n nur n; Abtastwerte. Da fiir diese Abtastzeitpunkte n; +1 < k < n keine neuen
Informationen vorliegen, werden sie so behandelt, als sei kein Fehler aufgetreten. Dies
wird durch die Multiplikation des Fehlervektors mit der Matrix M ;, welche n; Einsen und
n — n; Nullen auf der Hauptdiagonalen besitzt, erreicht. Das Regelgesetz lautet nun:

Ujt1 (k) = ’U,](]f) + LMJGJ(/{Z> (517)

Die Matrix L ist die Lernmatrix der ILR, welche im einfachsten Fall eine Diagonalmatrix
oder lediglich ein Lernfaktor ist.
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5.6 Anordnung der ILR in geschlossenen Regelkreisen

In der Praxis ist es oftmals notwendig, eine moglicherweise vorhandene Regelung und die
ILR zu kombinieren. Aus der Literatur ist die serielle und die parallele Anordnung bekannt
[84]. Dadurch, dass neben der klassischen Regelung mit Riickfithrung auch eine Steuerung
die Stellgrofie beeinflusst, ist es moglich, beide Ansétze mit unterschiedlichen Anforderungen
(Storverhalten, Fithrungsverhalten) auszulegen — man spricht dann von einer Regelung
mit zwei Freiheitsgraden. Die Struktur der seriellen und der parallelen Anordnung ist in
Bild 5.3 dargestellt. Werden ILR und Regler in Serie angeordnet, wird der Reglereingang

e;(k) Tterativ lernende e; (k) Iterativ lernende
Regelung Regelung
w; (k) » w1 () w; (k) B w1 (k)
Speicher : Speicher N

e(k) y(k) yr(k)

yr(k) e(k) y(k)
—P? Regler Prozess T 4’? Regler ProzessT

Bild 5.3: Mogliche Anordnung der ILR in geschlossenen Regelkreisen: links — Anordnung
seriell zum Regler, rechts — Anordnung parallel zum Regler, u;(k) — Verlauf der Stellgréfie
im Iterationsschritt j, w;+1(k) — Verlauf der angepassten Stellgrole im Iterationsschritt
Jj+ 1, yr(k) — SollgréBle, y(k) — RegelgroBe, e(k) — Fehler, e;(k) — Verlauf des Fehlers im
Iterationsschritt j

beeinflusst (s. Bild 5.3 links). Dies ist gleichzusetzen mit einer Fiithrungsgrofienkorrektur,
bei der der Regler auf die neue Fiithrungsgrofie regelt. Mit der parallelen Anordnung wird
die Stellgrofe direkt beeinflusst. Alles was der Regler dann nicht leistet, wird von der
ILR versucht auszugleichen. Welche Struktur nun geeigneter ist, hangt von dem jeweiligen
Anwendungsfall und den gestellten Anforderungen ab.

5.7 Weiterfihrende Literatur

Fiir weiterfithrende Literatur wird auf [86, 94, 95] und [96] verwiesen. Dort werden mitunter
Konvergenzverhalten, Robustheit und sowohl lineare als auch nicht lineare Methoden
vorgestellt. Weitere Entwurfsmethoden, wie Optimal-ILR, H,-ILR oder der Entwurf im
Frequenzbereich sind in [87, 90] beschrieben.
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Kapitel 6

Patienten-individuelles
Regelungskonzept

Im Folgenden wird ein patienten-individuelles Regelungskonzept fiir ein Atemtherapiesys-
tem vorgestellt. Die Aufteilung des Gesamtsystems erfolgt in einen elektro-mechanischen
Teil und einen pneumatischen Teil. Ziel ist es, die Dynamik des Gleichstrommotors von
der Dynamik des pneumatischen Systems zu entkoppeln [97]. Der Teilprozess des Motors
ist aus der Fachliteratur allseits bekannt, lediglich die Drehzahl ist iiber das Geblése mit
dem pneumatischen System verbunden. Die allgemeine Regelungsstruktur ist im Bild 6.1
dargestellt.

minl}(k)
__________________________________________ 5
) : nr (k) fag (K) ua (k) ualt) ®
Pr Druck- Massenfluss- Drehzahl- Strom- : Pm o
regelung regelung regelung regelung Prozess ”
. n(k) ) e =)
1Min (k) I n(t)
HGle———

pm(k)

HG min (t)
unterlagerte Regelung

diskret ' kontinuierlich

Bild 6.1: Ubersicht der kaskadierten Regelung (diskret): pg (k) — Referenzdruck / Solldruck,
pm (k) — Istdruck, r,, (k) — Sollsystemmassenfluss, i, (k) — Istsystemmassenfluss, ng (k)
— Solldrehzahl, n(k) — Istdrehzahl, i,, (k) — Sollstrom, i,(k) — Iststrom, u,(k) — Motor-
spannung, u,(t) — Motorspannung (kontinuierlich), i,(¢) — Motorstrom (kontinuierlich),
n(t) — Motordrehzahl (kontinuierlich), 7, (¢) — Systemmassenfluss (kontinuierlich), HG —
Halteglied

Es wird sich fiir eine vier-stufige Kaskadenregelung entschieden, da diese zum einen
die Wirkungskette (vgl. Bild 2.2) in entgegengesetzter Reihenfolge schliefit und alle vier
Systemzusténde (Strom i,, Drehzahl n, Systemmassenfluss 7y, und Druck p,,) regeln
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kann. Zum anderen besteht die Idee in der Regelung des Systemmassenflusses m;,. Bei
beiden Modellanséitzen aus Kapitel 3 ist die Eingangsgrofe des pneumatischen Modells
der Systemmassenfluss iy, der die StellgroBle der Druckregelung ist und als Sollgroe an
die unterlagerte Regelung weitergegeben wird.

6.1 Vorstellung der unterlagerten Regelung

Die unterlagerte Regelung, wie sie in Bild 6.1 dargestellt ist, besteht aus den Teilen
Stromregelung, Drehzahlregelung und Systemmassenflussregelung. Die Teilregelkreise der
kaskadierten Regelung werden im Folgenden kurz beschrieben.

6.1.1 Beschreibung des Strom-Regelungskonzeptes

Als Grundlage fiir den Entwurf der unterlagerten Motorregelung wird das aus der Literatur
bekannte Motormodell verwendet [98]. Das Modell eines Gleichstrommotors kann mit der
Bewegungsgleichung nach Newton und den Kirchhoff’schen Regeln beschrieben werden.
Es gibt die Beziehung zwischen der Motoreingangsspannung u, und der Motordrehzahl n
in Abhangigkeit der Systemzustidnde Motorstrom i, und Winkelgeschwindigkeit w wieder.
In der Zustandsraumdarstellung mit den moglichen Ausgangsgrofien Motorstrom 4, und
Motordrehzahl n ergibt sich das Modell zu:

i R K T, 1
a a
S G
w T T w 0
m m

(6.1)

In der Zustandsraumdarstellung sind der Wicklungswiderstand R,, die Wicklungsinduktivi-
tat L., die Motordrehmomentkonstante K,,, die Reibungskonstante K., die elektromotori-
sche Gegenkraft (EMK) K, und das Tragheitsmoment .J,, beschrieben. Die Parameter des
Modells sind der Anlage A.1 zu entnehmen. Fir die Regelgiite der spéteren Druckregelung
ist es essentiell, dass die Drehzahlvorgaben schnellstmoglich erreicht werden. Wie es in der
Antriebstechnik iiblich ist, wird daher neben einer Drehzahlregelung auch eine unterlagerte
Stromregelung entworfen [97].

Die Stromregelung hat den Vorteil, dass eine schnelle Einprigung des Drehmoments
gewahrleistet werden kann und zum anderen der Motorstrom eine definierte Grenze nicht
iiberschreitet. Dadurch kann eine Beschadigung des Motors und der Ansteuerelektronik
verhindert werden. Ein weiterer Vorteil ist die Verteilung der nutzbaren Leistung innerhalb
mehrerer Verbraucher (Motor, Display, Atemluftbefeuchter) des Atemtherapiegeraites
aufgrund einer begrenzten Leistung des Netzteils bzw., falls vorhanden, des Akkus.
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Die allgemeine Struktur der Stromregelung ist in Bild 6.2 dargestellt.

Motor- aenk ()

(k)= Todell

N elektrische ia(t)

P-Glied Zeitkonstante

v

Widerstand *

I-Glied

IIHG|‘|~

Bild 6.2: Allgemeine Struktur der Stromregelung: i, (k) — Sollstrom, i,(k) — Iststrom,
n(k) — Drehzahl, ugmk () — durch den Motor induzierte Urspannung, i,(t) — Iststrom
(kontinuierlich), Gy (k) — geschatzte induzierte Urspannung, HG — Halteglied

Bestandteil der Stromregelung ist ein digitaler PI-Regler und eine Vorsteuerung tipyk (k),
die der durch den Motor induzierten Urspannung ugyk (t) = n(t) K. entgegenwirken soll.
Anhand der aktuellen Drehzahl n(k) und des Motormodells kann Einfluss der induzierten
Urspannung durch die zeitliche Verzogerung des Integrationsvorganges des PI-Reglers
reduziert werden.

6.1.2 Beschreibung des Drehzahl-Regelungskonzeptes

Durch die Drehzahlregelung wird der Motor (elektro-mechanischer Teil) mit den dufleren
pneumatischen Regelkreisen (z. B. Druckregelung, Flussregelung) verbunden. Die Stellgréfie
des Drehzahlreglers ist gleichzeitig die Sollgréfie der Stromregelung i, (k). Durch den
unterlagerten Stromregelkreis erhoht sich die Systemordnung des Drehzahlmodells. Da die
Dynamik der Stromregelung aber um ein Vielfaches kleiner ist, als die Drehzahldynamik,
kann das Drehzahlmodell trotzdem auf ein System 1. Ordnung reduziert werden. Die
elektrische Zeitkonstante und die mechanische Zeitkonstante aufgrund des zusétzlichen
Geblaseaufsatzes unterscheiden sich um den Faktor 70. Das Drehzahlmodell ist ein Teil des
Motormodells (s. Gl. (6.1), welches die Beziehung vom Motorstrom i, zur Motordrehzahl n
beschreibt. Anhand dieser Modellbeschreibung wird ein Zustandsregler mit I-Erweiterung
auf Polvorgabe entworfen. Hier wird der Vorteil der kaskadierten Regelungsstruktur
sichtbar. Es ist eine klare Trennung der elektro-mechanischen und der pneumatischen
Systeme vorhanden und die Teilregelkreise konnen von innen nach auflen entworfen,
implementiert und getestet werden. Weiterhin hat eine Anpassung der aufleren Regelkreise
(Druckregelung, Systemmassenflussregelung) nicht zwangslaufig einen Einfluss auf die
Drehzahl- bzw. Stromregelung.



o8 6.2 Beschreibung des Druck-Regelungskonzeptes

6.1.3 Beschreibung des Systemmassenfluss-Regelungskonzeptes

Das pneumatische Modell des Atemtherapiesystems enthalt als Eingangsgrofie den System-
massenfluss m;,, um die Ausgangsgrofie, den Maskendruck p,,, zu erzeugen. Das Geblése
bzw. der vom Geblése erzeugte Systemmassenfluss bildet die Schnittstelle zwischen dem
elektro-mechanischen und dem pneumatischen Modell. Es hat sich daher als sinnvoll
herausgestellt, den Systemmassenfluss zu regeln. Mit diesem Regelkreis ist die unterlagerte
Regelung, bestehend aus Strom-, Drehzahl- und Systemmassenflussregelung abgeschlossen.
Die Vorgabe der Druckregelung kann zuverlassig und schnell durch die unterlagerte Rege-
lung umgesetzt werden. Entwurfskriterien fiir die Regelung sind eine hohe Dynamik und
die stationdre Genauigkeit. Damit kann iy, (k) & 7, (k) angenommen werden. Fur die
Umsetzung der Systemmassenflussregelung wird unter anderem die Anlagenkennlinie (vgl.
Bild 2.3) des verwendeten Radialgeblases als Steuerung verwendet, um Systemmassenfluss-
vorgaben direkt in Drehzahlvorgaben umzuwandeln. Die Anlagenkennlinie kann durch
eine quadratische Gleichungen und die Gleichung zur Berechnung des Maximaldruckes py
nachgebildet werden.

.9 .
pO - p = klvent min + k2ventmin

. : (6.2)
pKVentilatorf2 —P= kl\,entmfn + k2vent Min-

Darin sind der erzeugte Druck p, der erzeugte Systemmassenfluss iy, , eine geblaseabhéngige
Kenngrofie Kventilator, die Drehfrequenz f des Motors und die Luftdichte p beschrieben.
k1., und ko . sind die Parameter der Anlagenkennlinie. Die Parameter zur Bestimmung
des Systemmassenflusses des verwendeten Geblases sind der Anlage A.2 zu entnehmen.
Durch Umformen der Gleichung nach der Drehfrequenz f kann aus dem Solldruck pg (k)
und dem Sollsystemmassenfluss 1y, (k) die benotigte Drehzahl nyo,, (k) errechnet werden.

. klvent minR (k)Q + kzvent minR(k) + pR(k)
frone () = | .
pKVentllator ( . )

Nyorg (k) - 6OfVOYR (k) :

Fiir eine stationdre Genauigkeit wird parallel zur Steuerung ein I-Glied implementiert,
welches in Abhangigkeit des Systemmassenflussfehlers eine zusétzliche Drehzahl ny, be-
rechnet. Dadurch ist es nun moglich, dass pneumatische Modell anzuregen. Im aktuellen
Arbeitspunkt kann dann anhand dieser Kennlinie und dem gewtinschten Systemmassenfluss
eine zugehorige Drehzahl ng (k) = nyory, + 11y, errechnet werden, die als Sollgréfle fiir die
Drehzahlregelung dient.

6.2 Beschreibung des Druck-Regelungskonzeptes

Der Fokus dieser Arbeit liegt auf dem Entwurf und der Umsetzung der Regelung des
Maskendruckes. In der Einleitung ist bereits erwéahnt, dass patienten-individuelle Rege-
lungsanséatze zur Verringerung der Druckabweichungen in der Maske angewendet werden
sollen. Die Herleitung eines Modells, welches die Wechselwirkungen zwischen der geréte-
seitigen Druckerzeugung und den Einfluss des Patienten bzw. der Atemanstrengung des
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Patienten beschreibt, ist hilfreich, da modellbasierte Konzepte zur Anwendung gebracht
werden konnen. Zum einen haben sich die modellpradiktive Regelung und zum anderen die
iterativ lernende Regelung als anwendungsorientierte Regelstrategien herauskristallisiert.
Beide Strategien benotigen fiir den Entwurf eine lineare Modellbeschreibung. Daher werden
zunéchst die nichtlinearen Differentialgleichungen Gl. (3.16) und (3.17) linearisiert.

6.2.1 Linearisierung im Arbeitspunkt
Die patienten-individuellen Regelungskonzepte sollen auf Grundlage eines Modells ent-

worfen werden. Um die lineare Regelungstheorie anzuwenden, werden die nichtlinearen
Differentialgleichungen aus Abschnitt 3.1

P = Fpneuin — Kpneuout — kp;glppm + kp;;:ppl (6.4)
und
: pRTh pRsT)
b= Ri(Viy + ApiCr + Vigusk) + Rlclplpm - Ri(Viy + ApiCr 4 Vigusk) + Rlclplpl
1 . (6.5)

- Vmus
(‘/10 + Aplcl + Vmusk) + CYlplp1 5

linearisiert. Ziel dieser Arbeit ist die Einhaltung der geforderten Druckabweichung in der
Maske (vgl. Tabelle 1.3). Da der Leckagemassenfluss sich bei geringfiigiger Anderung des
Maskendruckes kaum andert, kann die Leckagemassenflussberechnung auf eine lineare
Funktion zurtickgefithrt werden. Als Methode zur Linearisierung wird die Tangentialebene
unter Zuhilfenahme der Taylor-Formel berechnet [99]. Die grundlegende Gleichung dafiir

lautet: 5

) X1, T, ...
At = f(214, T2, .-) + I 18 2 ) (x1 — 21,)
€1 T2 N——————

0:%29 Az,
(6.6)
0 T, ...
+ f($1a$2 ) (T — o)+ ... .
) T e, S——~——
10:%2( Ay

x1, und x5, sind die Arbeitspunkte. Es werden die partiellen Ableitungen nach den drei
Groflen 1 = my,, T9 = pm und x3 = p; gebildet.
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Das Ergebnis der Linearisierung von Gleichung (6.4) ist:
Apm = pm(minmpmoaplo)

+ kpneu<min - mino)

k neuk k neuf
- L ’ (pm - pmo) - pR (pm - pmo) <67)
2\/k2 + (pmo - pu)k?) 1
k neu
+ =2 p(pl — Pyy)-

Ry

Die ausfithrlichen Rechenschritte zur Linearisierung kénnen dem Anhang D entnommen
werden. Fir die Linearisierung der Druckédnderung in der Lunge (s. Gl. (6.5)) werden die
partiellen Ableitungen nach den vier veranderlichen Grofien 1 = pu, T2 = p1, T3 = Vinusk
und 24 = Viuek gebildet. Der Arbeitspunkt wird nun wie folgt gewéhlt: Im stationédren
Zustand (p,, = 0,p, = 0) ist das System ausgeglichen und der Druck py,, ist gleich dem
Druck in der Lunge p), und somit der gewédhlte Therapiedruck. Stationarer Zustand heif3t
zugleich, dass aktuell keine Atemaktivitdt des Patienten vorliegt und somit Vs, = 0

bzw. Vmusko = 0 gilt. Damit ergibt sich:

. R
Apl - lp (pm - pmo)
Rl(‘/io + (plo - pu)Ol + Vmusko +p1001)
R,
- L (1) (6.8)

Ri(Vi, + (p1y — Pu)C1 + Vinuske + 21,C1)

D, . .
- Vmu - Vmu .
‘/1() + (plo - pu)cl + Vmusko + plocl( ok Sk0>

Zur Vereinfachung der Schreibweise soll im Weiteren gelten:

Aty = iy — Min, (6.9)
APm = P — P (6.10)
Ap =p —p, (6.11)

AV sk = Vinusk — Vinusko (6.12)

6.2.2 Bildung des Zustandsraummodells

Beide linearen Differentialgleichungen (6.7) und (6.8) werden nun in ein lineares Zustands-

raummodell der Form
Ax = AAx + BAu + BgAd

Ay =CAx

iiberfithrt. Die Zustidnde x des System sind der Maskendruck p,, und der Druck in der
Lunge p;. Der Eingang u ist der Systemmassenfluss m;, - die Regelgrofie y der Druck py,

(6.13)
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und die Storgrofe d die Atemanstrengung Vouse. Es ergibt sich:

k

. —k k £ Fpneup
Apm — bueu ( out + R ) Ry Apm
Apy RsTip _ RiTip Apy

Ri(Vig+(p1y —Pu) Cr+Vinusk, +p15 C1) Ri(Vig+(p1g—Pu) C14Vinusky +P1, C1) | e —
At " Az
kpneu Ari 0 AV
+ 0 Min + | _ Pig musk (614)
NS Vig+(P1g —Pu) CiHVinuskg 1,01 | >
—_—— Au Ad
B Bg

. Apm]
Ap. = 1|1 0 ,
\Z%J [C ]‘—V—“[AAPI

6.2.3 Analyse des Zustandsraummodells

Fir die Analyse des Zustandsraummodells werden die gerdtespezifischen Kenngrofien
bestimmt. Die gerétespezifischen Parameter, dazu zéhlen das Volumen des Geréates (durch
die interne Luftfihrung) und des Schlauches V', die spezifische Gaskonstante R, die
Temperatur 7" und die Koeffizienten der Leckagemassenflussberechnung (vgl. Gl. (3.8))
werden im Vorfeld bestimmt.

In einem Messaufbau, bei dem der Leckage-
massenfluss durch ein Flussmessgerat und 1000 -

der Maskendruck durch ein Druckmessgeriat =

gemessen wird, kann durch lineare Regressi- § 800

on die Koeffizienten kq, ko und k3 bestimmt = 600

und anschliefend der Linearisierungsfaktor i 400

kow im gewahlten Arbeitspunkt errechnet &f

werden. In Bild 6.3 ist der Verlauf des Lecka- Eg 200 7

gemassenflusses bei einer angenommenen 0 ‘ ‘ ‘ ‘ ‘
Dichte von 0,0012 g/cm?® dargestellt. Unter 0 400 800 1200 1600 2000

der weiteren Annahme, dass der Patienten- P [Pa]

massenfluss zu null gesetzt, d. h. die Off- .
nung verschlossen werden kann, kann durch Bild 6.3: Verlauf des Leckagemassenflusses

Aufnahme einer Systemantwort auf Basis "Tout il Abhéngigkeit des Maskendruckes pr,

der nicht linearen Modellgleichung

pm = kpneumin - kpneu (_kl + \/ k2 +pmk3) (615)

mout

der noch unbekannte Faktor ke, bestimmt werden. Zur Bestimmung des Faktors Eppeu,
der sich aus den Grofien kppeq = R‘S,T berechnen lasst, wird festgelegt, dass die Umgebungs-

temperatur 7" einen konstanten Wert von 25°C = 293, 15 K und die Temperatur in der
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Lunge einen Wert von 37°C = 210, 15 K einnimmt und die spezifische Gaskonstante R fiir
trockene Luft auf den Wert 287,058 J /kgK festgesetzt wird. Dann bleibt als Unbekannte
nur noch das Volumen V. Als Startwert fiir die Optimierung des Volumens wird das
Schlauchvolumen Vigiauen = 772l = 684 ml, wobei mit » = 1,1cm der Schlauchradius
und [ = 180 cm die Léange des Schlauches gegeben ist, gewahlt. Die Modellqualitét ist in
folgendem Bild fir zwei Arbeitspunkte zu sehen. Das geschitzte Gesamtvolumen betragt
V = 732ml. Mit den Standardwerten aus der Simulationssoftware des Lungensimulators

550 . 950 s
[T, TR 9000

)

Bild 6.4: Vergleich der Modellqualitat nach der Optimierung des Volumens V' zwischen
gemessenem Maskendruck (+) und modelliertem Maskendruck (=)

fiir den Atemwegswiderstand von R; = 0,588 Pa/ml/s und die Lungencompliance von
C) = 0,51 ml/Pa kann das Zustandsraummodell vollstandig bedatet werden. Die Reaktion
auf verschiedene Eingangsspriinge und einer Zunahme des Lungenvolumens bei einem
gewahlten Arbeitspunkt p,,, = 600 Pa sind in Bild 6.5 dargestellt. Bei der Systemantwort
auf verschiedene Eingangsfiihrungsspriinge und Eingangsstorspriinge ist die Giite von
der Hohe des Sprunges abhéngig. Je grofler der Sprung desto weiter ist das System vom
gewdhlten Arbeitspunkt entfernt und desto grofler wird der Fehler. Bei kleinen Spriingen
sind linearisiertes Modell und nichtlineares Modell sehr dhnlich.

0.6 2.5
—_ )
Z =
o0
— 5
£ 2
£ o
0.41 T T T T T 0 T T T T T
19,95 20,95 21,95 2295 23,95 24,95 19,95 20,95 21,95 2295 23,95 24,95
875 625
= ‘__r,.—..-..—.r..—..-..-.'.'..'..'..‘..'..'..'. ...... — 595
Bomsq et e B
& T £ 425
575 325
19,95 20,95 21,95 2295 23,95 24,95 19,95 20,95 21,95 2295 23,95 24,95
t [s] ts]

Bild 6.5: Vergleich der Druckverlaufe py, auf: links - verschiedene Eingangsspringe (i),
rechts - Volumenadnderung V& durch Atemanstrengung, - linearisiertes Modell, » nicht-
lineares Modell
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Es ergibt sich eine Anstiegszeit (10% —90%) von 3, 6. Nach 1,4s waren bereits 63,3 % der
maximalen Amplitude erreicht. Fiir diesen Arbeitspunkt kénnen die Pol- und Nullstellen
berechnet werden. Diese ergeben sich zu Polstelle 1 = —295, 4, Polstelle 2 = —0,5 und
Nullstelle 1 = —3,1. Aus den Polstellen des System lassen sich die kontinuierlichen
Zeitkonstanten zu t; = 0,003s und ¢ty = 1,7s ableiten. Die Zeitkonstante t; schreibt
die Dynamik des Schlauchsystems. Die Dynamik der Patientenlunge mit ¢, ist um den
Faktor 500 deutlich langsamer. Diese Konstellation kann in den Sprungantworten erkannt
werden. Zu Beginn des Eingangssprunges erhoht sich der Druck sehr schnell. In Bild
6.5 links unten sieht es aufgrund der zeitlichen Darstellung so aus, als wiirde der Druck
»springen “ — jedoch ist das der sehr schnellen Dynamik des Schlauchsystems geschuldet.
Sobald sich der Druck in der Maske erhoht, beginnt sich auch die Lunge zu fiillen. Je nach
Eigenschaften der Lunge (R, C)) ergibt sich der hintere Abschnitt des Druckverlaufes
(fiir ¢ > 19,965). Bevor die Regelungsansitze néher erklart werden, wird in den folgenden
Absitzen die Methodik zur Identifizierung der Lungenparameter und zur Schitzung der
Atemanstrengungen des Patienten beschrieben

6.2.4 Identifizierung der Lungenparameter

Fiir die Entwicklung einer patienten-individuellen Druckregelung werden die Lungenpara-
meter Widerstand R) und Lungencompliance C) wahrend der Therapie bestimmt. Es gibt
verschiedene Méglichkeiten, von denen drei niaher erlautert werden sollen [58].

Bodypletysmographie Die Bodypletysmographie (bzw. Ganzkorperplethysmographie)
ist in Kliniken und Praxen das géngigste Verfahren der Lungenfunktionspriifung. Das
Gasvolumen des Brustkorbes, die Atemwegswiderstande und die verschiedensten daraus
berechneten Parameter werden ermittelt. Der apparative Aufwand, gegeben mit einer
Druckkammer und zusétzlicher Rechentechnik, schrankt die Anwendung in der Atemthera-
pie im Heimbereich ein. Wird von einem linearen Patientenmodell als Ubertragungsfunktion
ausgegangen, hat die nicht messbare Atemanstrengung Einfluss auf den Identifikations-
vorgang. Daher werden weitere Moglichkeiten vorgestellt, mit denen der Einfluss der
Atemanstrengung wahrend des Identifikationsvorganges eliminiert werden kann. Eine erste
Moglichkeit soll durch die Forced Oscillation Technique (FOT) aufgezeigt werden.

Forced Oscillation Technique Die Anfinge der Forced Oscillation Technique (FOT)
gehen bis in die 50er/60er Jahre zuriick und werden durch DuBois gepragt [100]. Sie
ist heutzutage ein Standardverfahren zur Bestimmung der Lungenparameter. Die Idee
der FOT besteht in der Erzeugung eines iiberlagerten sinusformigen Drucksignals zum
Therapiedruck. Die Frequenzen des Sinussignals liegen typischerweise zwischen 4 und
30Hz. Da die Frequenzen der Atemanstrengung im Bereich von 0,1 — 1 Hz liegt und
damit deutlich geringer als die FOT-Frequenzen sind, kann durch Bandpassfilterung des
gemessenen Druckes p,, und des Patientenmassenflusses 1, die Atemanstrengung des
Patienten eliminiert werden. In Scheelet al. [101] und Ngo et al. [73] werden verschiedene
Testprobanden untersucht und die Lungenparameter mit Hilfe der FOT bestimmt.
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Delta-Methode Eine dritte Moglichkeit, die Lungenparameter zu bestimmen, wird von
Dietz et al. und Navajas et al. abgeleitet [54, 102]. Ausgehend davon, dass die Ateman-
strengung zwischen zwei Atemziigen annédhernd gleich ist bzw. sich kaum &ndert, kann der
Einfluss der Atemanstrengungen des Patienten durch ein Atemmandver eliminiert werden.
In zwei aufeinanderfolgenden Atemziigen wird der Druck wéahrend der Inspirationsphase
unterschiedlich erhéht — in der Exspirationsphase wird auf den CPAP-Druck geregelt. Diese
Methode soll im folgenden Delta-Methode genannt werden. Durch Differenzbildung der
Massenfluss- und Drucksignale kann die Atemanstrengung des Patienten eliminiert werden.
Man erhélt so die bendtigten Ein-/Ausgangssignale fiir eine anschlieBende Optimierung.
Fir zwei aufeinanderfolgende Atemziige j und 7 + 1 wird nun festgelegt:

. . k neu
A, (1) = FpnonN1itin, (£) = Epon (Fout + ]%)Apmj (t) + =5 P Ap (t) (6.16)
RTp
Ap, (1) = Apy, (T
plj( ) R](Vio + (pl() - pu)cl + Vmusko +p1001) P J( )
RTp
- Apr.(t 6.17
Rl(‘/io + (plo - pu)Cl + Vmusko + plocl) plj( ) ( )
pl() *
— AV sk, (
Vio + (plo - pu)Cl + Vmusko + plocl kj( )
. . k neu
Ay, 1 (8) = FonewNtitin, 1 (1) = Fpneu (Kot + }%)Apmj+l(t) o PAp,. (t)  (6.18)

1) = o
p1j+1 Rl(vio + (plo - pu>01 + VmuSkO + plOCI

) Apijrl (t)

RTp
- Apr (¢ (6.19)
Ri(Vi, + (p1y — Pu)Ch + Vinuske + 21,C1) Py ()

plo *
— AV sk (t).
‘/lo + (plo - pu)Cl + Vmuskg + ploCl kﬁLl( )
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Mit der oben getroffenen Annahme, dass die Atemanstrengung zwischen zwei Atemziigen
annéhernd gleich ist, gilt AV e, (t) = AV sk, (f). Es folgt weiter:

Apm(t> = Apm]-_H (t) - Apmj (t) = kpneuAmin<t)

, - (6.20)
— koneu(Kout + —)Apm (1) + 2= Apy(t
pneu t+Rl)p()+ Rl n(?)
Ap(t) = Af?ljﬂ (t) — Aplj (t)
RTp
= Apy, (t
Ri(Viy + (P, — Pu)C1 + Vinusko + 21,C1) Pm(t) (6.21)
RTp
— Ap(t
Ri(Viy + (P1y — Pu)C1 + Vinusko + 21,C1) nit)
Aringy (t) = Ariy, () — Arivgy, (t) (6.22)
Apm(t) = AP, (t) — Apm, (t) (6.23)
Api(t) = Apy,,, (1) — Apy, (1) (6.24)
AV sk (1) = AV iy, (8) = AV st (8) = 0 (6.25)

Anhand des Differenzverlaufes Ary,(t) als Eingangsgrofienverlauf kann tiber das Zu-
standsraummodell (Gl. (6.14)) der modellbasierte AusgangsgroBenverlauf Ap,  (¢) berech-
net und mit dem gemessenen Verlauf der Ausgangsgrofie Ap,,(t) vergleichen werden.
Da nun die Atemanstrengung V sk keinen

Einfluss auf die Identifikation hat, werden Schrittweite C)
die Lungenparameter R) und C)} bestimmt. L
Als Identifikationsverfahren wird ein Raster- ¢ 4

suchverfahren verwendet. Es wird die Giite
(Summe der Fehlerquadrate der Differenz
aus gemessenem Signal Apy, (t) und model- 1 [3
liertem Signal Ap,, (t)) ausgehend von den
Startwerten (s. Bild 6.6 (1)) fiir Widerstand
und Compliance und anschlieflend die der
umliegenden Punkte berechnet. Die Raste- >

rung wird durch die Schrittweite fiir Wider- R

stand und Compliance festgelegt. Es wird

dann in die Richtung der kleinsten Giite ge- Bild 6.6: Idee des Rastersuchverfahrens: (1)
gangen (s. Bild 6.6 (2)) und alle noch nicht - Startpunkt, (2) - Richtung der minimalen
berechneten Giiten der umliegenden Punk- Giite, (3) - Richtung der minimalen Giite

te erneut berechnet. Der Optimierungsvor-

gang ist abgeschlossen, wenn sich die Giite

nicht weiter verkleinert. Die Startwerte fiir

I Schrittweite R}
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Widerstand und Lungencompliance konnen aus der Simulationssoftware des verwendeten
Lungensimulators fiir einen Erwachsenen mit R = 0,588 Pa/ml/s und C) = 0,51 ml/Pa
entnommen werden [103]. Mit den nun geschétzten Lungenparameter Widerstand R; und
Lungencompliance C) kann das linearisierte Zustandsraummodell (s. Gleichung (6.14))
fiir jeden Patienten individuell erstellt werden. Neben den als konstant angenommenen
geratespezifischen Parametern (Schlauchvolumen, Temperatur, Leckage6ffnung) werden
auch die identifizierten Lungenparameter zumindest fiir einen langeren Zeitraum von
deutlich mehr als einem Atemzug als konstant angenommen. Aus dem p-V-Diagramm ist
iiber einen groflen Bereich des intrapulmonalen Druckes eine lineare Volumenzunahme
erkennbar. Dieser Bereich ist haufig der Bereich, in dem bei Ruheatmung geatmet wird.
Daraus lésst sich ableiten, dass bei Ruheatmung die Lungencompliance C), welche das
Verhaltnis von Volumen- zu Druckédnderung beschreibt, wahrend eines Atemzuges konstant
ist. Fiir die spatere prototypische Umsetzung des Regelungskonzeptes wird weiterhin die
Vereinfachung getroffen, dass auch der Widerstand R; iber mehrere Atemziige konstant
bleibt.

6.2.5 Rekonstruktion der Atemanstrengung

Der intrapulmonale Druck in der Lunge p; bzw. p,, und die Atemanstrengung Vmusk des
Patienten sind die unbekannten Groéflen. Die Atemanstrengung ruft in der Lunge eine
Druckédnderung hervor. Der transpulmonale Druck, als Druckdifferenz zwischen Alveolar-
raum p,, und Pleuralspalt p, korreliert mit dem Mafl der Atemanstrengung. Da diese
Driicke nur mit grofem Aufwand messbar sind, bedient man sich zwei Ersatzdruckgréfien,
dem gastralem Druck p,, im Magen und dem 6sophagealen Druck pes, welche mit einer
doppelten Druckmesssonde leicht invasiv gemessen werden kénnte. Da dieser invasive
Eingriff die Nahrungsaufnahme beeinflusst, ist eine Anwendung dieser Messmethode im
Heimbereich ungeeignet. Basierend auf dem Zustandsraummodell soll die Atemanstrengung
mit Hilfe eines StérgroBenbeobachters geschiatzt werden. In [56] wird bereits ein Verfahren
vorgestellt, welches anhand eines Modells eines Beatmungsgerites die Atemanstrengungen
berechnen kann. Die Modellgleichung in der Laplace-Ebene dazu lautet:

A

. 1+ S(Rl + Rout)Cl B 1+ sRC .
Prnusic = SRoutcl P SCI

Vin (6.26)

Bei dieser Methode ist die Atemanstrengung durch einen Druckverlauf p, . widergespiegelt.
Die Parameter R; und C) sind der Atemwegswiderstand und die Lungencompliance, Rou;
ist der Widerstand einer vorhandenen Maskenleckage und V7, ist der Systemfluss. Andere
Werkzeuge aus der Regelungstheorie, um Groflien aus Eingangs- und Ausgangsgrofien
zu schéitzen, sind die sogenannten Beobachter bzw. Storgrofienbeobachter. Da bereits
ein Modell zur Beschreibung des Atemtherapiesystems vorliegt, wird ein Beobachter zur
Schatzung herangezogen. Weiterer Grund fiir den Einsatz eines Beobachters ist die Tatsache,
dass der Druck in der Lunge p; nicht gemessen werden kann, aber fiir die Regelung benotigt
wird. Die Herleitung und der Entwurf des Storgrofienbeobachters wird in den néchsten
Abschnitten diskutiert.
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Herleitung des Storgroflenbeobachters Die diskrete Schatzung des Lungendruckes p
iiber einen Beobachter 2. Ordnung ist sehr fehlerhaft, da der Einfluss der Atemanstrengung
auf den Lungendruck erheblich ist, und kann daher nicht zur Regelung verwendet werden.
Es wird der Einsatz eines Storgroflenbeobachters gewéahlt. Die Priifmethode, beschrieben
in DIN EN ISO 17510-1, imitiert den Patienten bzw. die Atmung des Patienten so, dass
ein harmonischer sinusférmiger Patienten(-massen-)fluss entsteht. Es wird daher angenom-
men, dass die Atemanstrengung des Patienten auch einen harmonischen sinusférmigen
Verlauf besitzt. Das Zustandsraummodell wird durch zwei weitere Zustande z,, und z,,
so erweitert, dass sich ein Schwingungssystem zweiter Ordnung ergibt. (6.27) beschreibt
die grundlegende Erweiterung. Der Wert 1/7}, représentiert die Zeitkonstante, welche sich
aus der Atemfrequenz ergibt:

T A0 Byl [« B

i'ol =10 0 _T%% Toy | + 0 | min

To, 0 1 0 || 0
—— —_—— ——

TB Agp B Bg (627)

A=t =10 0 1)[z 20 2] ,5=[C 0 0][& z0 )] .
— —
Cd C’B

Das erweiterte Zustandsraummodell generiert die Atemanstrengung V sk = d= Toy-
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Beobachterentwurf: Polvorgabe / Ricattilosung David Luenberger, ein ameri-
kanischer Regelungstechniker, entwickelte ein Verfahren, anhand dessen Systemzusténde
rekonstruiert werden kénnen, in dem ein Streckenmodell parallel zur Strecke geschaltet
wird [104]. Um Stoérungen zwischen Modellausgang und Streckenausgang zu reduzieren,
wird diese Differenz iiber eine Riickfithrmatrix Lpg zuriickgefithrt. Die Riickfithrmatrix
wird beim Luenberger-Beobachter durch Polvorgabe entworfen. Je grofler die Dynamik
(Pole weiter links im Pol-Nullstellen-Diagramm (kontinuierlich) bzw. ndher an den Ko-
ordinatenursprung (diskret)), desto schneller werden die Systemzusténde geschéitzt und
desto kleiner ist der Fehler. Dadurch wird aber auch das Messrauschen verstarkt. Die
grundlegende Struktur eines diskreten Beobachters ist in Bild 6.7 dargestellt.

u(k) y(k)

W=

Bild 6.7: Allgemeine Struktur eines diskreten Beobachters (variiert nach [104]): u(k) — Ein-
gangsgrofe, y(k) — AusgangsgroBe, §(k) - geschatzte AusgangsgroBe, x(k) — Zustandsgrofien,
& (k) — geschitzten Zustandsgrofien, A, B, C — Systembeschreibung als Zustandsraummo-
dell, Ag, By, Cg — Systembeschreibung des Beobachters als Zustandsraummodell, Lg —
Beobachterriickfithrmatrix

Ein anderes Entwurfsverfahren basiert nicht auf der Vorgabe der Polstellen, sondern
berticksichtigt die Eigenschaften des System- und Messrauschens. Die Riickfithrmatrix
kann durch Losen der algebraischen Ricatti-Gleichung berechnet werden. Aufgrund der
begrenzten Rechenleistung des vorhandenen Mikrocontrollers wird ein rekursiver Kalman
Filter implementiert.

Beobachterentwurf: Das Kalman Filter Das Kalman Filter eignet sich besonders
gut dafiir, Fehler in Messwerten zu reduzieren und unbekannte Zustédnde zu schitzen. Der
Vorteil des rekursiven Kalman Filters liegt in dessen Anwendbarkeit fiir Echtzeitprozesse
[105]. Der Filteralgorithmus ist in zwei Teile untergliedert, ,Vorhersage-Schritt* und
,Korrektur-Schritt“ und beinhaltet die folgenden Grundgleichungen. Fir die Matrizen
A, B und C werden die Beobachtermatrizen Ag, By, Cp aus Gl. (6.27) verwendet.
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Vorhersage-Schritt:

K(k) = P(k)CT(CP(k)C + R(k))™ (6.30)
z(k) = &(k) + K(k)(y(k) — C&(k) (6.31)
P(k)= (I - K(k)C)P(k) (6.32)

P(k) oder P(k) beschreiben die Fehler-Kovarianzmatrix des Schétzfehlers, welcher die
Differenz zwischen echtem Wert und geschitztem Wert ist. Die Kalmanverstarkung K (k)
wird dazu verwendet, den Zustandsvektor & (k) zu korrigieren. R(k) ist der Kovarianzfaktor
des Messrauschens, wohingegen Q(k) Kovarianzmatrix des Prozessrauschens beschreibt.
Die Q(k) und R(k) sind die Entwurfsparameter des Kalman Filters. R(k) kann unter
Verwendung von (6.33) berechnet werden [106]:

R(k) = Var(z) = — zi:(x(k)—E(a:))z, (6.33)

n—1%¢
wobei E(x) der Erwartungswert ist. Eine praktische Herangehensweise zur Bestimmung

von R(k) ist die Messung der Ausgangsgrofle y mit anschliefender Eliminierung des
Gleichanteils. Gleichung (6.33) vereinfacht sich zu

R(k) = —— > (a(h))* (6.34)

Messungen haben bei einem Therapiedruck von 10 hPa fiir R(k) = 1165 ergeben. Der
Wert 1165 gibt die mittlere quadratische Streuung um den Nullpunkt an. Je kleiner dieser
Wert ist, desto rauschunempfindlicher ist der Sensormesswert und desto mehr wird dem
Sensormesswert vertraut. Der Fehler y(k) — C&(k) wird durch die Kalmanverstiarkung
K (k) dadurch mehr gewichtet, d. h. stiarker korrigiert. Die Wahl der Kovarianzmatrix des
Prozessrauschens ist mit mehr Aufwand verbunden. Einige grundlegende Ideen sind in
[107, 108, 109] gezeigt. Fiir eine erste praktische Umsetzung des Kalman Filters wird die
Kovarianzmatrix des Prozessrauschens @ nach der Methode von [108] gewéahlt und schlief-
lich eine empirische Einstellung vorgenommen. @ kann in Anlehnung an das erweiterte
Zustandsraummodell in zwei Teile unterteilt werden (6.27).

Q(k) = l%l ng (6.35)
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@, kann nun unter Verwendung des Zustandsraummodell berechnet werden. Der Zustands-
vektor @ beinhaltet 21 = py, 3 = p1. Ny, beschreibt das Rauschen des System(-massen-
)flusses, welches rund 5,1 - 107%kg/s (entspricht ca. 5ml/s bei 25 °C Lufttemperatur und
1013 hPa Umgebungsdruck) betragt.

s ) -s[3, 75

T2l Ty

(6.36)

Darin sind b; und a;; die Elemente der B bzw. A-Matrix. Die Matrix Q, wird durch
verschiedene Simulationen und praktische Untersuchungen empirisch zu

1072 0
Q2 =A [ 0 109]

ermittelt. Der Faktor \ beeinflusst die Konvergenzgeschwindigkeit und die Stabilitét des
Kalman Filters. In folgendem Bild 6.8 sind beispielhafte Messungen fiir A =1, A = 0,1 und
A = 10 dargestellt. Ein grofleres A fithrt zu einer schnelleren Schatzung, welche dann aber
mit deutlich hoherem Rauschen behaftet ist. Die Abweichungen zwischen der Vorgabe und

(6.37)

1500 1500 1500
=
£ _ :
L 0 0 0 -F
g
1500 4 1500 4 1500 4

Bild 6.8: Verlauf der rekonstruierten Atemanstrengung V wusk iiber den Storgrofienbeob-
achter (Kalman Filter), links — A = 1, mittig — A = 0.1, rechts — A = 10, = Vorgabe, -
Schéatzung

der geschétzten Atemanstrengung sind auf Modellungenauigkeiten durch die Linearisierung
zuriickzufiihren. Die Ungenauigkeit durch die Linearisierung zwischen dem linearisierten
und nicht linearisierten Modell fiir einen stationdren Zustand, d.h. keine Atmung des
Patienten (Vs = 0), ist bereits in Bild 6.5 dargestellt. Zum Vergleich wird der Entwurf
des Beobachters durch Losen der Riccati-Gleichung durchgefiihrt. Es ergibt sich eine
Verstarkungsmatrix von Ly = [5,269 - 107! 2,567 - 107! —2,364-107% —2,908 - 107° |
bei A = 1. Die Kalmanverstédrkung K (k) hat nach einer Einschwingzeit von ca. ¢t = 0,25
konstante Werte mit K (k) = [5,218- 107! 2,567 - 107! —2,395-107% — 2,926 - 1079], die
nahezu identisch zur Beobachterriickfiihrung nach Ricatti sind. Der Nutzen des Kalman
Filters in seiner rekursiven Form ist bestétigt.
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6.2.6 Anforderungen an die Giite der Druckregelung

Die Parameter des Zustandsreglers der ILR und des modellpradiktiven Reglers, sowie die
unterlagerten Regelkreise werden so eingestellt, dass sich im stationdren Ruhezustand des
System (keine Atmung des Patienten) eine Rauschintensitét des Stellsignales (Motorspan-
nung) von ca. 2% des gesamten Stellbereichs (entsprechen 520 mV) ergibt. Diese Grenze
wird gewahlt, da zum einem ein dauerhaftes zu starkes Beschleunigen und Bremsen den
Motor schiadigen und zum anderen die Gerduschentwicklung des Motors gedampft werden
kann. Mit dieser Anforderung kann in gewissem Mafle die Dynamik der Druckregelung
beeinflusst werden. Es wird gefordert, dass die Druckregelung, z. B. bei einem Thera-
piedruckwechsel, eine Einschwingzeit von 1s einzuhalten hat. Das Storverhalten soll so
angepasst werden, dass sich eine Druckabweichung in der Maske ohne Beriicksichtigung der
geschitzten Atemanstrengung bei der MPR und ohne Beeinflussung des Referenzdruckes
durch die ILR von ca. 1,2hPa ergibt. Diese Anforderung gilt bei natiirlicher Atmung mit
einem Tidalvolumen von 500 ml und einer Frequenz von 15 bpm.
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6.3 Patienten-individuelle Regelungsstrategie I: Mo-
dellpradiktive Regelung, MPR

Ein individueller Regelungsansatz kann aus dem modellpradiktiven Regelungskonzept
abgeleitet werden. Ausgehend von dem hergeleiteten Zustandsraummodell (s. Gl. (6.14)),
welches als Eingangsgrofie den Systemmassenfluss und als Ausgangsgrofie den zu regelnden
Druck enthéalt, kann das modellpradiktive Regelgesetz angewendet werden. Die unterlagerte
Regelung, bestehend aus Systemmassenfluss-, Drehzahl- und Stromregelung, ist dafiir
zustandig, die geforderten bzw. vorgegebenen Systemmassenfliisse schnell und zuverléssig
durch das Gebléase zu erzeugen. Die Struktur des modellpradiktiven Regelungskonzeptes
ist in Bild 6.9 dargestellt.

— A o : Tiing () Ua (k) ua(t) o
: \ unterlagerte P
: | Regelung Prozess
E HG
: v 1iin (k) Pra (k)
I Storgrofien- [¢——
: beobachter
I A A
I -
I e
___________ ;— 1 : \
: ‘ l »(+

Identifizierungs-
methode Ry, C)

Bild 6.9: Struktur der modellpradiktiven Regelung mit Integrator und Berticksichtigung der
geschétzten Storung: pg (k+1) — Verlauf des Solldruckes bis zum Prédiktionshorizont, pg (k)
— Referenzdruck / Solldruck, Ary,, — Sollsystemmassenflussanderungsvektor, iy, (k) —
Sollsystemmassenfluss, u, (k) — Motorspannung, u,(t) — Motorspannung (kontinuierlich),
P (t) — Istdruck (kontinuierlich), pu (k) — Istdruck, d(k) — geschitzte Atemanstrengung,
& (k) — geschatzte Systemzustiande, Z.(k) — aufintegrierter Regelfehler, ¢, — Abtastzeit,
Pdelta (k) —zusdtzlicher Druck fiir die Durchfithrung der Identifikation
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Die Vorteile der modellpradiktiven Regelung liegen darin, dass der Einfluss der Atem-
anstrengungen des Patienten tiber den Storanteil Kzgl(k) = Bdeusk(k) im Verlauf des
pradizierten Druckes beriicksichtigt werden kann und somit Einfluss tiber Kzgl(k:) auf die
zu berechnende Stellgrofie hat. Dadurch kann sich die Regelung an die Bediirfnisse des
Patienten anpassen, um eine optimale Therapie fiir den Patienten zu ermoglichen.

6.3.1 Wahl der Horizonte

Die Wahl des Pradiktions- und Stellhorizontes beeinflussen die Leistungsfihigkeit und im
Gegenzug die Robustheit des geschlossenen Regelkreises. In [110] werden einige Kriterien
zur Wahl des Prédiktionshorizontes aufgelistet. Die Wahl von n, = 10, n, = 40...50
oder der mit 0,85 gewichteten Zeit bis zum Erreichen des Gleichgewichtszustands des
Systems bezogen auf die Abtastzeit, sind mogliche Ansitze. Grundsatzlich gibt es aber
keinen allgemeingiiltigen Ansatz fir die Wahl des Pradiktionshorizontes und wird fiir den
speziellen Anwendungsfall ausgelegt. Anhand der Sprungantwort des mit Standardwerten
vorbelegten Zustandsraummodells ergibt sich eine Zeitkonstante von 1, 4 s bis zum Erreichen
von 63,3% des Endwertes. Bezogen auf die spater verwendete Abtastzeit t; = 0,005s
ergeben sich ca. 280 Abtastschritte. Mit Berticksichtigung von Parameterschwankungen und
Reserven werden n, = 300 Abtastschritte als Pradiktionshorizont gewahlt. Die Wahl des
Stellhorizontes n. beeinflusst den Rechenaufwand der MPR enorm, da dieser die Gréfle der
zu invertierenden Matrix vorgibt. Eine simulative Untersuchung des Regelungskonzeptes
in MATLAB Simulink hat fiir einen Stellhorizont von n. = 100 die geforderte Regelgiite
in Verbindung mit den gewéhlten Entwurfsmatrizen eingehalten.

6.3.2 Wahl der Entwurfsmatrizen

In der Literatur gibt es einige Ansétze fiir die Wahl der Gewichtungsmatrizen. Die Matrix
Q; wird haufig als reine Diagonalmatrix mit dem Gewichtungsfaktor 1 gewahlt [76, 77].
Somit kann die Dynamik der Regelung allein tiber die Gewichtungsmatrix R; vorgegeben
werden. Ry wird so gewéhlt, dass die Anforderung an die Druckabweichung in der Maske
ohne Beriicksichtigung der geschétzten Atemanstrengung Ve von ca. 1,2hPa ergibt.
Ein weiterer Grund fiir die Wahl bezieht sich auf die Rauschintensitat des Stellsignals
der Regelstrecke (Motorspannung). Die Forderung an die maximale Rauschintensitét des
Stellsignals kann mit dem Wert 2 - 107 auf der Hauptdiagonalen erfiillt werden. Die Matrix
o bestimmt den Einfluss des Regelfehlers auf den Sollsystemmassenfluss 7y, (k) und
wird so gewihlt, dass stationdre Genauigkeit (keine Atmung des Patienten) aufgrund
von Modell- und Schétzungenauigkeiten nach 1s gewéhrleistet werden kann. Sie wird
zudem gering gehalten, um die Rauschintensitédt im Sollsystemmassenfluss zu reduzieren
und damit die geforderten 2% im Motorspannungssignal einzuhalten. Der Fehler durch
die Atmung des Patienten soll iiber den zusitzlichen Pfad dK, (vgl. Bild 6.9) verringert
werden. Mit der Wahl von « als Diagonalmatrix mit dem Gewichtungsfaktor 1 kénnen die
Anforderungen beziiglich des Stellwertrauschen und der Druckabweichung in der Maske
ohne Berticksichtigung der geschiatzten Atemanstrengung erfillt werden.
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6.3.3 Entwurf der modellpradiktiven Reglerparameter

Das Modell wird mit den Standardwerten parametriert und die I-Erweiterung durchgefiihrt.
Anschlielend werden die Entwurfsmatrizen der modellpradiktiven Regelung berechnet.
Geméf den Gleichungen (4.26) bis (4.30), die in Kapitel 4 hergeleitet sind, werden die
Reglerparameter mit den in den vorherigen Abschnitten gewdahlten Kenngroflen ermittelt.
Es ergibt sich fir K, = [1,244 24,091 —27, 243} 1075, K, = 1,295 - 10~! und
K, =—13,69.
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6.4 Patienten-individuelle Regelungsstrategie II: Ite-
rativ lernende Regelung, ILR

Die Atmung eines Menschen stellt einen zyklischen, sich wiederholenden Prozess dar.
Der Vorteil der ILR liegt genau darin, sich die wiederholende Prozessausfiihrung in
bestimmten Zeitabschnitten zu Nutze zu machen, um den Fehler zu minimieren. Aufgrund
des gemessenen Fehlers erneuert die ILR den Stellgrofienverlauf (s. Kapitel 5) nach jeder
Atemperiode und reduziert somit den Fehler tiber mehrere Iterationsschritte. Zugleich
passt sich die ILR auch an die Atembediirfnisse des Patienten und seine physiologischen
Lungeneigenschaften an, sodass fiir den Patienten eine individuelle Therapie moglich ist.
Aus diesen Griinden soll dieses Konzept als patienten-individuelles Regelungskonzept in
der Regelung des Therapiedruckes Anwendung finden. Bild 6.10 stellt die grundlegende
Struktur der patienten-individuellen ILR dar.

® e(k) e;(k) u;y1(k) = pi (k) MMing, (k) U (k) ual(t) "
Pr : Iterativ lernende Zustands- unterlagerte Pm t;
Speicher—») Regelung I regler ) Regelung Prozess "
_ f +
: : A min(k)
uj(k)i . : &(k) Storgrofien- [¢——
| # ; beobachter
1 T A
| | ! P (k) e
: Pdelta (/‘> : :

Identifizierungs-

methode R;, C)

Bild 6.10: Struktur der iterativ lernenden Regelung in Serienschaltung mit der geschlos-
senen Regelung: pg (k) — Referenzdruck / Solldruck, e(k) — Regelfehler, e;(k) — Verlauf
des Druckfehlers tiber eine Periode, u;(k) — Verlauf der korrigierten Stellgréfie der vor-
herigen Periode, pf, (k) — korrigierter Solldruck, 7y, (k) — Sollsystemmassenfluss, u, (k) —
Motorspannung, u,(t) — Motorspannung (kontinuierlich), py, (k) — Istdruck (kontinuierlich),
min(k) — Systemmassenfluss, &(k) — geschétzte ZustandsgroBen, pgeia (k) — zusitzlicher
Druck fiir die Durchfithrung der Identifikation

Aus der Literatur ist bekannt, dass die ILR sowohl in Reihe als auch parallel zu einer
bestehenden Regelung angeordnet werden kann [84]. Es wird sich in dieser Arbeit fiir die
Anordnung in Serienschaltung entschieden, da die geschlossene Reglerdynamik durch den
verwendeten Regler direkt abgelesen und anschliefend die Lernmatrix nach der Inversions-
methode berechnet werden kann. Die ILR versucht tiber das Lerngesetz die gemessene
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Regelabweichung durch eine FithrungsgroBenkorrektur w;. (k) fiir eine Atemperiode zu
kompensieren. Der korrigierte Solldruck pf (k) wird dann in jedem Abtastschritt an einen
Zustandsregler ibergeben. Die Verwendung des Zustandsreglers wird damit begriindet, dass
im Falle von Atemartefakten (Husten, Schlucken, Apnoen, ...) oder zum Start der Therapie
und bei Therapiedruckwechsel trotzdem eine Regelung des Maskendruckes gewdhrleistet
werden kann.

Die unterlagerte Regelung sorgt dafiir, dass der gewiinschte Systemmassenfluss durch das
Geblase schnell und zuverléssig erzeugt wird. Werden der Lungenwiderstand Ry und die
Lungencompliance C) tiber die Identifizierungsmethode geschétzt, werden die ILR, der
Zustandsregler und der Storgroflenbeobachter aktualisiert und die neuen Regelungspara-
meter berechnet. Eine Uberwachungseinheit sorgt dafiir, dass z. B. bei Diskonnektion des
Therapieschlauches oder der Maske, die ILR gestoppt und ggf. neu gestartet wird. Auch
diirfen einmalige Druckschwankungen durch Atemartefakte nicht berticksichtigt werden.
Fiir den verwendeten Zustandsregler wird der Zustand des Lungendruckes benotigt. Da
dieser nicht gemessen werden kann, wird er iiber den Stérgroflenbeobachter geschétzt.
Aufgrund des zu grofien Einflusses der Atemanstrengung auf den geschétzten Lungendruck,
wird ein Storgrolenbeobachter verwendet. Wird der Beobachter nicht durch das Stérmodell
erweitert, ist der geschatzte Zustand fehlerhaft und eine Druckregelung im geforderten
Mafle nicht méglich. Die geschatzte Atemanstrengung findet bei diesem Regelungskonzept
zunichst keine Verwendung. Sie konnte bei der Entwoéhnung von einem Beatmungsgerat
als Kenngrofe fiir die Spontanatemarbeit des Patienten herangezogen werden. Je grofler
die Werte bzw. auch das Integral unter der Kurve, desto mehr wiirde der Patienten selbst-
standig atmen und desto weniger wiirde das Beatmungsgerat unterstiitzen. Durch diesen
Vorgang wiirde der Patient wieder an eine natiirliche und selbststéndige Atmung gewohnt
werden, um ihn dann auch vom Beatmungsgerat zu trennen.

6.4.1 Entwurf des Reglers fiir stationiare Genauigkeit

Fiir die Regelung des Maskendruckes wird ein diskreter I-Zustandsregler auf Basis des
hergeleiteten Modells entworfen. Dieser soll dazu beitragen, das System in einen defi-
nierten Zustand (z. B. zum Start der Therapie, bei Therapiedruckwechsel) zu iiberfiih-
ren und dabei stationdre Genauigkeit gewahrleisten. Als Entwurfsverfahren wird das
Polvorgabe-Verfahren verwendet, da anhand des Zustandsraummodells und der Eigenwerte
die geschlossene Systemdynamik vorgegeben werden kann. Die Dynamik der geschlosse-
nen Regelung (ohne ILR) wird so gewahlt, um der Forderung nach einer Einschwingzeit
der Druckregelung, z. B. nach einen Therapiedruckwechsel, von 1s gerecht zu werden.
Weiterhin wird die Dynamik so verdndert, dass die Regelabweichung nach dem Start
der Therapie maximal 1,2hPa betriagt. Die ILR hat zu diesem Zeitpunkt noch keinen
Einfluss auf den korrigierten Solldruck p}; (k). Damit kann gewdhrleistet werden, dass die
Rauschintensitit des Motorspannungssignals auf maximal 2%, begrenzt wird. Die Struktur
der Zustandsregelung mit [-Anteil ist in Bild 6.11 dargestellt. Diese Anordnung ersetzt
den Block ,,Zustandsregler” aus Bild 6.10.
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Bild 6.11: Struktur der Zustandsregelung mit I-Anteil: p§; (k) — Solldruck (korrigiert), pm (k)
— Istdruck, &(k) — geschétzte Zustédnde, K, K1 — Ruckfithrmatrix des Zustandsreglers, Vieg
— Vorfilter des Zustandsreglers fiir Gesamtverstarkung, t; — Abtastzeit

Der Entwurf der Reglerparameter Vgegs, Ky und K; wird anhand des erweiterten Modells
aus Gl. (4.17) durchgefiihrt. Die Eigenwerte bzw. Pol- und Nullstellen des diskretisier-
ten Zustandsraummodells mit den Standardwerten sind im PN-Plan in Bild 6.12 links
dargestellt. Die Riickfithrungsmatrix [K K] kann mit dem Befehl acker oder place in
MATLAB entworfen werden. Das Vorfilter V.., enthélt die invertierte Verstérkung des
geregelten Systems, sodass die Gesamtverstirkung von Sollgrofle zu Regelgrofie 1 betragt.
Uber das Polvorgabe-Verfahren werden die Pole nun so verschoben, dass die gewiinschte
Dynamik des geschlossenen Regelkreises erreicht wird. Um dieser Forderung gerecht zu
werden, stellt es sich als duflerst niitzlich heraus, einen Pol in die Nahe der Nullstelle des
Systems zu legen. Fiir das mit den Standardwerten diskretisierte Zustandsraummodell
lauten die Pol- und Nullstellen wie folgt:

Nullstelle 1 = 0,98426 ; Polstelle 1 = 0,99709 ; Polstelle 2 = 0, 22826;

Die Polvorgaben werden deshalb wie folgt vorgegeben:

Polvorgabe 1 = Nullstelle 1 + 0,003 = 0, 98726 (6.38)
Polvorgabe 2 = Polstelle 2 = 0, 22826 (6.39)
Polvorgabe 3 = 0,997 (6.40)

Polvorgabe 2 hat einen geringen Einfluss auf die Dynamik des geschlossenen Regelkreises,
da die zugehorige Polstelle 2 bereits einen kleinen Wert im Vergleich zur grofiten Polstelle 1
hat. Uber Polvorgabe 3 kann die Verstirkung des Integrators (I-Anteil) beeinflusst werden.
Diese wird so gewéhlt, dass der Einfluss des Integrators innerhalb eines Atemzuges gering
ist, aber die Forderung nach der Einschwingzeit von 1s erfiillt werden kann. Die Lage der
Pole und Nullstellen des geregelten System sind in Bild 6.12 rechts dargestellt. Durch das
Vorfilter entsteht eine weitere Nullstelle und durch die I-Erweiterung eine weitere Polstelle.
Eine Polstelle und eine Nullstelle haben die gleichen Werte. Fiir den Zustandsregler
ergibt sich der Parametersatz Ve, = 2,127 - 1073, K, = [2,57-107° 1,64 - 107%] und
Ky = —1,217-1073. Die geschlossene Regelkreisdynamik (ohne ILR) entspricht den zuvor
definierten Vorgaben.
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% 0,99709 L = % 0,22826
X 0,22826 X 0,997
=z O 0,98426- 7 : ~ X 0,98726
.*% % O 0,98426
2 0 X ® = 04 X ® O 0,99714
E E
—1 ‘ 1 ‘
-1 1 -1 1
Realteil Realteil

Bild 6.12: Lage der Pole x und Nullstellen o: links — ungeregeltes System, rechts — geregeltes
System

6.4.2 Entwurf der ILR

In Serie zur geschlossenen Zustandsregelung, die das System in einen gewtinschten statio-
niren Zustand tberfiihrt, ist die ILR angeordnet, um die durch die Atmung des Patienten
bedingten Regelabweichungen iiber zukiinftige Atemperioden weiter zu reduzieren. Somit
kann sich an die aktuellen Bediirfnisse des Patienten angepasst werden. Es wird die Ent-

wurfsmethode mit dem inversen Prozessmodell mit variabler Zykluslange verwendet (vgl.
Abschnitt 5.5):

uj1(k) = Q(u;(k) + LM e;(k)). (6.41)

Da zu Beginn einer jeden Therapie die Parameter des Patientenmodells identifiziert wer-
den und nach bestimmten Kriterien erneuert werden sollen, kann G fiir jeden Patienten
individuell berechnet werden. Fiur eine minimale Atemfrequenz, d.h. maximale Perioden-
dauer, von 4bpm (breaths per minute - Atemziige pro Minute) und einer Abtastzeit
der Regelung von 5 ms, betrigt die maximale Zykluslange (maximum path length MPL)
60/4 - 1000/5 = 3000 Abtastschritte. Fiir Q wird ein Tiefpassfilter 2. Ordnung nach
Butterworth mit einer Grenzfrequenz von 5Hz gewéhlt, um Rauschen herauszufiltern.
Die Stellgrofie w;+1(k) wird um einen Abtastschritt vorverlegt, da der Relativgrad des
Zustandsraummodells eins betragt. Sobald der Zustandsregler an den Patienten ange-
passt wird, kann auch die Lernmatrix der ILR iiber die inverse Prozessmodell-Methode
neu berechnet werden. Dazu muss zunachst die Dynamik des geschlossenen Regelkreises
bestimmt werden. Anhand Bild 6.11 und Gleichung (4.17) kann diese abgeleitet werden:

iBIU{? + 1) = (AI - BI[KXKI]) 331(]{7) + BIVReg + {O 0 tS}T> yR(l{?)
Are B
10 0] mi(k).

—_————
Cr

‘ (6.42)

y(k)

C
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G ergibt sich mit D; = CICA}'C_IBIC zunachst zu:

0 0,655 0 e 0
A 0 0,151 0,655 ... 0
G = = ) . ) ) (6.43)
Dy ~0 ~0 ... 0,655
Fir L = G’il folgt dann:
1,5265 0 o 0
—0, 3528 1, 5265 e 0
_ _ _ ' ] (6.44)
2,347¢107% 2,354-107% ... 1,5265

Fiir eine speichereffizientere und aufwandsarmere Umsetzung der ILR wird anstatt der
Lernmatrix L, die eine theoretische Gréfie von 3000 x 3000 oder zumindest 1 x 3000 hat,
die geschlossene Regelkreisdynamik in eine diskrete Ubertragungsfunktion

0,6552% — 1,298z + 0, 6429

?J(Z) -1
—CL (2] - A,)'B;, = 6.45
yr(2) (2 ) Bl = 13 1,437 0, 0247 (6.45)

und dann in eine Differenzengleichung umgerechnet. Mit den Koeffizienten der Differenzen-
gleichung kann dann anhand des Fehlervektors und des vorherigen Stellgrofienvektors der
neue Stellgroenvektor iiber die ermittelte Periodendauer berechnet werden. Zu beachten
ist, dass die Koeffizienten im Zahler- und Nennerpolynom dann noch vertauscht werden,
da die inverse Systemdynamik als Lernmatrix verwendet wird. Durch diese Vorgehensweise
wird auch die Invertierung der Toeplitz-Matrix G gespart.

6.4.3 Erweiterung der ILR durch Teilung des Atemzuges

Nach einer simulativen Untersuchung der ILR kann festgestellt werden, dass sich vor
allem bei Erhohung der Periodendauer (vgl. Bild 6.28 fir ¢ von 7 auf 8 und 11 auf 12)
die Druckabweichung im nachfolgenden Atemzyklus (i = 9 bzw. ¢ = 13) um ca. 7Pa
bzw. um ca. 13 Pa erhéht. Es kann beobachtet werden, dass vor allem beim Ubergang
von der Inspirations- zur Exspirationsphase durch unterschiedliche Phasendauern grofiere
Abweichung entstehen, obwohl der Verlauf des Fehlers &hnlich, aber gestaucht bzw. gestreckt
wird. Daraus folgt, dass die Exspiration zu einem fritheren oder zu einem spéteren Zeitpunkt
eingeleitet wird. Um diesen Effekt beim Ubergang zu minimieren, wird das Lerngesetz in
Inspirations- und Exspirationsphase mit getrennten Fehlervektoren und StellgréfSenvektoren
aufgeteilt. Wann welcher Stellgroflenvektor zur Korrektur des Solldruckes verwendet wird,
ist von zwei Ereignissen abhangig. Der Beginn der Inspiration wird durch Erkennen von
Atmungsaktivitaten (Inspirationsvolumen, Flussanderung) ausgelost (Inspirationstrigger).
Die Exspiration wird durch prozentualen Abfall vom maximalen Patientenfluss, wie es
auch bei der Beatmung tiblich ist, ausgelost (Exspirationstrigger). Wird die Inspiration nun
verlangert oder verkiirzt, bleibt der Umschaltzeitpunkt auf die anderen Vektoren immer
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gleich. Erst beim Abfall des Patientenflusses auf 50% des maximalen Patientenfluss wird die
SollgroBenkorrektur fiir den exspiratorischen Abschnitt mit den aus der letzten Atemperiode
ermittelten Werten vorgenommen. So kann die ILR auf den Patienten reagieren. Da in
den meisten Féllen die Exspiration langer als die Inspiration dauert, wird die maximale
Zykluslange von 3000 Abtastschritten im Verhéltnis 1 : 2 aufgeteilt. Das entspricht einer
Inspirationsdauer von 1000 Abtastschritten (5s) und einer Exspirationsdauer von 2000
Abtastschritten (10s). Bild 6.13 soll diese Idee veranschaulichen. Wird die Inspiration in
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Bild 6.13: Idee hinter der Trennung des ILR-Lerngesetzes, * Nulldurchgiange des Patien-
tenflusses (oben), o Ereignis Exspirationstrigger (oben) (50% vom maximalen Wert), =
Referenzdruck (unten), » moglicher Verlauf des Maskendruckes (ohne Korrektur, unten)

zwei aufeinanderfolgenden Atemziigen verlangert, wird der Solldruck trotz bestehender
Einatmung bereits nach unten korrigiert, da die ILR diesen Verlauf aus der vorherigen
Periode ermittelt hat (vgl. Bild 6.13 links a; markierter Bereich). Wird im Gegensatz auf
das Ereignis des Exspirationstrigger gewartet, wird auch erst zu Beginn einer erkannten
Exspiration eine Korrektur der Sollgro8e nach unten vorgenommen (vgl. Bild 6.13 rechts
as). Sind keine weiteren Informationen aufgrund der ldngeren Inspirationsphase vorhanden,
wird 0 als Korrekturwert ausgegeben. Sobald eine Verkiirzung der Inspiration erfolgt, wird
trotzdem der Solldruck durch einen positiven Korrekturwert angepasst, da die ILR das aus
der vorherigen Inspirationsphase gelernt hat (vgl. Bild 6.13 links b; markierter Bereich) —
im Falle der Aufteilung wird mit dem geeigneteren Wert fortgefahren (vgl. Bild 6.13 rechts
b2).

Zusammengefasst lassen sich folgende Aussagen treffen: Bei Verlingerung der Inspira-
tionsdauer wird mit einem zuvor erlernten negativen Korrekturwert entgegengesteuert,
obwohl eine negative Druckabweichung durch die noch nicht abgeschlossene Einatmung
entstehen wiirde. Das fiihrt zu einer groBeren Druckabweichung als im Atemzug zuvor. Bei
Verkiirzung der Inspirationsdauer wird der Referenzwert weiter positiv korrigiert, obwohl
bereits die Exspiration eingeleitet wird und dadurch der Druck nach unten korrigiert
werden misste. Durch die hier vorgestellte Idee, kann diesem Problem entgegengewirkt
und dadurch die Druckabweichung weiter gesenkt werden.



6 Patienten-individuelles Regelungskonzept 81

6.5 Simulative Untersuchung der patienten-individu-
ellen Regelungskonzepte

Die herausgearbeiteten Modellparameter der entwickelten patienten-individuellen Re-
gelungskonzepte werden simulativ untersucht. Fiir einen kostengilinstigen und schnell
durchzufithrenden Test bieten sich Simulationsumgebungen an — vor allem auch, da der
reale Prozess durch Teilmodelle nachgebildet werden kann. Eine in den Ingenieurswissen-
schaften weit verbreitete Simulationsumgebung ist MATLAB Simulink. Simulink ist eine
grafische Simulationsumgebung als Erweiterung des Programmes MATLAB® der Firma
MathWorks. Da sowohl die patienten-individuellen Regelungskonzepte als auch der reale
Prozess, abgebildet durch Teilmodelle, als mathematische Gleichungen bzw. Blockschalt-
bilder vorliegen, handelt es sich um eine Systemsimulation. Das bedeutet, dass weder die
Hardware (Mikrocontroller, Sensoren, ...) noch der eigentliche Prozess (CPAP-Gerit,
Schlauchsystem, Patient) fiir die Untersuchung der Regelungskonzepte bendtigt wird. Diese
Art der Simulation hat den Vorteil, dass Fehler schnell entdeckt, beseitigt und dadurch
Entwicklungsaufwand und Entwicklungskosten gespart werden. Der Beispielcode fiir die
MPR und die ILR befindet sich in Anhang C.

6.5.1 Signalflussplan der Simulation

In Bild 6.14 ist der Signalfluss der Simulation, bestehend aus den einzelnen Teilmodellen
und der Regelkreise, dargestellt. Die Struktur der angesprochenen Kaskadenregelung findet
sich hier wieder.

digitale Regelung

| y| Druck- Systemmassenfluss- Drehzahl- Strom- |
! regelung regelung regelung regelung | |
_________________________ | diskret
: ! —— Ubergang
! Modell ! kontinuierlich
' |Schlauchsystem e
! Modell Modell |
! Ventilator Motor !
: Modell | elektro-mechanisches X
\ Patient L Modell

pneumatisches Modell

Bild 6.14: Signalflussplan der Simulation
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Die Komponenten digitale Regelung, Ubergang diskret-kontinuierlich, elektro-mechanisches
Modell und pneumatisches Modell werden im Folgenden erklart.

Digitale Regelung Die digitale Regelung enthalt die vorgestellten Teilregelkreise:
Stromregelung, Drehzahlregelung, Systemmassenflussregelung und Druckregelung. Der
Fokus dieser Arbeit liegt auf der Druckregelung, fiir die zwei unterschiedliche patienten-
individuelle Regelungsansatze entwickelt werden.

Ubergang diskret-kontinuierlich Alle entwickelten und vorgestellten Regelungen,
(Storgrofien-)Beobachter und Identifikationsverfahren werden als diskrete Losungsverfahren
in der Simulation implementiert, da sie gleichermaflen auch direkt auf dem Mikrocontroller
umgesetzt werden konnen. Der Ubergang vom diskreten auf den kontinuierlichen Bereich
bildet die Ansteuerelektronik des Motors, welche aus der diskreten Vorgabe der Motorspan-
nung — umgerechnet auf ein pulsweitenmoduliertes (PWM) Signal — ein kontinuierliches
Zeitsignal zur Ansteuerung der B6-Transistorbriickenschaltung generiert. Der gesamte
Prozess, bestehend aus Motor und Geblése, Schlauchsystem und Patient ist, wie in der
Realitét, als kontinuierliches Modell abgebildet.

elektro-mechanisches Modell Das aus der Literatur bekannte Modell eines Gleich-
strommotors wird simuliert (vgl. Abschnitt 6.1). Die Parameter des Modells sind der
Anlage A.1 zu entnehmen. Das Geblase (Ventilator) ist die Schnittstelle zwischen elektro-
mechanischem und pneumatischem Teil. Anhand der Anlagenkennlinie, welche als quadra-
tische Funktion abgebildet wird, kann die Motordrehzahl und der erzeugte Druck in einen
Systemmassenfluss umgerechnet werden. Die Parameter des Modells sind der Anlage A.2
zu entnehmen.

pneumatisches Modell Die Modellierung des Atemtherapiesystems inklusive des Pa-
tienten und der Atemanstrengung ist in Kapitel 3 vorgestellt. Fiir die Systemsimulation
der Regelungskonzepte werden die hergeleiteten Modellgleichungen aus Kapitel 3, GL.
(3.16) und (3.17) in MATLAB Simulink implementiert. Das Atemmuster des Patienten
wird durch einen Verlauf des Volumens Vs vorgegeben, woraus sich durch zeitliches
Ableiten die Atemanstrengung V sk ergibt. Typische Muster konnen aus der Literatur
abgeleitet werden [55, 103]. Dabei werden unterschiedliche Parameterkombinationen fiir die
Simulation der Regelungskonzepte eingestellt. Bild 6.15 zeigt die einstellbaren Parameter.
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ml/s
[ y / ]T Inspiration Exspiration
musky
| passiv | |
maz | o
B T, | T, | /
1 Ts, ) Tg, | Tk, —>
l l l t[s]
maanw | | |
| | |
. | | |
Vimuske aktiv aktiv

Dauer der Atemperiode T},

Bild 6.15: Verlauf der Atemanstrengung V ek durch Einstellung verschiedener Parameter

Der Verlauf des Volumens ist vergleichbar mit dem invertierten intrapleuralen Druck (s.
Abschnitt 2.3). Die Hohe der Kraftanstrengung ist gegeben durch den Parameter max; in
der Inspiration und maxg in der Exspiration und beeinflusst das Atemzugvolumen bei
gegebener Atemfrequenz. Die Lange der Abschnitte Ty, — Tx, werden durch prozentuale
Anteile an der Dauer der Atemperiode T}, (100 %) generiert. Bei nattirlich atmenden
Patienten verlauft die Exspiration rein passiv, womit maxg = 0 Pa gilt. Durch geeignete
Wahl der Parameter werden die gangigen Atemmuster eines sinusformig atmenden Patienten
(Prifmethode 14-4 03/2007 MDS-Hi im GKV-Hilfsmittelverzeichnis) und eines natiirlich
atmenden Patienten generiert. Diese sind in den Bildern 6.16 und 6.17 zu sehen. Prinzipiell
sind auch beliebige Kurvenverlaufe fiir die Simulation verwendbar.

[l . mt/s) 4 .
musks Inspiration | Exspiration musks Inspiration | Exspiration
1000 1000
Tr. | Ik, T,
, 1 |
1 1
T, Te, T, —» T, T, —»
Pt s Tt
—1000—+ —1000—+
VmuskE VmuskE

Bild 6.16: Verlauf der Atemanstrengung
Vimsk fir einen sinusformig-atmenden

Patienten

Bild 6.17: Verlauf der Atemanstrengung
V musk fUr einen naturlich-atmenden Pa-

tienten
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6.5.2 Regelungsergebnisse

Die Atemanstrengungen des Patienten werden so nachgebildet, dass sich zum einen der
in der Norm definierte sinusférmige Patientenmassenfluss einstellt. Zum anderen wird
ein Atemmuster gewéhlt, dass einer natiirlichen Atmung entspricht. Die Verlaufe der
Atemanstrengung sind bereits in den Bildern 6.16 und 6.17 dargestellt. Die Frequenz
der Atmung und das Atemzugvolumen kann beliebig variiert werden. Im Folgenden
werden nun verschiedene Testszenarien simuliert, um die Funktionalitat und die Regelgiite
der patienten-individuellen Regelungsanséitze zu testen. Mit den bekannten Werten fiir
Ry = 0,588 Pa/ml/s und C) = 0,51 ml/Pa aus Abschnitt 6.2.3 wird das Patientenmodell
in der Simulation vorbelegt. Untersuchungen beim ILR-Ansatz ergeben, dass, wenn R
und C) grofler geschatzt werden, als sie im Simulationsmodell vorgegeben sind, die grofiten
Abweichungen im Vergleich zu einer an den Patienten angepassten Regelung entstehen. Um
den Nutzen der Identifikation der Lungenparameter und der damit verbundenen Anpassung
der Regler- und Beobachterparameter zu zeigen, werden zum Start der Simulation Modell,
Beobachter und Regler mit einer 10% Abweichung zu den bekannten Werten vorbelegt.
Die fehlerbehafteten Werte ergeben sich zu Ry = 0,588 - 1,1 = 0,647 Pa/ml/s und
¢y = 0,51 -1,1 = 0,561 ml/Pa. Anschlielend wird das Zustandsraummodell (s. GI.
(6.14)) fiir den Entwurf des StorgroSenbeobachters, der MPR, des Zustandsreglers und
die inverse Prozessmodell-Methode der ILR mit den geratespezifischen Parametern, den
fehlerbehafteten Lungenparametern und einem gewéhlten Arbeitspunkt p,,, von 600 Pa bei
einer Luftdichte von 0,0012 g/cm?® berechnet. Nach Abschluss der Identifikation werden
die Regelungskonzepte mit den geschétzten Lungenparametern aktualisiert.

6.5.2.1 Beschreibung der Testszenarien

Es werden vier Testszenarien entworfen, um die Funktionsweise und die Regelgiite der
MPR und der ILR zu iiberpriifen. Es werden dabei folgende Szenarien, die auch in der
Praxis vorkommen konnen, abgebildet.

Testszenario 1 Fiir einen Vergleich der Ergebnisse der entwickelten Regelungskonzepte
untereinander und der Ergebnissen aus bereits erhéltlichen Atemtherapiesystemen wird
Testszenario 1 so entworfen, um die Vorgaben geméfl der Priifmethode 14-4 03/2007
MDS-Hi im GKV-Hilfsmittelverzeichnis zu erfiillen. Das bedeutet, dass das Atemmuster
so eingestellt wird, dass sich ein Atemzugvolumen von 500ml bei einer Frequenz von
f =20bpm ergibt. Der Patientenfluss folgt einem sinusférmigen Verlauf. Das Testszenario
zeigt aulerdem die Notwendigkeit der Parameteranpassung an den Patienten. Im Test-
szenario la wird der Patient nicht zuvor identifiziert und es werden MPR bzw. ILR und
der Storgroflenbeobachter anhand der Standardparameter entworfen. Im Testszenario 1b
werden dann mittels der Delta-Methode die Parameter des Patienten identifiziert und die
Regelungen patienten-individuell entworfen.

Bei den Testszenarien 2-4 wird das Atemmuster einer natiirlichen Atmung mit einem
Atemzugvolumen von 500 ml und einer Frequenz von 15bpm nachempfunden.
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Testszenario 2 Testszenario 2 zeigt die Notwendigkeit der Parameteranpassung an
einen nattirlich atmenden Patienten bei konstantem Atemzugvolumen und bei konstanter
Frequenz. Im Testszenario 2a wird der Patient nicht zuvor identifiziert und es werden
MPR bzw. ILR und der StorgrofSlenbeobachter anhand der Standardparameter entworfen.
Im Testszenario 2b werden dann mittels der Delta-Methode die Parameter des Patienten
identifiziert und die Regelungen patienten-individuell entworfen.

Testszenario 3 Im Testszenario 3 wird das Verhalten des Regelfehlers bei variierendem
Atemzugvolumen und variierender Atemfrequenz tuberpriift. Die Atmung des Patienten
kann sich wahrend der Nacht aufgrund der verschiedenen Schlafphasen und der variierenden
Bediirfnisse dndern. Das Atemzugvolumen variiert im Bereich von 500 £ 50 ml — die Dauer
eines Atemzyklus variiert im Bereich von 4 4 0, 25, was einer Atemfrequenz f im Bereich
von 14 < f < 16 bpm entspricht.

Testszenario 4 Im 4. Testszenario wird zusétzlich zur variierenden Atemfrequenz und
variierendem Atemzugvolumen ein plotzlicher Anstieg des Atemzugvolumens auf ca. 1000 ml
abgebildet. Kann trotz des eingestellten Therapiedruckes eine Apnoe nicht verhindert
werden, konnte es zu einer Sauerstoffentsittigung und einer Zunahme des CO,-Gehaltes
im Blut fithren. Die damit verbundene Aufweckreaktion erhoht die Atemanstrengung des
Patienten, wodurch sich das Atemzugvolumen deutlich erhéhen konnte.

In den folgenden Abschnitten werden die Ergebnisse der MPR und der ILR fiir die 4 Testsze-
narien aufgezeigt. Es werden die Druckverlaufe der ersten drei Atemzyklen, der Verlauf der
Druckdifferenz iiber 19 Atemzyklen, das Atemzugvolumen und die Periodendauer grafisch
dargestellt. Der Solldruck ist mit einer durchgezogen Linie und der gemessene, tiefpassgefil-
terte Maskendruck mit einer gestrichelten Linie in der zugehérigen Farbe symbolisiert. Der
Maskendruck wird mit einem Tiefpassfilter 2. Ordnung mit einer Grenzfrequenz von 5 Hz
gefiltert, um hoherfrequente Rauschanteile zu entfernen. Die Grenzfrequenz von 5 Hz wird
in der Prifmethode 14-4 03/2007 MDS-Hi im GKV-Hilfsmittelverzeichnis zugelassen. Fiir
die Angabe der Regelgiite wird Folgendes vereinbart: Es wird die Druckabweichung unter
Verwendung des 5 Hz Filters bei ¢ = 0 und die mittlere Druckabweichung der restlichen 18
Atemziige angegeben. Fiir das Testszenario 4 wird die Angabe der Druckabweichung bei
1 = 15 unterteilt.

6.5.2.2 Ergebnisse der modellpradiktiven Regelung

Um den Vorteil der Einbeziehung der geschétzten Atemanstrengungen in das Regelgesetz
iiber die Riickfithrung K, zu zeigen, wird im Atemzyklus ¢ = 0 die Atemanstrengung
nicht beriicksichtigt. Das fithrt dann zu héheren Abweichungen. Wird fir die nachfol-
genden Atemzyklen die geschétzte Atemanstrengung beriicksichtigt, sodass diese mit in
die Pradiktion der Ausgangsgrofle einflieit, kann die Druckabweichung reduziert werden.
Es werden die Druckverldufe der ersten drei Atemzyklen ( (=) ¢ = 0 ohne Berticksichti-
gung der geschétzten Atemanstrengung ,(—) ¢ = 1 mit Berticksichtigung der geschétzten
Atemanstrengung, (=) ¢ = 2 mit Beriicksichtigung der geschitzten Atemanstrengung)
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in den nachfolgenden Bildern dargestellt. Bei sinusférmiger Atmung reduziert sich die
Druckabweichung bei Berticksichtigung der geschatzten Atemanstrengung nicht bei ¢ = 1
auf die angegebene mittlere Druckabweichung, sondern erst bei ¢ = 2. Da im Einschalt-
zeitpunkt der Berticksichtigung der Atemanstrengung (i = 1) aufgrund der Atmungsform
kein stationdrer Zustand (Druckabweichung # 0) vorherrscht, werden 2 Atemziige mit
Berticksichtigung der Atemanstrengung benotigt.

Ergebnisse Testszenario 1 Bei sinusformiger Atmung mit einer Frequenz von 20 bpm
und einem Atemzugvolumen von 500 ml ergeben sich die in Bild 6.18 und 6.19 dargestellten

Verlaufe.
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Bild 6.18: MPR-Testszenario la bei sinusformiger Atmung: links — Verlauf des Masken-
druckes p.,, mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens
Vazyv und der Periodendauer 7},
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Bild 6.19: MPR-Testszenario 1b bei sinusférmiger Atmung: links — Verlauf des Masken-
druckes py,, mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens
Vazv und der Periodendauer 7},

Bei sinusformiger Atmung kann die Regelabweichung von ca. 0,84 hPa auf 0,31 hPa mit
Berticksichtigung der geschétzten Atemanstrengung reduziert werden (Testszenario 1b,
vgl. Bild 6.19). Wiirde die Regelung nicht an den Patienten angepasst werden, wiirde sich
die Regelabweichung von 0,71 hPa auf 0,35hPa reduzieren (Testszenario la, vgl. Bild
6.18). Der Vorteil der Anpassung an den Patienten ist hier sehr gering, da die Startwerte
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der Regelung bereits nah bei den vorgegebenen Werten liegen. Die MPR zeigt robustes
Regelverhalten. Ob bei ¢ = 0 die Druckabweichung ohne Anpassung an den Patienten
bessere Ergebnisse liefert als mit Anpassung, ist von den dynamischen Eigenschaften des
angenommenen Systems (R + 10 %, C; + 10 %) abhangig. Die 10 %-igen Abweichungen
im Widerstand und der Compliance verlangsamt die Dynamik des Modells, wodurch
beim ersten Entwurf der MPR die Reglerparameter K, und K, grofleren Einfluss auf die
Stellgroffe nehmen. Wird die geschatzte Atemanstrengung berticksichtigt, verringert sich
durch die Anpassung an den Patienten die mittlere Druckabweichung um 0,04 hPa — das
entspricht einer Verbesserung von ca. 11 % zum Ausgangswert (0, 35 hPa).

Ergebnisse Testszenario 2 Die Ergebnisse fiir einen natiirlich atmenden Patienten
sind in Bild 6.20 und 6.21 présentiert.
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Bild 6.20: MPR-Testszenario 2a bei natiirlicher Atmung: links — Verlauf des Maskendruckes
P, mittig — Verlauf der Druckdifferenz Apy,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vazy
und der Periodendauer 7;,
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Bild 6.21: MPR-Testszenario 2b bei natiirlicher Atmung: links — Verlauf des Maskendruckes
Pm, mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vv
und der Periodendauer T;,

Dieser atmet bei einer Atemfrequenz von 15bpm und einem Atemzugvolumen von 500 ml.
Auch bei natiirlicher Atmung zeigt die Regelung sehr gute Ergebnisse. Die unterlagerte Mo-
torregelung tragt nicht nur zur Geréatesicherheit durch die Stromregelung bei, sondern kann



88 6.5 Simulative Untersuchung der patienten-individuellen Regelungskonzepte

die geforderten Systemfliisse schnell und zuverlissig generieren. Das ist besonders wichtig
fiir eine genaue Druckregelung. Mit Berticksichtigung der geschatzten Atemanstrengung
iiber den StorgroBenbeobachter, die aufgrund des linearisierten Modells mit einem Fehler
behaftet ist, kann die Regelabweichung weiter reduziert werden. Wird die Regelung nicht
an den Patienten angepasst, kann die Abweichung von 0,91 hPa auf 0,48 hPa reduziert
werden (Testszenario 2a, vgl. Bild 6.20). Mit der Anpassung der Regelung an den Patienten
wird die Abweichung von 1,10 hPa auf 0,44 hPa gesenkt (Testszenario 2b, vgl. Bild 6.21).
Im Vergleich wird die Regelung um 0, 04 hPa verbessert. Wie bereits im Testszenario 1 bei
der sinusférmigen Atmung angedeutet, liegen die Startwerte zur Berechnung der Regelungs-
parameter nah an den vorgegebenen Werten, sodass eine Anpassung der Parameter nur
eine geringfiigige Verbesserung ergibt. Das spricht fiir die Robustheit des MPR-Ansatzes
im hier vorgestellten Fall fiir einen Fehler von +10 % beim Atemwegswiderstand R; und
+10% bei der Lungencompliance C;.

Es kann keine Aussage dariiber getroffen werden, inwieweit diese Werte akzeptabel sind
oder nicht. Ein einheitlicher normativer Test, um auch Geréte untereinander zu vergleichen,
ist der Test nach der Priifmethode 14-4 03/2007 MDS-Hi im GKV-Hilfsmittelverzeichnis
mit einer sinusformigen Atmung des Patienten. Es werden zusétzlich weitere Testszenarien
erstellt, um auch die Funktionsweise der MPR bei natiirlich-atmenden Patienten zu zeigen.
Eine Moglichkeit, um die Giite der entwickelten Regelung aufzuzeigen, wére die Durchfiih-
rung eines Vergleichstests mit anderen Gerdaten mit einer einheitlichen Testausriistung, z.
B. mit einem Lungensimulator. Eine praktische Untersuchung der entwickelten Regelungs-
konzepte mit einem Lungensimulator und der Vergleich zu existierenden Gerédten wird in
Kapitel 7 gezeigt.

Ergebnisse Testszenario 3 Die Variation der Periodendauer und des Atemzugvolumen
hat bei der MPR kaum Einfluss auf die Regelgiite. Es ergibt sich eine vergleichbare
durchschnittliche Regelabweichung wie im Testszenario 2b. Die Regelabweichung kann von
1,12 hPa auf 0,43 hPa gesenkt werden. Die Ergebnisse sind in Bild 6.22 dargestellt.

—-i=0 --i=1 --i=2

125 4 600 - 4,5

_ A 1
o 650 Il\//l \\ = 100 n — 550 - - 4.25"—
5 i & 1] El =
= 600 PR e g 0 & 500 - -4 5
g \:\j/’ ) i =Y T 3
"0 | RETR = 450 1 3,75

\ 0 — T T T T 1 400 T T T 3,5
0 4 0 3 6 9 12 15 18 0 3 6 9 12 15 18
t[s] { )

Bild 6.22: MPR-Testszenario 3 bei natiirlicher Atmung: links — Verlauf des Maskendruckes
Pm, mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vazy
und der Periodendauer T;,
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Ergebnisse Testszenario 4 Da die geschatzte Atemanstrengung direkt in die Berech-
nung der Stellgrofie einflieft, kann der Regelfehler im Gegensatz zur ILR im gleichen
Atemzyklus verringert werden — es wird keine Periode als Lernphase benétigt. Nachteilig
bei der MPR ist, dass die Dynamik des geschlossenen Regelkreises durch Wahl der Ent-
wurfsmatrizen und -horizonte fest vorgegeben ist. Die Folge ist, dass grofiere Storungen (=
groBere Atemanstrengungen = grofieres Atemzugvolumen) zu groBeren Regelabweichun-
gen fithren. Es werden durchschnittliche Regelabweichungen von 0,79 hPa bei doppeltem
Atemzugvolumen erreicht, was einer Verschlechterung von ca. 0,36 hPa entspricht. Der
Verlauf der Druckabweichung und des Atemzugvolumens bei variierender Atemfrequenz
ist in Bild 6.23 dargestellt.

=0 -mi=1 —-i=2

125 1200 - 4,5
- - 4
650 e . 1001 =1000 - - 4,25
i A "\’/'\IVA';;\'/\A\/“ \'L _/n Iy &' 75 ‘E' =
600 A ~ 800 - L4 e
é \.\\//I I,I . 3 50 g
]\/,/’ > | [ . =4
550 | 25 - 600 3,75
\ 0 T T T T 400 I B e — 3,9
0 4 0 3 6 9 12 15 18 0 3 6 9 12 15 18
t [s] { )

Bild 6.23: MPR-Testszenario 4 bei natiirlicher Atmung: links — Verlauf des Maskendruckes
Pm, mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vv
und der Periodendauer 75,

Alle 4 Testszenarien beweisen, dass die MPR in der Lage ist, auf die Bediirfnisse des
Patienten zu reagieren, um somit die Regelabweichungen zu reduzieren. Die normativ
geforderte Regelabweichung bei sinusférmiger Atmung von maximal 0, 5hPa kann mit
0,31 hPa eingehalten werden.
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6.5.2.3 Ergebnisse der iterativ lernenden Regelung

Fiir die Untersuchung der entwickelten ILR werden ebenfalls die vier vorgestellten Testsze-
narien durchlaufen. Zusétzlich wird das Testszenario 3 aufgeteilt. Im Testszenario 3a wird
das ILR-Gesetz tiber die ganze Atemperiode angewandt, wohingegen im Testszenario 3b
ein Atemzug in die Inspirations- und die Exspirationsphase getrennt wird und dadurch
getrennte Fehlervektoren und StellgroBenvektoren vorhanden sind (s. Abschnitt 6.4.3). Es
werden die Druckverlaufe vor Beginn der ersten Lernphase und der nichstens 2 Lernphasen
( (=) i=0ILR aus ,(—) i = 1 nach der ersten Lernphase, (—) i = 2 nach der zweiten
Lernphase) dargestellt.

Ergebnisse Testszenario 1 Fir einen Vergleich wird ebenfalls das Regelungskonzept
der Prifmethode 14-4 03/2007 MDS-Hi unterzogen. Die Ergebnisse sind in Bild 6.24
und 6.25 dargestellt. Der Vorteil der Anpassung der Regelung an den Patienten ist hier
minimal. Bei ¢ = 0 wird die Druckabweichung lediglich von 1,12hPa (vgl. Bild 6.24) auf
1,10hPa (vgl. Bild 6.25) gesenkt. Im weiteren Verlauf werden die Druckabweichungen
fast gleichermaflen reduziert. Nach 3 — 5 Lernphasen wird die Druckabweichung auf die
mittlere Druckabweichung reduziert. In beiden Féllen (a,b) betragt diese 0, 13 hPa.
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Bild 6.24: ILR-Testszenario la bei sinusférmiger Atmung: links — Verlauf des Maskendruckes
P, Mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vzy
und der Periodendauer T;,
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Bild 6.25: ILR-Testszenario 1b bei sinusformiger Atmung: links — Verlauf des Maskendruckes
P, Mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vjyy
und der Periodendauer T,
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Ergebnisse Testszenario 2 Die Ergebnisse des Testszenarios 2 fiir einen natiirlich-
atmenden Patienten sind in Bild 6.26 und 6.27 prasentiert. Es zeigt sich, dass eine
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Bild 6.26: ILR-Testszenario 2a bei nattirlicher Atmung: links — Verlauf des Maskendruckes
P, Mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vyzy
und der Periodendauer T;,
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Bild 6.27: ILR-Testszenario 2b bei natiirlicher Atmung: links — Verlauf des Maskendruckes
P, Mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vyzy
und der Periodendauer 7;,

Anpassung der Reglerparameter an den Patienten die Druckabweichung deutlich reduzie-
ren kann. Der Fehler kann so bereits von iber 1,14 hPa (vgl. Bild 6.26) auf 0,86 hPa (vgl.
Bild 6.27) gesenkt werden. Sobald nun die ILR die Druckabweichungen aus der vorherigen
Periode lernt und iiber das inverse Prozessmodell den zukiinftigen Stellgré8envektor (neuer
Referenzdruck) berechnet, sinkt die Druckabweichung in der Maske weiter. Bereits nach
dem ersten Iterationsschritt ¢ = 1, wenn die Regelung an den Patienten angepasst wird,
kann die Druckabweichung auf 0,38 hPa reduziert werden. Aufgrund von Modellungenau-
igkeiten sind weitere Lernzyklen notig, um den Regelfehler noch weiter zu reduzieren. Die
Konvergenzgeschwindigkeit betragt ca. 3 Iterationsschritte. Da auch in der Simulation die
MessgroBen mit einem Rauschsignal tiberlagert werden, schwanken die Druckabweichungen
von Iterations- zu Iterationsschritt. Im Durchschnitt betragt die Regelabweichung ohne An-
passung Testszenario 2a an den Patienten 0, 17 hPa. Mit Anpassung Testszenario 2b an den
Patienten betrégt sie 0,15 hPa. Aufgrund der gewahlten Startparameter fiir Widerstand
R) und Compliance C; kann die ILR durch das Lernen auch im nicht angepassten Fall die
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Druckabweichung auf das Niveau der Druckabweichung mit Anpassung reduzieren. Die
ILR ist somit in der Lage, die durch die Atmung des Patienten entstehende Druckdifferenz

deutlich zu reduzieren.

Ergebnisse Testszenario 3 Mit dem dritten Testszenario wird tiberpriift, wie sich die
Regelung bei variierendem Atemzugvolumen und Atemfrequenz verhélt. Zudem wird bei
der ILR tberpriift, ob eine Trennung des Atemzyklus in Inspirations- und Exspirations-
phase mit getrennten Fehlervektoren und Stellgrofenvektoren zu besseren Ergebnissen
fithrt. Die Ergebnisse sind in Bild 6.28 und 6.29 dargestellt. Bei der ILR iiber den kom-
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Bild 6.28: ILR-Testszenario 3a bei natiirlicher Atmung: links — Verlauf des Maskendruckes
Pm, mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vazy
und der Periodendauer T,
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Bild 6.29: ILR-Testszenario 3b bei natiirlicher Atmung: links — Verlauf des Maskendruckes
P, Mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vv
und der Periodendauer T;,

pletten Atemzyklus betragt die durchschnittliche Regelabweichung 0, 21 hPa. Eine leichte
Verbesserung der Regelgiite kann durch Aufteilung des Lerngesetzes in Inspirations- und
Exspirationsphase erreicht werden. Die durchschnittliche Druckdifferenz reduziert sich auf
0,18 hPa, was einer Verbesserung von 0,03 hPa (14,3 %) entspricht. Im Vergleich zum
Testszenario 2b, in dem Atemzugvolumen und Frequenz konstant bleiben, verschlechtert
sich die Druckabweichung von 0, 15 hPa auf 0, 18 hPa.
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In Bild 6.30 ist der Verlauf der Druckabweichungen tiber 19 Iterationsschritte mit und ohne
Aufteilung dargestellt — die Verbesserungen sind erkennbar. Je grofler die Schwankungen
sind, desto grofler ist der Effekt sichtbar.

125 -
100
75 -
50
25
0 T T T T T T T T !

0 2 4 6 8 10 12 14 16 18

1

——1I/E zusammen
——1I/E getrennt

Apy, [Pal

Bild 6.30: Verlauf der Druckdifferenz Ap,: =— ILR iiber kompletten Atemzyklus
(Inspirations- und Exspirationsphase zusammen), — Atemzyklus in Inspirations- und
Exspirationsphase getrennt

Ergebnisse Testszenario 4 Bei Anderung des Atemzugvolumens um das Doppelte im
Iterationsschritt 15, bendtigt die ILR einen weiteren Iterationsschritt, um die entstehende
Regelabweichung zu reduzieren. Betragt diese im Iterationsschritt 15 ca. 0,82 hPa, kann
sie bereits im Iterationsschritt 16 auf ca. 0,38 hPa gesenkt werden (s. Bild 6.31). Im
Durchschnitt iiber die letzten drei Atemziige liegt die Druckabweichung bei 0,37 hPa
(0,45hPa) Die ILR ist in der Lage die Regelabweichungen in der Maske unabhéngig von
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Bild 6.31: ILR-Testszenario 4 bei nattirlicher Atmung: links — Verlauf des Maskendruckes
P, Mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vv
und der Periodendauer T,

der Atemform (sinus, natiirlich) und der Frequenz des Patienten zu reduzieren. Einzig
die Lernmatrix beeinflusste die Konvergenzgeschwindigkeit und den Endwert des Fehlers.
Durch das inverse Prozessmodell, welches als Lernmatrix verwendet wird, kann bereits
nach einem Iterationsschritt die Druckabweichung erheblich gesenkt werden. In der Praxis
kommen noch Limitierungen bei der Erzeugung des gewiinschten Systemmassenflusses
durch eine begrenzte Motordynamik und begrenzte Stromaufnahme hinzu, wodurch der
Endwert des Fehlers vergrofiert und auch die Konvergenzgeschwindigkeit verlangsamt wird.
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6.5.3 Vergleich der Regelungskonzepte anhand der Simulations-
ergebnisse

Beide entwickelten patienten-individuellen Regelungskonzepte zeigen in den Simulationen,
dass die geforderten maximalen Druckabweichungen eingehalten werden. Einfliilsse durch
Variationen der Atemfrequenz oder durch Variationen des Atemzugvolumens kénnen durch
die Regelungsansitze gemindert werden. Die Druckstabilitdt kann deutlich verbessert
werden. Die Tabelle 6.1 fasst die Druckabweichungen in der Maske zusammen.

Tabelle 6.1: Ergebnisse der Druckstabilitat der simulativen Untersuchung des MPR- und
des ILR-Ansatzes bei 6 hPa Therapiedruck

Testszenario Druckabweichung Druckabweichung Normativ
MPR-Ansatz ILR-Ansatz gefordert
[hPa] [hPa] [hPa]
1 0,31 0,15 < 0,50
2 0,43 0,16 -
3 0,43 0,20 -
4 0,79 0,37 -

Die Vor- und Nachteile der MPR und der ILR sind in den Simulationen zu erkennen.
Der Vorteil der MPR im gleichen Atemzug auf die Anderungen im Atemmuster und
der Atemanstrengung zu reagieren, hat den Nachteil, dass durch die Entwurfsmatrizen
die Dynamik der Regelung vorgegeben wird und dadurch bei grofieren Stérungen auch
groflere Druckabweichungen entstehen. Die ILR hat den Nachteil, dass bei Verdnderung
der Storungen mindestens ein Atemzug erneut gelernt werden muss, wodurch sich die
Druckabweichung zunéchst erhoht. Wird die ILR erstmalig aktiviert (i = 0), werden ca.
3 — 5 Lernphasen bis zur mittleren Druckabweichung benotigt — die MPR kann auch
hier die Druckabweichung im gleichen Atemzug (i = 1) reduzieren. Im direkten Vergleich
zwischen MPR und ILR kann mit der ILR eine bessere Regelgiite erreicht werden. Die
Druckabweichungen liegen zum Teil deutlich unterhalb der Druckabweichungen der MPR.
Im Testszenario 1 sind es 0,16 hPa, im Testszenario 2 0,17 hPa und im Testszenario 3
0,23 hPa. Der grofite Unterschied besteht im Testszenario 4 mit 0,42 hPa. Dieser Wert
wiirde sich verkleinern, je mehr das Atemmuster und die Atemanstrengung von Atemzug
zu Atemzug variieren wiirde. Dann wére auch trotz der schlechteren Druckstabilitit die
MPR vorteilhafter.



Kapitel 7

Experimentelle Untersuchung der
Regelungskonzepte

In den folgenden Abschnitten wird auf die Implementierung der Regelungskonzepte, die
verwendete Hardware und Testausriistung eingegangen. Die Funktionstests der Rege-
lungsstrategien werden an einem professionellen Lungensimulator und an Testprobanden
erprobt.

7.1 Praktische Aspekte der Implementierung

Fiir die Umsetzung der entwickelten Regelung steht ein aus der Serie angepasstes Be-
atmungs- und Atemtherapiegerdt namens LAVI der HOFFRICHTER GmbH zur Ver-
fiigung. Die fiir die Regelung wichtigen Bestandteile sind ein Drucksensor zur Messung
des Druckes pgers; im Gerét, ein barometrischer Drucksensor zur Messung des Umge-
bungsdruckes, ein Differenzdrucksensor zur Systemmassenflussmessung, ein biirstenloser
Gleichstrommotor, ein Motortreiber DRV8301 mit zugehoriger Ansteuerelektronik tiber
eine B6-Transistorbriickenschaltung und ein STM32F103VET6 Mikrocontroller. Bild 7.1
zeigt die verwendete kaskadierte Regelung, bestehend aus den vier Regelkreisen und die
verwendeten Abtastzeiten.
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Bild 7.1: Ubersicht der kaskadierten Regelung mit den zugehérigen Abtastzeiten t
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Als Grundlage fiir die Wahl der Abtastzeiten t; der vier Regelkreise wird das Datenblatt
des Differenzdrucksensors zur Massenflussbestimmung und die vorhandene Rechenleistung
verwendet. Die Abtastzeit der digitalen Drehzahl- und Stromregelung des Motors wird
aufgrund der vorhandenen Rechenleistung des Mikrocontrollers zu 1ms gewahlt. Eine
Verringerung der Abtastzeit erhoht deutlich den Rechenaufwand und andere Aufgaben zur
Therapiesteuerung und Messwerterfassung kénnen nicht ausgefithrt werden. Die Abtastzeit
der Druckregelung und Systemmassenflussregelung wird auf 5 ms festgelegt, da das Mess-
intervall des Differenzdrucksensors zur Systemmassenflussbestimmung 4, 6 ms betréagt. Fur
die Berechnung der Druckabweichung werden ebenfalls die gemessenen Drucksignale mit
einem Tiefpass 2. Ordner mit der Grenzfrequenz 5 Hz gefiltert. Ohne Atemanstrengung
ergibt sich daher eine Druckabweichung von 0,09 hPa, welche in der Gréflenordnung des
Systemrauschens liegt.

Aufgrund der begrenzten Rechen- und Speicherkapazitat des Mikrocontrollers werden der
Stellhorizont n. und der Pradiktionshorizont n, der modellpradiktiven Regelung in der
ersten prototypischen Umsetzung des Regelungskonzeptes reduziert. Um eine Entlastung
des Mikrocontrollers zu erreichen, wird in Kapitel 8 eine mogliche Weiterentwicklung
diskutiert. Beim Entwurf der Parameter der modellpradiktiven Regelung erhéht vor allem
der Stellhorizont mit n. = 100 bei der Berechnung der Inversen den Rechenaufwand
und tiberschreitet durch die Grofle der Matrix die vorhandene Speicherkapazitat des
Mikrocontrollers. Fiir die Berechnung einer Inversen gibt es fiir Matrizen der Ordnung bis
4 mathematische Standardverfahren, die eine schnelle und zuverlassige Berechnung der
Inversen auf dem vorhandenen Mikrocontroller erméglichen. Fiir Matrizen der Ordnung 3
kann die Inverse unter Verwendung des Adjunkten-Verfahren mit wenigen Rechenschritten
berechnet werden. Es wird daher der Stellhorizont auf n. = 3 reduziert. Auch durch den
Pradiktionshorizont mit n, = 300 ist der vorhandene Speicher iiberschritten. Mehrere
Untersuchungen am realen Prozess ergeben, dass ein Pradiktionshorizont von n, = 15
ausreichend ist, um die Idee der modellpradiktiven Regelung aufzuzeigen. Durch die
Anpassung der Entwurfsparameter Ry auf den Wert 1 - 10° auf der Hauptdiagonalen
und o auf den Wert 7 auf der Hauptdiagonalen kénnen die Druckabweichungen fiir den
gednderten Stell- und Pradiktionshorizont reduziert werden.

7.2 Praktische Untersuchung am Hardwaremodell

7.2.1 ASL 5000 Breathing Simulator

Der ASL (Active Servo Lung) 5000 Breathing Simulator ist ein professioneller Lungensi-
mulator der Firma IngMar Medical [103]. Mit ihm ist es moglich, verschiedene neonatale
und erwachsene Atemszenarien nachzubilden. Eine Besonderheit des ASL 5000 ist die
Fihigkeit spontan (aktiv) zu atmen. Anderungen in den Einstellungen (Lungenwiderstand,
Lungencompliance, Atemfrequenz, Atemanstrengung, usw.) werden tber eine grafische
Benutzeroberfliche oder iiber Scripte angepasst. Aufbau und Funktionstibersicht ist in Bild
7.2 dargestellt. Die Vorrichtung basiert auf einem Kolben, der sich innerhalb eines Zylinders
bewegt. Die Steuerung des Kolbens iibernimmt ein Mikrocontroller, der geeignete Befehle
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Bild 7.2: Aufbau und Funktionsiibersicht des ASL 5000

in Echtzeit weiterleitet und verschiedene Messwerte zum Host-Rechner tibermittelt, die fiir
eine anschlieBende Auswertung herangezogen werden kéonnen. Eine wichtige Aufgabe des
Host-Rechners ist die Initialisierung des Simulators zum Beginn einer jeden Simulation.
Parameter, die fiir die Simulation benétigt werden, werden tiber eine grafische Benutzero-
berflache definiert und in Scripten zusammengefasst. Jedes Atemmuster kann dabei fiir
eine bestimmte Anzahl an Atemziigen abgespielt werden. Fiir Echtzeitdnderungen der
Parameter wahrend der Simulation steht ein zusétzliches Bedienfeld zur Verfiigung. Fiir
die Auswertung und Analyse der Simulation stehen mehr als 90 Parameter zur Auswahl,
die auch in Echtzeit angezeigt werden. Alle Messwerte und Vorgaben werden separat
gespeichert, exportiert und fiir eine spatere Auswertung in beliebigen tabellen-basierten
Anwendungen herangezogen. Die Aufzeichnungsrate fiir Druck, Volumen, Fluss, u. a.
betragt 512 Hz.

Mit dem ASL 5000 werden drei Patiententypen nachgebildet. Diese sind in Tabelle 7.1 zu-
sammengefasst. Das Krankheitsbild COPD bezeichnet die chronisch-obstruktive Bronchitis

Tabelle 7.1: Patiententypen am ASL 5000
Patiententyp R C

Erwachsener 6cmH20/1/s = 0,588 Pa/ml/s  50ml/cmH20 = 0,51 ml/Pa
Jugendlicher 15cmH20/1/s =1,47Pa/ml/s  40ml/cmH20 = 0,408 ml/Pa
COPD 21emH20/1/s = 2,058 Pa/ml/s 53 ml/cmH20 = 0,54 ml/Pa

mit oder ohne Lungenemphysem. Bei einem Lungenemphysem sind die Lungenblaschen
(Alveolen), die fur den Gasaustausch in der Lunge verantwortlich sind, zerstort oder
iiberdehnt, wodurch die Ausatmung deutlich erschwert ist. Der COPD-Patient hat ge-
geniiber einem gesunden Erwachsenen einen deutlich hoheren Atemwegswiderstand. Die
drei Patiententypen unterscheiden sich sowohl in den Eigenschaften der Lunge (R), (1)
als auch im Atemmuster und der Atemanstrengung. Fiir den normativen Test nach dem
Hilfsmittelverzeichnis der gesetzlichen Krankenversicherungen wird das Atemmuster so
angepasst, dass sich ein sinusformiger Patientenfluss einstellt. Die Stérke der Atemanstren-
gung (Atemmuskulatur py,sc, beim ASL ist der Begriff ,, Insp. Muscle Pressure” bzw. ,,Exp.
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Muscle Pressure fiir die inspiratorische bzw. exspiratorische Atemarbeit zu finden) wird
so gewahlt, dass sich ein Atemzugvolumen von 500 ml ergibt. In Bild 7.3 sind die sinusfor-
migen Atemmuster mit einer Atemfrequenz von 20 bpm dargestellt. Die Atemmuster fiir
die natiirlich-atmenden Patienten sind in Bild 7.4 fiir eine Atemperiode (skaliert auf 100%)
dargestellt. Die zeitlichen Abschnitte ergeben sich anhand der vorgegeben Atemfrequenzen
(Periodendauern).
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Bild 7.3: Atemmuster der imitierten Patienten fiir sinusférmige Atmung
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Bild 7.4: Atemmuster der imitierten Patienten fiir natirliche Atmung

Der Unterschied zwischen den sinusférmigen und den natiirlichen Atemmustern liegt in
der Aktivitat der Exspiration. Diese ist bei sinusformiger Atmung aktiv (puusk > 0, vgl.
Bild 7.3) und bei natiirlicher Atmung bedingt durch die elastischen Riickstellkrafte passiv
(Pmusk # 0, vgl. Bild 7.4). Bei den natiirlichen Atemmustern besteht der Unterschied in
der Dauer bis zur maximalen inspiratorischen Atemarbeit. Fir den Erwachsenen liegt
diese bei 30 %, fiir den Jugendlichen bei 20 % und fiir den COPD-Patienten bei 35 % der
Periodendauer T, (vgl. Bild 7.4 bei ppuse = —100%). Die Starke der inspiratorischen
Atemarbeit wird in Abhédngigkeit der gewahlten Atemfrequenzen so eingestellt, dass sich
ein Atemzugvolumen von 500 ml ergibt. Es kann im Vorfeld davon ausgegangen werden,
dass die Regelabweichungen bei natiirlicher Atmung grofler sein werden.
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7.2.2 Aufbau der Testumgebung

Das Atemtherapiegerat wird mit einem Therapieschlauch und dem Ausatemventil mit
dem ASL 5000 verbunden (s. Bild B.1 Anhang B.1). Am ASL 5000 werden insgesamt
neun verschiedene nattrliche und drei verschiedene sinusformige Atemszenarien durch
textbasierte Anweisungen hinterlegt und anschliefend abgespielt. Die sinusformige Atmung
mit einer Frequenz von 20 bpm wird bei den Therapiedriicken 4, 10, und 15 hPa getestet.
Die Wahl von 20 bpm stellt den in der Priifmethode 14-4 03/2007 MDS-Hi definierten
Bereich den grofitmoglichen Storeinfluss auf die Regelung dar. Bei niedrigeren Frequenzen
(15 bpm oder 10 bpm) ist der Einfluss der Atmung durch die langere Periodendauer geringer,
was zu besseren Regelungsergebnissen fiihrt. Bei diesen Tests ist die Atemfrequenz und das
Atemzugvolumen konstant. Als Testprozedur fiir natiirliche Atemmuster wird das bereits
in der Simulation vorgestellte Testszenario 4 verwendet, um die Regelungsstrategien
bei Variation der Atemfrequenz und des Atemzugvolumens zu erproben. Es werden
ebenfalls die Therapiedriicke 4, 10, und 15 hPa gewéhlt. Hohere Therapiedriicke als 15 hPa
werden in der Praxis selten benutzt. Fiir sehr schwer erkrankte Patienten werden dann
Bilevel-Gerate eingesetzt, die in der Inspirationsphase einen héheren Druck als in der
Exspirationsphase erzeugen und so den Patienten noch mehr unterstiitzen. Die Tabelle
7.2 fasst alle Atemszenarien zusammen, die sowohl mit der ILR als auch mit der MPR
getestet werden.

Tabelle 7.2: Verschiedene Atemszenarien fiir den Test der Regelungsstrategien
Name des Atemmusters Atemfrequenz [bpm]

Erwachsener, sinusférmig 20

Jugendlicher, sinusférmig 20

COPD, sinusformig 20
Erwachsener, natiirlich 10+1
Erwachsener, natirlich 15+1
Erwachsener, natiirlich 20+£1
Jugendlicher, natiirlich 10+1
Jugendlicher, natiirlich 15+1
Jugendlicher, natiirlich 20+ 1
COPD, natiirlich 10+1
COPD, naturlich 15+1

COPD, natiirlich 201
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Fiir einen Vergleich zwischen den Regelungsansitzen wird folgender Testablauf vereinbart:

1. Start des ASL 5000 und Start der Therapie am Gerat
2. Anpassungsphase zur Bestimmung des Leckageflusses und des Patientenflusses
3. Durchfiihrung der Identifikation tiber Delta-Methode

4. Anpassung und Neuberechnung des Modells, der Reglerparameter und der Beobach-

terparameter
5. bei sinusformiger Atmung 6. bei naturlicher Atmung

(a) 1. Atemzug (i = 0) ohne ILR (a) 1. Atemzug (i = 0) ohne ILR
bzw. ohne Beriticksichtigung der bzw. ohne Beriticksichtigung der
geschitzten Atemanstrengung geschitzten Atemanstrengung

(b) danach 18 Atemziige mit ILR (b) danach 14 Atemziige mit ILR
bzw. mit Beriicksichtigung der bzw. mit Berticksichtigung der
geschitzten Atemanstrengung geschitzten Atemanstrengung

(¢) 1im 16. (i = 15) Atemzug Verdop-
pelung des Atemzugvolumens

(d) Messung tiber weitere drei Atem-
zige

Fiir die Auswertung der Messdaten werden diese durch die ASL 5000 Software aufgezeichnet
und anschliefend in lesbare csv-Dateien exportiert. Diese Dateien werden dann mit
MATLAB eingelesen und die Druckabweichungen berechnet. Da im Gegensatz zu der
Simulation in MATLAB Simulink der Lungendruck p, nicht bekannt ist, wird er {iber den
StorgroBenbeobachter geschatzt. Bild 7.5 zeigt, dass dies moglich ist und eine Anpassung
an den Patienten fiir eine bessere Schatzung zwingend erforderlich ist.

Es werden Regler und Beobachter mit den Standardwerten aus der Literatur (R, =
0,588 Pa/ml/s , C; = 0,51 ml/Pa) parametriert und nach wenigen Atemziigen durch den
identifizierten Atemwegswiderstand und die identifizierte Lungencompliance aktualisiert.
Fiir einen Vergleich steht im ASL 5000 der Messwert , Trachealdruck® als Aquivalenz
zum Lungendruck p; bzw. intrapulmonalen Druck und das Volumen des Kolbens (Kol-
benbewegung fithrt auf Volumenénderung) zur Verfiigung, woraus die Volumenénderung
als Atemanstrengung abgeleitet werden kann. In Bild 7.5 links sind die Verldufe von
gemessenem Lungendruck (=) und geschétztem Lungendruck (=) bzw. gemessener Atem-
anstrengung (=) und geschétzter Atemanstrengungen (=) vor der Anpassung dargestellt.
Der am ASL 5000 nachgebildete Patient entspricht dem COPD-Patient. Dadurch ist der
Standardwert des Atemwegswiderstandes deutlich geringer als der des COPD-Patienten,
wodurch eine deutliche Verschiebung und eine falsche Verstarkung in den Signalen erkenn-
bar ist. In Bild 7.5 rechts werden Regler und Beobachter an den identifizierten Patienten



7 Experimentelle Untersuchung der Regelungskonzepte

101

2000 2000
= 1000 - 1000 -
A, A
5( O | 5: O _
~1000 ‘ ~1000 ‘
10 20 40 50
1000 - _ 1000 -
~ | ~ a
el 500 el 500
< 0 % 0
2 —500 | E —500
= 1000 ‘ = 1000 ‘
10 20 40 50

t [s] ¢ [s]

Bild 7.5: Vergleich der geschitzten Verlaufe fiir Lungendruck py und Atemanstrengung

V musk: links — vor Anpassung an den Patienten, rechts — nach Anpassung an den Patienten,
— geschéitzt durch Beobachter, — Messwert vom ASL 5000

angepasst. Der Verlauf des geschéitzten Lungendruckes und der geschitzten Atemanstren-
gung ahneln den vorgegebenen Verlaufen. Die Verschiebung zwischen den Signalen ist
gering und kann vernachléssigt werden. In der Atemanstrengung ist lediglich ein konstanter
Offset vorhanden — im Lungendruck existierten grofiere Abweichungen in der Exspirations-
phase (Lungendruck p, > 0), was auf die Linearisierung und Parameterungenauigkeiten
zuriickgefiithrt werden kann.



102 7.2 Praktische Untersuchung am Hardwaremodell

7.2.3 Regelungsergebnisse
7.2.3.1 Ergebnisse zur Uberpriifung der Anforderungen

Die gestellten Anforderungen aus Abschnitt 6.2.6 beziiglich der Einschwingzeit und der
Rauschintensitéit des Stellsignals (Motorspannung) werden untersucht. Am Lungensimula-
tor wird diesbeziiglich der Patient ,Jugendlicher “ eingestellt, jedoch mit der Ausnahme,
dass die Atemanstrengung pnusk zu null gesetzt wird (passiver Patient). In Bild 7.6 ist die
Rauschintensitat bei einem Therapiedruck von 10 hPa dargestellt. Die erlaubten Gren-
zen (520mV = £260mV) sind durch die Achsenbeschriftung gekennzeichnet. Bei beiden
Regelungskonzepten liegt das Rauschen innerhalb des erlaubten Bereiches.
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Bild 7.6: Rauschintensitiat der Motorspannung u,: links — MPR, rechts — ILR
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Bild 7.7: Druckverlaufe p,, zum Start der Therapie und bei Wechsel des Therapiedruckes:
links — MPR, rechts — ILR, = Solldruck, = Istdruck

Fiir die Uberpriifung der Einschwingzeit wird zum einen der Start der Therapie auf einen
Druck von 10hPa und zum anderen ein Druckwechsel bei laufender Therapie von 10
auf 15 hPa untersucht. Die Ergebnisse sind in Bild 7.7 dargestellt. Mit dem gefilterten
Fithrungssprung kann ein sanfter Start der Therapie erreicht werden, welcher innerhalb
von ca. 1s abgeschlossen ist. Ein Druckwechsel kann in einer deutlich schnelleren Zeit
(< 0,5s) vollzogen werden.
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7.2.3.2 Ergebnisse bei sinusformiger Atmung

Am Lungensimulator werden die Szenarien fiir sinusférmige Atmung eingestellt und die
Therapie mit den gegebenen Therapiedriicken gestartet. Nach einer Anpassungsphase mit
anschlieBender Identifikation der Lungenparameter und Anpassung der Regelungskonzepte,
werden mindestens 20 Atemziige aufgezeichnet, von denen 19 zur Bewertung herangezogen
werden. Die Verldufe fiir Maskendruck, Druckdifferenz, Atemzugvolumen und Periodendau-
er sind beispielhaft fiir einen Erwachsenen bei Verwendung der MPR in Bild 7.8 und fir
einen Jugendlichen bei Verwendung der ILR in Bild 7.9 dargestellt. Nach dem jeweils ersten
Atemzyklus (i = 1) wird die Berticksichtigung der geschitzten Atemanstrengung bzw. die
ILR aktiviert. Dadurch, dass die Anderung nicht im stationiren Zustand zugeschaltet wird,
sondern durch Erkennung eines Inspirationsversuches des Patienten, werden zwei Atemziige
bzw. zwei Iterationsschritte bis zum niedrigsten Wert der Druckabweichungen benétigt.
Schwankungen um diesen Wert sind auf rauschbehaftete Messsignale zuriickzufithren.
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Bild 7.8: MPR-Test Erwachsener, sinusféormig: links — Verlauf des Maskendruckes py,,
mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vizy und
der Periodendauer T;,

Alle folgenden Angaben beziiglich der Druckabweichungen sind unter Verwendung des 5 Hz
Tiefpassfilters angegeben. Die Druckabweichung in der Maske kann von anfanglich 0, 79 hPa
auf minimal 0,23 hPa gesenkt werden. Im Durchschnitt betragt die Druckabweichung
0,30 hPa. Fiir alle neun Testmessungen (drei Atemmuster fiir jeweils drei Therapiedriicke)
werden folgende Werte gemittelt: Anfangliche Druckabweichung 0, 72 hPa - mittlere Druck-
abweichung bei Berticksichtigung der Atemanstrengung 0,41 hPa. Der modellpradiktive
Regelungsansatz ist in der Lage, bei einem normativen Test nach der Priifmethode 14-4
03/2007 MDS-Hi die Druckabweichungen in der Maske deutlich unterhalb der Grenzwerte
von 0,50 hPa bis 10 hPa bzw. 1,00 hPa iiber 10 hPa Therapiedruck zu halten. Auch die
Anforderung einer maximalen Druckabweichung von 0,60 hPa des VdK-Fachverbands
Schlafapnoe kann fiir die getesteten Therapiedriicke erfiillt werden. Die grofite gemessene
Druckabweichung betrug 0,59 hPa (s. Anhang B.2).

Bei der ILR wird nach dem 0. Iterationsschritt (entspricht der ersten Lernphase) der
Referenzdruck iiber das Lerngesetz aktualisiert. Dadurch werden die Druckabweichungen
in der Maske reduziert. Fiir den hier dargestellten Patienten konnen die Druckabweichungen
von 0, 72 hPa auf durchschnittlich 0,29 hPa gesenkt werden.
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Bild 7.9: ILR-Test Jugendlicher, sinusférmig: links — Verlauf des Maskendruckes p,,, mittig
— Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vazy und der
Periodendauer 7},

Der kleinste Wert fiir die Druckabweichung von 0,17hPa kann im 4. Iterationsschritt
erreicht werden. Auch der iterativ lernende Regelungsansatz iiberzeugt, wenn nach der
Priifmethode 14-4 03/2007 MDS-Hi getestet wird. Im Durchschnitt iiber alle neun Test-
messungen kann die Druckabweichung von anfanglich 0,84 hPa auf 0,42hPa gesenkt
werden. Auch hier kénnen die Anforderungen des VAK-Fachverbands Schlafapnoe fiir die
getesteten Therapiedriicke erfiillt werden. Die grofite gemessene Druckabweichung betréigt
0,52hPa (s. B.3). Die Regelgiite zu Beginn (0. Iterationsschritt bzw. 0. Atemzyklus) ist
vor allem abhéngig von der Identifikation des Widerstandes R). Die Identifikation mit der
Delta-Methode liefert folgende Werte fiir R} und C) bei sinusférmiger Atmung. Diese sind
in Tabelle 7.3 und 7.4 dargestellt. Kleine Unterschiedene zwischen den Regelungskonzepten
bei gleichem Therapiedruck konnen auf das Messwertrauschen zuriickgefithrt werden.

Tabelle 7.3: Ergebnisse der Identifikation bei sinusférmiger Atmung mit MPR - R [Pa/ml/s],
C) [ml/Pa]

Referenz 4 hPa 10 hPa 15hPa
Name des Atemmusters R, @ R, @ R, @) R, @
Erwachsener, sinusformig 0,59 0,51 0,60 0,53 0,60 0,51 0,48 0,47
Jugendlicher, sinusféormig 1,47 0,41 1,47 0,40 1,11 0,30 1,31 0,30
COPD, sinusformig 2,06 0,54 1,87 0,55 2,23 0,94 1,88 0,32

Tabelle 7.4: Ergebnisse der Identifikation bei sinusformiger Atmung mit ILR - R [Pa/ml/s],
C) [ml/Pa]

Referenz 4 hPa 10 hPa 15hPa
Name des Atemmusters R @ R, @ R, @) R, @)
Erwachsener, sinusformig 0,59 0,51 0,54 0,53 0,45 0,50 0,42 0,48
Jugendlicher, sinusféormig 1,47 0,41 1,36 0,41 1,39 0,47 1,89 0,36
COPD, sinusformig 2,06 0,54 1,99 0,50 1,44 0,41 2,13 0,53
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7.2.3.3 Ergebnisse bei natiirlicher Atmung

Fiir den Test der Regelgiite der entwickelten Regelungsstrategien werden insgesamt 54
(3(Patienten) - 3(Frequenzen) - 3(Therapiedriicke) - 2(MPR, ILR)) Messungen nach dem
obigen Schema durchgefiihrt. Fiir die MPR (s. Bild 7.10), als auch fir die ILR (s. Bild 7.12)
wird jeweils ein Beispiel herausgestellt und die Verlaufe fiir Maskendruck, Druckdifferenz,
Atemzugvolumen und Periodendauer dargestellt.
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Bild 7.10: MPR-Test Jugendlicher, natiirlich, 1541 bpm: links — Verlauf des Maskendruckes
Pm, mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vazy
und der Periodendauer T;,

Durch Berticksichtigung der geschétzten Atemanstrengung im modellpradiktiven Rege-
lungsansatz kann die Druckabweichung weiter gesenkt werden. Sowohl bei erwachsenen
als auch bei jugendlichen Patienten kann beobachtet werden, dass aufgrund des gerin-
gen Atemwegswiderstands der Lungensimulator beim abrupten Ubergang vom negativen
Flussanstieg zum positiven Flussanstieg einen Druckstof erzeugt, welcher den Druck in
der Maske stark beeinflusst - erkennbar ist der Druckimpuls zum Zeitpunkt ¢ = 1,8s in
Bild 7.10 links. Der Wechsel vom negativen zum positiven Anstieg erfolgt beim Ubergang
der Inspiration zur passiven Exspiration (vgl. Bild 7.4 - Erwachsener Patient bei 50 % der
Periodendauer). Dadurch kann die Regelabweichung nicht weiter gesenkt werden.

Wenn im 16. Atemzug (i = 15) das Atemzugvolumen verdoppelt wird, erh6ht sich die
Regelabweichung deutlich (s. Bild 7.10). Je nachdem welcher Therapiedruck appliziert
und welches Atemmuster verwendet wird, variiert die Regelabweichung. Grund dafiir ist,
dass bei niedrigen Therapiedriicken der Motor in der Exspirationsphase an seine untere
Ansteuergrenze stofit (Spannung kann nicht kleiner als 0V werden) und der erzeugte
Uberdruck nicht mehr bzw. nicht schneller abgebaut werden kann. Fiir das gezeigte
Beispiel kann die Regelabweichung von 1,23 hPa auf durchschnittlich 0, 73 hPa gesenkt
werden. Bei Verdoppelung des Atemzugvolumens erhoht sich die Druckabweichung auf
1,80 hPa. In Anhang B.4 sind die Druckabweichungen iiber alle 27 Szenarien dargestellt.
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In jedem der durchgefithrten Messungen werden die Lungenparameter tiber die Delta-
Methode identifiziert. Die resultierende Druckdifferenz in der Maske ist abhéngig von diesen
Parametern. In Bild 7.11 sind die Perzentile bei 25% und 75% sowie das Minimum, das
Maximum und der Mittelwert dargestellt. Der Mittelwert des Atemwegswiderstandes R)
liegt innerhalb des 25% und 75% Perzentils. Die Lungencompliance C| wird unterschéatzt.
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Bild 7.11: Statistische Auswertung der identifizierten Parameter bei der MPR

Die Ergebnisse der ILR sind in den folgenden Bildern dargestellt. In Bild 7.12 sind die
Verlaufe fiir Maskendruck, Druckdifferenz, Atemzugvolumen und Periodendauer fiir den
COPD-Patienten mit einer Atemfrequenz von 15bpm bei einem Therapiedruck von 4 hPa
dargestellt. Die anfingliche Druckabweichung von 1,30hPa kann auf durchschnittlich
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Bild 7.12: ILR-Test COPD-Patient, natiirlich 1541 bpm: links — Verlauf des Maskendruckes
Pm, mittig — Verlauf der Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vazy
und der Periodendauer Tj,

0,41 hPa bei einem Atemzugvolumen von 500 ml gesenkt werden. Bei Verdoppelung des
Atemzugvolumens erhoht sich die Druckabweichung zunéchst auf 2,10 hPa, kann dann
aber wieder auf 0,70 hPa reduziert werden. In Anhang B.4 sind die Druckabweichungen
iiber alle 27 Szenarien fiir die ILR dargestellt.



7 Experimentelle Untersuchung der Regelungskonzepte 107

Beim Identifikationsvorgang werden dhnliche Ergebnisse wie bei der MPR erzielt. Im
Mittel wird der Referenzwert fiir den Atemwegswiderstand innerhalb des ersten und des
dritten Quartils (Perzentil 25% und 75%) identifiziert. Der Wert fiir die Lungencompliance
wird im Mittel eher unterschatzt (vgl. Bild 7.13).
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Bild 7.13: Statistische Auswertung der identifizierten Parameter bei der ILR

7.2.3.4 Einfluss der Parameterschiatzung auf die Druckabweichung

In diesem Abschnitt soll gezeigt werden, wie sich die Genauigkeit der Lungenparameter-
schiatzung (R), C)) auf die Druckabweichungen (Druckstabilitit) in der Maske auswirken.
Dazu wird ausgehend von dem COPD-Patienten (R; = 2,058 Pa/ml/s, C = 0,54 ml/Pa)
bei sinusférmiger Atmung mit einer Frequenz von 20 bpm die Druckabweichungen geméaf3
Testszenario la (s. 6.5.2.1) unter folgenden Gesichtspunkten bestimmt: Der Widerstand
und die Compliance werden im Wechsel mit einer Abweichung von £+20 % zum Start der
Therapie vorbelegt. Zudem wird keine Identifikation und Anpassung der Reglerparame-
ter durchgefiihrt. In Bild 7.14 sind die Druckabweichungen (=) ohne Beriicksichtigung
der Atemanstrengung (MPR -links) und ohne Einfluss der ILR (ILR -rechts) fiir die
verschiedenen Kombinationen aus R; und C dargestellt. Im Vergleich dazu sind die Druck-
abweichungen (=) bei Berticksichtigung der Atemanstrengung (MPR - links) und mit ILR
(ILR - rechts) angeordnet. Es kénnen folgende Aussagen getroffen werden. Der MPR-Ansatz
hat bei sinusférmiger Atmung grundsétzlich eine bessere Regelgiite als die ILR. Im Mittel
iiber alle Kombinationen betrégt die Druckabweichung bei der MPR 0,61 hPa und bei der
ILR 1,34 hPa. Wird jedoch die Atemanstrengung berticksichtigt und die ILR aktiviert, hat
die ILR mit durchschnittlich 0, 30 hPa eine bessere Regelgiite als die MPR mit 0,48 hPa.
Der Unterschied zwischen der MPR und der ILR besteht in der Druckabweichung, wenn
die geschatzten Lungenparameter nicht mit den am Lungensimulator eingestellten Pa-
rametern tibereinstimmten. Die Schwankungen der Druckdifferenz vom Ausgangswert
(MPR 0,59 hPa, ILR 1,50 hPa) ohne Beriicksichtigung der Atemanstrengung und der
ILR zu den gezeigten Kombinationen sind bei der MPR geringer als bei der ILR. Beim
MPR-Ansatz ergibt sich die grofite negative Abweichung von —0,08 hPa (0,59 — 0,67 hPa),
wenn Ry und C) mit je —20 % vorbelegt werden. Die groite positive Abweichung von
0,07 hPa (0,59 — 0,52 hPa) ergibt sich, wenn R; mit +20 % und C} mit —20 % initialisiert
werden. Die Abweichungen beim ILR-Ansatz sind deutlich grofler. Die grofite negative
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Bild 7.14: Einfluss der Parameterschitzung auf die Druckabweichung Apy,, links — MPR,
rechts — ILR, = zum Start, = mit Berticksichtigung der Atemanstrengung, mit ILR

Abweichung mit —0,27hPa (1,50 — 1,77hPa) entsteht mit C; mit —20 % und einem
tibereinstimmenden R). Werden R) und C} mit je 420 % vorbelegt, ergibt sich die grofite
positive Abweichung von 1,04 hPa (1,50 — 0, 46 hPa), was zugleich die grofite Verbesserung
der Regelgiite fiir die untersuchten Kombinationen ist. Trotz der grofleren Abweichungen
kann die ILR durch den Lernvorgang die Druckabweichungen reduzieren. Die ILR kann die
Druckabweichungen im Vergleich zur mittleren Druckabweichung ohne ILR von 1,34 hPa
auf zwischen 0, 25 hPa und 0, 36 hPa reduzieren. Dieser Effekt ist bei der MPR aufgrund
der besseren Regelgiite zu Beginn nicht so grof8. Es kann die Druckabweichung im Vergleich
zur mittleren Druckabweichung ohne Berticksichtigung der Atemanstrengung von 0, 61 hPa
auf einen Bereich von 0,44 hPa bis 0, 53 hPa gesenkt werden. Die ILR hat gegeniiber der
MPR zudem den Vorteil, dass trotz der Abweichungen in den Parameterschétzungen die
normative Anforderung (Druckabweichung von < 0,5hPa) immer erfiillt werden kann. Bei
der MPR hingegen iibersteigt die Druckabweichung im Fall von R; + 20 % und Cy — 20 %
mit 0,53 hPa die erlaubte Grenze um 0,03 hPa. Tabelle 7.5 fasst die Ergebnisse noch
einmal zusammen.

Tabelle 7.5: Einfluss der Parameterschatzung auf die Druckgenauigkeit
MPR ILR

Durchschnittliche Druckabweichung 0,61 hPa 1,34 hPa
Durchschnittliche Druckabweichung

mit Berticksichtigung der Ateman- 0,48hPa  0,30hPa
strengung und der ILR

grofite negative Abweichung —0,08hPa —0,27hPa
grofite positive Abweichung 0,07 hPa 1,04 hPa
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7.2.3.5 Ergebnisse im Vergleich zu existierenden Geraten

Um den Nutzen der entwickelten Regelungskonzepte weiter aufzuzeigen, wird die Druck-
stabilitat mit dem Lungensimulator an drei Konkurrenzgeraten bestimmt. Es wird zum
einen das sinusférmige Atemmuster (COPD-Patient) mit einer Atemfrequenz von 20 bpm
(Testszenario 1) und das nattrliche Atemmuster eines Jugendlichen mit einer Atemfrequenz
von 1541 bpm (Testszenario 4) bei einem Therapiedruck von 4 hPa und 10 hPa zur Bestim-
mung der Druckabweichungen verwendet. Zum Vergleich werden die Gerate AirSense™ 10
vom Marktfithrer ResMed (Australien, USA), das prisma25ST von LOWENSTEIN medical
(Deutschland) und das iBreeze 20A von Resvent Medical Technology Co., Ltd. (China)
verwendet. Die Ergebnisse sind in den Bildern 7.15 und 7.16 dargestellt. Die Tabellen 7.6

Ergebnisse bei natiirlicher Atmung Ergebnisse bei sinusformiger Atmung
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Bild 7.15: Vergleich der Druckabweichung Ap,, mit Konkurrenzgeriten bei p,, = 4hPa
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Bild 7.16: Vergleich der Druckabweichung Ap,, mit Konkurrenzgerédten bei einem Thera-
piedruck von p,, = 10 hPa

und 7.7 fassen die Ergebnisse im Vergleich zu den entwickelten patienten-individuellen
Regelungsansitzen zusammen. Bei Angabe der Druckabweichungen fiir das Testszenario 4
wird der Mittelwert fiir ¢ = 1...14 und fiir ¢ = 15... 18 angegeben. Die zweiten Werte
stehen in Klammern. Das prisma25ST hat bei sinusformiger Atmung eine sehr gute
Druckstabilitat, welche bei einem Therapiedruck von 10 hPa sogar noch unterhalb der
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Tabelle 7.6: Druckstabilitat im Vergleich zu existierenden Geréten bei 4 hPa Therapiedruck

Gerét/Algorithmus Druckabweichung bei Druckabweichung bei
sinusféormiger Atmung [hPa]  natiirlicher Atmung [hPa]
MPR-Ansatz 0,48 0,80 (1,80)
ILR-Ansatz 0,35 0,93 (1,33)
AirSense™ 10 1,01 1,74 (5,48)
prisma25ST 0,39 1,79 (2,52)
iBreeze 20A 0,54 0,94 (2,72)

Tabelle 7.7: Druckstabilitat im Vergleich zu existierenden Geraten bei 10 hPa Therapiedruck

Gerat /Algorithmus Druckabweichung bei Druckabweichung bei
sinusformiger Atmung [hPa]  natiirlicher Atmung [hPa
MPR-Ansatz 0,061 1,16 (2, 11)
ILR-Ansatz 0,58 1,06 (1,73)
AirSense™ 10 0, 86 1,45 (5,04)
prisma25ST 0,24 1,07 (2,68)
iBreeze 20A 1,25 0,82 (1,85)

Druckstabilitit des ILR- und des MPR-Ansatzes liegt. Bei natiirlicher Atmung ist die
Regelgiite bei allen Gerédten deutlich schlechter — vor allem dann, wenn die Testlunge das
doppelte Atemzugvolumen einatmet. Das iBreeze 20A hat bei natiirlicher Atmung von
den drei existierenden Geréten am besten abgeschnitten — liegt im normativen Test jedoch
auBerhalb der Spezifikation von < 0,5hPa bzw. < 1,0hPa. Das AirSense™ 10 erfiillt
die normativen Anforderungen bei 4 hPa nicht und schneidet bei natirlicher Atmung
mit doppeltem Atemzugvolumen am schlechtesten ab. Insgesamt zeigen die entwickelten
Regelungsanséitze deutliche Verbesserungen in den Druckabweichungen. Das Potential fiir
patienten-individuelle Regelungskonzepten kann damit gezeigt werden.

7.3 Praktische Untersuchung am Patienten

7.3.1 Aufbau der Testumgebung

Fiir den Test der Regelungskonzepte am Patienten werden drei freiwillige Probanden
gesucht. Zwei Entwicklungsingenieure der Fa. HOFFRICHTER und eine Person aus dem
niaheren Freundeskreis haben sich dazu bereiterkldrt, an dem Therapiegerat zu amten.
Es wird darauf hingewiesen, dass der Softwarestand ein reiner Entwicklungsstand ist
— normative Messungen und Dokumente zur offiziellen Freigabe werden nicht erstellt.
Weiterhin sind keinerlei Antrige bei der zustédndigen Behorde gestellt, wodurch das Gerét
mit diesem Softwarestand aufgrund der fehlenden Zulassung und Hilfsmittelnummer an
keinem Patient mit diagnostizierten OSAS betrieben werden darf. Der Test an den drei
Probanden beruht auf Freiwilligkeit mit deren Einverstandnis. Das Gerat wird mit einem
Therapieschlauch und einer Atemmaske mit den Probanden verbunden.
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Um den Druck in der Maske direkt zu messen, besitzen die meisten Atemtherapiemasken
einen Druckabgriff. Mit einem zusétzlichen Messgerit kann der Druck aufgezeichnet und
spater zur Auswertung herangezogen werden. Fir diesen Testaufbau wird ein zweiter
Drucksensor auf dem vorhandenen Geréat installiert und die Werte iiber das bestehende
Kommunikationsprotokoll direkt ausgelesen. Eine zusétzliche Schnittstelle sendet alle
bendtigten Daten iiber RS-232 an einen PC. Ein Aufzeichnungstool kann diese Daten
grafisch darstellen und zur spateren Weiterverarbeitung als Textdatei abspeichern. Auch
diese werden dann in MATLARB eingelesen und ausgewertet. Die Probanden sollen, wahrend
der Test lauft, ruhig und entspannt atmen. Nach wenigen Atemziigen, in denen Leckage
und Patientenfluss vom Gerét erlernt und angepasst werden, werden die Lungenparameter
des Probanden iiber die Delta-Methode geschétzt und das Regelungskonzept entsprechend
aktualisiert. Zur Auswertung stehen verschiedene, vom Gerat gemessene und berechnete
KenngréBen zur Verfiigung. Es soll dhnlich zu der bisherigen Auswertung auch das Atem-
zugvolumen und die Periodendauer dargestellt werden. Der Verlauf des Maskendruckes
iiber drei Perioden und der Verlauf der Druckdifferenz iiber 19 Atemaziige, welche durch
das externe Druckmessgeréit gemessen wird, sind ebenfalls zu sehen.

7.3.2 Regelungsergebnisse

Bild 7.17 zeigt die Ergebnisse beim ersten Probanden bei Verwendung der modellpradiktiven
Regelung. Im 15. Atemzug hat sich das Atemzugvolumen auf tiber 1000 ml verdoppelt.
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Bild 7.17: MPR-Test Proband 1: links — Verlauf des Maskendruckes p,,,, mittig — Verlauf der
Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vjzyv und der Periodendauer
T

Durch den damit verbundenen gréfleren Flussanstieg, erhoht sich die Regelabweichung
in der Maske deutlich. In den nachfolgenden Atemziigen bleibt das Atemzugvolumen
auf iiber 1000 ml, jedoch verringert sich der Anstieg zu Beginn der Inspiration. Folglich
reduziert sich die Regelabweichung in der Maske. Mit Beriicksichtigung der geschétzten
Atemanstrengung reduziert sich die Druckabweichung in der Maske von anfanglich 0, 88
hPa auf durchschnittlich 0,41 hPa bei gleichbleibenden Atemzugvolumen. Mit Erh6hung
des Atemzugvolumens auf das Doppelte erhoht sich die Regelabweichung auf maximal
1,72 hPa, welche in den darauffolgenden Atemziigen wieder gesenkt wird. Die Verringerung
der Druckabweichung kann mit der Anpassung des Storgroenbeobachters aufgrund des
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grofferen Fehlers oder durch Verdnderung der Lungeneigenschaften begriindet werden. Die
identifizierten Werte fiir Atemwegswiderstand und Lungencompliance dhneln den eines
Erwachsenen (vgl. Abschnitt 7.2.1).

Die Ergebnisse fiir Proband 2 und 3 sind in den Bilder 7.18 und 7.19 dargestellt.
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Bild 7.18: MPR-Test Proband 2: links — Verlauf des Maskendruckes p,,,, mittig — Verlauf der
Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vzyv und der Periodendauer
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Bild 7.19: MPR-Test Proband 3: links — Verlauf des Maskendruckes p,,,, mittig — Verlauf der
Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vjzyv und der Periodendauer
T,

Proband 2 hat im Ruhezustand ein Atemzugvolumen zwischen 300 und 400 ml. Durch
Anpassung der Regelung an den Probanden und dessen Atemanstrengungen, kann die
Druckabweichung von anfénglich 1,25 hPa auf durchschnittlich 0,44 hPa gesenkt werden.
Im 15. Atemzug wird der Proband aufgefordert, seine Atembemiihungen zu erhéhen, um
ein hoheres Atemzugvolumen zu erzielen. Das Atemzugvolumen erhoht sich so auf ca.
800 ml. Mit steigender Atembemiihung verlangert sich auch die Atemperiode um fast 1,5s.
Durch den plotzlichen Anstieg der Atembemiihungen erhoht sich auch die Regelabweichung
in der Maske auf 1,62hPa, welche in weiteren Atemziigen auf 0,84 hPa gesenkt wird.
Die ermittelten Werte fiir Atemwegswiderstand und Lungencompliance entsprechen den
Normwerten eines Erwachsenen.
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Die Ergebnisse bei Proband 3 sind etwas schlechter. Das hingt mit den groferen Schwan-
kungen im Atemzugvolumen und der Periodendauer zusammen. Auch der geschéatzte
Atemwegswiderstand liegt mit 0,27 Pa/ml/s fast 50% unterhalb der Vorgabe fiir einen
Erwachsenen am ASL 5000. Trotzdem kann die Regelabweichung von 1,48 hPa auf durch-
schnittlich 0,69 hPa durch Beriicksichtigung der geschiatzten Atemanstrengungen gesenkt
werden. Durch eine groflere Atemanstrengung erhoht sich das Atemzugvolumen im 15.
Atemzug auf iiber 1000 ml, wodurch der Regelfehler auf durchschnittlich 1,40 hPa ansteigt.

Im zweiten Testdurchlauf wird die ILR als Regelungskonzept verwendet. Alle Probanden
sollen moglichst gleichméafig und &hnlich zum ersten Test atmen. Es ist moglich, die
berechneten Atemzugvoluminas und die Periodendauern zum Vergleich hinzuzuziehen.
Wird die ILR fiir Proband 1 in Bild 7.20 bei + = 1 aktiviert, kann der Fehler in der
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Bild 7.20: ILR-Test Proband 1: links — Verlauf des Maskendruckes p,,, mittig — Verlauf der
Druckdifferenz Apy,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vazy und der Periodendauer
T

p

Maske deutlich reduziert werden. Sind es zu Anfang 1,74 hPa, betrigt die Regelabweichung
dann im Mittel 0,62 hPa bei gleichbleibendem Atemzugvolumen. Eine Verringerung der
Regelabweichung auf unter 1,00 hPa erfolgt bereits nach einer Lernphase. In weiteren
Verlauf kann die Regelabweichung noch weiter reduziert werden. Das ist vor allem abhéangig
vom Atemzugvolumen und der Periodendauer. Je gleichméafiger diese Werte sind, desto
besser kann die ILR lernen. Es ist im Verlauf (vgl. Bild 7.20 rechts) der Periodendauer
zu erkennen, dass zwischen zwei aufeinanderfolgenden Atemziigen grofiere Unterschiede
bestehen, die den Erfolg der ILR mindern. Die grofiten Abweichungen entstehen immer
noch zu Beginn der Inspiration, wenn der Systemfluss schlagartig ansteigt und der Mo-
tor daraufhin beschleunigt, um den Druck zu halten. Aufgrund der bereits erwdhnten
druckschlauchlosen Messung und den damit verbundenen moglichen Fehlereinfliissen, wird
die Regelgiite vermindert. Im 14. Atemzug wird die Atemanstrengung erhoht, sodass
ein Atemzugvolumen von iiber 1000 ml resultiert — es hat sich damit im Vergleich zum
Normalzustand mehr als verdoppelt. Die Regelabweichung steigt auf iiber 2,30 hPa, kann
aber durch den Lerneffekt der ILR bei gleichbleibend hohem Atemzugvolumen in den
nachfolgenden Atemziigen gesenkt werden. Fiir die letzten vier Atemziige betragt die
durchschnittliche Regelabweichung nur noch 1,24 hPa. Im direkten Vergleich zur MPR
ist die Regelgiite der ILR etwas schlechter. Eine Anpassung der Reglerparameter durch
Verlagerung der Pole kann hier Abhilfe schaffen, sodass bereits im Vorfeld eine héhere Reg-
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lerdynamik erreicht wird. Im Vergleich zum Test mit der MPR fiir Proband 2 betragt das
Ruheatemzugvolumen ebenfalls zwischen 300 und 400 ml. Die anfingliche Regelabweichung
von 1,05 hPa kann auf durchschnittlich 0,65 hPa durch die Aktivierung der ILR gesenkt
werden (vgl. Bild 7.21). Die Erhohung der Atemanstrengung fithrt zu einer Erhohung der
Atemperiode und des Atemzugvolumens auf iiber 1800 ml. Nach wenigen Atemziigen kann
die ILR die Regelabweichung von 2,42 hPa auf 1,11 hPa senken.

Die Atemanstrengungen des dritten Probanden schwanken in gréfleren Bereichen, sodass
der Lerneffekt der ILR gemindert wird. Dies ist in Bild 7.22 rechts erkennbar. Es sind
daher deutlich hohere Druckabweichungen in der Maske messbar. Im Mittel kann die
Druckabweichung lediglich von 1,47 hPa auf 1,04 hPa und bei erhohter Atemanstrengung
auf 1,75 hPa gesenkt werden. Auch unter erschwerten Bedingungen funktioniert die Re-
gelung. Ursache fiir die grofleren Abweichungen kann auf eine fehlerhafte Identifikation
zuriickgefiihrt werden.
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Bild 7.21: ILR-Test Proband 2: links — Verlauf des Maskendruckes p,,, mittig — Verlauf der
Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vzyv und der Periodendauer
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Bild 7.22: ILR-Test Proband 3: links — Verlauf des Maskendruckes p,,, mittig — Verlauf der
Druckdifferenz Ap,,, rechts - Verlauf des Atemzugvolumens Vzyv und der Periodendauer
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7.4 Vergleich der Regelungskonzepte anhand der
Messergebnisse

Vor einigen Jahren waren géngige CPAP-Geréte noch nicht druckgeregelt. Dadurch wird
von Beginn an ein héherer Therapiedruck appliziert, um eine Apnoe zu verhindern. Die
Druckabweichung in der Maske ist wahrend der Inspiration teilweise so niedrig, dass sich
die Atemwege wieder verschlielen. Die hier gezeigten Regelungsansitze eignen sich fiir die
Regelung des Maskendruckes. Wird der Druck in der Maske durch sinusférmige Atemmuster,
wie es in der Priifmethode verlangt wird, gestort, werden die Grenzen der Prifmethode
14-4 03/2007 MDS-Hi und auch die Grenze des VdK-Fachverbands Schlafapnoe eingehalten
(s. Anhang B.2 und Anhang B.3). Auch bei natiirlichen Atemmustern erreichen die MPR
und die ILR gute Regelungsergebnisse. Bei den Tests an freiwillige Probanden betragt
die Druckdifferenz in der Maske unter 1,00 hPa, ohne die Abweichungen bei doppeltem
Atemzugvolumen zu beriicksichtigen.

Im direkten Vergleich zwischen MPR und ILR ist die ILR aufgrund der besseren Ergebnisse
sowohl bei natiirlichen, als auch bei sinusférmige Atemmustern zu bevorzugen. Die MPR,
wiirde dann in Frage kommen, wenn die Atemanstrengung und die Atemfrequenz zu sehr
schwanken, sodass der Lernvorgang nicht die gewiinschten Ergebnisse erzielen kann. Dieser
Effekt wird bei Proband 3 (vgl. Bild 7.19 und 7.22) sichtbar. Hier kann die MPR die
bessere Regelgtite erreichen.
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Kapitel 8

Zusammenfassung und Ausblick

Die Modellierung des Atemtherapiesystems als Basis fiir modellbasierte und patienten-
individuelle Regelungskonzepte ergibt Sinn. Das entwickelte Modell kann die Wechsel-
wirkungen zwischen der gerateseitigen Druckerzeugung und dem Einfluss des Patienten
bzw. seiner Atemanstrengung beschreiben. Eine weitere Moglichkeit zur Verwendung des
entwickelten Modells bietet die kiinstlichen Beatmung mit und ohne Spontanatmungs-
bemiihungen des Patienten, da der Aufbau mit Schlauch und Maske identisch sein kann.
Fir die Schatzung der fiir die Regelung benotigten Systemzustdnde wird ein Beobachter
entworfen. Das vorgestellte Verfahren ist in der Lage, den Druck innerhalb der Lunge,
der mit dem intrapulmonalen Druck vergleichbar ist, zu schitzen. Uber das vorgestellte
Identifikationsverfahren, bei dem die Lungencompliance und der Atemwegswiderstand
bestimmt und der Beobachter parametriert wird, kann anschliefend der Verlauf des intra-
pulmonalen Druckes vom Beobachter mit dem des ASL 5000 verglichen werden. Entspricht
die Modellgiite den Anforderungen, kann dieses Verfahren zur Schéitzung des intrapulmo-
nalen Druckes fiir weitere Zwecke und diagnostische Verfahren verwendet werden. Eine
Verbesserung der vorhandenen Therapiemoglichkeiten oder die Entwicklung neuartiger
Therapieansétze ist dann denkbar. Die Moglichkeit, die Atemanstrengung des Patienten
im gleichen Augenblick zu schatzen, eroffnet weitere Diagnosemoglichkeiten. So kann zum
Beispiel in der Entwohnungsphase von der Langzeitbeatmung der Fortschritt zur Stérkung
der Atembemiihungen beobachtet, analysiert und ggf. die Therapie angepasst werden.
Weiterhin ist es moglich, weitere Geréte zu entwickeln, um die Atemanstrengungen zu
trainieren — eine heimische Anwendung ist hier denkbar.

Durch die genauere Untersuchung des vorhandenen Atemtherapieprozesses kann die Wir-
kungskette der Druckerzeugung genauer analysiert werden. Die verschiedenen Bestandteile
— auf der einen Seite der Gleichstrommotor — auf der anderen Seite das Gebldse und
das Schlauchsystem — motivieren zum Einsatz einer kaskadierten Regelungsstruktur. Die
Aufteilung in insgesamt vier Regelkreise (Stromregelung, Drehzahlregelung, Massenflussre-
gelung, Druckregelung) vereinfacht nicht nur die Entwicklung und Umsetzung der Regelung,
sondern schafft gleichzeitig die Moglichkeit, verschiedene Begrenzungen einzuhalten. So
kann zum Beispiel eine Verteilung der verfiigharen Leistung auf mehrere Verbraucher
durch die Stromregelung erreicht werden. Ein Ausfall des Gerates aufgrund zu hoher
Leistungsaufnahme des Motors kann vermindert werden.
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Auf Grundlage des pneumatischen Modells und der geschatzten Groflen fiir intralpulmona-
len Druck und Atemanstrengung werden zwei patienten-individuelle Regelungskonzepte
vorgestellt. Auf der einen Seite kann die MPR den Verlauf der Ausgangsgrofie durch
Beriicksichtigung der geschéitzten Atemanstrengung genauer pradizieren und somit direkt
den StellgroBendnderungsvektor beeinflussen. Auf der anderen Seite kann die ILR die
Fithrungsgrofle korrigieren, um den entstehenden Regelfehler zu kompensieren. Beide
patienten-individuellen Regelungskonzepte passen sich durch die Identifikationsmethode
an den Patienten und an die Bediirfnisse an. Auch bei deutlich erh6hten Atembemiihungen
kann die Regelabweichung reduziert werden. Im direkten Vergleich erreichen MPR und ILR
beim normativen Test nach Priifmethode 14-4-3/2007 MDS-Hi eine dhnliche Regelqualitét.
Bei 4 hPa Therapiedruck kénnen beide Ansétze die Regelabweichung durchschnittlich
auf 0,40 (MPR) bzw. 0,30hPa (ILR) reduzieren und liegen damit unter den geforderten
0,50 hPa. Wird die Tabelle 1.4 aus Abschnitt 1.2 aufgegriffen und die mittlere Regelabwei-
chungen fiir die MPR und die ILR eingetragen, zeigt sich, dass die Regelabweichungen im
Vergleich um mindestens 7, 5% zum Weinmann SOMNOcomfort gesenkt werden kann. Die

Tabelle 8.1: Dynamische Druckstabilitit verschiedener CPAP-Geréte im Vergleich zu den
entwickelten Regelungskonzepten bei 4 hPa

Hersteller Gerét Dynamische Druckstabilitat
Ap in hPa

HOFFRICHTER LAVI ILC 0,30

HOFFRICHTER LAVI MPR 0,40

Weinmann SOMNOcomfort 0,43

RESMED minni MAX nCPAP 0,50

HEINEN + LOWENSTEIN  Somnia 0,54

ausfiihrlichen Tests am ASL 5000 Lungensimulator und die Untersuchungen an drei frei-
willigen Probanden zeigen, dass die Regelungsansatze auch fiir unterschiedliche Patienten
mit unterschiedlichen Atemanstrengungen und variierenden Atemfrequenzen geeignet sind.
Unter normalen Bedingungen konnen zudem gute Regelungsergebnisse erreicht werden.
Der Vergleich zwischen MPR und ILR zeigt, dass die ILR leicht bessere Ergebnisse als
die MPR erzielt. Eine Steigerung der Dynamik kénnte hier Abhilfe schaffen. Beide Rege-
lungskonzepte sind fiir die Anwendung in Atemtherapiegerdten zur Behandlung des OSAS
geeignet. Weitere und umfangreichere Untersuchungen an Patienten sind fiir eine spatere
Implementierung im Seriengerét oder als Neuentwicklung notwendig. Gegebenenfalls muss
eine Anpassung oder Erweiterung des pneumatischen Modells erfolgen, um geforderte
Genauigkeiten einzuhalten.
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Ahnlichkeitsanalyse der geschitzten Atemanstrengung Beide Regelungskonzepte
basieren auf einem Modell, welches mit dem geschétzten Wert der Identifikationsmetho-
de parametriert wird. Als Voraussetzung fiir diese Methode ist die Gleichmafigkeit der
Atemanstrengung von zwei aufeinanderfolgenden Atemziigen zu nennen. Je mehr die
Atemanstrengungen variieren, desto grofer wiirde der Fehler durch die Subtraktion der
Messwertverldufe sein. Es gibt Methoden zur Ahnlichkeitsanalyse zwischen zwei Signalen.
Eine davon ist die in der Signalverarbeitung eingesetzte Kreuzkorrelation. Mit dieser Me-
thode kann analysiert werden, ob beide Verldufe der mit Standardparametern geschatzten
Atemanstrengung identisch sind. Ist das nicht der Fall, kann der Identifikationsvorgang zu
einem spateren Zeitpunkt wiederholt werden.

Performancegewinn durch Zwei-Controller-Konzept Die Berechnung der MPR
oder auch die Parametersuche benotigen sehr viel Rechenkapazitét. Fir die jetzige Umsetz-
barkeit werden die Algorithmen so einfach wie moglich gehalten, um die Echtzeitfahigkeit
der Regelung und damit der Therapie zu gewéhrleisten. Werden komplexere Algorithmen
oder grofere Pradiktions- oder Stellhorizonte verwendet, die dann zu einer besseren Regel-
giite fithren kénnen, wird mehr Rechenleistung und Speicherkapazitéit bendtigt. Das Gerat,
auf welchem die vorgestellten Regelungskonzepte implementiert werden, bietet neben dem
Mikrocontroller zur Therapiesteuerung noch ein sogenanntes CoM-Modul (Computer-on-
Module) mit Prozessor, Speicher und Peripherie. Das CoM-Modul iibernimmt die Aufgabe
der Bedieneinheit. Intensivere Rechenaufgaben konnten hierher ausgelagert werden, da
deutlich mehr Rechenkapazitat als auf dem Mikrocontroller vorhanden ist. Auch die Berech-
nung der Beobachterriickfithrung tiber das Riccati-Losungsverfahren als Alternative zum
rekursiven Kalman Filter konnte hierher ausgelagert werden. Der Berechnungsaufwand
zur Schitzung des Lungendruckes und der Atemanstrengung kann dann reduziert werden,
da die Berechnungsvorschrift des Beobachters nicht so rechenintensiv wie die vom Kalman
Filter in rekursiver Form ist.

Patienten-individuelles Regelungskonzept III: Kombination der iterativ ler-
nenden mit der modellpriadiktiven Regelung In dieser Arbeit werden zwei pati-
enten-individuelle Regelungskonzepte verfolgt. Anhand der unterschiedlichen Tests an
Lungensimulator und Proband werden die Vor- und Nachteile herausgestellt. Wahrend die
MPR auf die geschatzte Atemanstrengung im gleichen Abtastschritt reagieren kann, wird
bei der ILR der korrigierte Referenzvektor tiber eine Periode vorgegeben. Im Gegenzug
kann die ILR den Einfluss beliebiger Stéramplituden erlernen, wéihrend die MPR durch
die Dynamik des Regelgesetzes begrenzt ist. Eine Kombination von ILR und MPR kénnte
die Nachteile eliminieren und bessere Ergebnisse erzielen.
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Anhang A

Parameter und Kenngrofien

A.1 Motorparameter

Elektrische Parameter und Motorparameter bei 25 °C Umgebungstemperatur

Kenngrofe Wert Beschreibung

R, 0,6 Q2 Ankerwiderstand

Ky 5,25 mNm/A Motordrehmomentkonstante
K. 0,55mV/U/min  Motor EMK

L, 0,6 mH Ankerinduktivitét

Ky 6,8 mNm/W Motorkonstante

Jm 1,8 107"Kg m?  Triagheitsmoment

K, —sNm Reibungskonstante

tmech 3,9ms mechanische Zeitkonstante (ohne Geblése)
telektr 1,0ms elektrische Zeitkonstante
Riherm 12 °C/W thermischer Widerstand
R > 1 M) Isolationswiderstand
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A.2 Ventilatorparameter

Dynamische Parameter bei 24 V und 25 °C Umgebungstemperatur

Kenngrofle Wert Beschreibung

1 200 mA Ankerstrom

n 43418 U /min Drehzahl keine Last
P 4,8 W elektrische Eingangsleistung

la 2,83 mA Ankerstrom

M 13,8 mNm Drehmoment

n 40551 U/min Drehzahl Spitzeneffizi
Pekir 67,9 W elektrische Eingangsleistung pitzenetizienz
Pecn 58,6 W mechanische Ausgangsleistung

n 86 % Wirkungsgrad

1 40 A Ankerstrom

M 210, 1mNm Drehmoment Stillstand
Pekir 960 W elektrische Eingangsleistung

A.2 Ventilatorparameter

Kenngrofie Wert Beschreibung

KVentilator 0,01002 m? Geblisekonstante

E1yen 0,000209 1/Kgm Parameter Anlagenkennline
koyent 0,069388 1/ms Parameter Anlagenkennline




Anhang B

Messergebnisse ASL 5000 Breathing
Simulator

B.1 Testaufbau

Laptop zur Steuerung und Auswertung des ASL 5000

i 4—Testgerat

ASL 5000 Breathing Simulator

Bild B.1: Experimenteller Aufbau mit dem ASL 5000 Breathing Simulator
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B.2 Ergebnisse bei sinusformiger Atmung mit MPR-

Ansatz

Patient Therapiedruck [hPa]  mittlere Druckabweichung

[hPa]

4 0,47

COPD 10 0, 60

15 0,55

4 0,33

Erwachsener 10 0,60

15 0,45

4 0,40

Jugendlicher 10 0,59

15 0, 60

B.3 Ergebnisse bei sinusformiger Atmung mit ILR-

Ansatz

Patient Therapiedruck [hPa]  mittlere Druckabweichung

[hPal

4 0,37

COPD 10 0,51

15 0,33

1 0,27

Erwachsener 10 0,95

15 0,37

4 0,27

Jugendlicher 10 0,67

15 0,35
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B.4 Ergebnisse bei natiirlicher Atmung mit MPR-
Ansatz
In Bild B.2 sind die Druckabweichungen tiber alle 27 Szenarien fiir die MPR dargestellt.

Fiir eine Frequenz und ein Therapiedruck sind die Verlaufe fiir einen Erwachsenen, einen
Jugendlichen und einen COPD-Patienten in einem Teilbild zusammengefasst.

Pm = 4hPa pm = 10hPa Pm = 15hPa
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Bild B.2: Ergebnisse bei natiirlicher Atmung mit MPR-Ansatz: Verlauf der Druckabwei-
chung Ap,, iiber 19 Atemziige, = Erwachsener, =— Jugendlicher, — COPD
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B.5 Ergebnisse bei natiirlicher Atmung mit ILR-
Ansatz
In Bild B.3 sind die Druckabweichungen iiber alle 27 Szenarien fiir die ILR dargestellt.

Fiir eine Frequenz und ein Therapiedruck sind die Verlaufe fiir einen Erwachsenen, einen
Jugendlichen und einen COPD-Patienten in einem Teilbild zusammengefasst.
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Bild B.3: Ergebnisse bei natiirlicher Atmung mit ILR-Ansatz: Verlauf der Druckabweichung
Apy, iiber 19 Atemziige, = Erwachsener, = Jugendlicher, = COPD



Anhang C

Matlabcode der
patientenindividuellen Regelungen

C.1 Codebeispiel der modellpradiktiven Regelung in
Matlab

VS i i

%

% Dateinname: Design  MPR

% Initialisiert das pneumatische Modell und entwirft die Matrizen
% fur die modellpradiktive Regelung

%

% Autor: Mathias Scheel

% letzte Aktualisierung: 14.02.2020
%
RIS

%% Parameter der pneumatischen Modells

T_0 = 273.15; % Nullpunkt Temperatur in °C

T_u = 25; % Umgebungstemperatur in °C

T_1 = 37; % Temperatur der Luft in der Lunge in °C

R_s = 287.102; % Gaskonstante Luft J/kgK

V_Box = 48e-6; % Volumen Box m?

V__Schlauch = 684e-6; % Volumen Schlauch in m?

roh = 1.2¥1e-6; % Luftdichte in kg/cm?

V_1 0 = 3000e-6; % Volumen in der Lunge (== FRC) in m?

p_u = 101325; % Umgebungsdruck in Pa

p_m_0 = p_u+600; % Arbeitspunkt des Therapiedruckes in Pa

p_1 0 =p_u+600; % Druck in der Lunge im stationdren Zustand
V_musk_0 = 0; % Volumen durch Atembewegung um stationiren Zustand
d_Vmusk_ 0 = 0; % Volumenanderung durch Atembewegung um stationiaren Zustand
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% Parameter Leckageflussberechung {iber quadratische Gleichung
% m’_out =-k_1 + sqrt(k_2 +p_m*k 3) in kg/s

k_1 = 1.968e-4;

k 2 = 3.861e-8;

k_3 = 5.736e-10;

% Parameter der Lunge (Erwachsener)
R_1=0.588; % Atemwegswiderstand Pa/ml/s
C_1=0.51; % Lungencomliance ml/Pa

% Initialisierung des Zustandsraummodells
% p_m und p_1in Pa
% m’_in und die sich ergebenen m’_out und m’_p in kg/s

K_pneu = R_s*(T_0+T_u)/(V_Box+V_ Schlauch);

k_out =kK_3/(2*sqrt(k_2+(p_m_0-p_u)*k_3));

K _1=roh*R_s*(T_0+T 1)/R_1I;

V_Lunge = V_1 0+(p_1 0-p_u)*C_1*1e-6+V_musk_ 0+p_1 0*C_1*1le-6;

pl_1 =K 1/ V_Lunge; %(pm-pm_0)

pl 2 a=-K I*p m 0*2*C_1*le-6;

pl 2 b=- (K I*V_Lunge-K 1*p 1 0*2*C_1*le-6);

pl 2 c¢=-(d_Vmusk 0*V_Lunge-p_ 1 0*d_Vmusk 0*2*C_1*le-6);
pl 2= (pl 2 a+pl 2 b+pl 2 ¢)/(V_Lunge 2); % (p lp 1 0)
plL3=-1/V_Lunge *p_1 0; % (d_Vmusk-dV_musk_0)

A = [[K_pneu*(k_out+roh/R_1) K_pneu*roh/R_1; % p_m
plL 1pl 2];%p 1

[K_pneu ; 0];
0J;

[1
0;

WoaQw
ol

[0;-1/V_Lunge *p_1 0]; % Vmusk’

%% Parameter der Regelung

tabtast = 0.005; % Abtastzeit

m = 1; % Anzahl der Eingénge

r = 1; % Anzahl der Ausgénge

n = 3; % Anzahl der Systemzustande = Ordnung des Systems
n_c = 100; % Stellhorizont

n_p = 300; % Pradiktionshorizont

alpha = 1*eye(r*n_p,r*n_p); % Gewichtung Regelfehler

R_I = 2e7*eye(m*n_c,m*n_c); % Gewichtung Eingangsgrofie
Q_I = 1*eye(r*n_p,r*n_p); % Gewichtung

I_I = eye(n); % Einheitsmatrix

I = eye(n-1); % Einheitsmatrix

% I-Erweiterung

% fiir Systemeingang

System_ konti = ss(A,B,C,D);
System__diskret = ¢2d(System__konti,tabtast);
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% fir Storeingang
System_ konti_d = ss(A,B_d,C,D);
System__diskret_ d = c¢2d(System_ konti_ d,tabtast);

[A,B,C,D] = ssdata(System__diskret); % Bezeichnung so damit identisch mit Reglerentwurf, oh-
ne Hinweis auf diskret

[ ,B_d,, ] = ssdata(System_ diskret_d); % Bezeichnung so damit identisch mit Reglerentwurf, ohne
Hinweis auf diskret

A_T = [A zeros(size(A,1),size(1,1));

-C*0.005 1 |;
B_I=[B;0];
C_I=I[C0;

B d I=[B d;0

C e=[001];

F—I - Ha

fori=1mn_p

F I=[F I;C I*A_I"i|;
end

G_I=1[;

G I=C I*B I

temp = A_I+1 I;
G_I=[G_I; C_TI*temp*B_IJ;
fori = 2mn_p-1

temp = A I"i+temp;
G_I=[G_I; C_TI*temp*B_IJ;

end
HI=[;
H I(:1) =G_J;

fori=2mn c
H_I(i:end,i) = H_I(i-1:end-1,i-1);
end

Z 1=C_I*B_d_I;

temp = A_I+1 T;

Z 1=17_1;C_T*temp*B_d_I;
fori=2m_p-1

temp = A_ I"i+temp;

Z 1=[Z_1;C_TI*temp*B_d_IJ;
end

% fiir Ausgangsgleichung e_ d(k)

F_e=[};

fori=1m_p

F e=[F e;C_e*A TI°i;
end

G e=C ¢e*B I;
temp = A_I+I_1I;
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G_e=[G_e; C_e*temp*B_I];
fori=2m_p-1

temp = A_ I"i+temp;

G_e =[G_e; C_e*temp*B_I];
end

H_e=];

H_e(:;,1) = G_g

fori=2mn ¢

H_e(i:end,i) = H_e(i-1:end-1,i-1);
end

Z_e=C_e*B_d_I;

temp = A_I+1_T;

Z_e=[Z_e; C_e*temp*B_d_IJ;
fori =2m_p-1

temp = A I"i+temp;
Z_e=][Z_e;C_e*temp*B_d_IJ;
end

% Entwurf Reglerparameter

K_ strich = [1 zeros(m*n_c-1,1)’]*(H_T*Q_I*H_ I+R_I+H_e*alpha*H_e)~(-1);
K R =K_strich*H_I'*Q_T;

K_x = K_strich*(H_I'*Q_TI*F_1I + H_e’*alpha*F_e);

K u=K_ strich*(H I'*Q_TI*G_I+ H_e*alpha*G_e);

K_z = K_strich*(H_TI'*Q_I*Z_I + H_e*alpha*Z_e);

%% Kalman Filter

R_k = 1165; % Kovarianzfaktor des Messrauschen bei 10 hPa gemessen
n_dm_in = 5.1e-6; % Rauschen des Systemmassenflusses in kg/s (== ca. 5 ml/s)
lambda = 1; % 0,1;1;10

qll = (B(1)/A(1,1))"2*n_dm_in"2;
q22 = (B(2)/A(2,2))"2*n_dm_in"2;
ql2 = abs(B(1)*n_dm_in*B(2)*n_dm_ in);
q21 = abs(B(2)*n_dm_in*B(1)*n_dm_in);

% Kovarianzmatrix des Prozessrauschens
Q_k=1[qll q1200;

q21 q22 0 0;

0 0 lambda*1e-9 0;

0 0 0 lambda*1e-9 |;

C.2 Codebeispiel der iterativ lernenden Regelung in
Matlab

P i i
%

% Dateinname: Design_ ILR
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% Initialisiert das pneumatische Modell und berechnet die Reglerriickfiihrung
% und die Lernmatrix fiir die iterative lernende Regelung

%

% Autor: Mathias Scheel

%

% letzte Aktualisierung: 14.02.2020

%

% HHHHHHAHHHHHHHHHHHHHHHHHHHHHHHHHHHHHHH A H S

%% Parameter der pneumatischen Modells

T_0 = 273.15; % Nullpunkt Temperatur in °C

T_u = 25; % Umgebungstemperatur in °C

T_1 = 37; % Temperatur der Luft in der Lunge in °C

R_s = 287.102; % Gaskonstante Luft J/kgK

V_ Box = 48e-6; % Volumen Box m?

V__Schlauch = 684e-6; % Volumen Schlauch in m?

roh = 1.2¥1e-6; % Luftdichte in kg/cm?

V_1 0 = 3000e-6; % Volumen in der Lunge (== FRC) in m?

p_u = 101325; % Umgebungsdruck in Pa

p_m_0 = p_u+600; % Arbeitspunkt des Therapiedruckes in Pa

p_1 0 = p_u+600; % Druck in der Lunge im stationdren Zustand
V_musk_0 = 0; % Volumen durch Atembewegung um stationidren Zustand
d_Vmusk_ 0 = 0; % Volumeninderung durch Atembewegung um stationiren Zustand

% Parameter Leckageflussberechung iiber quadratische Gleichung
% m’_out =-k_ 1+ sqrt(k_2 +p_ m*k 3) in kg/s

k 1 =1.968e-4;

k2 = 3.861e-8;

k_3 = 5.736e-10;

% Parameter der Lunge (Erwachsener)
R_1=0.588; % Atemwegswiderstand Pa/ml/s
C_1=0.51; % Lungencomliance ml/Pa

% Initialisierung des Zustandsraummodells
% p_m und p_1lin Pa
% m’ _in und die sich ergebenen m’ out und m’_p in kg/s

K_pneu =R_s*(T_0+T u)/(V_Box+V_ Schlauch);

k_out = k_3/(2*sqrt(k_2+(p_m_0-p_u)*k_3));
K_1=roh*R_s*(T_0+T_1)/R_];

V_Lunge =V_1 0+(p_1 0-p_u)*C_1*1le-64+V_musk 0+p_1 0*C_I1*1le-6;

pl_1 =K 1/ V_Lunge; %(pm-pm_0)

pl_ 2 a=-K I*p_m_0*2*C_1*1e-6;

pl_2 b =- (K_I*V_Lunge-K_I*p_1_ 0*2*C_1*le-6);

pl 2 ¢=-(d_Vmusk 0*V_Lunge-p_ 1 0*d_Vmusk 0*2*C_1*1le-6);
pl 2= (pl_2 a+pl 2 b+pl 2 ¢)/ (V_Lunge 2); % (p_lp 1 0)
pl 3=-1/V_Lunge *p_1 0; % (d_Vmusk-dV_musk_0)

A = [-K_pneu*(k_out+roh/R_1) K_pneu*roh/R_1; % p_m
pL_1pl 2]; % p_1
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[K__pneu ; 0];
[10];
0;

woaw
Il

a

[0; -1/ V_Lunge *p_1_0]; % Vmusk’

%% Parameter der Regelung

t_s = 0.005; % Abtastzeit

% I-Erweiterung

% fiir Systemeingang

System_ konti = ss(A,B,C,D);
System__diskret = ¢2d(System_ konti,t_s);

% fiir Storeingang
System_ konti_d = ss(A,B_d,C,D);

[A,B,C,D] = ssdata(System__ diskret); % Bezeichnung so damit identisch mit Reglerentwurf, oh-
ne Hinweis auf diskret

A_T = [A zeros(size(A,1),size(1,1)); -C*t_s 1];
B_I=[B; 0}
C I=I[CO0;

nst = zero(System_ diskret); % Nullstellen berechnen

pst = pole(System__diskret); % Pollstellen berechnen

Wunschpole = [pst(1)+0.003 pst(2) 0.997]; % Wunschpolynom vorgeben

[K_acker] = acker(A_I,B_I,Wunschpole); % Riickfithrung iiber Ackermann-Formel berechnen
K x =K_acker(l:end-1);

K_TI=K_acker(end);

V_Reg = 1/(C*(eye(2)-(A-B¥*K_x))"-1*B); % Vorfilter berechnen

% Dynamik des geschlossenen Regelkreises bestimmen
AT c=A_TB I*K xK I

B_I_c¢ = B_I*V_Reg+[0;0;t_s];

C I c=0C_I

% Inverse der Ubertragungsfunktion ist neue Lernmatrix
[n_lern,d_lern] = ss2tf(A_I ¢,B_1 ¢,C_1I ¢,0);
L_tf = tf(d_lern,n_lernt_s);

%% Kalman Filter

R_k = 1165; % Kovarianzfaktor des Messrauschen bei 10 hPa gemessen
n_dm_in = 5.1e-6; % Rauschen des Systemmassenflusses in kg/s (== ca. 5 ml/s)
lambda = 1; % 0,1;1;10

qll = (B(1)/A(1,1))"2*n_dm_in"2;
q22 = (B(2)/A(2,2))"2*n_dm_in"2;
ql2 = abs(B(1)*n_dm_ in*B(2)*n_dm_ in);
21 = abs(B(2)*n_dm_in*B(1)*n_dm_in);

% Kovarianzmatrix des Prozessrauschens

Q_k =[qll q12 0 0;
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q21 q22 0 0;
0 0 lambda*1e-9 0;
0 0 0 lambda*1e-9 |;
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Anhang D

Lineariserung der
Zustandsgleichungen

Die patienten-individuellen Regelungskonzepte sollen auf Grundlage eines Modells ent-
worfen werden. Um die lineare Regelungstheorie anzuwenden, werden die nichtlinearen
Differentialgleichungen aus Abschnitt 3.1

b = ot — by, — 222y, 4 E200L (D.1)
und
. pRTy pRST
b= RV, + ApiC + Vipusk) + R101p1pm "~ R(Viy + ApiCi 4 Vipus) + Rlclplpl
) (D.2)

- Vmus
(Viy + ApiC) + Viusk) + Clplpl :

linearisiert. Ziel dieser Arbeit ist die Einhaltung der geforderten Druckabweichung in der
Maske (vgl. Tabelle 1.3). Da der Leckagemassenfluss sich bei geringfiigiger Anderung des
Maskendruckes kaum andert, kann die Leckagemassenflussberechnung auf eine lineare
Funktion zuriickgefithrt werden. Als Methode zur Linearisierung wird die Tangentialebene
unter Zuhilfenahme der Taylor-Formel berechnet [99]. Die grundlegende Gleichung dafir

lautet: 5

. T1,Ta,. ..
A$:f<I10,I20,._.>—|— f( IaIQ ) (131—.7510)
1 w107x20T

(D.3)
Of (1, Lo, . .-
+ f<x1 2 ) (xQ_x20)+... .
8132 P, | ———
020 Azs

x1, und x5, sind die Arbeitspunkte. Es werden die partiellen Ableitungen nach den drei
Groflen 1 = iy, 2 = pm und x3 = p; gebildet.
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Die Linearisierung der Gleichung (D.1) ergibt:

Apm = pm (mino » Pmo s plo)

op p
+ .m (min - mino) + =
Orinin ing ;Pmg Pl Opm Ming ;Pmo Py
o
+ 5 P =D
o ( o)

mino »Pmg Plg
Apm = Pm (mino y Pmg plo)

+ kpneu (min - ming)

kpneukS
2\/k2 + (pmo - pu)k3

kpneup (p

(pm - pn’lo) - Rl

k'pneup

+ R] (pl _pl())'

(P — Pmg )

(D.4)

_pmo)
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Fiir die Linearisierung der Druckdnderung in der Lunge (s. Gl. (D.2)) werden die partiellen
Ableit‘ungen nach den vier verdnderlichen Groflen =1 = pn, T2 = pi, v3 = Vi und
T4 = V sk gebildet. Es folgt nun:

Apl - pl (pmo y Ply» Vmuskoa Vmusko)

op Ip

+871 o (Pm = Pm) 871 - (m=mo)

pm Pmg 7p10 7Vmusk0 7Vmusk0 pl Pmg 7P10 7Vmusk0 7Vmusk0

a .
+ avpl (Vmusk — vmusko)

musk Pmg 71710 7Vmusk0 7Vmusk0
0 .

+ avmuSk ) (Vmusk - Vmuskg)

Pmg,P1, 7‘/musk0 :Vmusko

Apl = pl(pmo » Plo Vmuskou Vmusko)

n RTip
Rl(vio + (plo - pu)cl + Vmusko + plocl)

(Pm — Pmo)

RsT‘lp(Cl + Cl)pmo

a 1{ V1 Py — Pu)Cnl muskg T PloU1 A .
Ri(V, + ( )C1 + Vinusko + 0)2(p Pu) D.5

B RTp[(V, + (P1y — Pu)C1 + Vinusk, + 21,C1) — 21, (C1 + C)]
Ri(Viy + (P1y — Pu)C1 + Vinusko + 21,C1)?

(; — plo)

Vmusko (‘/io + (plo - pu)cl + Vmusko + plocl) - plovmusko(cl + Cl)

_ (Vig + (P1y — Pu)Ci1 + Vinusky + P1,C1)2 (n =)

RsTppm,
- vmus - Vmus
Rl(‘/io + (plo - pu)ol + Vmusko + p1001)2< 5 k0>

RTppi,
+ 2
Ri(Viy + (p1y — Pu)C1 + Vinusko + 21,C1)

(Vmusk — Vmuskg)

D1y Vmuskg
‘/10 + (plo - pu)Cl + Vmusko + plocl)2

+ ( (Vmusk - Vmuskg)

pl() . .
- Vmus - Vmus
‘/10 + (plo - pu)cl + Vmusko + D1y Cl( 5 kO)

Der Arbeitspunkt wird nun wie folgt gewéhlt: Im stationdren Zustand (p,, = 0,p, = 0) ist
das System ausgeglichen und der Druck p,,, ist gleich dem Druck in der Lunge p;, und
somit der gewahlte Therapiedruck. Stationarer Zustand heifit zugleich, dass aktuell keine
Atemaktivitat des Patienten vorliegt und somit Viusk, = 0 bzw. Vmusko = 0 gilt.
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Damit ergibt sich:

. R,
Ap = 1P (Pm — Pmo)
Ri(Viy + (P, — Pu)C1 + Vinusko + 21,C1)
R
- lp (p1 = p1o) (D-6)

Ri(V, + (P — Pu)C1 + Vinuske + 21,C1)

_ P
‘/10 + (plo - pu)cl + Vmusko + PIOOI

Zur Vereinfachung der Schreibweise soll im Weiteren gelten:

Ariiy = iy — Min,
Apm = Pm — Pmy
Apr=p —py,
AV sk = Vinusk — Vinusko

(Vmusk - Vmusko>'

~~
oo
O oo
~— — ~— ~—
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Thesen

o Aus regelungstechnischer Sicht sind viele Gerédte ungeeignet, da sie die Solldriicke
nicht einhalten. Das fithrt zu einer unangenehmen Wahrnehmung fiir den Patienten
und auftretende Apnoen werden mitunter nicht verhindert.

o Um die Regelgiite zu verbessern, sollen patienten-individuelle Regelungskonzepte
entwickelt und umgesetzt werden. Dazu muss das Atemtherapiesystem modelliert
werden.

o Ist ein Modell des Patienten vorhanden, kann die Atemanstrengung des Patienten
durch einen Storgroflenbeobachter geschétzt werden. Der Einsatz eines Kalman
Filters hat sich fiir diese Aufgabe bewahrt.

o Eine modellpradiktive Regelung kann den Einfluss der Stérgrofie (Atmung des Pa-
tienten) bei der Berechnung der Stellgrofle berticksichtigen und so die Regelgiite
verbessern. Die Dynamik der Regelung kann tiber die Gewichtungsmatrizen beein-
flusst werden.

o Die iterativ lernende Regelung kann Druckabweichungen durch Lernen des Fehlers
iiber mehrere Atemziige reduzieren und sich an die Bedtrfnisse des Patienten, auch
bei erhohter Atemaktivitat, anpassen.

«  Unter normativen Testbedingungen (14-4 03/2007 MDS-Hi) werden die Anforderun-
gen an die Regelabweichung mit dem ermittelten Modell erfiillt. Die Anspriiche des
VdK-Fachverbandes Schlafapnoe konnten bis zum getesteten Therapiedruck ebenfalls
erfiillt werden.

e Die Untersuchung an realen Patienten zeigte eine deutliche Verbesserung der Regel-
giite. Dadurch kann moglicherweise der Patientenkomfort erhoht werden, wodurch
die Kosten zur Behandlung von Folgeerkrankungen reduziert werden.
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