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Kapitel 1

Einleitung

1.1 Der beatmungs-induzierte Lungenschaden

Die kiinstliche Beatmung ist ein etabliertes Verfahren zur Unterstiitzung der Lungen-
funktion unter verschiedenen klinischen Bedingungen [129]. Die Beatmung ist gleich-
zeitig aber auch eine zweischneidige therapeutische Intervention, denn sie ist lebens-
rettend und potentiell todlich zugleich. Thre Nebenwirkungen, die das Uberleben der
Patienten mafsgeblich mitbestimmen, werden unter dem Begriff des beatmungsindu-
zierten Lungenschadens (ventilator-induced lung injury, abgekiirzt VILI) zusammen-
gefasst 26, 48, 242, 47, 73|. Diese iatrogene Schidigung aggraviert im ungiinstigen
Fall nicht nur einen zuvor bestehenden Lungenschaden, sondern induziert unter Um-
stdnden eine Entziindungsreaktion im Gewebe vollstédndig gesunder Lungen z.B. von
Patienten, die sich einer Allgemeinanésthesie unterziehen [178, 289, 147]. Allein die
Tatsache, dass therapiebedingte klinisch relevante Schiden an gesunden und kranken
Lungen als Folge einer unsachgeméfien Beatmung auftreten konnen, verpflichtet alle
Behandelnden generell zur strikten Einhaltung sogenannter lungen-schonender oder
lungen-protektiver Mafnahmen (urspriinglich im englischen Sprachraum als lung pro-
tective ventilation beschrieben), um sowohl die Auftretenswahrscheinlichkeit als auch
das Ausmafk dieser potentiell tddlichen Nebenwirkung zu minimieren [147, 178]. Das
urspriingliche Verstdndnis von VILI hat sich iber die letzten Jahrzehnte weiterent-
wickelt und dabei stetig das aktuelle therapeutische Vorgehen mafgeblich beeinflusst
[237, 147].

Das von Ashbough 1967 beschriebene ARDS (adult respiratory distress syndro-
me) wurde in den 70er Jahren noch regelhaft mit hohen Atemwegsdriicken, grofsen
Tidalvolumina und ohne positiven endexspiratorischen Druck (positive end expirato-
ry pressure, abgekiirzt PEEP) behandelt, was ebenso regelhaft zu lebensbedrohlichen
Pneumothoraces, Pneumomediastina und Hautemphysemen fiihrte [12, 252, 11]. Ob-
wohl derselbe Autor nur zwei Jahre nach seiner Erstbeschreibung des ARDS auch
schon eine Behandlung mittels PEEP zur Stabilisierung der zum Kollaps neigenden
Alveolen beschrieb [13], glaubte man in den 1970er und den frithen 1980er Jahren
nur mittels hinreichend grofer Atemhiibe, eine ausreichende Oxygenierung wie auch
eine suffiziente COo-Elimination gewéhrleisten zu kénnen. Ob der daraus resultieren-
den hohen Atemwegsdriicke wurde der durch sie induzierte Schaden dann auch als
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2 Kapitel 1. Finleitung

Barotrauma bezeichnet |79, 148, 264].

Spéter in den 90er Jahren prégten Dreyfuss und Saumon den Begriff Volutrau-
ma, um damit direkt auf die Schiden, die durch die routineméfig zur Anwendung
kommenden grofsen Tidalvolumina und die daraus resultierende Lungeniiberdehnung,
auch begrifflich hinzuweisen [80, 81, 128, 52, 67]. Fast alle wihrend dieser Periode un-
ternommenen Versuche, die Lunge mittels veno-venoser partieller oder veno-arterieller
vollsténdiger extrakorporaler Lungenersatzverfahren zu unterstiitzen oder gar tempo-
rar génzlich stillzulegen, scheiterten [294, 111, 182, 181, 136].

Der in den Folgejahren vermehrt verwendete Begriff Biotrauma beschreibt die
Lungenschidigung aus einer etwas anderen Perspektive [77]. Diese Schiadigung wird
ausgelost durch pro-inflammatorische Zytokine, die aus den Lungen selbst, oder aber
auch aus anderen geschidigten Teilen des Korpers freigesetzt werden und mit dem
Epithel der Lunge in Kontakt treten [261, 273, 241].

Obwohl inzwischen weitere mogliche Pathomechanismen identifiziert wurden, die
je nach klinischem Bild ihren jeweils unterschiedlichen Beitrag zur gesamtheitlichen
Schidigung der Lunge leisten, werden sie alle auch heute noch unter dem Oberbegriff
VILI zusammengefasst.

Die Veroffentlichung des Konzeptes der permissiven Hyperkapnie durch Hickling
im Jahre 1990, das durch gezieltes Anheben der oberen COs-Schwelle auf unphy-
siologische hohe Werte den Ventilationsbedarf der Lungen und damit deren mogli-
che Schadigung zu reduzieren versuchte, ebnete den Weg fiir lungen-protektive Beat-
mungsformen [133, 132|. Seither haben sich die klinisch angewandten Tidalvolumina
und die damit verbundenen Atemwegsspitzen- und Plateaudriicke stetig vermindert
[83, 158, 27, 258, 87, 88|. Der lebensrettende Einfluss einer isolierten Halbierung der
Tidalvolumina von 12 auf 6 mlkg™! auf die Mortalitit von ARDS-Patienten blieb in
einer grofangelegten multizentrischen US-amerikanischen National Institue of Health
(NIH)-Studie mit einer absoluten [190, 84, 106] Verringerung um nur 9 % (von 39,8
% auf 31,0 %, was einer relativen Verringerung um 25 % entspricht) hinter den ho-
hen Erwartungen zuriick. Die Sterblichkeit hat sich auch mit einer ultra-protektiven
Beatmung mit Tidalvolumina zwischen 3 und 4 mlkg~! und komplementérer extra-
korporaler Lungenunterstiitzung nicht weiter substanziell verbessert [106, 222|.

Vor dem Hintergrund der seit Jahren im Wesentlichen unverédnderten Mortalitats-
raten von Patienten mit akutem Lungenschaden oder ARDS bleibt der beatmungsin-
duzierte Lungenschaden auch unter heutiger Beatmung mit geringen Tidalvolumina
ein klinisch hochst relevantes Problem, das es besser zu verstehen und fiir das es auch
weiterhin Losungen zu entwickeln gilt [276, 168].

Es muss zunéachst geklart werden, wie es kommt, dass VILI trotz deutlich verrin-
gerter Tidalvolumina und Atemwegsdriicke weiterhin fortbesteht. Eine der Ursachen
liegt sehr wahrscheinlich in der inhomogenen Verteilung der alveoldren Instabilitdt
[239, 232, 122, 6]. Lungen sind von Natur aus inhomogen in ihrem Aufbau. Diese
Inhomogenitat wird sowohl durch eine kiinstliche Beatmung als auch durch Lungener-
krankungen, speziell das ARDS und neuerdings auch COVID-19, deutlich aggraviert
[170, 272, 17]

Laut Talmor ist das Auftreten instabiler Lungeneinheiten innerhalb des Lungenpa-
renchyms hochst variabel und stark vom jeweils herrschenden transpulmonalen Druck



1.1. Der beatmungs-induzierte Lungenschaden 3

abhéngig [255, 253, 26|. Diese Instabilitét fithrt einerseits zur Ausbildung von Atelek-
tasen in den zuunterst liegenden schwerkraftabhéngigen Lungenabschnitten, in denen
der transpulmonale Druck am niedrigsten und haufig sogar stark negativ ist. Ande-
rerseits verursachen sowohl der genannte Kollaps als auch die Schwerkraft-induzierte
Inhomogenitit regelhaft eine Uberdehnung der Lungenstrukturen in den zuoberst lie-
genden Lungenabschnitten. Denn dort sind die transpulmonalen Driicken besonders
hoch. Aus dem Lungenkollaps resultieren zwei wesentliche Schidigungsmechanismen:

Zum einen fiihrt das atemzugsweise zyklische Eréffnen und anschliefsende Kollabie-
ren instabiler terminaler Atemwege und Alveolen, das auch als zyklisches Rekrutieren
(tidal recruitment) bezeichnet wird, zu Scherkraften innerhalb des fragilen Lungen-
gewebes [260, 185, 227|. Laut Mead und Kollegen treten diese Scherspannungen v.a.
in den Septen zwischen offenen und geschlossenen Lungeneinheiten auf und erreichen
Werte, die deutlich iiber den Atemwegsdriicken liegen [172, 233]. So errechneten die
Autoren, dass in inhomogenen atelektatischen Lungen, die mit 30 cmH2O beatmet
wurden, Scherkrifte um die 120 cmH20O das Gewebe zerstorten [172]. Dieser Schadi-
gungsmechanismus dominiert in den schwerkraftabhédngigen Lungenabschnitten und
wird daher auch als Atelektrauma bezeichnet |74]. Fiir den daraus abgeleiteten thera-
peutischen Ansatz, abhédngige Lungenabschnitte im Sinne einer absichtlichen Tolerie-
rung einer Atelektasenbildung, als permissive atelectasis in die Literatur eingegangen,
durch Verwendung kleinster Tidal- und Lungenvolumina ganzlich ruhigzustellen, gibt
es bis heute jedoch keine bestétigenden Beweise [197]. Vielmehr zeigen experimentel-
le Studien das Gegenteil. Im Vergleich zum Open Lung Concept nach Lachmann, das
die Lungen mittels Recruitment zu eréffnen und mittels PEEP offenzuhalten versucht,
wiesen permissiv kollabierte Lungen mehr Apoptose Atelektrauma auf [155]. Klinische
Studien zeigten vergleichbare Morbiditét und Mortalitat [86, 194].

Zum anderen kommt es bei den meisten Patienten mit atelektatischen Lungen,
vor allem aber denen mit signifikantem Lungenkollaps, gleichzeitig auch zur zykli-
schen Uberdehnung, einer sogenannten tidal overdistension der zuoberst gelegenen
schwerkraftunabhéngigen Lungenpartien [177, 257, 179]. Liegen Atelektasen in den
abhéngigen Lungenabschnitten vor, verringert sich das Volumen der Lunge, das zur
Beatmung zur Verfiigung steht. Gleichzeitig gelangt mehr des inspiratorischen Atem-
gasflusses in die von Schwerkraft und Kollaps weniger betroffenen mittleren und obe-
ren Lungenabschnitte. So vergrofert sich deren Risiko, am Ende der Inspiration, also
dann, wenn Volumen und Driicke am hochsten sind, iberdehnt zu werden [179, 262|.

Neuere Untersuchungen, die mittels PET-CT sowohl bei ARDS-Patienten als auch
in ARDS-Modellen durchgefiihrt wurden, zeigen, dass die entziindlichen Prozesse unter
kiinstlicher Beatmung vorwiegend in den ventilierten Lungenabschnitten stattfinden
[28, 37, 218, 220|. Diese Ergebnisse stellen den bis dahin fiir das VILI verantwortlich
gemachten Pathomechanismus des tidal recruitments in Frage, da die entziindlichen
Veranderungen tiberwiegend in den zentralen als normal angesehenen und nicht in
den abhéngigen zum Kollaps neigenden Lungenabschnitten gefunden wurden [263,
219, 221].

Fiir kiinstlich beatmete Patienten mit gesunden homogenen Lungen, die sich z.B.
einer Vollnarkose unterzogen, konnte in mehreren grofsen Studien gezeigt werden, dass
eine permissive Atelektasenbildung zu schlechterem Outcome fiihrte als lungenscho-
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nende Beatmungsregime, die einen PEEP von mindestens 5 cmHO mit und ohne
Lungenrekrutierung anwandten [160, 290, 157|. Die Ergebnisse dieser Studien legen
den Verdacht nahe, dass Atelektasen als Stressverstéirker, sogenannte stress concentra-
tors, fungieren, indem sie Atemgasfliisse und -driicke in ventilierte Alveolen verlagern,
wo diese dann lokale Entziindungen hervorrufen kénnen [28, 37, 218, 220|. Je hoher
die Heterogenitét einer erkrankten Lunge desto schwerwiegender ist die entziindliche
Reaktion, die durch eine Therapie mittels Uberdruckbeatmung ausgelost werden kann.

1.2 Optimierung der kiinstlichen Beatmung

Der Wahl der geeigneten Beatmungsparameter kommt daher eine besondere Bedeu-
tung zu [129]. Es herrscht weitestgehend Einigkeit dartiber, dass die zu verwenden-
den Atemzugvolumina und Druckamplituden klein zu halten sind [129, 190|. Doch
iiber die Wahl der wirkungsvollsten Beatmungsdriicke, speziell des PEEPs wird in
Fachkreisen bis heute intensiv debattiert [240, 45, 222, 90|. Daher gibt es fiir die
Einstellung des PEEPs, dessen physiologische Vorteile inzwischen unbestritten sind,
viele Ansétze [252, 45]. Kontrollierte randomisierte Studien, die einen hohen mit ei-
nem niedrigen PEEP verglichen, konnten keinen Uberlebensvorteil der mit hohem
PEEP behandelten ARDS-Patienten nachweisen [10, 281, 45]. Eine jiingste Studie
kam sogar zu dem Ergebnis, dass ein geméfs bester Dehnbarkeit des Lungen-Thorax-
Systems eingestellter hoher PEEP zu einer erhohten Sterblichkeit fiihrte [54, 53]. Die
positive Wirkungen des PEEPs sind offenbar an das Vorhandensein ausreichend re-
krutierbaren Gewebes gekoppelt [59, 58]. Eine retrospektive Analyse randomisierter
kontrollierter Studien zum PEEP zeigte, dass sogenannte responder, also Patienten,
deren Oxygenierung auf hohen PEEP ansprach, bessere Uberlebenschancen hatten.
Sie zeigte aber auch, dass bei Abwesenheit von Rekrutierungseffekten (z.B. verbesser-
te Oxygenierung und Lungendehnbarkeit) besser niedrige PEEPs zu verwenden seien
[116]. Diese Ergebnisse legen nahe, dass der PEEP fiir jeden Patienten individuell
anhand des Rekrutierungs- und Uberdehnungspotentials seiner inhomogenen Lungen
angepasst werden sollte [246, 65, 90, 53|. Hierzu miissten im Idealfalle sowohl die the-
rapeutischen als auch die schiadigenden Potentiale einer jeweiligen Beatmungssituation
verldsslich bettseitig erfasst werden kénnen, was bisher weder mittels konventioneller
Lungenmechanik noch mit Blutgasanalysen moglich ist [29, 144].

1.2.1 Die klassische Lungenmechanik

Zur Erfassung der mechanischen Figenschaften des Lungen-Thorax-Systems werden
Driicke und Fliisse am Y-Stiick des Beatmungsschlauches oder aber im Beatmungsge-
ratgerat selbst liber die Zeit gemessen. Die Integration des Flusses liefert entsprechende
Volumina. Die Parameter Druck und Volumen sind tiber die Compliance (Dehnbar-
keit) bzw. die Elastanz (Steifigkeit) gekoppelt. Weder eine Differenzierung auf re-
gionaler Ebene noch eine Unterscheidung der jeweiligen quantitativen Beitrdge von
Lungen, Thoraxwand oder Abdomen zum jeweiligen Globalparameter kénnen mittels
klassischer Lungenmechanik erzielt werden. Dafiir ist sie aber relativ einfach in der
Anwendung und immerhin atemzugsweise am Krankenbett iiber das Beatmungsge-
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rat oder entsprechende Monitore verfiighbar. Hohe Atemwegsdriicke sowie Atemzug-
volumen gelten als potenziell gefdhrlich. Eine niedrige Compliance zeigt entweder die
Schwere der Lungenschédigung, einen massiven Lungenkollaps, eine Uberdehnung der
Lungen, oder aber eine erhéhte Steifigkeit von Thorax oder Abdomen an. Die Inter-
pretation selbst dieses einfachen géngigen Parameters ist also kontextabhéngig und
nicht immer einfach.

1.2.2 Die transpulmonale Lungenmechanik

Erweitert wird die Aussagekraft der klassischen Lungenmechanik durch die transpul-
monale [292]. Diese erfordert einen dedizierten Messkatheter, welcher die intrathora-
kalen Druckverhéltnisse des Pleuraspaltes widerspiegeln soll. Mithilfe dieser Zusatzin-
formation kann zwischen den mechanischen Eigenschaften der Lungen und denen des
Thorax unterschieden werden. Der Katheter, der nicht immer einfach im Osophagus
platziert werden kann, ermoglicht die Bestimmung der transpulmonalen Driicke, die
entweder zur Expansion oder aber zum Kollaps einzelner Lungenabschnitte fithren
[107]. Beim Spontanatmenden liefert die Integration des Osophagusdruckes iiber die
Zeit ein Maf fiir die seitens des Patienten aufgebrachte Atemarbeit [51]. Die Oso-
phagusdruckmessung ist storanfillig und die gelieferten Werte nicht immer einfach zu
interpretieren [46]. Zudem ist das Verfahren semi-invasiv und daher nur bei entspre-
chender Indikation anzuwenden [5]. Im besten Falle hilft es bei der Einstellung des
Beatmungsgerates, vor allem des PEEP, der bei einer zum Kollaps neigenden Lunge
laut géngiger Lehrmeinung so hoch gewahlt sein sollte, dass der transpulmonale Druck
knapp iiber 0 cmHO liegt [256, 253, 255]. So soll ein end-exspiratorischer Kollaps der
Lungen vermieden werden. Aufier der Atemarbeit sind alle weiteren Parameter, die
aus diesen Messungen gewonnen werden, weder validiert, noch haben sie bisher Einzug
in die Routine der Kliniken gehalten [189, 188].

1.2.3 Das Lungenvolumen

In der gesunden spontan atmenden Lunge sorgt eine normale funktionelle Residual-
kapazitit (FRC) fir die Stabilitdt der Lungen in Ruhe und unter Belastung. Das
Kennzeichen kranker Lungen ist entweder eine pathologisch erhéhte FRC wie z.B. bei
obstruktiven Patienten, oder aber eine deutlich erniedrigte FRC bei Patienten mit
restriktiven Erkrankungen. Dieser Verlust an Lungenvolumen wird héufig durch Ate-
lektasenbildung hervorgerufen. Es ist daher wiinschenswert, das Volumen der Lunge
zum Ende der Exspiration (end-exspiratorisches Lungenvolumen, abgekiirzt EELV)
zu kennen. In der Literatur werden die Begriffe FRC und EELV héaufig synonym
verwendet, was zu Verwirrung fithren kann [56]. Um diese Volumina zu bestimmen,
wurden diverse Verfahren entwickelt [223, 117|. Die meisten davon beruhen auf dem
Ein- und/oder Auswaschen extern zugefiihrter Indikatorgasen wie O2, He oder SFg
[169, 195]. Andere Verfahren messen wihrend mehrerer Atemziige die Menge des aus-
geatmeten korpereigenen Kohlendioxyds und berechnen daraus das Lungenvolumen
[251]. Alle diese nicht-invasiven gasbasierten Methoden vermogen aber lediglich, das
der Atmung iiber die Atemwege tatsichlich zugéngliche Lungenvolumen (accessible
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lung volume) zu erfassen, nicht aber das totale mit Luft gefiillte Lungenvolumen (ae-
rated lung volumen). Das Letztgenannte kann v.a. bei Patienten, die an Erkrankungen
der Atemwege leiden, deutlich iiber dem der Ventilation zugénglichen Lungenvolumen
liegen. Diese Diskrepanz kann nur mittels aufwendiger Verfahren wie Bodyplethysmo-
graphie, CT, PET oder SPECT aufgedeckt werden [61|. Die mit Hilfe der diversen
Gase bestimmten Lungenvolumina kénnen methodenbedingt maximal diskontinuier-
lich, iiblicherweise eher sporadisch oder gar nur punktuell bestimmt werden. Niedrige
Werte sprechen fiir eine suboptimal expandierte Lunge, die ggf. mittels ausreichendem
PEEP stabilisiert werden konnte. Zu hohe Werte zeigen eine mogliche Uberblihung
an. Um Lungenvolumina korrekt interpretieren zu kénnen, sollten diese Volumina im-
mer im Kontext der biometrischen Patientendaten, der Lungenmechanik sowie der
Blutgase interpretiert werden.

1.2.4 Blutgasanalyse, pulsoxymetrische Sittigung und Kapnogra-
phie

Die Blutgasanalyse bildet einen elementaren Pfeiler in der Uberwachung der beat-
meten Lunge. Da die primére Aufgabe der Lunge der Austausch der Atemgase ist,
kommt deren Anaylse eine wichtige Bedeutung zu, auch wenn diese bisher nur diskon-
tinuierlich erfolgen kann. Alle Versuche, kontinuierliche Blutmonitore auf den Markt
zu bringen, sind bisher gescheitert [101]. Die zeitiche Briicke zwischen den diskreten
Blutgaschecks bilden einerseits die Pulsoxymetrie fiir den Sauerstoff und andererseits
die zeitbasierte Kapnometrie fiir das COs. Beide Verfahren sind bettseitig verfiig-
bar und unter normalen klinischen Bedingungen verldssliche kontinuierliche Indika-
toren des Gasaustausches. Wenngleich deren Absolutwerte in Grenzsituationen der
Kreislaufinstabilitdt an Verlésslichkeit einbiifsen, so sind deren Trends jedoch robust
und damit klinisch wertvoll [142]. Tiefere Einblicke in das Verhéltnis aus Ventilation
und Perfusion und damit die Effizienz der COs-Elimination liefert die volumetrische
Kapnographie, bei der die CO2-Konzentation iiber dem ausgeatmeten Tidalvolumen
abgetragen wird [248, 34, 35]. Geeignete mathematische Interpretationen der so ge-
wonnenen Kurven liefern nicht nur Atemwegs- und alveoldre Totrdume, sondern auch
noch Approximationen der intrapulmonalen Kurzschlussdurchblutung (shunt) [250].
Fast alle diese Parameter sind atemzugsweise und génzlich nicht-invasiv ohne zusétz-
liche Blutgasanalyse zu erhalten [149, 248|. Direkte oder auch nur indirekte Hinweise
auf mogliche schadliche Beatmungsmuster geben diese Methoden jedoch nicht.

Die Essenz

In der klinischen Praxis besteht aufgrund eines Mangels an geeigneten Mess- und Uber-
wachungsmethoden demnach weiterhin die Gefahr, einen zu niedrigem oder aber einen
zu hohen PEEP sowie inaddquate Tidalvolumina anzuwenden. Diese haben mogliche
negative Auswirkungen auf Lungengewebe, Morbiditit und letztlich auf die Mortali-
tat.
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1.3 Gedankenmodelle aus Sicht der Lunge

Die genannten elementaren Zielkonflikte der Beatmung versuchen die Autoren Amato
und Gattinoni mittels anschaulicher Konzepte zu beschreiben:

1.3.1 Amatos Konzepte driving pressures und functional lung size

In seiner inzwischen beriihmten Arbeit ,,Driving pressure and survival in the adult re-
spiratory distress syndrome®, die 2015 im New England Journal of Medicine erschienen
ist, schreibt Amato: ,,Because respiratory-system compliance (Cgg) is strongly related
to the volume of aerated remaining functional lung during disease (termed functional
lung size), we hypothesized that driving pressure (AP = Vp/CRg), in which Vp is in-
trinsically normalized to functional lung size (instead of predicted lung size in healthy
persons), would be an index more strongly associated with survival than Vp or PEEP
[..]“[8]

Laut Amato ist das funktionelle Lungenvolumen (die sogenannte functional lung
size) dasjenige Volumen der Lunge, das weder iiberdehnt noch kollabiert ist. Die
Compliance spiegelt die Grofe dieses funktionellen Lungenvolumens wider. Im Um-
kehrschluss bestimmt also das funktionelle und damit ,beatembare” Volumen der Lun-
gen, das fiir die Aufnahme des Tidalvolumens tatséchlich zur Verfligung steht, den
Druck, der zu dessen Verabreichung jeweils benotigt wird. Dieser sogenannte driving
pressure, die Differenz zwischen dem Plateaudruck und dem PEEP ist grofs, wenn
das funktionelle Lungenvolumen klein ist. Er wird niedriger, wenn es zunimmt. Diese
Druckamplitude entspricht somit dem Verhéltnis aus Tidalvolumen und funktionel-
lem Lungenvolumen. Letzteres wir in der folgenden Gleichung durch die Compliance
reprasentiert:

AP = Pyateau — PEEP = V.
Crs

Die Idee, den driving pressure als klinisches Surrogat fiir das funktionelle Lun-
genvolumen heranzuziehen, hat den entscheidenden Vorteil, dass diese Druckdifferenz
sehr einfach an jedem Beatmungsgerit abgelesen werden kann.

Ziel einer guten Beatmungsstrategie sollte es demnach sein, das funktionelle Lun-
genvolumen derart zu optimieren, dass ein Lungenkollaps durch ausreichenden PEEP
verhindert oder ggf. durch gezieltes Recruitment therapiert wird, gleichzeitig aber die
Beatmungsdriicke so begrenzt werden, dass eine Uberdehnung des beatmeten Lun-
gengewebes weitestgehend ausgeschlossen werden kann. Der anzustrebende driving
pressure sollte so niedrig wie moglich, sicher aber unter 15 cmH5O liegen [259]. In der
klinischen Praxis ist dies bei steifen Lungen aufgrund der Gradwanderung zwischen zu
niedrigen und zu hohen Atemwegsdriicken nicht immer leicht zu gewéahrleisten, zumal
es bis heute noch kein bettseitiges Verfahren gibt, das iiberdehnte, kollabierte sowie
funktionelle Lungenareale in Echtzeit darzustellen vermag.
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1.3.2 Gattinonis Konzepte baby lung, stress und strain

Im Jahre 2006 beschrieb Gattinoni das intuitive Konzept der baby lung [112, 108, 110,
104], nachdem er in seinen diversen CT-Studien an ARDS-Patienten immer wieder
festgestellt hatte, dass das im Thorax seiner erwachsenen Patienten zur Beatmung
zur Verfiigung stehende funktionelle Lungenvolumen eher dem eines Babys denn dem
eines Erwachsenen gleicht. Er zeigte, dass PEEP nicht nur in der Lage war, das beatem-
bare Lungenvolumen deutlich zu vergrofern, sondern es auch wihrend der Exspiration
zu stabilisieren [109, 108, 76, 196, 102]. Aus diesen wichtigen Erkenntnissen leitete er
dann in den Folgejahren die Konzepte von stress und strain ab [104, 61]. Die beiden
aus der technischen Welt entlehnten englischen Begriffe sind inzwischen sehr geldufig.
Sie scheinen nach heutigem Erkenntnisstand am ehesten die den beatmungsinduzier-
ten Lungenschaden auslésenden oder ihn zumindest fordernden Wirkmechanismen zu
beschreiben [193].

Demgemaéfs wird Stress als Spannung im Lungengewebe oder dessen Beanspru-
chung definiert, also als die Kraft, die wihrend der Beatmung auf eine Lungenquer-
schnittsfliche einwirkt. Ubersetzt man den technischen Begriff in die Welt der Lun-
genphysiologie, so setzt man die auf das Lungengewebe einwirkende Kraft mit dem
Atemwegsdruck gleich, sodass die Lungendehnung dann dem transpulmonalen Druck
am Ende der Inspiration (Pr,;) entspricht [104]. Dieser Parameter wir aus der Diffe-
renz zwischen Atemwegs- und Osophagusdruck am Ende der Inspiration abgeleitet.
Wiéhrend der Atemwegsdruck in der Plateauphase einfach am Beatmungsgerét abge-
lesen werden kann, bedarf es zur Messung des Druckes im Osophagus des oben bereits
vorgestellten Ballonkatheters.

Die Ausdehnung - technisch gesprochen die positive Anderung der Dimension - der
Lunge wihrend der Atmung wird im Englischen als strain, stretch, oder auch disten-
sion bezeichnet [104, 225|. Entsprechend konnten grundsétzlich die deutschen Worte
Verformung unter Last, Formé&nderung, Dehnung oder Belastung Verwendung finden.
Der in dieser Arbeit fortan verwendete Begriff des Strains bezeichnet also die Form-
anderung der Lungen unter Last, die resultiert aus der zyklischen Verformung, die das
Lungengewebe wahrend eines Atemzuges erfihrt. Diese ist aufferdem abhéngig vom
Fiillungszustand der Lungen mit Atemluft und damit von der Ausgangsdehnung des
Gewebes zu Beginn des Atemzuges. Klinisch wird daher die Belastung fiir die gesamte
Lunge néherungsweise bestimmt durch das Verhéltnis von Tidalvolumen (V) zu funk-
tioneller Residualkapazitit (FRC). Letztere wird unter standardisierten Bedingungen
bei Spontanatmung in Atemruhelage bestimmt [203]. Unter Uberdruckbeatmung je-
doch wird die FRC, die nur fiir die Spontanatmung definiert wurde, besser durch
das zum Ende eines jeden Atemzugs gemessene end-exspiratorische Lungenvolumen
(EELV) beschrieben [283, 159].

Stress ist proportional zu Strain und {iber eine Konstante K, die auf das Lungen-
volumen normierte spezifische Lungenelastanz (Epyng spec) oder das Young-Modul,
welches ein Maf fiir die Steifigkeit des Lungengewebes ist, verbunden.



1.3. Gedankenmodelle aus Sicht der Lunge 9

Stress = K - Strain

AV
PL“- = ELung,spec : 70
Vr

PLei = ELung,spec : m

wobei AV fiir die Anderung des Lungenvolumens wihrend eines Atemzuges, und
damit das Tidalvolumen steht, V} fiir das Ruhevolumen oder auch EELV und Py, , fiir
den transpulmonalen Druck am Ende der Inspiration.

Der Transfer dieser technischen Grofen in die Lungenphysiologie leitete zwar einen
wichtigen Paradigmenwechsel in der Debatte um VILI ein. Er durchbrach die festgefah-
renen Diskussionen iiber mogliche Schadigungsmechanismen wie Baro-, Volu-, Atelek-
oder Biotrauma, indem er diese wenig préazisen Begriffe auf den allen diesen Trauma-
ta zugrunde liegenden eigentlichen Wirkmechanismus der Schadigung zuriickfiihrte
[26, 77, 192]. Diese technischen Grofen bleiben jedoch konzeptionell und theoretisch,
da sie in der klinischen Praxis bisher nicht gemessen werden kénnen. Selbst wenn
FRC oder EELV so einfach messbar wiren wie das Tidalvolumen, sagen diese globa-
len Volumina noch nichts iiber deren ortliche Verteilung und damit tiber die lokalen
Beatnungsverhaltnisse aus.

Die wichtigste Antwort, die diese Fokussierung auf Stress und Strain zuletzt mit
sich brachte, war die Erkenntnis, dass sowohl EELV als auch das Tidalvolumen und
damit auch der Schweregrad der ortlichen Schiadigung der erkrankten Lungen inho-
mogen verteilt sind [140, 139, 219, 221]|. Sowohl die lokale als auch die globales Bean-
spruchung des Lungengewebes wird durch Atelektasenbildung, welche als sogenannter
Stressverstarker (stress enhancer) wirkt, noch deutlich verstérkt.

Die Faktoren, die zur Berechnung von Lungen-Stress and -Strain benotigt werden,
wurden bisher nur in Studien und zwar diskontinuierlich gemessen, da es mit her-
kémmlichen Beatmungsgeréten bis heute nicht moglich ist, verlassliche Werte fiir das
EELV am Krankenbett zu erhalten [62, 105]. Die so ermittelten Werte sind zudem
lediglich Globalparameter, die die gesamte Lunge représentieren sollen, was aber ob
deren Inhomogenitit von fraglichem Wert ist [140, 221, 62, 105, 50].

Aufgrund der bekannten Heterogenitéit sind jedoch Stress und Strain hochstwahr-
scheinlich sehr ungleichméfig {iber die beatmeten Lungen verteilt und kénnen von
einem Lungenabschnitt zum néchsten grofse Unterschiede aufweisen [48, 233, 125].
Schon das alte von Mead und Kollegen in den 70er Jahren entwickelte mechanische
Lungenmodell sagte je nach lokalem Ausdehnungszustand wéhrend des Atemzyklus
unterschiedlichen Stress in verschiedener Lungeneinheiten vorher [172]. Und so fiihrt
die Uberdruckbeatmung inhomogen geschidigter Lungen zwangsliufig zu lokal sehr
verschiedenen transpulmonalen Driicken. Ein weites Spektrum an iiber die Lungen
verteilten Stress- und Strainwerten ist die Folge.

Unter Einsatz synchrotron-basierter rontgentomografischer Mikroskopie erzeugten
Rausch und Kollegen reelle detaillierte dreidimensionale Geometrien von Alveolen,
mittels derer Finite-Elemente-Simulationen durchgefiihrt werden konnten. So wur-
de erstmals der Belastungsstatus innerhalb der Alveolarwand dreidimensional ermit-
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telt [212]. Dabei fanden die Autoren, dass die lokale Belastung der Alveolarwand ein
Vielfaches der global fiir die gesamte Lunge ermittelten betragen kann. Folgerichtig
postulieren sie genau wie Mead schon Jahrzehnte zuvor, dass konsolidierte Lungen-
abschnitte zwangslaufig die Belastung in anderen, teils weit entfernt gelegenen Lun-
genabschnitten bis zum Vierfachen des fiir die gesamte Lunge ermittelten Globalwer-
tes erhohen kénnen. Dies wére ein experimenteller Beweis fiir die Giiltigkeit der aus
theoretischen Uberlegungen heraus aufgestellten Hypothese einer stressverstiarkenden
Wirkung (stress concentrator) von Atelektasen [218, 193, 173|.

In diesem Kontext ist weiterhin zu berticksichtigen, dass Strain sowohl unter dy-
namischen - also unter zyklischer Beatmung - als auch unter statischen Bedingungen
auftritt. Strain entsteht beispielsweise unter Anwendung von PEEP als Folge einer
Auslenkung aus einer kleineren Atemruhelage, die in die Literatur als relaxzing volume
eingegangen ist [205]. Beide diese Auspriagungen des Strains sind fiir das Lungengewe-
be schéadlich, wobei der dynamische aber der wesentlich schlimmere zu sein scheint, fiir
den Protti et al. zeigten, dass der Lungenschaden abnahm, sobald PEEP fiir eine Be-
atmung mit kleinen Tidalvolumina angewandt wurde [202|. Somit wirkt eine gewisse
statische Verformung (strain) lungenprotektiv, sofern sowohl die dynamische Bean-
spruchung (stress) als auch die dynamische Forménderung (strain) gering gehalten
werden. Unter praktischen Bedingungen konnten bisher jedoch keine sicheren Schwel-
lenwerte fiir die Globalwerte der beiden Schadigungsmechanismen ermittelt werden,
deren Uberschreitung zwangsliaufig zu einer Schidigung der Lungen fiihren wiirde
[204].

Die komplexe Interaktion zwischen statischem und dynamischem Strain sowie die
Tatsache, dass Stress und Strain je nach Lungenregion sehr unterschiedlich ausgepragt
sind, birgt grofe diagnostische und therapeutische Herausforderungen. Ob der zuvor
beschriebenen heterogenen Verteilung sowie der zeitlichen Variabilitdt von Stress und
Strain ware es wiinschenswert und klinisch bedeutsam, diese regional und atemzugs-
weise messen zu konnen. Bis heute ist jedoch die Berechnung einer regionalen Lungen-
mechanik, ganz zu schweigen von einer Bestimmung und bildlichen Darstellung des
lokalen Strains und Stresses, mit den iiblichen Uberwachungs- und Bildgebungsver-
fahren bei klinischen Patienten nicht méglich.

1.4 Ubliche bildgebende Verfahren im Uberblick

Die Tatsache, dass 2D- oder gar 3D-Bilder der Lunge und/oder deren angrenzender
Strukturen mit verschiedenen Verfahren erzeugt werden kénnen, bringt eine Ortsauf-
16sung mit sich, aus der sich zumindest grundsétzlich eine regionale Information iiber
die Funktion der Lunge ableiten liefse. Daher werden in den folgenden Abschnitten die
relevantesten Bildgebungsverfahren als mogliche Kandidaten zur Uberwachung und
Optimierung der Lungenfunktion aus diesem Blickwinkel kurz vorgestellt und bewer-
tet.
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1.4.1 Ultraschall

Der diagnostische Lungenultraschall ist zwar in der Lage, Bilder der Thoraxstrukturen
sowie der Grenzflichen zwischen Lungen und Thoraxwand mit hoher zeitlicher und
ortlicher Auflésung zu generieren. Das eigentliche Lungengewebe jedoch kann er ob
der Vielzahl an Grenzflachen zwischen Luft und Gewebe nicht direkt abbilden. Zur
Beurteilung des Lungengewebes miissen daher die Artefakte, die durch die Luft er-
zeugt werden, als indirekte Zeichen herhalten. Pathologien, die mit einer Verdichtung
des Gewebes einhergehen, wie z.B. Atelektasen, werden jedoch gut sichtbar. Auch
ein Pneumothorax kann tiber indireke Zeichen regelhaft gut diagnostiziert werden.
Zur Diagnose und Uberwachung von Lungeniiberdehnung taugt der Ultraschall we-
nig [162, 161]. Da weder das Lungen- noch Tidalvolumen abgeschétzt werden konnen,
ist eine Bestimmung von Stress und Strain unméglich. Das wesentliche Anwendungs-
gebiete des Lungenultraschalls, dessen klinischer Wert stark von der Erfahrung des
Untersuchers abhéngt, bleibt daher die Diagnostik thorakaler Strukturen sowie der
pleuranahen Grenzbereiche zwischen Lunge und Thoraxwand [162]. Fiir eine kontinu-
ierliche Uberwachung der Lungen kommt er nicht in Frage.

1.4.2 Tomografische Verfahren

Fiir die Untersuchung des Lungengewebes unter verschiedenen Beatmungsbedingun-
gen koénnten sich vor allem tomografische bildgebende Verfahren, die die regionalen
Unterschiede in der Beliiftung der Lungen erfassen kénnen, eignen.

1.4.2.1 Computertomografie, CT

Der Klassiker unter diesen Verfahren ist die Computertomografie (CT), welche auf
Rontgenstrahlung basiert. Je nach gewéhltem Modus haben die Schnittbilder eine
sehr hohe ortliche Auflésung [238]. Die zeitliche Auflosung ist gegeniiber dem Ultra-
schall gering, im Vergleich zu nuklearmedizinischen Verfahren jedoch hoch, sodass
Bewegtbilder des schlagenden Herzens erzeugt werden kénnen. Ob der damit verbun-
denen Strahlenbelastung sind solche Bilderserien heute klinisch nur noch ausnahms-
weise indiziert. Sie werden abgel6st von Bildsequenzen, die mittels Kernspintomografie
erstellt werden. Diese hat neben dem Fehlen einer Strahlenexposition auch noch den
Vorteil, dass Gewebekontraste von Weichteilen besser aufgelost werden kénnen. Bei
der CT-Untersuchung absorbiert das eigentliche Lungengewebe wenig Strahlung, wo-
durch es nur schwach zur Darstellung kommt. Um das Lungengewebe dennoch zur
Darstellung zu bringen, kommt daher haufig Kontrastmittel zum Einsatz. Mittels CT
kénnen besonders Verdichtungen wie Tumore, Pneumonien, aber auch Atelektasen
untersucht werden. Vor allem letztere sind schon seit Jahrzehnten Gegenstand detail-
lierter Untersuchungen, die im Kontext einer Optimierung der kiinstlichen Beatmung
durchgefithrt wurden [163, 226, 191, 108, 102|. So wurden mittels CT die Pathome-
chanismen der Atelektasenbildung sowie deren Eréffnungsverhalten bei Gesunden und
lungenkranken Patienten untersucht. Will man Atelektasen und deren Recruitment so-
wie die tidale Exkursion unter In- und Exspiration iiber die gesamte Lunge hinweg
systematisch analysieren, sind jeweils mindestens zwei Aufnahesequenzen vonnéten.



12 Kapitel 1. Finleitung

Dies wiirde die Strahlenexposition gegeniiber einer einfachen CT-Untersuchung bereits
verdoppeln [63, 9, 102, 64, 38|. Die Bestimmung von Lungeniiberdehnung mittels CT
gestaltet sich ob der in dieser Situation noch weiter geminderten Dichte des Gewebes
besonders schwierig. Je nach verwendeten Geréteeinstellungen und Algorithmen zur
Bildrekonstruktion sind die generierten Bilder eher Ausdruck dieser unterschiedlichen
Einstellungen, denn des zu untersuchenden Phénomens selbst [229, 217, 216, 215].
Die bahnbrechenden Studien von Hurtado zu regionalem Strain legen nahe, dass die-
ser mittels CT auf regionaler Ebene gemessen und als Bild dargestellt werden kann.
Nach Studien in Tiermodellen sind jlingst auch erste Probandenstudien hierzu verof-
fentlicht worden. Eine Routineanwendung im Menschen verbietet sich ob der hohen
Strahlenbelastung [141, 140, 139].

1.4.2.2 Positronen Emissionstomografie, PET

Die aufwendige Positronen Emissionstomografie (PET), die zumeist in Kombination
mit der klassischen Computertomografie angewendet wird, hat sich bewéhrt, um bei
beatmeten Patienten Zonen eines Lungenschadens mittels geeigneter metabolischer
Marker, die sich im entziindeten Gewebe anreichern, recht ortsgetreu hervorzuheben
[167, 124]|. Zur Anreicherung der Marker bedarf es aber langer Untersuchungszeiten,
sodass lediglich Momentaufnahmen mit grofem zeitlichen Abstand erzeugt werden
konnen. Die Dynamik des Beatmungsvorganges kann die PET nicht erfassen.

1.4.2.3 Single Photon Emission Computed Tomography, SPECT

Nuklearmedizinische Verfahren wie z.B. die Single Photon Emission Computed Tomo-
graphy (SPECT) alleine, oder zumeist in Kombination mit der klassischen Computer-
tomogafie beruhen auf radioaktiven Tracern, die entweder der Atemluft beigemischt
oder aber an Tragermolekiile gekoppelt in die Blutbahn verbracht werden. Nach aus-
reichender Anreicherung in den Geweben kénnen Bilder mit geringer zeitlicher und
ortlicher Auflésung generiert werden [200]. Die jeweiligen Momentaufnahmen kénnen
sowohl die Ventilations-, als auch die Perfusionsverteilung darstellen, aus der dann das
jeweilige Ventilations-Perfusions-Verhéltnis berechnet werden kann. Zum Montoring
der Lunge taugt sie nicht.

1.4.2.4 Magnetresonanstomografie, MRT

Die Magnetresonanstomografie (MRT) oder auch Kernspintomografie ist ob der gerin-
gen Protonendichte des Lungengewebes nur bedingt zu dessen Untersuchung geeignet
[238]. Sobald jedoch pathologische Verdichtungen verschiedener Genese, wie z.B. Ate-
lektasen auftreten, sind diese wiederum auf den Bildern gut sichtbar [267, 1, 265]. Die
MRT ist teuer und fiir die klinische Uberwachung beatmeter Patienten schon allein
aufgrund des starken Magnetfeldes ungeeignet.
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1.5 Elektrische Impedanztomografie, EIT

Die elektrische Impedanztomografie (EIT) hingegen ist ein nichtinvasives, strahlenfrei-
es, funktionelles bildgebendes tomografisches Verfahren, das sowohl Recruitment als
auch Uberdehnung von Lungengewebe bettseitig in Echtzeit darzustellen in der Lage
ist [92, 2]. Kiirzlich konnte gezeigt werden, dass mittels EIT ein personalisierter PEEP
gefunden werden kann, der das Lungenrecruitment maximierte, ohne dabei gleichzeitig
die Lungen zu iiberdehnen [91, 293, 171, 69]. Im Folgenden soll nun dieses Verfahren
naher erkldrt werden.

Die folgenden Passagen zur EIT sind teilweise einem Beitrag entnommen, den der
Autor dieser Habilitationsschrift zusammen mit Dr. Jeff Bierbrauer fiir die englisch-
und deutschsprachige Ausgabe von Wikipedia im Jahre 2010 verfasst hat [30]. Die Ge-
schichte der EIT, deren technische Aspekte sowie weitere Anwendungsgebiete werden
im Anhang A erlautert.

1.5.1 Das Verfahren

Die EIT ist ein vergleichsweise neues, nichtinvasives bildgebendes Verfahren, das auf
Messungen elektrischer Leitfahigkeiten im menschlichen Korper basiert. Diesem Ver-
fahren liegt die Beobachtung zugrunde, dass sich elektrische Leitfahigkeiten biologi-
scher Gewebe je nach morphologischer Beschaffenheit (absolute EIT) und/oder funk-
tionellem Zustand, der entsprechend mittels funktioneller EIT (f-EIT oder auch re-
lative EIT genannt) gemessen wird, stark unterscheiden. Neben den Ansétzen der
absoluten und funktionellen EIT, bei denen zumeist Wechselstrome einer einzigen
Frequenz genutzt werden, kann man auch Wechselstrome verschiedener Wellenlédngen
einspeisen, um beispielsweise den Schweregrad eines Lungenédems zu bestimmen|230].

Bei diesem Verfahren positioniert man mehrere Elektroden um eine bestimmte
Korperregion auf der Haut und lasst zwischen jeweils zwei Elektroden héherfrequente
Wechselstréme mit niedriger Amplitude fliefsen, wihrend man simultan anhand der
anderen Elektronen das elektrische Potential registriert. So erhédlt man mittels wie-
derholter Messungen bei Variation des Stimulationselektrodenpaars ein Schnittbild
(Tomogramm), aus dem man Riickschliisse auf die Gewebszusammensetzung inner-
halb der untersuchten Korperregion ziehen kann [49].

Urséchlich fiir die Leitfahigkeit eines biologischen Gewebes ist insbesondere der
Gehalt an freien Ionen. Dieser kann sich deutlich zwischen verschiedenen Gewebear-
ten oder Korperfliissigkeiten unterscheiden. So kénnen beispielsweise Muskulatur und
Blut den eingespeisten Messstrom aufgrund ihres relativ hohen Gehalts ungebunde-
ner Ionen besser leiten als Fett-, Knochen- oder Lungengewebe [49]. Nutzt man diese
Eigenschaft zur anatomischen Darstellung eines statischen Zustands, spricht man von
absoluter EIT [33].

Da menschliches Lungengewebe eine etwa fiinffach geringere Leitfdhigkeit als die
meisten anderen Weichgewebe innerhalb des Brustkorbs aufweist, eignet sich die Lun-
ge infolge des damit einhergehenden hohen absoluten Kontrasts besonders gut fiir
Bildgebungsverfahren auf Grundlage der EIT [49]. Zudem schwankt die Leitfdhigkeit
der Lunge zyklisch zwischen Ein- und Ausatmung um ein Vielfaches (dynamischer
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Kontrast). Daher scheint sich die EIT per se auch fiir klinische Fragestellungen, wel-
che mit Inhomogenititen der Lungenbeliiftung einhergehen, zu eignen [33|. Da man
hier differenzielle Messungen zwischen zwei oder mehreren physiologischen Zustén-
den aufzeichnet, spricht man von relativer oder aber auch funktioneller EIT (f-EIT)
[92, 33].

Ein Vorteil der funktionellen gegeniiber der absoluten EIT liegt insbesondere darin,
dass sich Ungenauigkeiten aufgrund individueller Anatomie, schlecht leitender Haut-
elektroden und anderer Artefaktquellen durch einfache Subtraktion der Bilder deutlich
reduzieren lassen. Dies sind die entscheidenden Griinde dafiir, warum die grofiten Fort-
schritte der EIT-Weiterentwicklung bislang im Bereich der funktionellen Lungen-EIT
gemacht wurden [49, 33, 71].

1.5.2 EIT der Lungen

Dass sich der medizinische Durchbruch der EIT-Technologie zunéchst im Bereich der
Lungenfunktionsdiagnostik vollzieht, liegt zum einen daran, dass Lungengewebe wie
zuvor beschrieben zum umliegenden Gewebe einen hohen Kontrast aufweist, zum ande-
ren aber auch daran, dass die elektrische Leitfahigkeit der Lunge zwischen maximaler
Aus- und Einatmung zyklisch um ein Vielfaches schwankt. Deshalb lassen sich be-
stimmte klinische Fragestellungen mit der EIT besonders gut adressieren. Dies trifft
vor allem zu, wenn sie mit einer Inhomogenitidt der Lungenbeliiftung einhergehen,
beispielsweise bei Minderbeliiftung einzelner Lungenareale aufgrund Atelektasenbil-
dung oder bei Uberblihung. Damit korrelieren intrathorakale Impedanzinderungen
grundsétzlich stark mit Veranderungen der regionalen Lungenventilation [70, 167, 94].
Jiingst konnten erstmal derart gute Korrelationen zwischen der tidalen Ventilations-
amplitude des EIT-Bildes und der Grofe des Tidalvolumens dokumentiert werden,
die es erlaubten, die elektrischen EIT-Amplituden in entsprechende Volumeneinheiten
umzurechnen [75]. Unterschiede der individuellen Hautleitfahigkeit oder Elektroden-
positionierung, welche bei der rein morphologischen absoluten EIT Schwierigkeiten
bereiten wiirden, konnen bei dieser Form der relativen oder funktionellen EIT mehr
oder weniger vernachlissigt werden. Da diese Faktoren zwischen Ein- und Ausatmung
nur gering variieren, eliminieren sich die daraus resultierenden Artefakte selbst. Durch
die jiingsten Fortschritte der digitalen Weiterverarbeitung der gewonnenen Rohdaten
ist es inzwischen moglich, die regionale Lungenaktion direkt am Patientenbett und in
Echtzeit zu visualisieren [92, 2, 33|.

Aus den aufgezeichneten EIT-Rohdaten lassen sich neben dynamischen Bildern,
die einen visuellen Eindruck der regionalen Verteilung des Atemzugvolumens liefern,
auch eher konzeptionelle z.T. abstrakte EIT-Parameter ableiten [92]. Sie aggregieren
die Bildinformation zumeist atemzugweise zu numerischen Groéfen. Das sogenannte
centre of ventilation ist ein gutes Beispiel dafiir, wie die Verteilung der Ventilation
iiber beiden Lungen in einem einzigen Punkt, dem sogenannten Ventilationsschwer-
punkt zusammengefasst werden kann [93, 210]. Auch die ,stummen* Lungenareale, die
sogenannten silent spaces als Indikatoren fiir Hypoventilation in den schwerkraftab-
héngigen und schwerkraftunabhingigen Lungen kénnen leicht berechnet und intuitiv
versténdlich angezeigt werden [274]. Letztere Parameter wurden kiirzlich sowohl eva-
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luiert als auch validiert [245, 231, 236]. Einen aktuellen und sehr weiten Uberblick iiber
den Status der EIT verschafft der ausfiihrliche Ubersichtsartikel mit einer Vielzahl von
Anhéngen, in denen jeweils viele Details zu allen klinisch relevanten Anwendungsge-
bieten préasentiert werden [92].

1.5.3 Lungenregionen in der EIT

Die genannten relativen EIT-Bilder kénnen nur ventilationsbedingte Anderungen der
elektrischen Widerstéande darstellen. So kénnen aus der Form der EIT-Bilder nur be-
dingt Riickschliisse auf die der jeweiligen Ventilation zugrundeliegenden Anatomie der
Lungen gezogen werden. Anatomische oder aber auch pathologische lokale Einschran-
kungen der Ventilation durch Pneumonektomie, Pleuraergiisse, Pneumothoraces oder
auch Pneumonien fithren zu einem génzlichen Fehlen oder zumindest zu einer deutlich
reduzierten Darstellung der ortlichen Ventilation im Bild. Aus dem EIT-Bild allein
kann jedoch die Ursache dieser Storung nicht ermittelt werden. Erschwert wird die
Interpretation der EIT-Bilder noch durch das Vorliegen sich dynamisch verdndern-
der funktioneller Stérungen der regionalen Lungenfunktion, oder aber durch ein Ver-
schieben der Lungen gegeniiber den Messelektroden. Dies geschieht z.B. durch PEEP,
dynamische Uberblihung, Uberdehnung oder Atelektasenbildung. Obwohl eine lokale
Hypoventilation im EIT-Bild richtig wiedergegeben wird, kann der Betrachter dieses
Phanomen, das zumeist an der Lungenperipherie gelegen ist, nicht sicher beurteilen,
denn die anatomischen Grenzen der Lunge konnen aus dem EIT-Bild alleine nicht
sicher ermittelt werden. Die tatséchliche Kontur und damit Gréfe der zu ventilie-
renden Lunge bleibt damit unbekannt. Um diesen anatomischen Bezugsrahmen, die
sogenannte region of interest, abgekiirzt RO, fiir die Lungen im jeweiligen EIT-Bild
zu schaffen, bedarf es spezieller Annahmen oder aber dedizierter Titrationsprozesse.
Bei den noch sehr unscharfen Bildern der ersten EIT-Gerétegenerationen der 80er
und 90er Jahre geniigte es, den gesamten Thoraxinhalt in Form einer Raute zu ap-
proximieren [154, 152, 209, 21, 146]. Victorino nutze CT-Bilder, die gleichzeitig mit
den EIT-Messungen aufgenommen wurden, um fiir die untersuchten Patienten die in-
dividuellen Konturen des Thorax und der Lugen retrospektiv zu ermitteln und die
EIT-Bilder entsprechend anzupassen [275]. Der Hersteller Swisstom (heute Sentec)
nutze prospektiv erhobene CT-Datensétze von lungengesunden Patienten verschie-
denen Alters, Geschlechts, Grofe und Gewichts, um daraus nicht nur die jeweiligen
Konturen der Lungen, also die ROIs fiir die rechte sowie die linke Lunge abzuleiten,
sondern auch, um daraus eine Bibliothek von 3-D Modellen des Thorax zu generie-
ren, die dann als a-priori Information bei der Berechnung der eigentlichen EIT-Bilder
herangezogen wurde [286, 287, 119|. Andere Hersteller wie Timpel und Dréger zei-
gen zwar inzwischen ebenfalls Lungenkonturen auf ihren Monitoren an, tiber deren
Ursprung ist jedoch nichts in Erfahrung zu bringen [174] und [175].

Liu et al. gingen einen anderen Weg. Sie untersuchten die Lungen von Schweinen
unter zuvor definierten Beatmungsbedingungen, um daraus im EIT-Bild Regionen zu
ermitteln, die die bereits oben genannten dynamischen funktionellen Zusténde nor-
male Ventilation, Atelektasen, tidal recruitment, tidale dynamische sowie statische
Uberdehnung widerspiegelten. Durch geeignete Summation dieser Zonen konnte dar-
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aus dann die gesamte ROI beider Lungen approximiert werden [166]. Miiller-Graf et al.
entwickelten den von Costa et al. bereits beschriebenen Ansatz (s.u.) zur Bestimmung
von Lungeniiberdehnung und Kollaps auf Basis einer PEEP-Titration weiter. Sie do-
kumentierten nicht nur diese Zustédnde, sondern bestimmten aus den Bildsequenzen
der Titration diejenigen Pixel, die zusammen die Gesamtheit der beatembaren Lunge
reprasentierten (ROIyax) [186, 69].

1.5.4 Messung von Lungenkollaps und Uberdehnung mittels EIT

Bisher bildete die Bestimmung des Lungenkollapses, der als Stressverstérker bei der
Entstehung des Lungenschadens eine wichtige Rolle zu spielen scheint, den Schwer-
punkt sowohl der experimentellen als auch der klinischen EIT-Beatmungsforschung.
Hierzu wurden verschiedene Methoden entwickelt, um Lokalisation und Ausmafs des
Lungenkollapses zu bestimmen, von denen die wichtigsten im Folgenden kurz darge-
stellt werden. Die meisten dieser Ansétze sind methodenbedingt ebenfalls in der Lage,
die Uberdehnung von Lungengewebe zu messen.

Kunst und Kollegen beschrieben erstmals im Jahre 2000, wie der Kollaps einzel-
ner Lungenregionen anhand einer negativen Steigung des regionalen Impedanzsignals
bei konstantem PEEP anhand einer abfallenden lokalen Ventilationsamplituden bei
konstantem Tidalvolumens erkannt werden kann [153]. Obwohl dieser Ansatz einfach
und plausibel erscheint, hat er sich als Verfahren nicht durchsetzen konnen, da er zu
100% vom jeweiligen Beatmungskontext abhangig ist. Er funktioniert bisher nur unter
den strengen Bedingungen einer standardisierten dekrementellen PEEP-Titration und
zeigt dabei eher den relativen Verlauf denn den absoluten Kollaps an. Wiirde hingegen
der PEEP gegeniiber einem zuvor niedrigeren Niveau erhéht werden, wiirde sich die
Steigung infolge eines partiellen Recruitments ins Positive umkehren, der verbliebene
absolute Kollaps aber verborgen bleiben. Da diese Rahmenbedingungen in der expe-
rimentellen Untersuchung der vorliegenden Arbeit nicht erfiillt sind, wird dieser Weg
nicht weiter beschritten.

Costa et al. entwickelten eine Methode, mit der sowohl Lungenkollaps als auch
Lungeniiberdehnung regional sowie global bestimmt werden konnen [69]. Nach einem
Recruitmentmandver, bei dem man davon ausgeht, dass mit dem verwendeten Rekru-
tierungsdruck das gesamte rekrutierbare Lungengewebe eréffnet werden konnte, wird
anschliefsend unter druckkontrollierter Beatmung mit konstanter Druckamplitude im
Rahmen einer systematischen Titration der PEEP von einem Maximalwert in klei-
nen Stufen von ca. 2 cmHO reduziert und dabei je Pixel dessen jeweilige Anderung
der Compliance zum Vorwert gemessen. Steigt diese an, war die Lunge zuvor iiber-
dehnt, ist jetzt dehnbarer und kann deshalb mehr Volumen aufnehmen, was sich in
einer zunehmenden Amplitude des Impedanzsignals widerspiegelt. Nimmt die Ampli-
tude hingeben ab, ist das ein Zeichen von Kollaps der Lungenblédschen in der Region
des jeweiligen Pixels, dessen Compliance sich entsprechend reduziert. Der optimale
PEEP ist nun derjenige, bei dem die geringste Anzahl an Pixeln zugleich kollabiert
und tiberdehnt sind. Diese Methodik ist inzwischen im EIT-Gerét der Firma Timpel
als ,PEEP Titration Tool“ und &hnlich als ,Best-PEEP Tool* im Gerat der Firma
Loéwenstein Medical implementiert und seither mehrfach in Studien verwendet worden
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[69, 199, 114]. Die Ergebnisse, die mit dieser inzwischen vielfach publizierte Methode
gewonnen werden, werden in dieser Arbeit dann auch mit denen der anderen Verfahren
verglichen.

Ukere und Koautoren publizierten 2016 das Konzept der silent spaces [274]. Damit
sind die Regionen der Lunge gemeint, in denen die Ventilationsamplitude der Pixel
weniger als 10 % der Amplitude des Pixels mit der maximalen Amplitude (100%)
innerhalb der zuvor genannten Lungenregion betrégt. Die individuelle Lungenregion
wird dabei aus der Bibliothek des Swisstom-Gerédts anhand von Unterbrustumfang,
Geschlecht, Grofe und Gewicht der Patienten ausgewdhlt. Die so identifizierten Pi-
xel mit geminderter Ventilation werden anschliefend entsprechend ihrer Lage zum
ventilation horizon unterteilt. Die Einteilung erfolgt in schwerkraftabhéngige depen-
dent silent spaces, abgekiirzt DSS, die am ehesten Atelektasen entsprechen, sowie die
dariiber liegenden non-dependent silent spaces, abgekiirzt NSS, die wahrscheinlich ein
Surrogat fiir die Lungeniiberdehnung sind. Der jeweilige Anteil der DSS und NSS an
der Gesamtheit der Pixel der Lungenregion wird schlieflich als Prozentwert ausge-
geben. Dieser Ansatz, der initial flir andsthesierte Patienten mit gesunden Lungen
beschrieben wurde, ist inzwischen in demselben Patientengut in Japan reproduziert
und in Italien fiir Patienten mit akutem Lungenversagen mittels Lungenvolumenmes-
sungen validiert worden [236, 245, 231|. Die Methode ist dahingehend einzigartig, als
dass sie zum ersten Mal in der Geschichte der EIT absolute Prozentwerte von Kollaps
und Uberdehnung liefert. Sie ist ebenfalls eine der Referenzmethoden, die in dieser
Arbeit Anwendung findet.

Hinz et al. beschrieben 2007 das regionale Fiillungsverhalten der Lungen. Dazu
setzten sie die normierte Impedanzanderung eines jeden Pixels wihrend der Inspira-
tion ins Verhéltnis zur ebenfalls normierten Impedanzédnderung des gesamten Atem-
zugs [134]. Die aus dieser Gegeniiberstellung resultierende Kurvenform wurde mittels
Exponentialfunktionen approximiert und anhand mathematischer Kenngrofen einge-
teilt in Konvexitit fiir moglicherweise iiberdehnte, in Linearitét flir normale und
in Konkavitét fiir potenziell rekrutierbare Lungenareale. Im Gegensatz zu Ranie-
ris Stressindex, der ebenfalls anhand der Kurvenform die drei genannten Zusténde
volumenkontrolliert beatmeter Lungen fiir jeden Atemzug global identifiziert, ist die
Methode von Hinz in der Lage, die Heterogenitéit der erkrankten Lungen regional ab-
zubilden [211]. Lungenareale, die bereits kollabiert sind und wéhrend der Inspiration
keine Beliiftung, also kein Recruitment erfahren, werden mit dieser Methode nicht
erfasst. Auch sie soll zu Vergleichszwecken herangezogen werden.

Die zuvor schon néher erlduterte Methode von Liu et al., die auf einer einfachen
Differenzbildung zweier selektierter Lungenzustédnde basiert, entspricht methodisch
in etwa dem, was Drager in ihrem EIT-Monitor Pulmovista 500 implementiert hat
[166]. Die verschiedenen Lungenzusténde, die mit dieser Methode identifiziert werden
kénnen, werden in dieser Arbeit mit denen verglichen, die mit anderen Methoden
gewonnen werden.

Der Vollsténdigkeit halber soll hier auch der Clustering-Algorithmus Hoérlers er-
wahnt werden, der mittels selbstlernender Software anhand der Lungenkontur und des
Schwerkraftvektors Areale mit Atelektasenbildung, intratidaler Recrutierung, norma-
ler Ventilation, zyklischer sowie statischer Uberdehnung zu bestimmen in der Lage sein
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soll [138]. Da dessen interne vollautomatisierte Berechnungsgrundlagen weder fiir die
Programmierenden selbst noch fiir die Anwender nachvollziehbar sind, ist bei solchen
selbstlernenden Ansétzen Vorsicht geboten. Préferiert wiirde ein Ansatz, der medi-
zinisches und physiologisches Wissen explizit in Algorithmen implementiert und die
damit erzielten Ergebnisse transparent und reproduzierbar darstellt.

Auch wenn die zuvor dargestellten Ansitze zur Bestimmung von Kollaps und Uber-
dehnung mittels EIT inzwischen klinisch dufserst wertvolle Informationen ans Bett der
Patienten bringen, so zeigen sie lediglich das Resultat schadigender Beatmungseinstel-
lungen, wenn zu geringe oder zu hohe Beatmungsdriicke oder -volumina angewendet
werden.

Von noch groferer klinischer Relevanz wire es jedoch, wenn die einer Schédigung
zugrundeliegenden Mechanismen bereits vor Eintreten des eigentlichen Lungenscha-
dens sichtbar gemacht werden kénnten, um sogleich eine Optimierung der Beatmung
vornehmen zu kénnen. Eine solche Methode soll im Rahmen dieser Arbeit entwickelt
werden:

1.5.5 Wie Strain mittels EIT bestimmt werden konnte

Die zurzeit verfiigbare EIT-Technologie ist noch nicht in der Lage, absolute Impedan-
zen verldsslich zu messen. Daher scheint es aus heutiger Sicht auch unmdéglich, sowohl
Stress als auch statischen Strain quantitativ zu erfassen.

Da dem Konzept des dynamischen Strains jedoch die zyklischen mechanischen
Auslenkungen des Lungengewebes aus der Ruhelage zugrunde liegen, sollte die heute
bereits verfiigbare relative oder funktionelle EIT in der Lage sein, die atembedingten
regionalen Anderungen der elektrischen Impedanz nichtinvasiv, kontinuierlich und in
Echtzeit zu erfassen. Dies sollte es ermoglichen, den dynamischen Strain, einen klinisch
vermutlich relevanten Indikator eines drohenden beatmungsinduzierten Lungenscha-
dens, atemzugsweise auf Pixelebene zu berechnen und zur Darstellung zu bringen.

Wenn man annimmt, dass unter Normalbedingungen die atemzugsbedingten Ande-
rungen der Impedanz eines jeden Pixels (AZ,;z¢;) mit den Anderungen des Volumens
in der entsprechenden Region der Lunge, die das Pixel représentiert, korreliert und,
dass der Impedanzwert am Ende der Ausatmung (EELI,;z;) das jeweilige lokale Lun-
genvolumen widerspiegelt, liegt der Schluss nahe, dass der Quotient aus AZ;;¢ und
EELI;ze; dem lokalen Strain entspricht. Die Strain-Werte eines jeden Pixels konn-
ten anhand einer Skala farblich kodiert und die regionale Strainverteilung in der Form
bunter Belastungsbilder, sogenannter strain maps auf einem Bildschirm zusammen mit
den korrespondierenden Histogrammen angezeigt werden. So kénnte die Elektroimpe-
danztomografie den lang ersehnten Durchbruch zur Bestimmung eines VILI-Indikators
direkt am Krankenbett liefern.

1.6 Ziele dieser Arbeit

Ziel dieser Arbeit ist es, mittels elektrischer Impedanztomografie eine neuartige Me-
thode zur Bestimmung der dynamischen regionalen mechanischen Belastung des Lun-
gengewebes (Strain) zu entwickeln. Diese wird anschliefsend an einem experimentellen
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Modell des akuten Lungenschadens getestet. Um die Grenzen des neuen Verfahrens zu
erkunden, werden die Beatmungseinstellungen derart gewahlt, dass sie einen Druckbe-
reich abdecken, der zwar den klinisch iiblichen iibersteigt, dadurch aber die Zustande
von massivem Lungenkollaps und ausgeprigter Uberdehnung abdeckt.

Die so gewonnenen Datensétze werden anschliefend hinsichtlich der wichtigsten
bisher fiir die elektrische Impedanztomografie beschriebenen Methoden zur regiona-
len Bestimmung von Lungeniiberdehnung und -kollaps analysiert und die jeweiligen
Resultate mit dem Strain verglichen.

Weiterhin werden die EIT-basierten regionalen Erkenntnisse anhand gleichzeitig
aufgezeichneter Parameter der klassischen und transpulmonalen Lungenmechanik, des
Gasaustausches sowie des Ultraschalls plausibilisiert.

Schlieflich sollen erstmals Belastungsbilder von COVID-19-Patienten mit Hilfe der
elektrischen Impedanztomografie erzeugt und mit denen gesunder Lungen von Pro-
banden verglichen werden. So soll als Abschluss dieser Forschungen ein Verfahren be-
reitgestellt werden, das in der Lage ist, speziell die Schadigung inhomogen erkrankter
Lungen am Krankenbett darzustellen.






Kapitel 2

Methoden

TEIL I — Untersuchungen an Schweinen

Diese Studie wurde im Labor der Abteilung fiir Anésthesie der Schule fiir Veterindrme-
dizin der Universitdt Buenos Aires in Buenos Aires, Argentinien nach Zustimmung der
institutionellen Tierethikkommission durchgefiihrt (CICUAL - Aktenzeichen 08/14).

2.1 Praparation

2.1.1 Pramedikation

Zehn Landrasse Schweine im Alter zwischen 3 und 4 Monaten und einem Gewicht
von 29 + 10 kg wurden zuniichst mittels Azaperon (Stresnil®) (8 mgkg™! KG) und
Ketamin (20 mg kg ™! KG) 10% durch laterale intramuskulédre Injektion in die Nacken-
muskulatur ca. 2 cm unterhalb des jeweiligen Ohransatzes pramediziert. Nach einer
Wartezeit von ca. 15 Minuten im dunklen menschenleeren Stall wurde eine zweite In-
jektion #hnlicher Art eines Ketamin-Midazolam-Gemisches (20 bzw. 0,2 mgkg ™! KG)
in die kontralaterale Nackenmuskulatur vorgenommen und das Tier nach weiteren 10
bis 15 Minuten in den OP verbracht. Lag die Herzfrequenz zu diesem Zeitpunkt jedoch
noch iiber 100 Schldgen pro Minute oder zeigte das Tier Zeichen der Unruhe, wurden
Ketamin und Midazolam mit 5 mgkg ™! KG und 0,125 mgkg~! KG nachinjiziert und
der Transport verschoben. Bei Ankunft im OP wurde allen Tieren je zwei periphere
Verweilkaniilen in geeignete Ohrrandvenen gelegt und Infusionen gestartet.

2.1.2 Narkose

Die Préaoxygenierung erfolgte mittels der transparenten trichterformigen Veterinér-
Maske aus Polycarbonat mit Gummidichtung, Recovery Oxygen Mask (SurgiVet,
Smith Medical Kopenhagen, Danemark). Nach Anlage eines EKGs wurden zur In-
tubation die folgenden Medikamente unter Maskenbeatmung iiber einen der beiden
venosen Zuginge in folgender Reihenfolge verabreicht: Propofol 2% 100 mg, Fentanyl
(Fentadon®) 0,2 mg, Pancuronium (Pancuronium—Deltaselect®) 4 mg. Dies geschah
bei maximaler Sauerstoffsittigung, die am Schwanz des Tieres gemessen wurde.
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Nach Wirkungseintritt wurden die Tiere in Bauchlage endotracheal mit einem 7,5
mm Tubus intubiert, dieser geblockt und dessen korrekte Lage sowie Dichtigkeit gleich
danach kontrolliert. Die Narkose wurde mittels Propofol 2% mit 4-8 mgkg ™' h~! KG,
Fentanyl (Fentadon®) mit 5-10 pgkg™'h~! KG, Midazolam (Dormicum®) mit 0,1
mgkg ' h~! KG und Pancuronium (Pancuronium—Deltaselect@) mit einer Rate von
0,15-0,3 mgkg ™' h~! KG aufrechterhalten. Hierunter wurden die Tiere in Riickenlage
verbracht und ein ca. 8 cm breiter Streifen kaudal der Vorderbeine rund um den Thorax
rasiert, um den Elektroden-Hautkontakt fiir die anschliefenden EIT-Messungen zu
verbessern. Die Augen der Tiere wurden vollstdndig mit Augensalbe bedeckt und
mittels Klebeschreifen verschlossen.

Uber die zweite Ohrvene und spiter den zentralvenésen Zugang wurde isotone
Kochsalzlosung mit einer Basisrate von 4 mlkg~*h~! infundiert. Falls in den Referen-
zintervallen zwischen den eigentlichen PEEP-Stufen des Protokolls der MAD, SVV
und Herzindex jeweils Werte < 60 mmHg, > 12% oder aber < 2.5 Imin~! m~2 zeig-
ten, wurden Kochsalzboli von 5 mlkg~! und Noradrenalin mit einer Anfangsdosis von
0.01 pgkg ! min~! verabreicht, welche nach Bedarf erhéht wurden.

Nach Beendigung der Versuche wurden die Tiere in tiefer Narkose mittels Pento-
barbital®-Uberdosis euthanasiert.

2.1.3 Instrumentierung und Lagerung

Zentralvenose sowie arterielle Zugénge wurden unter Ultraschallfiihrung in Halsve-
ne und Carotis eingefithrt. Uber den gesamten Versuchsablauf wurden EKG, Sp0ss
Blutdruck und Temperatur kontinuierlich mittels eines Datex Patientenmonitors iiber-
wacht.

Um den Osophagusdruck zu messen, wurde ein 7 cm langer Osophagusballon in der
Mitte der Speiserohre platziert. Seine Lage wurde anhand der Markierungen mittels
Rontgen-C-Bogen kontrolliert, mit 1 ml Luft gefillt und seine korrekte Position und
Funktion geméf Okklusions-Methode fiir beatmete Patienten ermittelt [19, 254].

Abschlieftend wurden die Schweine auf einer Vakuummatratze gelagert, in der vor
der Evakuierung und Fixierung des Tieres auf Hohe des rasierten Streifens eine ca.
handbreite tiefe transversale Mulde modelliert wurde. Diese diente spéter der verein-
fachten Platzierung des Elektrodengiirtels zur Impedanzmessung.

2.1.4 Beatmungsgrundeinstellungen

Alle Tiere wurden dann mittels eines Puritan Bennett 980 (Puritan Bennett Corpora-
tion, Carlsbad, CA, USA) mit reinem Sauerstoff und einem Tidalvolumen (V) von 10
ml kg™t volumenkontrolliert (VC-CMV) beatmet. Die Atemfrequenz betrug 24 min~?,
das I:E Verhéltnis 1:2, der PEEP 10 cm H2O und die Fro, 1,0.

2.1.5 Induktion eines ARDS-artigen Lungenzustandes

Es wurde ein zweistufiges Modell des Lungenschadens verwendet, bei dem zunéchst
durch wiederholtes Lavagieren der Lungen mit je ca. 30 mlkg ! Kérpergewicht Koch-
salzlosung (37°C) der Surfactant so lange ausgewaschen wurde, bis die Fliissigkeit kei-



2.2. Studienprotokoll 23

nen Schaum mehr aufwies und das Verhéltnis P, 0,/F7 0, bei 10 cm HoO PEEP unter
200 mm Hg fiel. In der Folge wurden die Tiere einer 120 miniitigen schadigenden Beat-
mung ohne PEEP mit einem Tidalvolumina vom 15 mlkg ™!, einer Atemfrequenz von
12 min~!, einem I:E-Verhiltnis von 1:2 und reinem Sauerstoff ausgesetzt. Nach Ab-
schluss der Schadensinduktion wurde die gewiinschte Schwere der Lungenschadigung
durch einen P,0,/Fro, < 200 mmHg unter Beatmungsgrundeinstellungen bestétigt.
Ferner dokumentierte eine abschlieffende Ultraschalluntersuchung bilateraler Atelek-
tasen in den schwerkraftabhéngigen zuunterst liegenden Lungenabschnitten [277].

2.2 Studienprotokoll

Zunachst wurde im lungenkranken Tier ein Datensatz unter Beatmungsgrundeinstel-
lungen aufgezeichnet. Danach wurden fiir jedes Tier die PEEP-Werte 0, 5, 10, 15, 20,
25 und 30 cmHsO geméf einer fiir jedes Tier nach dem Zufallsprinzip in versiegelten
Umschlédgen hinterlegten Reihenfolge unter sonst identischen Beatmungseinstellungen
fiir jeweils 10 Minuten angewendet [266].

Nach den Untersuchungen auf der jeweiligen PEEP-Stufe wurden die Beatmungs-
schlduche fiir 15 Sekunden diskonnektiert und die Tiere anschliefsend mit Beatmungs-
grundeinstellungen fiir 10 Minuten behandelt. Gegen Ende einer jeden dieser Referenz-
perioden wurde mittels Ultraschalls das Vorliegen bilateraler Atelektasen bestétigt,
um sicherzustellen, dass eine dhnliche Ausgangssituation vor Anwendung der néchs-
ten PEEP-Stufe vorlag. Sollte sich zwischenzeitlich die Lungenbeliiftung wesentlich
verbessert haben, wurden weitere Lavagen durchgefiihrt.

Wiéhrend die Daten der volumetrischen Kapnographie und Lungenmechanik kon-
tinuierlich aufgezeichnet wurden, kamen nur die jeweils letzten 2 Minuten einer jeden
PEEP-Stufe zur Auswertung. Proben fiir die arterielle Blutgasanalyse wurden gegen
Ende einer jeden Messperiode entnommen, gefolgt von einer Ultraschalluntersuchung
aller Quadranten.

2.3 Datenakquisition

2.3.1 EIT

In dieser Studie kamen das EIT Pioneer Set (Sentec AG, EIT-Branch, vormals Swiss-
tomn AG, Landquart, Schweiz) sowie ein mafigefertigter Elektrodengurt fiir Schweine
zum FEinsatz. Der Gurt wurde unter dem Tier hindurchgereicht und seine auf einem
Gummiband aufgereihten 32 Metallelektroden dquidistant um den Thorax des Tieres
auf Hohe der Axilla platziert, nachdem die Haut im rasierten Bereich zuvor ausrei-
chend mit Ultraschallgel eingerieben wurde. Nach Uberpriifen und, wo nétig, Optimie-
ren des elektrischen Kontakts zwischen Haut und einer jeden Elektrode wurden erste
EIT-Bilder mit einer Akquisitionsrate von 29,3 Bildern pro Sekunde generiert, um das
System als Ganzes zu testen. Nach bestandener Funktionspriifung wurden mehrere
Lagen transparenter Haushaltsfolie locker um Giirtel und Tier gewickelt, um so das
Austrocknen des Gels zu verhindern.
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EIT-Daten wurden ab jetzt kontinuierlich gemessen und daraus Echtzeitbilder er-
rechnet, welche aber nur zu den vorgegebenen Messpunkten aufgezeichnet und an-
schliefsend off-line ausgewertet wurden.

2.3.2 Lungenultraschall

Ultraschalluntersuchung beider Lungen wurde mittels Micromaxx™ Echograph (Sono-
site, Bothell, WA, USA) unter Verwendung eines linearen 8-12 MHz Schallkopfes mit
dem Ziel durchgefiihrt, Atelektasen zu identifizieren und deren Ausmaft zu bestim-
men. Zur genauen Lagebestimmung wurde der Brustkorb in 4 Quadranten eingeteilt:
in zwei ventrale und zwei dorsale, die jeweils durch die mittlere Axillarlinie sowie das
Zwerchfell begrenzt wurden.

2.3.3 Globale Lungenfunktion und Himodynamik
2.3.3.1 Gasaustausch

Arterielle Blutproben wurden mittels Enterprise Point-of-Care System EPOC™ (Epo-
cal Inc., Ottawa, ON, Canada) analysiert und die alveolar-arterielle Sauerstoffpartial-
druckdifferenz wie folgt bestimmt:

P
Pi_qo0, = [Plo2 - aCOZ] — P, o0,

2.3.3.2 Volumetrische Kapnografie

Der Totraum wurde mittels NICO™ Monitor (Philips, Wallingford, CT, USA) unter
Nutzung seines Hauptstromsensors, interponiert zwischen distalem Ende des Endotra-
chealtubus und Y-Stiick, gemessen. Nach Kalibration vor Beginn eines jeden Versuches
geméfs Protokoll des Herstellers wurden alle Sensordaten mit einer Rate von 100 Hz
auf einem Laptop kontinuierlich von der Software DataCollect™ (Philips Respironics,
Philadelphia, PA, USA) aufgezeichnet. Die Ansprechzeit des CO2-Sensors betrug we-
niger als 60 ms.

2.3.3.3 Lungenmechanik

Nach Kalibration der Fluss- und Drucksensoren geméft Herstellerangaben wurden
Atemgasfliisse sowie -driicke mit Hilfe des Fluxmed™ Monitors, dessen Sensoren in Se-
rie mit denen der Kapnografie platziert wurden, gemessen und mittels FluxView ™ Soft-
ware mit einer Rate von 200 Hz auf einem Laptop aufgezeichnet. Anschliefend wur-
den lungenmechanische Parameter atemzugsweise durch die Software FluxReview™
berechnet. Alle genannten Soft- und Hardwarekomponenten sind Produkte der Firma
MBMED, Buenos Aires, Argentinien.

Auf jedem PEEP-Niveau wurden intrinsischer oder totaler PEEP (PEEP;,,;) und
auch Plateaudruck (Ppjqteqy) mittels entsprechender exspiratorischer und inspiratori-
scher Atemunterbrechungen von je mindestens 3 Sekunden gemessen.
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2.3.3.4 Osophagus- und transpulmonale Driicke

Der Osophagusdruck wurde ebenfalls mit dem zuvor genannten Geriit gemessen und
mittels respektiver Software aufgezeichnet.

2.3.3.5 Hamodynamik

Mittlerer arterieller Druck (MAD), Schlagvolumenvariation (SVV) und Herzzeitvolu-
men (HZV) sowie Herzindex wurden mit dem Hamodynamikmonitor Vigileo™ (Ed-
wards Lifesciences, Irvine, CA, USA) gemessen.

2.4 Datenanalyse EIT

2.4.1 Bildrekonstruktion

Zunéchst wurden tidale EIT-Bilder von 10 konsekutiven Atemziigen am Ende einer je-
den Messperiode generiert. Dabei wurde fiir jedes Pixel die Differenz der Impedanzen
zwischen dem Ende der Inspiration und dem Ende der Exspiration des vorausgegan-
genen Atemzuges ermittelt (siehe Abbildung 2.1).
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Abbildung 2.1: Die linke Kurve zeigt die gemessene globale Impedanzverinde-
rung wahrend eines typischen Atemzuges. Darunter ist eine Serie von EIT-Bilder
dargestellt, die diesen Anderungen entsprechen. Rechts ist zunichst dieselbe Kurve
wie links gezeigt. Darunter sind jetzt aber die gemessenen EIT-Bilder zum En-
de der Exspiration sowie zum Ende der Inspiration zu sehen. Aus der Differenz
dieser beiden FIT-Bilder wird dann das sogenannte tidale EIT-Bild erzeugt. Des-
sen Pixel enthalten Information dber den jeweiligen Anteil der Ventilation, der
wdhrend des Atenmzuges die Lungenregion fillt, die das Pizel reprdasentiert. Im
tidalen EIT-Bild kommt somit die regionale Ventilationsverteilung zum Ausdruck.

115 Time(s) 2 25 3

Aus diesen Bildern wurden dann unter Verwendung von Matlab R2018b (The
MathWorks, Natick, MA, USA) die folgenden Lungenregionen ermittelt und auf Basis
derer verschiedene EIT-Parameter berechnet.
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2.4.2 Lungenregionen

Die Regionen beider Lungen wurden insgesamt auf vier verschiedene Arten bestimmt.
Dabei leiten drei dieser Methoden die regions of interest (ROI) direkt aus den gemes-
senen EIT-Ventilationssignalen ab, eine andere zog dazu externe CT-basierte Lungen-
modelle heran. Zunéchst werden hier die Schritte zur Ermittlung der funktionellen
ROIs beschrieben, also solcher ROIs, die alleinig mittels der Ventilationssignale der
EIT-Bilder determiniert wurden. Anschlieffend wird die Herleitung der anatomieba-
sierten ROI kurz ausgefiihrt.

2.4.2.1 Die klassische ROI,

Die individuelle PEEP-abhéngige Kontur der rechten und linken Lunge eines jeden
Schweines auf jeder PEEP Stufe, die die funktionelle ROI determiniert, wurde be-
stimmt. Dazu wurden alle Pixel identifiziert, die eine Ventilationsamplitude von mehr
als 10% der Amplitude des Pixels mit der maximalen atembedingten Impedanzinde-
rung beim jeweiligen PEEP zeigten (s. obere beiden Zeilen der Abbildung 2.2) [21].

2.4.2.2 Die ROI nach Liu, ROIg;y,

Die ROIly;, eines jeden Schweines entspricht der ROI gy, bei einem PEEP von 30
cmH>O. Weitere Details hierzu werden weiter unten im entsprechenden Abschnitt
2.4.4.1 und in der Originalpublikation [166] beschrieben.

2.4.2.3 ROIpax

Die individuellen Lungen ROIs eines jeden Schweines wurden bestimmt, indem alle
Pixel identifiziert wurden, die wihrend mindestens einer der PEEP-Stufen (mathema-
tisch durch eine klassische Oder-Verkniipfung ermittelt) eine hinreichend grofe Ven-
tilationsamplitude zeigten. Diese wurde - wie schon zuvor bei der ROI; ¢, definiert -
als eine Amplitude von mehr als 10% der Amplitude des Pixels mit der maximalen
atembedingten Impedanzénderung beim jeweiligen PEEP. Abbildung 2.2 fasst dieses
methodische Vorgehen schematisch zusammen. Weitere Details sind bei Miiller-Graf
et al. nachzulesen [186].

2.4.2.4 ROIlct

Anatomie-basierte ROIs hingegen sind ROIs, die durch die tatséchlichen anatomischen
Konturen des Thorax und der Lungen, wie sie sich aus CT-Bilder ableiten lassen, de-
terminiert werden. Sie wurden bestimmt als Regionen, die der rechten und linken
Lunge im Schnittbild durch ein 3-dimensionales Computermodell des Schweinethorax
entsprachen. Dieses gemittelte 3D-Modell wurde anhand von Lungen- und Thoraxkon-
turen aus manuell segmentierten CT-Daten von 8 Tieren in einer vorherigen Studie am
Universitatsklinikum Hamburg Eppendorf erstellt [284|. Eine ausfiihrliche Beschrei-
bung der Prozessschritte findet sich in der Dissertation von Woitzik, bei Waldmann
und im Schaubild 2.3 [286, 287, 279, 31].
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Abbildung 2.2: Gezeigt sind hier in der oberen Zeile zundchst EIT-Bilder, die die
regionale Ventilationsverteilung wdihrend einer typischen dekrementellen PEEP-
Titration von 30 bis 0 cmHyO abbilden. In der Bilderserie darunter markiert die
hellblaue Farbe diejenigen Pixel, die zur jeweiligen ROl gy gehdren. Summiert
man nun uber eine Oder-Verknipfung den Status aller Pixel der ROI gy, der ver-
schiedenen PEFEP-Stufe auf, so erhdlt man alle Pixel, die die Fliche der ROIpq,
ausmachen, welche ganz unten im Einzelbild zu sehen ist.

Abbildung 2.3: Die Bilderserie zeigt von links nach rechts den Prozess zur Er-
stellung der CT-basierten ROIor. In dem CT-Schnittbild, das die Anatomie des
Thorax und dessen Organen an der kiinftigen Position des EIT-Girtels wider-
spieglt (rote gebrochene Linie) werden durch manuelle Segmentierung die Kontu-
ren von Herz (rot), rechter (blaw) und linker Lunge (grin) bestimmt. Anschlieffend
werden die so ermittelten Konturen aller Tiere (dinnen Konturlinien in entspre-
chender Farbe) tbereinandergelagert und daraus eine mittlere Kontur fir diese
Spezies generiert (fette Konturlinien entsprechender Farben). Aus den so gewon-
nenen mittleren Konturen wird anschlieffend ein elektrisches Modell des Thorax
und seiner Organe fiir die Rekonstruktion von EIT-Bildern erstellt. Den auf Basis
dieses Modells rekonstruierten EIT-Bildern werden dann schliefSlich die Konturen
tberlagert, die den Regionen der rechten und linken Lunge itm EIT-Bild und damit
der ROIgr entsprechen (modifiziert nach [278]).
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2.4.3 Strain — Bestimmung der regionalen Belastung des Lungenge-
webes

Geméf Gattinoni kann die physische Belastung (Strain) der gesamten Lungen, die die
atemzugsbedingte Verformung des Lungengewebes hervorruft, wie folgt abgeschétzt
werden.

: Vr
Strain = RO

Die Berechnung der Belastung, die der neuartigen EIT-basierten Methode dieser
Arbeit zugrunde liegt, erfolgte nun nicht mehr global fiir die gesamte Lunge, sondern
regional auf Pixelebene. Dazu wurde das lokale Tidalvolumen eines jeden Pixels aus
seiner jeweiligen Impedanzénderung (AZ) wihrend des Atemzyklus bestimmt und so-
dann ins Verhiltnis gesetzt zu seinem jeweiligen end-exspiratorischen Volumen, das
seinem Impedanzwert zum Ende der Exspiration (EELI) entsprach. Das diesen Uber-
legungen zugrunde liegende Prinzip ist in Abb. 2.4 schematisch dargestellt.
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Abbildung 2.4: In der konzeptionellen Illustration sind die mechanischen, pul-
monalen und elektrischen Gedankenmodelle zur Belastung (Strain) gesunder Lun-
gen denen kranker Lungen gegeniibergestellt. Der Strain ist demnach definiert als
das Verhdltnis der Auslenkung AL oder des Tidalvolumens Vp geteilt durch die
Ruhelinge (L) bzw. das Ruhevolumen (FRC). Fir die EIT wird entsprechend
die Anderungen der Impedanz AZ durch die end-exspiratorische Lungenimpedanz
(EELI) geteilt.

Daraus lésst sich die entsprechende Impedanz-Formel ableiten,

EELI - EILI  AZ

EELI EELI
wobei EELI und EILI die jeweiligen Lungenimpedanzen zum Ende der Inspiration
und der Exspiration sind. Sowohl AZ als auch EELI wurden fiir jedes Pixel und je-
den Atemzug bestimmt. Dazu wurde der respektive Mittelwert iiber alle gemessenen

Strain =
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Abbildung 2.5: Die blaue Kurve zeigt die Impedanzinderungen wdihrend einer
dekrementellen PEEP-Titration, die zum einen durch die zyklische Atmung (V)

und zum anderen durch die PEEP-induzierten Anderungen des EELV erzeugt
werden. Ersterem Volumen entspricht AZ, letzterem die EELI

Atemzlige einer jeweiligen PEEP-Stufe ermittelt und daraus dann der Strain eines je-
den Pixels berechnet. Diese Vorgehensweise wird schematisch in Abbildung 2.5 anhand
einer EIT-Kurve vorgestellt.

Da bei der relativen EIT jedoch weder die Impedanzénderungen eines Atemzugs
noch die Impedanz am Ende der Exspiration als kalibrierte Absolutwerte erfasst wer-
den konnen, musste eine Kalibration erfolgen, um eine Vergleichbarkeit intra- und
interindividuell zu gewéhrleisten. Dazu wurde der Pixel-Strain eines jeden Schweines
auf jeder PEEP-Stufe ins Verhéltnis gesetzt zu dessen Pixel-Strain bei dem aufgrund
lungenmechanischer Daten als optimal angenommenen Referenz-PEEP. Die durch die-
se individualisierte Normierung gewonnenen Bilder bildeten dann die Grundlage fiir
die Berechnung numerischer Werte des totalen Strains fiir die jeweilige PEEP-Stufe.
Hierzu wurden die jeweiligen Pixelwerte aufsummiert und beziiglich der Anzahl aller
Pixel in den Lungen ROIs eines jeden Schweines ein zweites Mal normiert.

Schlieflich wurden aus den zuvor genannten Strain-Bildern individueller Schweine
weitere EIT-Bilder generiert, die den mittleren relativen dynamischen Strain aller
Schweine auf dem jeweiligen PEEP-Niveau représentierten [186, 115].

Um der bereits zuvor genannten wichtigen Tatsache Rechnung zu tragen, dass
die heutige EIT weder in der Lage ist, Bilder der absoluten Impedanzverteilung zu
generieren noch die gemessenen Impedanzénderungen genau zu quantifizieren noch
die end-exspiratorische Lungenimpedanz verlésslich zu bestimmen, wird fortan der
Begriff dynamic relative regional strain (DRRS) verwendet, der das Ergebnis der o.g.
Berechnungen wissenschaftlich korrekt widerspiegeln soll.



30 Kapitel 2. Methoden

2.4.4 Bekannte EIT-Methoden zum Vergleich

Die folgenden in der Literatur beschriebenen Methoden dienten der Bestimmung fol-
gender qualitativer Lungenzustdnde auf Pixelebene: kollabiert, normal ventiliert, oder
tiberdehnt. Demnach wurde fiir jedes Pixel entweder das Vorliegen oder aber die Ab-
wesenheit des betreffenden Zustandes festgestellt. Dann wurde die Anzahl der Pixel
dieses jeweiligen Zustandes ins Verhéltnis gesetzt zur Gesamtzahl der Pixel in der
respektiven ROI und draus jeweils eine Prozentzahl ermittelt.

Zunéchst wird fiir jede Methode unter a) das in der Originalarbeit dargelegte me-
thodische Vorgehen detailliert beschrieben und dann unter b) die in dieser Arbeit
vorgenommenen Anpassungen dargestellt, die eine Vergleichbarkeit der Methoden un-
tereinander aber vor allem mit den Resultaten der Strainberechnung gewéhrleisten.

2.4.4.1 Methode nach Liu

Die Methode nach Liu [166] klassifiziert die Pixel von EIT-Bildern geméfs folgender
Qualitéiten: normale Ventilation, Uberblihung, PEEP-induziertes Recruitment und
zyklischer Kollaps.

a Methode wie publiziert Zunéchst wird hier die Methode, wie sie in der ori-
gindren Publikation von Liu et al. beschrieben wurde, ins Deutsche iibersetzt. Die
einzelnen Analyseschritte sind in der Abbildung 2.6 aus der Originalarbeit anhand
eines Beispiels dargestellt.

Der PEEP wurde alle 5 Minuten von 0 cmHoO um jeweils 3 cmH50 bis 30 cmH50
erhoht. Fiinf aufeinanderfolgende Atemziige gegen Ende einer jeden PEEP-Stufe wur-
den ausgewihlt und die jeweiligen EIT-Bilder am Ende von Inspiration und Exspira-
tion identifiziert. Das Bild bei PEEP = 0 cmH2O mit minimaler end-exspiratorischer
Impedanz diente dabei als Bezugsgrofse. Die gesammelten exspiratorischen und inspi-
ratorischen Bilder wurden anschlieffend gemittelt, um das Rauschen zu minimieren.
Durch Subtraktion des gemittelten exspiratorischen Bildes vom ebenso gemittelten
inspiratorischen wurde ein sogenanntes Tidal-Bild berechnet (Abb. 2.6, erste Zeile,
Bilder a, b, c¢). Im néchsten Schritt wurde das Ausmaf der Lungenregion bestimmt,
zu der alle Pixel gehorten, die zum Ende der Exspiration eine Amplitude von mehr als
25% des Bildmaximums aufwiesen (Abb. 2.6, zweite Zeile, Bilder d, e, f). Das Gebiet
der Lungen, in dem tidale Atmung stattfand, umfasste all diejenigen Pixel, die eine
Amplitude von mehr als 20% des Maximums im Bild aufwiesen.

Pixel einer Region wurden demnach als iiberdehnt angesehen, wenn sie bei dem-
selben PEEP-Niveau einerseits zur Lungenregion bei End-Exspiration gehorten, ande-
rerseits aber wiahrend der Inspiration nicht beliiftet wurden und damit in der Region
des o.g. Tidalbildes nicht auftauchten (Abb. 2.6, dritte Zeile, Bilder g, h, i). Pixel
einer Region wurden als zyklisch rekrutierend und kollabierend klassifiziert, wenn
sie wiahrend der Inspiration ventiliert wurden, zum Ende der Ausatmung aber kol-
labierten (Abb. 2.6, vierte Zeile, Bilder j, k, 1). Schlieflich wurden Pixel gegeniiber
einer Referenz-PEEP-Kondition als rekrutiert eingestuft, wenn die Pixel auf der je-
weiligen PEEP-Stufe im end-exspiratorischen Lungenareal enthalten waren, wihrend
sie im Referenzareal fehlten (Abb. 2.6, fiinfte Zeile, Bilde m, n, o). Ein PEEP von
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Abbildung 2.6: Legende wie von Liu publiziert [166]: Illustration of the propo-
sed analysis method. First row dynamic images at end-inspiration (a) and end-
expiration (b) are identified (averaging of five corresponding images is used to
minimize noise if necessary). Status image (c¢) of tidal variation equals pizel im-
pedance values at end-inspiration minus that at end-expiration. Second row lung
regions containing air are identified at reference positive end-expiratory pressure
(PEEP) level and arbitrary PEEP level (d, white regions end-expiration at refe-
rence PEEP; e, light gray end-expiration at arbitrary PEEP; f, gray lung regions
for tidal breathing). Third row overdistended regions (i, white regions) are defined
as regions that contain air at end-expiration but no air comes in or out during
tidal breathing. Fourth row regions subjected to repeated alveolar collapse and reo-
pening (1, red regions) are defined as regions that are not in the lung regions at
end-expiration but are ventilated during tidal breathing. Fifth row recruited regi-
ons compared to reference PEEP level (o0, blue regions) are defined as regions that
contain air at end-expiration of the arbitrary PEEP level but not at that of the
reference PEEP level.
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6 cmH>O diente dazu, dieses PEEP-induzierte Recruitment zu ermitteln. Der o.g.
Systematik folgend, konnten so aus den EIT-Daten aller PEEP-Stufen Regionen mit
Uberdehnung, zyklischem Kollaps oder tidal recruitment sowie PEEP-induziertem Re-
cruitment ermittelt werden. Anschliefsend wurden diejenigen Pixel, die den jeweiligen
Zustand représentierten, gezihlt und als Prozent der totalen Anzahl an Lungenpixeln,
welche bei dem in dieser Studie héchsten PEEP von 30 cmH2O das exspiratorische
Lungenareal (ROIy;,) bildeten, ausgedriickt.

b Modifizierte Methode Um eine bessere Vergleichbarkeit der in dieser Arbeit
untersuchten Methoden zu gewéhrleisten, wurden gegeniiber der zuvor unter a) be-
schriebenen Originalmethode folgende Anpassungen vorgenommen:

- Es wurden 10 statt 5 Atemziige gemittelt.
- Ein PEEP von 5 statt von 6 cmH5O diente als Referenz-PEEP.

- Die o.g. Lungenzusténde wurden fiir die PEEP-Stufen 10 bis 30 cmH20O berech-
net.

2.4.4.2 Methode nach Ukere

a Methode wie publiziert Bei diesem Ansatz, der von Ukere et al. [274] erstmals
beschrieben wurde, werden die in Riickenlage schwerkraftabhéngigen meist zuunterst
dorsal gelegenen dependent silent spaces (DSS) als Zeichen von Atelektasen oder loka-
ler Minderbeliiftung gewertet, wihrend die schwerkraftunabhéngigen zumeist ventral
gelegenen non-dependent silent spaces (NSS) als Indikatoren einer regionalen Lungen-
iiberdehnung angesehen werden. Unter ausschlieflicher Nutzung der Messwerte von
Pixeln, die in die ROIcr beider Lungen fielen, wurden die Silent Spaces berechnet,
indem der Amplitudenwert desjenigen Pixels mit dem grofiten atembedingten Aus-
schlag als 100%-Referenz diente. Dieser maximale Amplitudenwert bei 100% wurde
dann durch 10 geteilt und anschliefsend jedes einzelne Pixel anhand seiner Amplitude
einer dieser 10 Kategorien zugeordnet.

Das CoV eines jeden Bildes wurde geméfs Frerichs und Radke [93, 210] als geometri-
scher Schwerpunkt, der die Verteilung der gesamten Ventilation in einem Fokuspunkt
zusammenfasst, berechnet durch Multiplikation der Pixelamplitude mit dem vertika-
len Abstand des Pixels vom geometrischen Zentrum. Dabei weist ein Wert von 0% auf
eine maximale ventrale, ein Wert von 100% auf eine maximale dorsale Ventilation hin.

NSS und DSS wurden danach so berechnet, dass fiir jeden Atemzug eine virtuelle
senkrecht zum Gravitationsvektor verlaufende horizontale Linie durch das CoV ge-
zogen wurde. Dieser sogenannte Ventilationshorizont teilte jedes Pixel anhand seiner
Lage und Zugehorigkeit zur Kategorie mit der geringsten Ventilationsamplitude den
kollabierten schwerkraftabhangigen DSS oder aber den zuoberst liegenden iiberdehn-
ten NSS zu (siehe Abb. 2.7). Nach erfolgter Zuordnung der Pixel zu den jeweiligen
silent spaces wurde deren jeweilige Anzahl ermittelt und als Prozentsatz aller Pixel
innerhalb der jeweiligen ROI ausgedriickt.



2.4. Datenanalyse EIT

B 30 Max

25¢ - -
2 G = Ztotal - VTtotaI

Relative
stretch

Relative tidal volume (%)

Min

. 0.6
Relative stretch

D 100
Ventral
— 80 20 —~
g g
g 2
S 60 40 &
@ 3
5 5
D @
= 40 60 5
2 £
8 2
20 80
Dorsal -
0 100

Abbildung 2.7: Legende wie von Ukere publiziert [27]]: Schematic illustration
of electrical impedance tomography-derived lung function parameters. (A) Rela-
tive stretch within the regions of interest (ROIs). Impedance changes during tidal
breathing within the ROIs were measured as the difference between the end of in-
spiration and the end of the preceding expiration. For these impedance changes
to be displayed as tidal images, their pizel values needed to be categorized and
colour coded. (B) The amplitude of the pizel within the image showing the ma-
zimal impedance change or stretch during breathing served as a 100% reference
(Ziotar ). This amplitude was then divided by 10, which resulted in 10 different
amplitude categories (c1 — c10). Depending on its amplitude, each pizel within the
lung ROIs was then assigned to one of these categories. To determine the relative
contribution (as a percentage) of each one of the 10 stretch categories to the over-
all tidal volume (Vr,,,..), the amplitude of each pizel within a given category was
multiplied by its relative tidal stretch. From these values, a 10-bar histogram was
created, whereby the sum of all 10 categories equalled the total impedance change
of the tidal breath. (C) The silent spaces are visualized as grey areas within the
ROlIs. The blue dotted line marks the ventilation horizon. Silent spaces above the
ventilation horizon are called ventral (non-dependent) silent spaces, whereas the
areas below are called dorsal (dependent) silent spaces. The blue dot represents
the centre of ventilation. (D) Dorsal (dependent) silent spaces and ventral (non-
dependent) silent spaces expressed in a bar graph showing the percentage of the
categories with the lowest impedance change in relation to the pixel with the hig-
hest change in impedance.
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b Modifizierte Methode Um eine bessere Vergleichbarkeit der in dieser Arbeit
untersuchten Methoden zu gewéhrleisten, wurden gegeniiber der zuvor unter a) be-
schriebenen Methode folgende Anpassungen vorgenommen:

- Neben der in der Originalarbeit verwendeten ROl kamen jeweils auch die fiir
jedes Tier individuell bestimmten ROIy;, und ROIy.y zur Anwendung.

- In einem weiteren Schritt wurden unterschiedliche Schwellenwerte fiir die Be-
rechnung der silent spaces verwendet und die so gewonnenen Ergebnisse fiir alle
PEEP-Stufen einander tabellarisch gegeniibergestellt.

2.4.4.3 Methode nach Costa

Die Methode nach Costa [69] dient der Identifikation sowohl rekrutierbaren alveoldren
Kollapses als auch beatmungsbedingter Lungeniiberblahung.

a Methode wie publiziert Um den Anteil rekrutierbaren Lungenkollapses, sy-
mobolisiert durch Pixel A in der der Originalarbeit entnommenen Abbildung 2.8a,
oder aber der Lungeniiberbldhung, symobolisiert durch Pixel B ebenfalls in Abbil-
dung 2.8a, bestimmen zu koénnen, wurde zunéchst die Dehnbarkeit eines jeden Pixels
im Rahmen einer dekrementellen PEEP-Titration berechnet.

Diese lokale Dehnbarkeit eines jeden Kompartimentes innerhalb der Lunge wurde
aus dem Verhéltnis des in dieses Kompartiment wéhrend der Inspiration verbrachten
lokalen Tidalvolumens und der dafiir bendtigten Druckamplitude berechnet, die sich
aus der Differenz zwischen inspiratorischem (Ppqteq,) und exspiratorischem Druck
(PEEP) ergibt (siche Abb. 2.8b). Dieser driving pressure kann bei druckkontrollier-
ter Beatmung dann leicht ermittelt werden, wenn sowohl der end-inspiratorische als
auch der end-exspiratorische Fluss jeweils vollstiandig zum Erliegen gekommen sind.
Unter dieser Zero-Flow-Bedingung herrscht ein Druckausgleich zwischen Beatmungs-
gerét und Alveolen, sodass sowohl Ppjgeqy als auch PEEP, wie sie am Beatmungsgerét
angezeigt werden, als jeweiliges Aquivalent fiir den inspiratorischen sowie exspiratori-
schen Alveolardruck herangezogen werden konnen. Die lokalen Tidalvolumina lieferten
die Impedanzénderungen AZ, die sich in den Pixelwerten und damit deren Farben im
EIT-Bild widerspiegelten. Aus dem zuvor Genannten ldsst sich die Compliance eines

jeden Pixels (Compliance,,,.;) wie folgt berechnen:

Compliance = (2.1)

pizel Pplateau — PEEP

Es wurde angenommen, dass die hochste Dehnbarkeit eines jeden Lungenkom-
partiments die Anzahl der darin befindlichen funktionellen Lungeneinheiten wider-
spiegelt, welche, sobald sie einmal rekrutiert und damit in einem offenen Zustand
vorliegen, alle anndhernd dieselbe Compliance aufweisen sollten. Daher kann aus der
Pixel-Compliance auf die Anzahl der fiir die Ventilation zur Verfiigung stehenden
Lungeneinheiten innerhalb dieses Pixels geschlossen werden.
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Abbildung 2.8: Legende wie von Costa publiziert [69]: (a) Sketch of two pizels
in different locations with respect to the gravitational vector (closed circles non-
dependent pizel A, open circles dependent pizel B) and (b) their respective pixel
compliances during a decremental PEEP titration. (c¢) General concept behind
the estimation of hyperdistension and collapse; the arrows represent the loss of
compliance (relative to mazimum pizel compliance) at each PEEP level, which
was used to calculate both the parameters.

Lungenkollaps

Basierend auf den zuvor dargelegten Annahmen kann daher aus der Abnahme der
Pixel-Compliance das relative Ausmafk des alveoldren Kollapses, also die Anzahl an
funktionellen Lungeneinheiten, die aufgrund des Kollapses fiir eine Ventilation nicht
mehr zur Verfiigung stehenden, abgeleitet werden. Der EIT-basierte Algorithmus be-
stimmt zunéchst die Pixel-Compliance fiir je 10 Atemziige einer jeden PEEP-Stufe
geméfk der o.g. Gleichung (2.1) und mittelt diese. Danach berechnet er fiir jede PEEP-
Stufe die prozentuale Anderung der Compliance eines jeden Pixels in Relation zu seiner
jeweils besten Compliance. Die entsprechende Formel lautet:

; - 100
pzxel) . (22)

(Best compliance Current compliance

pizel

Collapse,,;,¢; (%) =

Best compliance,;;

Dabei entspricht die Best compliancep;,¢; der hochsten Compliance eines jeden Pi-
xels, die iiber alle PEEP-Stufen ermittelt werden konnte. Der Prozentsatz der kolla-
bierten Pixel bleibt auf 0 gesetzt, solange die Best compliancey;,¢; fiir das jeweilige
Pixel noch nicht erreicht ist. Das dieser Berechnung geméaft Gleichung (2.2) zugrunde
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liegende Konzept wird in Teil ¢ der Abbildung 2.8 veranschaulicht. Schliefslich wird der
kumulierte Kollaps fiir die gesamte Lunge und fiir jede PEEP-Stufe separat als gewich-
teter Mittelwert von Collapse,,,.; ermittelt. Hier dient die beste Pixel-Compliance, von
der angenommen wird, dass sie die Grofie des funktionellen Lungenkompartiments ei-
nes Pixels widerspiegelt, als Gewichtungsfaktor.

o 1 (Collapse,;,e; (%) - Best compliance,;,.;)

?D%;gezzl (Best compliance

Cumulated collapse(%) = (2.3)

pixel)

Lungeniiberblahung

Hohe PEEP-Werte fithren zur Uberdehnung der Lungen, was sich in einer prozentualen
Abnahme der Pixel-Compliance gegeniiber ihrem Maximalwert (Best compliancep;ze;),
der bei niedrigerem PEEP gemessen wird, niederschligt. Ahnlich dem zuvor beschrie-
benen Ansatz zur Bestimmung des Lungenkollapses wird die alveolire Uberdehnung
wie folgt berechnet:

Hyperdistension, ;.. (%)

_ (Best compliance,;,; — Current compliance,,;,¢;) - 100 (2.4)

N Best compliance

pizel

wobei die prozentuale Uberdehnung (Hyperdistension,;ze;) auf 0 gesetzt wird, nach-
dem die Best compliancep;,¢ fiir das jeweilige Pixel erreicht wurde. Das dieser Be-
rechnung zugrunde liegende Konzept wird im Abschnitt ¢ der Abbildung 2.8 aus der
Originalarbeit dargestellt.

Die kumulierte Uberdehnung wird folgendermafen berechnet:

Cumulated hyperdistension (%)

_ B i1 (Hyperdistension ;. (%) - Best compliance, ;) 2.5
Pisei—1 (Best compliance ‘

pixel)

b Modifizierte Methode Folgende Anpassungen wurden vorgenommen, um die-
se Methode besser mit den anderen in dieser Arbeit untersuchten Methoden verglei-
chen zu konnen:

- In dieser Arbeit wurden die jeweiligen PEEP-Stufen randomisiert zugeordnet
und weder eine aktive Rekrutierung noch eine deszendierende PEEP-Titration
wie in der Originalarbeit gefordert, durchgefiihrt. Nach Abschluss der Datenak-
quisition, wurden die PEEP-Stufen in absteigender Reihenfolge angeordnet. Es
wurde angenommen, dass hohe PEEP-Werte auch ohne dediziertes Recruitment-
Manover im rekrutierbaren ARDS-Modell des Schweines zu ausreichender Er-
6ffnung der Lungen fiihrten, sodass die Annahmen Costas auch unter diesen
Bedingungen Giiltigkeit behalten sollten.
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- Um Antwort auf die zentrale Frage dieser Arbeit, ob mittels EIT Lungeniiber-
dehnung auch bei niedrigen PEEP-Werten gefunden werden kann, zu beantwor-
ten, wurde die unter a) genannte Einschrénkung, wonach definitionsgeméfs keine
Uberdehnung bei niedrigeren PEEP-Werten als dem bei Best compliance gefun-
den werden kann, also Hyperdistension,;,.;(%) = 0, fir PEEP-Werte kleiner
dem PEEP bei Best compliancep;,¢;, bewusst aufgegeben.

2.4.4.4 Methode nach Hinz

Die Methode nach Hinz [134] dient ebenfalls der Bestimmung der genannten Lungen-
zustdnde auf Pixelebene. Im Unterschied zu den zuvor genannten Methoden wird hier
jedoch nicht der Pixelzustand qualitativ als vorhanden oder fehlend mit null oder eins
bewertet. Vielmehr wurde eine graduierte Einstufung jeden Pixels anhand der Form
seiner individuellen Fillungskurve vorgenommen. Diese kann mittels polynomischem
Koeffizienten, der unten néher erlautert wird, beschrieben werden. Die Haufigkeit, mit
der die jeweiligen Pixelwerte im EIT-Bild vorkommen, wurde in Form eines korrespon-
dierenden Histogramms zusammengefasst.

a Methode wie publiziert Die Hinz’sche Methode wurde entwickelt, um die re-
gionale Lungenmechanik anhand des charakteristischen Fiillungsverhaltens sowie des-
sen Verteilung iiber die Lunge zu ermitteln. Dazu wurde die regionale Anderung des
Volumens eines jeden Pixels iiber der Anderung des globalen Lungenvolumens fiir die
Gesamtlunge abgetragen. Letzteres berechnet sich aus der Summe der atembedingten
Impedanzénderungen zwischen Exspiration und Inspiration aller Pixel, die der Lunge
zugerechnet werden konnen [134, 95]. Um eine sinnvolle Gegeniiberstellung von re-
gionalem und globalem Tidalvolumen zu ermdoglichen, wurden sowohl das regionale
als auch das global Tidalvolumina jeweils als Bruchteile von 1 ausgedriickt, also nor-
miert, und einander gegeniibergestellt. Den so generierten Messpunktekonstellationen
wurden danach Modellfunktionen als Polynome 2. Ordnung der Form

y=az’+br+c

mittels Ausgleichungsrechnung angepasst. Dabei stellt a den polynomischen Koeffi-
zienten des quadratischen Terms dar, der die Linearitdt einer Modellfunktion und
damit das Fiillungsverhalten beschreibt. Die Qualitdt der den Pixel-Kurven angepass-
ten Polynome wurde bestimmt. Sie wurde als gut und reprisentativ fiir die gemessenen
EIT-Punktekonstellationen angesehen, wenn geméfs der Methode der kleinsten Qua-
drate das Quadrat des Korrelationskoeffizienten R? > 0,9 betrug. Kurven mit einem
R? < 0,90 wurden verworfen. Entsprechend Abbildung 2.9, die der Originalpublika-
tion von Hinz et al. entnommen wurde, weist ein polynomischer Koeffizient von um
die Null auf ein normales regionales Fiillungsverhalten der Lunge hin, welches iiber
weite Strecken dem der Gesamtlunge folgt. Positive Werte deuten auf eine gegeniiber
der Gesamtlunge initial verzogerte Beliiftung der entsprechenden Lungenregion hin,
was auf ein atemzugsweises Offnen instabiler Lungeneinheiten, ein tidal recruitment
hinweist. Negative a-Werte hingegen sind ein Indiz fiir eine im Laufe des Atemzu-
ges abnehmende Befiillung mit Atemgasen der betreffenden Lungenregion. Letztere
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ist laut Hinz typisch fiir eine Lungeniiberdehnung. Das Spektrum an polynomischen
Koeflizienten von negativ bis positiv bestimmt die Farbskala der Pixel des EIT-Bildes.
Prozentwerte, die die relativen Anteile der verschiedenen Lungenzustinde im EIT-Bild
zum Ausdruck bringen wiirden, wurden von Hinz nicht ermittelt.

b Modifizierte und erweiterte Methode

- Statt wie von den Autoren beschrieben, wurde je PEEP-Stufe nicht nur ein
einziger Atemzug, sondern mindestens 10 Atemziige fiir die Berechnung heran-
gezogen.

- Die Berechnungen wurden auf Basis des EIT-Summensignals aus den Pixeln der
ROIyiax und der ROIgt durchgefiihrt.

- Zusatzlich zu den Histogrammen, die die Bildinformation der jeweiligen Schwei-
ne kondensieren, wurden die Werte aller Schweine in entsprechenden Histogram-
men fiir jede PEEP Stufe zusammengefasst, um die Fiillungscharachteristik der
gesamten Kohorte besser erfassen zu kénnen.

2.5 Datenanalyse Lungenultraschall

In den Ultraschallbildern wurde normal beliiftetes Lungengewebe zum einen durch
Lungengleiten, zum anderen durch das Vorhandensein von A-Linien erkannt, wohinge-
gen Atelektasen durch Gewebskonsolidierungen mit eingeschlossenen Bronchiogram-
men charakterisiert wurden [269, 277]. Bei jedem Schritt des Protokolls wurde die
Anwesenheit oder das Fehlen von Atelektasen fiir jeden der Quadranten fiir jedes der
Tiere dokumentiert.
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Abbildung 2.9: Legende wie von Hinz publiziert [134]: Three examples out of 274
different regional polynomial coefficients in one mechanically ventilated patient
suffering from pneumonia. Regional polynomial coefficients were calculated from
plots of regional tidal volume vs. global tidal volume obtained by EIT in the sixth
intercostal thoracic plane and fitted to a polynomial of second degree (y = ax?® +
x + ¢, with a the polynomial coefficient of second degree).
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2.6 Analyse der globalen Lungenfunktionsparameter

2.6.1 Volumentrische Kapnographie

Aus den aufgezeichneten Fluss- und COz-Daten wie sie in Abbildung 2.10 dargestellt
sind, wurden unter Verwendung des Softwareprogramms Flowtool™ Viewer (Philips
Respironics, Philadelphia, PA; USA) zunéchst volumetrische Kapnogramme erstellt,
um diese dann geméf den in [270, 268, 271| nidher beschriebenen Methoden wie folgt
zu analysieren:

Abbildung 2.11 zeigt in ihrem Teil A die Phasen des volumetrischen Kapnogramms
und im Teil B die aus dieser Kurve berechneten Parameter.

Die COs-Elimination pro Atemzug (V7 co,pr) Wurde durch Integration der Fla-
che unter der Kapnographiekurve ermittelt (siehe griine Fliache in Abbildung 2.11).
P4 co,, der mittlere alveoldre COg-Partialdruck (P4 co,), wurde als Mittelpunkt der
Steigung der Phase ITI bestimmt und Pg ¢, , der mittlere exspiratorische CO-Partial-
druck, wie folgt berechnet (siche Abb. 2.11 A und B):

Vrcosn
PE COy — Tﬂ : (Pbarometrisch - PWasseT’dampf)~ (26)
Der physiologische Totraum, der auch funktioneller Totraum genannt wird und
sich aus dem anatomischen und alveoldren Totraum zusammensetzt (siehe Abb. 2.10),

wurde geméaf Bohr’scher Originalformel berechnet als
— VDBO}Lr — PA CO2 — PE CO2
phus Vr Paco, '

Ublicherweise wird er als Bruchteil des Tidalvolumens angegeben und daher die
Formel entsprechend umgestellt.

Vb (2.7)

VDBohT _ Py CO2 — PE CO2 (2.8)
Vr Py CO2
In diesem Zusammenhang interessieren auch noch die folgenden Verhéltnisse aus

Totrdumen und den jeweiligen Anteilen des Tidalvolumens:

1. das Verhéltnis aus Atemwegstotraum und Tidalvolumen

VDAW
Vr

2. sowie das Verhaltnis aus alveoldrem Totraum und alveoldrem Tidalvolumen

VDALV
VTALV

Letzteres wurde bestimmt, indem man von Vp,_, den Totraum der Atemwege Vp,,,
abzog und den so erhaltenen alveolaren Totraum durch das entsprechende alveola-
re Tidalvolumen teilte. Somit ergab sich der Bohr’sche alveoldre Totraum aus dem
folgende Verhéltnis
VDALV, Bohr
Vaoy
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Abbildung 2.10: Gegeniiberstellung von Zeit- und volumenbasierter Kapnogra-
phie. Im linken Teil sind die Verliufe von Atemwegsdruck (Paw ), Atemzugvo-
lumen (V) sowie Kohlendioxydpartialdruck in den Atemgasen (Pco,) tber der
Zeit abgetragen, wdhrend im rechten Teil das sich daraus abgeleitete volumetri-
sche Kapnogrammm zu sehen ist. Detaillierte Erlduterungen zu den genannten
Totraumen finden sich im Text dieses Abschnittes sowie in [34, 35]
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Abbildung 2.11: In Teil A werden die drei Phasen des Kapnogramms sowie
die beiden Tangenten mit den Steigungen Sty und Sy dargestellt. Im Teil B sind
die klinisch wichtigen COg-Partialdriicke zusammen mit dem Wendepunkt einge-
zeichnet. Letzterer markiert den Ubergang vom Atemwegs- zum alveoldren Kom-
partiment der Lunge und damit auch den Ubergang von Konvektion zu Diffusion.
Detaillierte Erlduterungen zu den genannten Partialdricken finden sich im Text
dieses Abschnittes sowie in [34, 35/



42 Kapitel 2. Methoden

Totraum nach Bohr Totraum nach Enghoff
P,CO>
VD a
i PACO; VDaiy PerCO;
v
VDaw VDaw

CO3 (mmHG)

Abbildung 2.12: Gegeniiberstellung der Totrdaume nach Bohr und Enghoff. Letz-
ter ist deutlich grofler, da er anders als bei Bohr noch zusdtzlich die Differenz
zwischen Py co, und P,co,, die sich aus dem Rechts-Links-Shunt innerhalb der
Lungen ergibt, mit einschliefit. Er ist damit kein Totraum im eigentlichen Sinne,
sondern eher ein globaler Indikator fir Ineffizienzen des Gasaustausches aufgrund
von Totraumen und Shunteffekten. Details hierzu finden sich in [34, 35].

Die beiden Totrdume nach Bohr und Enghoff werden in Abbildung 2.12 einander
gegeniibergestellt.

Der Enghoff ’sche Totraum (Vpp,,) (siehe Abb. 2.12) ist jedoch kein Totraum im
eigentlichen Sinne, sondern eher ein Indikator fiir die globale Ineffizienz des Gasaustau-
sches, weil er iiber den P, co, auch Shunt-Effekte mit in die Berechnung einschliefst.
Er wurde berechnet, indem der alveoldre P4co, der origindren Bohr-Formel durch
den arteriellen P, co,-Wert aus einer Blutgasanalyse wie folgt ersetzt wurde:

Puco, — Pico,

2.9
Py co, (2:9)

VDEng = VT ’

Auch dieser Totraum wird zumeist als Bruchteil des Tidalvolumens angegeben und
daher die Formel wie oben entsprechend umgestellt

VDEng _ Pa CO2 — PE COq

2.10
Vr P, co, (2.10)

Der Enghoft’sche alveoldre Totraum errechnete sich analog als

VDALV, Eng
VTALV
2.6.2 Lungenmechanik

Aus den aufgezeichneten Atemwegsfluss- und Druckdaten wurden nach Abschluss der
Versuche die inspiratorische Druckamplitude, der sogenannte Driving Pressure (Pp),
als folgende Differenz berechnet:

Pp = Pplateau — PEEPotai- (211)
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Die Dehnbarkeit des respiratorischen Lungen-Thorax-Systems, auch als Complian-
ce des respiratorischen Systems (Cgrg) bezeichnet, wurde als Verhéltnis von Tidalvo-
lumen zu Pp bestimmt

\%
Crs = % (2.12)
und der Atemwegswiderstand (Raw) als
RAW _ Ppeak - Pplateau (213)

inspiratory flow

2.6.3 Osophagus- und transpulmonale Driicke

Aus den aufgezeichneten Osophagus- und Atemwegsdriicken wurde nach Abschluss
der Versuche der transpulmonale Druck, also der Druck, der iiber die Lungen herrscht
(Pp), als Differenz aus Atemwegsdruck und Osophagusdruck (Pgg) wie folgt bestimmt:

P; = Paw — Pgs. (2.14)
Die Terme Pr,_, und Pr__ spiegeln die transpulmonalen Driicke wiahrend der inspira-

torischen bzw. exspiratorischen Atemunterbrechungen wider, sodass sich daraus der
transpulmonale Driving Pressure (Pp, ) wie folgt berechnen lief:

PDL :PLei _PLEE- (215)

Die Elastanz des gesamten respiratorischen Systems (FEjq) ist die Summe aus Lunge-
nelastanz (Er) und Elastanz der Thoraxwand (Epy)

Eit = EL + Erw, (2.16)

wobei sich diese Elastanzen mittels folgender Quotienten ermitteln lassen:

Pp
Eiypy = — 2.17
tot VT ( )
und
Pp
Er; = L 2.18
L= (2.18)
und
Prpg . — P,
Epy = —L9i _ ~ BSee (2.19)

Vr
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2.7 Statistik

2.7.1 EIT-Parameter

Die statistische Auswertung erfolgte mit dem Softwareprogramm R, Version 3.6.1 (R:
A language and environment for statistical computing. R Foundation for Statistical
Computing, Wien, C)sterreich).

Die Variablen bei unterschiedlichen PEEP-Werten wurden mit einer ANOVA fiir
wiederholte Messungen verglichen und einem Bonferroni post-hoc-Test unterworfen.
Kontinuierliche Variablen werden als Mittelwert + SD angegeben. Die Beziehung zwi-
schen den EIT-Variablen EELI, CoV, DRRS und PEEP wurde mittels Mixed-Effekt-
Modellen unter Verwendung des R-Pakets Ime4 [18| analysiert.

Die EIT-Messungen und -Berechnungen wurden als abhéngige Variablen angese-
hen, wihrend die PEEP-Werte als Variablen mit fixem Effekt in das Modell aufge-
nommen wurden. Das jeweilige Tier wurde als random intercept behandelt.

Zusétzlich wurde in einigen Féllen auch der ROI-Wert hinzugefiigt, um die Inter-
aktion mit den lungenmechanischen Parametern als festen Faktor zu bewerten.

2.7.2 Globalparameter der Lungenfunktion

Diese statistische Auswertung erfolgte mit dem Softwareprogramm R, Version 3.3.3
(R: A language and environment for statistical computing. R Foundation for Statistical
Computing, Wien, Osterreich).

Zunéchst wurden die Mittelwerte einer jeden Variablen fiir jede PEEP-Stufe und
alle Tiere berechnet. Danach wurde, um die Effekte einer Pseudo-Replikation durch
Messwiederholungen im selben Tier aufier Kraft zu setzen, mit Hilfe des Softwarepa-
ketes nlme das Verhéltnis zwischen Gasaustausch und Lungenmechanik anhand einer
Mixed-Effekt Regression ermittelt. Das jeweilige Tier wurde auch hier als random
intercept behandelt.

Ein &hnlicher Ansatz wurde bei der Anpassung der Varianzanalysemodelle fiir wie-
derholte Messungen verwendet, wobei der jeweilige PEEP als unabhéngige Variable
einfloss. Modellrandwerte (bezogen auf fixe Faktoren) und bedingte Bestimmtheits-
mafe flir die linearen Regressionsmodelle mit gemischten Effekten wurden mit dem
MuMIn-Paket berechnet [187]. Um potenzielle nichtlineare Beziehungen zwischen Va-
riablen zu untersuchen, wurden quadratische polynomische Regressionsmodelle ver-
wendet. Kontinuierliche Variablen werden als Mittelwert + SD angegeben. p-Werte
kleiner als 0,05 wurden als statistisch signifikant angesehen.

Die Ergebnisse, die mit den verschiedenen ROIs sowie den unterschiedlichen EIT-
Methoden erzielt wurden, wurden rein qualitativ miteinander verglichen. Ein quan-
titativer statistischer Vergleich bot sich ob der Heterogenitat der Ergebnisse nicht
an.
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TEIL II — Untersuchungen an Probanden und Patienten

Die Beobachtungstudie wurde an der Klink fiir Anésthesiologie und Intensivtherapie
der Universitdtsmedizin Rostock sowie am Klinikum Osnabriick nach Zustimmung der
Ethikkommission (A2020-0072) und Registrierung im Deutschen Register fiir klinische
Studien (DRKS00021276) durchgefiihrt.

2.8 Probanden

Um Referenzwerte zu erhalten, wurden 10 lungengesunde Probanden einmalig mittels
EIT, aber ohne weitere Zusatzuntersuchungen vermessen.

2.9 Patienten

Nach schriftlichem Einverstédndnis wurden 10 spontanatmende Patienten mit COVID-
19 Pneumonie, die zuvor nicht an chronischen Vorerkrankungen der Lungen litten,
eingeschlossen.

2.10 Studienprotokoll

Alle Patienten wurden am Tage des Studieneinschlusses sowie 3 Tage danach unter
Spontanatmung gemessen. Zu jedem Messzeitpunkt wurde der subjektive klinische
Zustand der Patienten vom untersuchenden Arzt dokumentiert.

Alle EIT- und Ultraschallmessungen wurden jeweils im Sitzen, in Riicken- sowie
rechter und linker Seitenlage durchgefiihrt, wobei hier nur die Bilder in Riickenlage
weiter analysiert und préasentiert werden.

Bei den Probanden wurden dieselben Messungen in den Korperpositionen, aber
jeweils nur einmal und ohne Ultraschall durchgefiihrt.

2.11 Datenakquisition

2.11.1 EIT

Alle Messungen wurden mit dem klinischen EIT Monitor Swistom BB? (Sentec AG,
EIT Branch, Landquart, Schweiz) durchgefiihrt. Basierend auf Unterbrustumfang, Ge-
schlecht, Korpergrofie und Gewicht wurden aus den Rohdaten rund 48 patientenspe-
zifische Bilder pro Sekunde generiert sowie die Areale der rechten und linken Lunge
(ROIcr ) festgelegt. Sowohl Roh- als auch Bilddaten wurden gespeichert und bildeten
die Basis fiir die im Folgenden dargestellten weiteren Analysen.

2.11.2 Lungenultraschall

Standardisierte Ultraschalluntersuchungen in 6 Feldern eines jeden Hemithorax (pa-
rasternal, vordere und hintere Axillarline jeweils kranial und kaudal) wurden mit einem
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konvexen Schallkopf (2-5 MHz, Eindringtiefe 12 cm) des Sparq™ Gerétes (Philips He-
althcare, Eindhoven, Niederlande) durchgefiihrt und aufgezeichnet. Dabei wurde der
Schallkopf geméf Expertenkonsensus longitudinal platziert [277].

2.11.3 Gasaustausch

Zu den beiden Untersuchungszeitpunkten wurde bei jedem Patienten der Sauerstofi-
bedarf in 1min~! sowie die periphere pulsoxymetrische Sittigung bestimmt. Danach
wurden kapilldre Blutproben entnommen und sogleich analysiert.

2.12 Datenanalyse EIT

2.12.1 Bildrekonstruktion und Lungenregionen

Die mittels Herstelleralgorithmen anhand von Geschlecht, Képergrofe, Gewicht und
Unterbrustumfang generierten patientenspezifischen EIT-Bilder sowie die Lungenre-
gionen (ROIcr ) bildeten die Grundlage fiir alle folgenden Berechnungen.

Aus den Bildsequenzen von 10 aufeinanderfolgenden Atemziigen wurden tidale
EIT-Bilder generiert, indem fiir jedes Pixel die Differenz der Impedanzen am Ende
der Inspiration und am Ende der Exspiration des vorausgegangenen Atemzuges be-
stimmt wurde. Aus diesen Bildern, die die Amplitude der Atemziige auf regionaler
Basis widerspiegeln, wurden dann die folgenden EIT-Parameter unter Verwendung
von Matlab R2018b (The MathWorks, Natick, MA, USA) berechnet:

2.12.2 Berechnung des dynamic relative regional strains

Im Rahmen der Forschungen zu dieser Arbeit wurde schlieklich noch eine weitere
Methode zur Berechnung der regionalen Belastung des Lungengewebes entwickelt,
die nicht mehr der zuvor genannten Referenzierung auf einen bekannten optimalen
Lungenzustand bedarf. Stattdessen wurde eine Normierung eingefiihrt, die eine intra-
und interindividuelle Vergleichbarkeit von Patienten, aber auch mit lungengesunden
Probanden erlaubt. Diese Methode wurde jingst ausfiihrlich von Pulletz und Kollegen
beschrieben [208]. Daher werden hier nur die wichtigsten Annahmen und Berechnungs-
schritte kurz dargestellt.

2.12.2.1 Annahmen

Die Gruppe um Frerichs sowie andere Forschergruppen konnten zeigen, dass die atem-
bedingten Impedanzénderungen AZ linear mit dem Tidalvolumen Vi korrelieren |14,
176, 96, 183]. Weiterhin lieferten computertomographische Aufnahmen den Beweis,
dass die regionalen Impedanzinderungen, die in den Farben der Pixel der EIT-Bilder
zum Ausdruck gebracht werden, jeweils den Anderungen des regionalen Lungenvolu-
mens entsprechen [275, 95|. Schlieklich wurde auch noch ein linearer Zusammenhang
zwischen Anderungen der EELI und denen des end-exspiratorischen Lungenvolumens
EELV gefunden [214, 135, 113].
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Trotz der genannten Korrelationen konnen heutige EIT-Gerédte weder die Gro-
e der Atemexkursionen noch die Impedanz am Ende der Exspiration (EELI), die
dem EELV entsprechen wiirde, verldsslich quantifizieren. Statt nun Absolutwerte fiir
die atembedingte Impedanzénderung AZ sowie die end-exspiratorische Lungenimpe-
danz EELI als Grundlage fiir weitergehende Berechnungen zu fordern, was angesichts
der heutigen EIT-Technik noch unsinnig erscheinen wiirde, basiert der hier prasen-
tierte neue Ansatz auf der Annahme, dass in gesunden Lungenarealen ein linearer
Zusammenhang zwischen den mittels funktioneller EIT gut messbaren Parametern
AZ und EELI besteht. Demnach werden grofe tidale Impedanzidnderungen in den
Arealen der Lunge erwartet, die bereits ein entsprechend grokes Lungenvolumen in
Ruhe aufweisen. Basierend auf dieser angenommenen physiologischen Kopplung von
regionalem Tidalvolumen und Ruhevolumen sollte sich nun der dynamic relative regio-
nal strain (DRRS) grundsétzlich berechnen lassen. Absolutwerte des Strains im Sinne
der entsprechenden technischen Grofe werden also nicht geliefert [78]. Vielmehr soll
mit dieser Methode eine Darstellung der Verteilung des Strains innerhalb der Lungen
eines jeden Individuums ermoglicht werden. Auch wenn diese Darstellung nur relative
Strain-Bilder liefert, so sollte sie es dennoch erlauben, Lungenareale mit hohem Strain
von denen mit normalem oder niedrigem zu differenzieren.

2.12.2.2 Berechnungen

Der DRRS wurde demnach wie folgt und in der Abbildung 2.13 schematisch darge-
stellt, berechnet:

Basierend auf den Annahmen im vorherigen Abschnitt 2.12.2.1 ist das Verhé&ltnis
von Vr zu EELV in gesunden Lungenabschnitten anndhernd linear, d.h.

Vi =a-EELV+b (2.20)

fiir einige nicht-negative Konstanten a und b. Ferner gilt, wenn EELV null ist, was
einem totalen Kollaps entspricht, dann sollte auch das Tidalvolumen null sein. Wenn
man nun diese Erkenntnis auf die Gleichung (2.20) anwendet, dann impliziert das
auch, dass b = 0. Daher gilt

Vr
= 2.21
“~ EELV (221)
und damit gilt schliefslich auch, dass
AZ
= —. 2.22
¢~ EELI (222)

Die Formel bringt zum Ausdruck, dass, um in gesunden Lungen den Faktor a
konstant halten zu konnen, die atembedingten Volumenanderungen einer Region mit
deren jeweiligen Ruhevolumina korrespondieren miissen.

Wenn man weiter davon ausgeht, dass die atembedingte regionale Belastung des
Lungengewebes auch in gesiindesten Lungen niemals 0 sein wird, da wihrend der At-
mung immer eine gewisse Verformung der Lungenstrukturen stattfindet, kann die idea-
lisierte Impedanzénderung anhand der in Probanden erhobenen EELI-Daten durch
Korrelationsanalyse bestimmt werden als
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Abbildung 2.13: (Gegeniiber) Ubersetzung der Legende wie von Pulletz et al.
[207] publiziert: Schritte der Strain-Berechnung: (a) eine Serie von EIT-Bildern
wird aufgezeichnet und fiir die weiteren Berechnungen nur Daten von Pizeln aus
den jeweiligen Lungenregionen, die mittels CT-Modell bestimmt wurden (ROIc ),
verwendet. Daraus werden die atembedingten Impedanzinderungen AZ (Anmer-
kung: Hier im Originalbild wurde fdlschlicherweise der Term dZ verwendet, was
eine Ableitung nach der Zeit implizieren kénnte) eines jeden Pixels atemzugsweise
erhoben, wahrend die end-exspiratorische Impedanz EELI als Mittelwert mehrerer
Atemziige bestimmt wird. (b) Die regionale Verteilung von AZ und EELI werden
auf deren jeweilige Mazimalwerte normiert und als Bilder berechnet; (c¢) fiir jedes
Pizel werden AZ und EELI gegeneinander aufgetragen und lineare Regressionsge-
raden separat fiir beide Lungen bestimmt; (d) aus den gemessenen EELI-Werten
und den linearen Regressionen werden dann Referenzbilder generiert, die die idea-
lisierte Verteilung von AZ zeigen; (e) schlieflich werden Bilder des DRRS durch
Division des gemessenen Bildes durch das idealisierte Referenzbild erzeugt.

AZigeas = a - EELL (2.23)

Basierend auf dieser idealisierten Strain-Kurve gesunder Lungen wird dann der
Strain kranker Lungen als Abweichung von dieser idealtypyischen Beziehung berech-
net. Die fiir einen jeweils gemessenen EELI-Wert korrespondierende gemessene Im-
pedanzénderung AZgemessen Weicht demnach von der durch Korrelation ermittelten
AZ;jeq; ab. Teilt man nun den gemessenen Wert durch den idealisierten, so erhélt man
ein Strain-Verhéltnis, das wie folgt aussieht:

Ademessen
AZideal

Dieser letzte Schritt kommt einer Normierung gleich, wodurch der Mittelwert des
Strains immer bei 1 liegt. Weiterhin kann man davon ausgehen, dass die Strain-Werte
selbst vollkommen gesunder Lungen immer in einem gewissen Mafe um das angenom-
mene lineare Verhéltnis streuen werden. Gesunde Lungen sollten demnach iiberwie-
gend Strain-Werte um 1 und nur vereinzelt pathologisch hohe Werte aufweisen. Daher
erscheint es sinnvoll, die Streuung des DRRS in lungengesunden Probanden zu mes-
sen und aus deren Héaufigkeitsverteilung den oberen Schwellenwert fiir Normalwerte
als den Strain-Wert zu ermitteln, der 97,5% aller Messwerte einschliefst. Alle Werte,
die dariiber liegen, werden als pathologisch hoch angesehen.

Straingr = (2.24)

2.13 Datenanalyse Lungenultraschall

Die Bildanalyse sowie das Scoring wurde unabhéngig von den Ultraschallexperten
Gerardo Tusman und Cecilia Acosta in Argentinien durchgefiihrt. Beiden waren weder
in die Behandlung der Patienten eingebunden noch waren ihnen die klinischen Befunde
der Patienten bekannt.
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2.13.1 Definition von Atelektasen im Ultraschall

Normal beliiftetes Lungengewebe wurde anhand des Lungengleitens sowie den A-
Linien identifiziert, wiahrend subpleurale Konsolidierungen als Atelektasen angespro-
chen wurden, wenn diese in Verbindung mit den folgenden Zeichen auftraten:

- Abwesenheit von Lungengleiten,
- Vorhandensein mehrerer voneinander getrennter B-Linien,

- Zusammenflieftende B-Linien mit Ursprung in der jeweiligen Verdichtung.

2.13.2 Beliiftungs-Score

Anhand der folgenden 4 Muster wurde ein Beliiftungs-Score fiir jedes Lungenfeld er-
mittelt:

Score 0 iiberwiegend A-Linien und weniger als 3 separate B-Linien

Score 1 wenigstens drei B-Linen oder verschmelzende B-Linien, die weniger als
50% des Bildschirmes einnehmen

Score 2 verschmelzende B-Linien, die mehr als 50% des Bildschirmes einnehmen

Score 3 grofke Konsolidierungen von mehr als 1 cm Durchmesser.

Aus den Scores aller 12 Lungenfelder wurde dann ein Gesamtscore fiir jede der
beiden Studienzeitpunkte ermittelt [40].

Der Buchstabe p (z.B. Blp) weist auf eine irreguldre pleurale Linie oder aber
kleine (kleiner als 1 cm) Konsolidierungen hin, welche bei COVID-19 Patienten haufig
gefunden werden [198]. Die Anzahl dieser p-Befunde ging jedoch nicht in die Bewertung
ein.

2.14 Statistik

Die statistischen Analysen wurden mittels SigmaPlot™ 12.0 (Systat Software, Inc.,
San Jose, Kalifornien, USA) durchgefiihrt. Alle Daten wurden zunéchst auf Normal-
verteilung untersucht und dann ein t-Test fiir ungepaarte Messungen verwendet, um
Unterschiede zwischen Patienten und gesunden Probanden zu detektieren. Ein ¢-Test
flir gepaarte Messungen wurde durchgefiihrt, um die jeweils erste Messung der Pati-
enten mit der nachfolgenden zu vergleichen.

Fiir jede Messung wurde die Anzahl der Pixel, die den DRRS-Schwellenwert iiber-
schritt, gezéhlt und daraus Mittelwerte mit Standardabweichung sowie ein kumulativer
Wert abgeleitet. Regressionsanalysen fiir die Anzahl der Pixel mit DRRS-Werten iiber
dem Schwellenwert und den Lungenultraschall-Befunden wurde mit der Methode der
kleinsten Quadrate durchgefiihrt und der Korrelationskoeffizient berechnet.

p-Werte kleiner als 0,05 wurden als statistisch signifikant angesehen.
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Ergebnisse

Im nun folgenden Teil I werden die Ergebnisse der Versuche an Schweinen présentiert.
Im Teil II folgen dann die Resultate, die bei Probanden und COVID-19 Patienten
gefunden wurden.

TEIL I — Ergebnisse Schweine

Teile dieser Versuchsergebnisse wurden bereits in Ausziigen publiziert [269, 115].

3.1 Lungenmechanik, Blutgase und Hamodynamik

Zehn Schweine der Rasse ,Landrasse im Alter zwischen 3 und 4 Monaten und einem
Gewicht von 29 + 10 kg wurden untersucht. Die beiden aus der Originalpublikation
[269] stammenden Tabellen 3.1 und 3.2 présentieren Beatmungs-, Lungenfunktions-
und hiémodynamische Parameter sowohl nach Erreichen des ARDS-artigen Lungen-
zustandes, welcher als Baseline herangezogen wird, als auch unter Beatmung auf den
protokollgeméfien PEEP-Stufen.

Der Einfluss des PEEPSs beschrankte sich auf die Lungen ohne erkennbaren Effekt
auf die Steifigkeit des Thorax.

Der barometrische Druck betrug 760 mmHg und der Wasserdampfdruck wurde
mit 47 mmHg angenommen. Bei stabiler Himodynamik und ausgepragter Hyperkap-
nie wahrend des gesamten Versuches wurden die Tiere hypoxisch sobald der PEEP 5
cmH>O oder weniger betrug. Mit zunehmendem PEEP verbesserte sich die Oxygenie-
rung wahrend die Schlagvolumenvariation deutlich zunahm.

51



52 Kapitel 3. FErgebnisse

PEEP
Parameter Baseline P
0cm H,O 5emH,0 10emH,0 15emH,0 20ecmH,0 25emH,O0 30cmH,O

Tidal volume, mL 205 =34 303 =83 293 + 86 299 =83 300 = 83 208 = 84 301 = 83 297 =91 12

Py cm HO 314=x59 33359 340x356 336x43 355=x51 405x47 481=x72 576=x83 <.001
Total PEEP, cmH,O  10.2 0.9 23x21 61x10 10712 159x09 208x07 258x07 306x09 <.001
Cgs. mL/cm H,0 145=355 9929 107*x36 134%x40 158=50 158=53 147+x63 122=x67 <.001
R, cm H,O/LSs 271 =111 382=79 355+59 254=64 238=+49 221=54 221=*46 199=73 <001
Ecyw. cm H,O/dL 1.2+07 1.5=05 1.7*05 1.3+05 1305 1.4+09 1.6 1.0 1811 23

E;, cm H,0/dL 59=x17 89 =28 79x125 6217 52=x16 5.0x17 54x17 69 =24 <.001
E,,. cm H,0/dL 72x22 10529 97x29 1620 65x19 65+19 69x21 8729 <.001

Data are presented as mean = SD. Analysis of variance P values testing the influence of PEEP in each parameter are included in the last column.
Ppyy = plateau pressure

Crs = compliance of the respiratory system

R,,, = airway resistance

Ecw = chest wall elastance

EL = lung elastance

E,y = total clastance

Tabelle 3.1: Lungenmechanik bei unterschiedlichem PEEP

PEEP
Parameter Baseline P
0cmH,0 S5cmH,0 10 cm H,O 15 cm H,O 20ecm H,O 25ecmH,0 30cm H,0O

Gas exchange

pH 720+ 006 716006 7.06+008 720006 721+0.07 720+008 723+009 720x006 < .001
P, mm Hg 126 =70 51z22 55+20 106 = 59 216 £ 124 332 = 169 549 = 141 571 = 56 < .001
Piawo, mm Hg 510 = 66 571 + 30 570 + 28 526 = 61 421 + 125 305 = 166 97 =129 68 + 50 < .001
P.co, mm Hg 62+ 14 3=x15 =12 65 = 14 61 =11 61 =13 58 =16 59 =14 < .001
P s wco,» mm Hg 308 5113 46 = 11 37 =11 =10 29=8 25%5 254 < .001
Hemndynaﬁ'lics

Heart rate, beats/min 122+ 32 114 + 26 121 + 32 120 = 30 116 + 34 123 £ 35 128 =35 122 = 36 83

Mean arterial pressure, mm Hg 93 = 14 94 + 30 96 £ 29 95 £ 18 94 =18 91 = 14 81 =17 79 = 14 058
Cardiac index, L/min/m* 31=11 48+ 1.1 37+ 1.1 42+03 3.6+09 34+13 3815 30+ 1.1 11

Stroke volume variation, % 8+2 T7+3 T7+2 T7=1 9+4 15+6 19 =10 30+ 14 < .001

Data are presented as mean + SD. Analysis of variance P values testing the influence of PEEP in each parameter are included in the last column.
Py, = alveolar-arterial oxygen difference
Pia-aco, = alveolar-arterial carbon dioxide difference

Tabelle 3.2: Gasaustausch und Hdmodynamik bei unterschiedlichem PEEP

Az
..
dorsal

PEEP O PEEP 5 PEEP 10 PEEP 15 PEEP 20 PEEP 25 PEEP 30

Abbildung 3.1: EIT-Bilder, die die Ventilationsverteilung eines reprisentativen
Schweines auf den verschiedenen PEEP-Stufen zeigen. Es sind keine ROIs ein-
gezeichnet.
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Abbildung 3.2: Gezeigt sind hier in der oberen Zeile zundchst die tyischen EIT-
Bilder wie sie zuvor bereits prdsentiert wurden, die die Ventilationsverteilung auf
den verschiedenen PEEP-Stufen abbilden. Darunter sind Konturen gezeigt, die die
Fliche der ROl gy, der obigen Bilderauf der jeweiligen PEEP-Stufe demarkieren.
Im untersten Bild ist die sich aus der Gesamtheit der gezeigten PEEP-abhdngigen
ROI,gy, ergebende Kontur der ROl eines Schweins dargestellt.

3.2 EIT

Aufgrund technischer Probleme mit dem EIT-Gerdt konnten verléssliche EIT-Daten
nur von 8 Schweinen erhoben werden.

Abbildung 3.1 zeigt die typische Ventilationsverteilung eines ausgewéhlten Schwei-
nes fiir jede PEEP-Stufe.

3.2.1 Die ROIs

Im folgenden Abschnitt wird die Ventilation auf den unterschiedlichen PEEP-Stufen
im Kontext der verschiedenen ROIs dargestellt.

3.2.1.1 ROI gy

In Abbildung 3.2 werden exemplarisch sowohl die funktionellen, EIT-basierten ROI; g
eines représentativen Schweines fiir jede der PEEP-Stufen dargestellt, als auch die
daraus abgeleitete ROl dieses Schweines prasentiert. Details hierzu finden sich im
Methodenteil in Abbildung 2.2 und dem dazugehorigen Text im Abschnitt 2.4.2.1.
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Abbildung 3.3: Konturen der individuellen ROl eines jeden der 8 Tiere.

L0000,

PEEP O PEEP 5 PEEP 10 PEEP 15 PEEP 20 PEEP 25 PEEP 30

Abbildung 3.4: Ventilationbilder eines reprisentativen Scheines mit Uberlage-
rung der Konturen der eigenen ROIp... Fs ist deutlich zu erkennen, dass die
gesamte Ventilation definitionsgemdfl immer nur innerhalb der durch die ROIpq,
festgeleten Konturen stattfindet.

3.2.1.2 ROIpux

Abbildung 3.3 zeigt die aus den zuvor individuell ermittelten ROI;yy zusammenge-
setzten, jeweils etwas unterschiedlichen ROIyj,x eines jeden der 8 Schweine (S1 — S8).

In Abbildung 3.4 wird beispielhaft die Ventilation auf allen PEEP Stufen innerhalb
der ROIyax des Schweines 5 gezeigt.

3.2.1.3 ROlIyy

Da die Methode nach Liu als einzige explizit auch die Berechnung einer funktionellen
ROI der Lunge fiir jedes Tier erwéhnt, wird diese spezielle ROI zu Vergleichszwedcken
hier ebenfalls darstellt, auch wenn sie fiir weitere Berechnungen von EIT-Parametern,
aufer fiir die nach Liu und Ukere, nicht herangezogen werden wird. Sie wird fortan
ROIp;u genannt.

Abbildung 3.5 zeigt fiir jedes der Tiere die ROIy;y,, die geméfs den Methoden der
Originalarbeit berechnet wurde.

Abbildung 3.5: Konturen der individuellen ROIp;, eines jeden der 8 Tiere.
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Abbildung 3.6: Gezeigt werden dieselben Ventilationsbilder wie in Abbildung 3.4
des reprisentativen Scheines 1 auf den verschiedenen PEEP-Niveaus mit Uberla-
gerung der Konturen der eigenen ROIp;, des Tieres.

In der nun folgenden Abbildung 3.6 wird beispielhaft fiir ein Schwein die Ventilati-
on auf allen PEEP-Niveaus dargestellt. Vor allem bei niedrigen PEEPs iiberschreitet
die Ventilation die ventralen Grenzen der ROI;,.

3.2.1.4 ROIct

PEEP O PEEP 5 PEEP 10 PEEP 15 PEEP 20 PEEP 25 PEEP 30

Abbildung 3.7: Die obere Bilderzeile A zeigt Ventilationbilder desselben Scheines
wie in 3.4 und 3.6 mit Uberlagerung der stets identischen standardisierten ROIor

fiir Schweine. Darunter sind in B nur noch die Ventilationsanteile gezeigt, die in
diese ROI fallen.

In der Abbildung 3.7 ist die aus einem CT-basierten 3D-Modell des Schweinetho-
rax entwickelte ROl fiir die rechte sowie die linke Lunge zu sehen. Dargestellt sind
zunéchst die typischen Ventilationsbilder aller PEEP-Stufen mit {iberlagerter ROIcr.
Es ist deutlich erkennbar, dass ein erheblicher Teil der Ventilation nun auferhalb der
Grenzen der ROl stattfindet. Um den Einfluss speziell der ROIcr auf die Auswahl
der Pixel, die die Ventilation représentieren, zu verdeutlichen, wird dieselbe Ventila-
tion noch einmal, diesmal aber nur noch innerhalb der ROI¢t gezeigt. Sie wirkt wie
ausgestanzt (cookie cutter).
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Abbildung 3.8: Gegeniiberstellung der verschiedenen ROIs des repdrsenativen
Schweines 2: links ROIyq,, Mitte ROIp,, rechts ROIor. Die tiberdehnungsbeding-
te ventrale Einschrinkung der Ausdehnung der ROlp;, ist deutlich zu erkennen.

P1 P2 P3 P4 P5 P6 P7 P8

—ROImax =—ROI Lui ROICT

Abbildung 3.9: In dieser Abbildung werden die drei ROIs eines jeden Schweines
tberlagert dargestellt. Es zeigt sich, dass die ROIp;, mit der ROIpq, tm dorsa-
len Bereich nahezu identisch ist, im ventralen Bereich bei allen Schweinen aber
kleiner ausfdllt. Die ROIor hingegen weist gegeniiber den anderen beiden ROIs
einige weitere systematische Unterschiede auf: Sie erscheint zundchst ein wenig
nach ventral verschoben, sodass vor allem die ROI der rechten Lunge die beiden
anderen ventral ubersteigt, dorsal aber den Lungenbereich der anderen Konturen

nicht vollstindigt abdeckt. Ferner sind in der ROIcr sowohl Herz, Wirbelsdule als
auch Aorta ausgespart.

Die folgende Abbildung 3.8 stellt die aus der Ventilation abgeleiteten funktionel-
len ROIyax und ROIy;, des Schweines 5 der CT-basierten ROIc, die fiir alle Tiere
dieselbe ist, gegeniiber.

In Abbildung 3.9 werden alle zuvor dargestellten ROIs eines Schweines iiber ein-
ander projeziert dargestellt, um sowohl Ubereinstimmungen als auch Abweichungen
sichbar zu machen. Nur der innerhalb der jeweiligen ROI gelegene Anteil der Venti-
lation wurde fiir die Berechnungen der im Folgenden beschriebenen EIT-Parameter
beriicksichtigt. Daher prasentiert Tabelle 3.3 die Anzahl der Pixel je Schwein, die von
den jeweiligen Konturen der entsprechenden ROI eingeschlossen werden. Zusétzlich
wird die Anzahl der Pixel aufgefiihrt, die jeweils zwei ROIs gemeinsam haben und
schiefllich noch die Anzahl der Pixel, die sich alle drei ROIs teilen.

Die Differenz der Anzahl an Pixeln zwischen ROIyfax und ROl s, betrug im Mittel
72, zwischen ROIpax und ROIcr 106 sowie zwischen ROl und ROIct 34 Pixel.
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Anzahl Pixel

ROI

Schwein 1 2 3 4 5 6 7 8 m o
ROInax 373 340 345 345 328 375 347 348 350 16,0
ROILiy, 281 280 272 283 261 296 265 285 278 114
ROI¢r 244 244 244 244 244 244 244 244 244 0
Max U Liu 281 280 272 283 261 296 265 285 278 11,4
Max U CT 230 224 215 226 213 231 221 232 224 72
LiuuCT 200 192 185 200 185 184 171 198 189 10,1
Max U Liuu CT 200 192 185 200 185 184 171 198 189 10,1

Tabelle 3.3: Prdsentiert werden hier fiir alle Schweine zundchst die Anzahl der
Pizel, die jeweils in die von ROIy.:, ROl und ROIcr definierten Lungenkon-
turen fielen. Ferner wird die Anzahl an Pizeln genannt, die sich jeweils zwei der
ROIs bzw. alle ROIs teilen. Hinweis: Definitionsgemdfl umfasst die Schnittmenge
von ROl und ROIL;, fir jedes Schwein immer alle Pizel der ROIp;,. Da-
mit definiert die Schnittmenge der beiden kleineren Konturen ROIp;, und ROIor
gleichzeitig auch die Anzahl der Pixel, die allen ROIs gemeinsam ist.

2000000
0000200
2000200

PEEP 0 PEEP 5 PEEP 10 PEEP 15 PEEP 20 PEEP 25 PEEP 30

Abbildung 3.10: Gezeigt werden fiir alle PEEP-Stufen neben dem berechneten
(roter Punkt) auch das ideale centre of ventilation (CoV), das hier mit einem
gelben Kreis gekennzeichnet ist. In der oberen Zeile A wurden keine a-priori An-
nahmen zu einer moglichen ROI gemacht, in Zeile B lag die ROIyz,, den Berech-
nugnen zugrunde und in C die ROIqp.
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3.2.2 EIT Parameter

In den nun folgenden Abschnitten werden die Ergebnisse, die fiir jeden der EIT Para-
meter gewonnen wurden, zunachst anhand von EIT-Bildern jeweils fiir ROIyayx und
ROl vorgestellt. Gefolgt werden diese Bilder von Grafiken, die die Resultate quan-
titativ zusammenfassen. Solche Berechnungen wurden fiir die ROIp;, nicht gesondert
durchgefiihrt, da die Pixel dieser funktionellen ROI, die bei PEEP 30 cmHs0 im
Rahmen des Protokolls sowieso erhoben wurde, bereits in der ROIy.x enthalten sind.

3.2.2.1 Centre of ventilation (CoV)

In Abbildung 3.10 werden fiir ein reprisentatives Schwein die auf jeder PEEP-Stufe
ermittelten Positionen des CoVs fiir die ROIyax denen der ROIgt gegeniibergestellt
und jeweils verglichen mit den fiir die jeweilige ROI berechneten idealen CoVs. Zum
Vergleich sind in der oberen Zeile zusétzlich sowohl das ideale als auch das fiir jeden
PEEP bestimmte tatsédchliche CoV gezeigt fiir den Fall, dass zuvor keine ROI bestimmt
wurde.

Die folgenden Boxplots zeigen jeweils fiir ROIyax und ROIor im direkten Vergleich
sowohl die Streuung des CoV unter den Tieren als auch dessen systematische Verla-
gerung durch PEEP zunéchst in der schwerkraftabhéngigen ventro-dorsalen Richtung

(Abbildung 3.11) und darunter dann fiir die transversale Richtung von rechts nach
links (Abbildung 3.12).
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Abbildung 3.11: Ventro-dorsale Position des CoV (bei gleicher Skala) fiir
ROIya: und ROIgr fir alle PEEP-Stufen und alle Schweine, wobei die maxi-
mal ventrale Position als 0% und die mazimal dorsale als 100% definiert wurden.
Aus diesem Grund wurde die Achse invertiert und kleiner Werte oben (korre-

spondierend mit ventral) und gréfere Werte unten (korrespondierend mit dorsal)
abgetragen.

Abbildung 3.12 zeigt die Position der CoV fiir alle PEEP-Stufen sowohl fiir ROIpax
als auch fiir ROIgt dhnlich wie zuvor nun aber fiir die transversale Orientierung von
rechts nach links.
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Abbildung 3.12: Transversale Positionen (bei gleicher Skala) des CoVs von
rechts nach links fir alle PEEP-Stufen und alle Tiere sowohl fiir ROl als
auch fiir ROI¢or. Die mazimal rechte Position wurde als 0% und die mazimal
linke als 100% festgelegt.

Als inhaltliche Uberleitung zum EIT-Parameter Strain stellt die Originalabbil-
dung 3.13 aus der Publikation von Goginat [115] fiir alle Tiere die PEEP-bedingten
Anderungen der end-exspiratorischen Lungenimpedanz den Anderungen der dorso-
ventralen Position des Centres of Ventilation geméf Yoshida [293] gegeniiber. Dabei
werden die fundamentalen methodischen Unterschiede zwischen diesem und dem CoV
gemafs Frerichs [93] nicht im Rahmen dieser Arbeit, sondern im Leserbrief von Frerichs
[98] ndher erldutert und diskutiert.

EELI

0 5 1I0 15 0 5 1l0 15
PEEP (cm H;0) PEEP (cm H,0)

Abbildung 3.13: EELI (A) und CoV nach Yoshida (B) fiir die PEEP-Stufen 0
- 15 emHy O beispielhaft fiir die ROIp.,. Jedes Tier ist durch eine eigene Farbe
reprasentiert (Aus Goginat et al. [115]).
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3.2.2.2 Strain

Zunéchst werden hier eingangs in Abbildung 3.14 die Werte aller Tiere fiir AZ und
EELI, also der beiden Faktoren, die zur Strainberechnung herangezogen werden, in
der Form von Boxplots als Funktion des PEEPs zusammengefasst.
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Abbildung 3.14: Bozplots sowohl der tidalen Impedanzinderungen AZ (links)
als auch der EELI (rechts) als Funktion des PEEPs.

Die nun folgende Abbildung 3.15 zeigt auf individueller Ebene die Korrelationen
zwischen AZ und PEEP (links) sowie zwischen EELI und PEEP (rechts).

0 5 10 15 20 25 30 0 5 10 15 20 25 30
PEEP (cmHZO) PEEP (cmHZO)

Abbildung 3.15: Korrelationsgeraden eines jeden Tieres fiir die tidale Impedan-
zinderung AZ und EELI dber alle PEEP-Werte.
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Abbildung 3.16: Gegeniiberstellng der tidalen Impedanzinderung AZ und EELI
mit individuellen Korrelationsgeraden fiir jedes Tier.

Aus den zuvor dargestellten PEEP-Abhéngigkeiten sowohl von AZ als auch von
EELI lassen sich nun Korrelationen zwischen der tidalen Impedanzidnderung AZ und
der EELI errechnen. Die individuellen Korrelationskuren eines jeden Schweines werden
in Abbildung 3.16 gezeigt.

Die Abbildungen 3.17 und 3.18 zeigen beispiehaft fiir ein Schwein normierte Strain-
Maps sowohl fiir die ROIyax als auch fiir die ROl fiir jede PEEP-Stufe.
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Abbildung 3.17: EIT-basierte Strain-Bilder, die die regionale Verteilung des dy-
namic relative regional strains (DRRS) fiir ROIpjq, und die PEEP-Stufen zeigen.
Das Bild fiir PEEP 15 cmHp O, dem als optimal deklarierten PEEP, ist nicht dar-

gestellt, weil es der pixelweisen Normierung diente. Die Farbskala reprasentiert
die Pizel-Werte des DRRS.
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Abbildung 3.18: EIT-basierte Strain-Bilder, die die regionale Verteilung des des
dynamic relative regional strains (DRRS) fiir ROlor und die PEEP-Stufen zeigen.
Das Bild fiir PEEP 15 cmH2O, dem als optimal deklarierten PEEP, ist nicht
dargestellt, weil es der pixelweisen Normierung diente. Die Farbskala reprdasentiert
die Pizel-Werte des DRRS.




3.2. EIT 63

25 2.5

© ©

2 2 7= £ 2| F=]

5 | 5| |
1.5 1.5

£ c

g g

@ g . @ g i

ﬁ 2

305 N 305/ N

o LI o i [ S -
0. . = = & =& s S L

PEEP PEEP

Abbildung 3.19: Boxplot der Abbildung 3.20: Boxplot der
Strain-Werte fiir ROy, fir den Strain-Werte fir ROlor fir den
ventralen, dorsalen und gesamten ventralen, dorsalen und gesamten
Lungenbereich. Lungenbereich.

Die mit den jeweiligen Strain-Bildern korrespondierenden Boxplots der folgenden
Abbildungen 3.19 und 3.20 fassen die Strainwerte der ventralen, dorsalen sowie der
gesamten Lungenregion fiir alle Tiere und alle PEEP-Stufen zusammen.

3.2.3 Bekannte EIT-Methoden zum Vergleich
3.2.3.1 Ergebnisse gemifs Liu

Die anhand dieser Methode ermittelten Konturen der Lunge (ROIp;, ) wurden bereits
zuvor im Abschnitt 3.2.1.3 auf Seite 54 présentiert.

Die Bilderserien in Abbildung 3.21 und 3.22 zeigen die Lungenzusténde iiberdehnt,
rekrutiert und zyklisch rekrutiert, wie sie Liu et al. beschrieben. Die Autoren nahmen
dabei an, dass alle als rekrutiert bezeichneten Lungenareale zuvor kollabiert waren.

PEEP O PEEP 5 PEEP 10 PEEP 15 PEEP 20 PEEP 25 PEEP 30

Abbildung 3.21: In Anlehnung an die Originalarbeit von Liu werden hier bei-
spielhaft fir ein Schwein die Lungengebiete mit Uberdehnung (overdistended) in
weif$, die rekrutierten (recruited) in blau und die zykllisch recrutierten (tidally
recruited) in rot fir die PEEP-Stufen 10 bis 30 cmHyO dargestellt. Die hier eben-
falls aber Kleiner prasentierten Bilder bei PEEP 0 und 5 caHpO dienen lediglich
als Referenzen fiir die Berechnungen. Details hierzu finden sich unter 2.4.4.1 oder
in der Originalarbeit von Liu [166].
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Abbildung 3.22: Abbildung wie zuvor, jedoch fiir ein Schwein, bei dem die ent-
sprechenden Berechnungen nicht funktioniert haben. Es zeigt sich der Finfluss
des implausiblen Referenzbildes bei PEEP 5 cmHpO auf die Bilder bei héheren
PEEP-Werten. Details hierzu finden sich unter 2.4.4.1 oder in der Originalarbeit
von Liu [166].

Die folgenden Boxplots in Abbildung 3.23 fassen fiir alle Tiere (mit brauchbaren
EIT-Referenzbildern) und alle PEEP-Stufen die zuvor bildlich dargestellen Lungen-
zustéande quantitativ zusammen.
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Abbildung 3.23: Die Lungenzustinde overdistended (blau), tidal recuitment
(gelb) und recruitable (rot) gemdf$ Liu werden hier als Funktion des PEEPs fiir
die ROlp;, dargestellt. Werte fiir PEEP 0 cmH2O werden nicht prisentiert, da
die korrespondierenden EIT-Rohdaten die niedrigsten Impedanzwerte des gesam-
ten Studienverlauf enthielten und daher als fize Minimalreferzenz fiir die Rekon-
struktion der EIT-Bilder verwendet wurden. Ferner fehlen hier methodenbedingt
auch die Bilder fiir PEEP 5 cmH0, da diese als Referenzbilder fiir die pizelweise
Ermittlung der Lungenzustinde herangezogen wurden. Details zu den jeweiligen
Referenzierungen finden sich im Abschnitt 2.4.4.1 oder in der Originalarbeit von
Liu [166].



3.2. EIT 65

PEEPO PEEP 5 PEEP 10 PEEP 15 PEEP 20 PEEP 25 PEEP 30

Abbildung 3.24: Dargestellt sind fir ein reprisentatives Schweine in (A) fir
ROIjqy, in (B) fir ROIL;, und in (C) fir ROIcy die dependent und die non-
dependent silent paces als Funktion des PEEPs. Bei allen Bildern ist ebenfalls das
CoV markiert.

3.2.3.2 Ergebnisse geméift Ukere

Abbildung 3.24 prasentiert die silent spaces fiir ROIyayx, ROIp;, und ROIgy im di-
rekten Vergleich. Dargestellt sind am Beispiel eines représentativen Schweines die
schwerkraftabhéngigen (dependent) und -unabhéngigen (non-dependent) silent spaces,
die innerhalb der ROIpax ermittelt wurden. Denen gegeniibergestellt sind diejenigen
silent spaces, die innerhalb der ROIy;, und ROI¢r gefunden wurden.

Die darauf folgende Abbildung 3.25 stellt die fiir die ROIy1ax aller Tiere gemittelten
Werte der silent spaces auf jeder PEEP-Stufe denen der mittels ROIp;, und ROIcr
ermittelten Ergebnisse vergleichend gegeniiber.
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Abbildung 3.25: Vergleichende Darstellung der gemittelten silent spaces nebst
Standardabweichungen aller Schweine fir alle ROIs und PEEPs. NSS steht fir
non-dependent und DSS fiir dependent silent spaces.
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In der darauf folgenden Tabelle 3.4 werden fiir ROIct die schwerkraftabhéngigen
dependent silent spaces als Funktion des gewéhlten Schwellenwertes fiir alle PEEP-
Stufen prasentiert. Die Werte des Schwellenwerts 10% sind hervorgehoben, weil dieser
Schwellenwert dem entspricht, der sowohl in der Literatur als auch in dieser Arbeit
verwendet wurde. In Tabelle 3.5 werden die entsprechenden Werte der non-dependent
silent spaces vorgestellt.

PEEP
0 cmH50 5 cmHO 10 cmH20 15 cmH20 20 cmH>O 25 ecmH,O 30 cmH>O

5%  46+35 3,943,0 17414 0,34+04 0,140, 0,14+0,3 0,3+05
10%  9,7+65 8,6 +5,2 51440 13£15 0,6 +0,7 0,7+0,8 1,1+£12
15% 155+£80  144+6,4 8,7+6,5 3,0+3,3 1,7+1,7 1,7+1,6 2,5+22
20% 20,7+£95 192479  124+77 52451 32431 32426 42430
25% 26,1+£10,0 239492 16,3 +8,6 8,24 6,6 52446 51435 6,3+3,7

Schwellen-
wert,

Tabelle 3.4: Prozentsdtze der dependent silent spaces fiir alle PEEP-Stufen als
Funktion des gewdhlten Schwellenwertes. Die Werte, die mit einem Schwellenwert
von 10% ermittelt wurden, sind hervorgehoben, da dieser Grenzwert nicht nur in
dieser Arbeit, sondern auch in der Literatur tiblicherweise verwendet wird.

Schwellen- PEEP
Yt ) emH,0 5 emHo0 10 emHoO 15 emHyO 20 emHoO 25 emHoO 30 emHo0

5% 1,14+11 14414 31+15 35+12 37+21 36+17 33+16
10% 29+23 37+25 63+26 7,2+27 74430 72423  66+24
5% 53+38 69+34 95+32 108+32 11,1+£33 108+26 10,0£2,6
20% 83+44 105+42 125438 142435 143+36 143+29 130£27
25% 112+44 135+47 156441 176437 17.6+38 175+3,1 16,1+28

Tabelle 3.5: Prozentsdtze der non-dependent silent spaces fiir alle PEEP-Stufen
als Funktion des gewdhlten Schwellenwertes. Die Werte, die mit einem Schwel-
lenwert von 10% ermittelt wurden, sind hervorgehoben, da dieser Grenzwert nicht
nur in dieser Arbeit, sondern auch in der Literatur iblicherweise verwendet wird.

3.2.3.3 Ergebnisse gemifs Costa

In diesem Abschnitt werden die mittels der Methode Costa erhaltenen Ergebnisse
dargestellt.

In den EIT-Bildern der Abbildung 3.26 werden am Beispiel eines repriasentativen
Schweines die relativen Anteile von Uberdehnung und Kollaps innerhalb der ROIyayx
denen der ROIcT gegentibergestellt.

Die Abbildung 3.27 zeigt die gemittelten Prozentsitze von Uberdehnung und Kol-
laps aller Tiere fiir ROIypx und ROl fiir alle PEEP-Stufen.
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Abbildung 3.26: Die Abbildung prasentiert die Lungenzustinde kollabiert (blau)
und tberdehnt (weif8) fir ein reprisentatives Schwein fir alle PEEP-Stufen in-
nerhalb der ROy, (A) und der ROIoy (B) im direkten Vergleich.
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Abbildung 3.27: Gemittelte Prozentsitze von Uberdehnung und Kollaps sowie
entsprechende Standardabweichungen aller Tiere fiir ROy, (links) bzw. ROIop
(rechts). Anmerkung: Wie schon zuvor werden die PEEP-Werte in absteigender
Reihenfolge von links nach rechts prasentiert.
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Abbildung 3.28: EIT-Bilder gemdfs Hinz sowie entsprechende Histogramme, die
die Verteilung der polynomischen Koeffizienen (von -2 bis +2) der jeweiligen Bil-
der fiir alle PEEP-Stufen und fir die durch die ROl (oben) und ROIcr (unten)
definierten Lungenareale zeigen. Auf der stets gleichen y-Achse ist die Anzahl an
Pizeln mit dem jeweiligen polynomischen Koeffizienen aufgetragen.

3.2.3.4 Ergebnisse gemifs Hinz

Die in Abbildung 3.28 gezeigten sogenannten polynomial maps stellen fiir ROIyax
sowie die ROIgt die regionale Verteilung der farblich codierten polynomischen Koef-
fizienten fiir jede PEEP-Stufe am Beispiel eines typischen Versuchstieres dar. Unter
jedem EIT-Bild befindet sich ein korrespondierendes Histogramm, das die Haufigkeits-
verteilung der polynomischen Koeffizienten des respektiven EIT-Bildes widerspiegelt.

Die folgende Abbildung 3.29 prasentiert die jeweils fiir alle Tiere gemittelten Hi-
stogramme der polynomischen Koeffizienten nebst Standardabweichungen fiir jede der
PEEP-Stufen fiir ROIy,x und ROIcr.
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Abbildung 3.29:
Die  Histogramme
stellen die mattlere
Verteilung der
polynomischen

Koeffizienen  (von
-2 bis +2) aller
Tiere fiir jede der
PEEP-Stufen  fiir
die ROIpq: und
die ROIgr im
direkten  Vergleich
dar. Auf der stets
gleichen  y-Achse
ist die tuber alle
Tiere gemittelte
Anzahl an Pizeln
mit dem jeweiligen
polynomischen

Koeffizienen — zu-
sammen mit der
dazugehdrigen

Standardabwei-

chung aufgetragen.
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3.3 Globale Lungenfunktion als Referenz

3.3.1 Volumentrische Kapnographie

Abbildung 3.30 zeigt bei einem Barometerdruck von 760 mmHg zunéchst unten die
P4_q0,-Differenz im Vergleich zu der Anzahl an Atelektasen, die in den Quadranten
mittels Lungenultraschall erhoben wurden. Oben wird der Einfluss des PEEPs sowohl
auf den alveoldren als auch den arteriellen COo-Partialdruck dargestellt. Es wurde ein
direkter und hochsignifikanter Zusammenhang zwischen der Anzahl an Atelektasen,
die als Korrelat des Shunts angesehen werden, und der Sauerstoffpartialdruckdiffe-
renz gefunden. P, co, und P4 co, verhielten sich spiegelbildlich (sieche Abbildung 3.30
oben).

Abbildung 3.31 und Tabelle 3.6 fassen die wichtigsten Ergebnisse der Totraum-
analysen zusammen.

Erwartungsgeméf stieg der Anteil des Atemwegstotraumes am Tidalvolumen mit
dem PEEP an. Ahnlich verhielt sich der Totraumanteil nach Bohr. Dahingegen nahm
der deutlich hohere Enghoff-Totraum zunéchst mit den abnehmenden Atelektasen von
PEEP 0 bis PEEP 15 cmH2O kontinuierlich ab, um dann mit einsetzender Lungen-
iiberdehnung bei weiter steigendem PEEP wieder zuzunehmen. Vergleichbare Muster
wurden auch auf alveoldrer Ebene gefunden.
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PEEP
Parameter Baseline P
OcemH,0 5emH,0 10emH,0 15ecmH,0 20emH,0 25emH,0 30c¢m H,O
Vouu/Ve 0524005 051+008 052+009 0.53+006 055005 061007 0.65+008 0.69+0.10 < .00l
Vo Ny 0334009 032+008 035+0.10 0.33+0.10 039007 044010 048+0.11 053013 < .00l
Vo N, 0.25+003 027+005 026+005 025+002 027003 030003 033+003 035006 < .00l
VDMENT 0.76 =0.05 086=0.02 083 *006 0.80=*006 0.77=0.05 080=0.03 081004 0.84=0.04 <.001
\ﬂ',)ahf\."-l-m_mg 064=0.13 079=004 075011 071012 061 =011 0.63=0.07 0.64 =007 0.65=0.12 < .001
Expired CO, per breath, mL 6.1 = 3.2 43+21 5131 54+29 5730 50=x27 46+125 4127 < .001

Data are presented as mean = SD. Analysis of variance P values testing the influence of PEEP in each parameter are included in the last column

Vppon/Vr = Bohr's dead space

Vig/Vr = airway dead-space-to-tidal-volume ratio

Vi, /Vr,, = alveolar dead-space-to-alveolar-tidal-volume ratio
Vipoe/V = Enghoff index

\"DnJ\N'VaL»-}:n; = Enghoffs derived alveolar dead-space-lo-alveolar-tidal-volume ratio

Tabelle 3.6: Zusammenfassung der Totraum-Werte aller Schweine, wie sie auf

den jeweiligen PEEP-Stufen gemessen wurden.
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3.3.2 Lungenmechanik

Teil A der Abbildung 3.32 présentiert die in den Atemwegen gemessenen Driicke,
wahrend Teil B die iiber die Lunge gemessenen transpulmonalen Driicke zeigt. Es ist
deutlich zu sehen, dass deren jeweiliger Trend sehr &hnlich ist, wenngleich letztere
Driicke parallel nach unten verschoben sind.

A 70 -+ O Driving B 40
= @ Inspiratory )
% 60 T B Expiratory ;2 30+
g 50 1 E’, 204
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5 30+ 5
" 0l 0 0 F
7)) 0 [7)]
i ()
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Abbildung 3.32: Gegeniiberstellung der Trendkurven von Atemwegsdriicken (A)
und transpulmonalen Driicken (B) aller Schweine als Funktion des PEEPs.
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TEIL II — Ergebnisse Probanden und Patienten

Tabelle 3.7 prasentiert die demographischen Daten der Probanden und Patienten.
Ergénzt werden letztere durch die wichtigsten Informationen zum Gasaustausch.

Probanden Patienten p
[n = 10] [n = 10]

Alter [Jahre| 32 (26-35) 50 (43-72)  0,016*
Geschlecht [m/w] 6/4 6/4 1,000
Gréfe [cm) 177 (172-185) 173 (168-183) 0,643
Gewicht [kg] 70 (65-81) 86 (81-98)  0,0044*
Os-Bedarf [lmin~?] - 2 (2-4) -
S0, %] - 94 (92-96) -
P.o, [mmg] - 66 (60-86) -
P,co, [mmHg] - 30 (29-35) -
pH - 748 (7,44-748) -

Tabelle 3.7: Demografische Daten von Probanden und Patienten sowie Spo0,
[%] und kapillare Blutgase fir letztere. Quantitative Daten werden in Form von
Median und Interquartilbereich prasentiert, kategorische Daten als Hdaufigkeiten.
(* statistisch signifikant bei p < 0,05)
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3.4 EIT

3.4.1 Ventilation

Wie schon zuvor fiir die experimentellen Tiere wird hier sowohl fiir Probanden als auch
flir Patienten die Ventilationverteilung innerhalb der ROl in Riickenlage prisentiert.
In den folgenden Abbildungen werden daher die Ventilationsbilder der lungengesunden
Probanden denen der COVID-19 Patienten gegeniibergestellt.

Es sei angemerkt, dass aufgrund der unvorhersehbar irregulidren Konturen der
ROl gy der in diese Studie eingeschlossenen Individuen sowie des Fehlens einer syste-
matischen Titration der Beatmungsdriicke, die fiir die Erstellung einer ROl vonno-
ten gewesen wire, fiir diese Studienpopulation keine ROIpa bestimmt werden konnte.
Daher bildete die jeweils patientenindividuelle ROIgr die ausschliefliche Grundlage
fiir die Berechnung der nun folgenen EIT-Parameter.

3.4.2 Strain

In den nun folgenden Abschnitten werden EIT-Bilder, die sowohl die regionale Ven-
tilation als auch den dynamischen relativen regionalen Strain (DRRS) zeigen, fir
Probanden und Patienten vorgestellt.

3.4.2.1 Probanden

Abbildung 3.33 ist eine Gegeniiberstellung der Ventilations- und Strain-Bilder, die
zu Referenzzwecken in lungengesunden Probanden aufgenommen wurden. Neben der
ortlichen Verteilung des dynamischen relativen regionalen Strains (DRRS) tiber dem
dargestellten Lungenquerschnitt ist hier jeweils auch noch die quantitative Strain-
Verteilung in Form von Histogrammen dargestellt.

Der obere Schwellenwert fiir die Normalwerte des Strains, der 97,5% aller Mess-
werte einschloss, betrug 2,04.

Abbildung 3.33: (Gegeniiber) Die EIT-Bilder der linke Spalte zeigen die Ven-
tilationsverteilung eines jeden der 10 Probanden. Diesen werden in der mittleren
Spalte die jeweiligen Strain-Bilder (DRRS) gegeniibergestellt. Wihrend letztere die
regionale Verteilung des Strains zeigen, sind die Histogramme in der dritten Spalte
Ausdruck der Hiufigkeitsvetreilung der Strain- Werte innerhalb eines jeden Bildes.
Die vertikalen durchgezogenen Linien innerhalb der Histogramme markieren Me-
dian, 25% und 75% Quartile, die gepunkteten Linien das 1. und 99. Perzentil.
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3.4.2.2 Patienten

Abbildung 3.34 stellt hier, wie zuvor schon fiir die Probanden, den Ventilationsbildern
der 10 COVID-19-Patienten deren Strain-Bilder gegeniiber. Die Histogramme zeigen
die quantiative Strain-Verteilung. Ergédnzt werden diese durch die korrespondierenden
Ultraschallebefunde, welche in den Piktogrammen zusammengefasst werden.

Abbildung 3.34: (Gegeniiber) In der linke Spalte sind die EIT-Bilder aller Pati-
enten zu sehen, die die regionale Vertetlung der Ventilation zeigen. In der zweiten
Spalte wird jedem Ventilationsbild das entsprechende Bild des dynamischen rela-
tiven regionalen Strains (DRRS) zugeordnet. Es zeigt die regionale Verteilung des
Strains, wihrend die jeweilige quantitative Verteilung des Strains innerhalb ei-
nes Bildes in der 3. Spalte durch die Histogramme zum Ausdruck kommt. Darin
markieren die vertikalen durchgezogenen Linien Median, 25% und 75% Quartile
wdhrend die gepunkteten Linien das 1. und 99. Perzentil hervorheben. Die Pikto-
gramme in der rechten Spalte fassen die Ergebnisse der Ultraschalluntersuchun-
gen in den 12 Lungenfeldern mit ungefdhrer anatomischer Lagebeziehung schema-
tisch zusammen. Der Schrigstrich unterteilt die Befunde von oberem und unterem
Thorax. Demnach sind die Piktogramme wie folgt zu lesen: oberer/unterer Brust-
korb jeweils parasternal, in anteriorer und posteriorer Azillalrlinie. Der Gesamt-
Ultraschall-Score wird im Zentrum des Schemas genannt. Der Score wird folgen-
dermafen berechnet: Score 0 (normal): vorherrschende A-Linien oder weniger
als 8 getrennte B-Linien. Score 1: Mindestens drei B-Linien oder koaleszierende
B-Linien, die weniger als 50% des Bildschirms einnehmen. Score 2 (B): zusam-
menfliefende B-Linien, die mehr als 50% des Bildschirms einnehmen. Score 3
(C): grofle Verdichtungen. Der kleine Buchstabe p verweist auf das Vorhanden-
sein eines unregelmafigen Pleurasaums oder kleine Konsolidierungen (< 1 cm).
Auch wenn diese beiden zusdtzlichen Befunde bei COVID-19-Patienen offenbar
besonders haufig anzutreffen sind [198], so wurden diese in die Berechnug des
etablierten Scores nicht mit einbezogen.
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In der folgenden Abbildung 3.35 werden sowohl der klinische Verlauf als auch die
Entwicklung des Strains (DRRS) fiir jeden einzelnen der Patienten dargestellt. Die
beiden Untersuchungen wurden in einem Abstand von 3 Tagen durchgefiihrt.

Abbildung 3.35: (Gegeniiber) Bilder des dynamischen relativen regionalen
Strains (DRRS) mit dazugehorigen Haufigkeitsverteilungen der Strain- Werte, die
den durch die Pfeile am rechten Bildrand angedeuteten klinischen Verlauf von
Erst- zu Folgemessung nach drei Tagen zeigen. Dazu werden jeweils in der zweit-
letzten Spalte im Uhrzeigersinn der Sauerstoffbedarf in 1min~!, die pulsozimetri-
sche Hamoglobin Sdttigung (Spo0,), der Lungen-Ultraschall-Gesamt-Score (LUS)
sowie der P.co, aus Kapillarblut in der obersten Zeile numerisch prasentiert.
(Anmerkung: Auch wenn in dieser Originalabbildung, die der Publikation ent-
nommen wurde, im rechten oberen Quadranten Sq o, und im linken unteren Py co,
genannt werden, so sind dies doch die zuvor korrekt benannten Parameter S, 0,
und P.co,, die gemessen wurden). Patient 9 verschlechterte sich kontinuierlich
und war bei der 2. Untersuchung bereits mit PEEP 10 cmHpO beatmet. Details
zu den genannten Parametern siehe auch Legende der Abbildung 3.34.
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Kapitel 4

Diskussion

In dieser Arbeit konnte anhand des experimentellen Modells eines akuten Lungenscha-
dens gezeigt werden, dass sowohl Uberdehnung als auch Kollaps der Lungen grund-
satzlich mittels EIT und den globalen Referenzmethoden ermittelt werden koénnen.
Die Einsichten, die die verschiedenen EIT- und Globalparameter auf den jeweiligen
PEEP-Niveaus lieferten, unterschieden sich jedoch erheblich, sodass eine differenzierte
kontextspezifische Interpretatation der Ergebnisse erfolgen muss. Die wichtigste neuar-
tige Erkenntinis, die diese Untersuchung lieferte, ist eine zweifache: Zum einen konnte
die regionale mechanische Belastung des Lungengewebes als dynamic relative regional
strain (DRRS) gemessen werden. Zum anderen wurden die hochsten Strain-Werte bei
niedrigem PEEP in den ventralen Lungenabschnitten gefunden. Dieser Strain konnte
nicht nur unter experimentellen Beatmungsbedingungen, sondern auch in spontanat-
menden gesunden Probanden sowie in Patienten mit COVID-19-Pneumonie visuali-
siert und quantifiziert werden.

TEIL I — Untersuchungen an Schweinen

4.1 Globale Lungenfunktion

Bevor auf die spezifischen Ergebnisse der EIT-Untersuchungen detailliert eingegangen
wird, soll hier kurz der jeweilige Zustand der Lunge als Funktion des PEEPs aus Sicht
der Globalparameter diskutiert werden.

4.1.1 Lungenmechanik, Blutgase und Lungenultraschall

Erwartungsgemaf zeigte die Compliance bei konstantem Tidalvolumen und konstan-
ter Steifigkeit der Thoraxwand nach Lavage und superponierter VILI den fiir dieses
experimentelle Lungenmodell typischen Verlauf [249, 39|. Die Lungenelastanz verhielt
sich dazu genau spiegelbildlich. Wahrend der Atemwegsdruck mit steigendem PEEP
stetig anstieg, nahm der Atwemwegswiderstand ab. Wie in Abbildung 3.32 zu sehen,
iiberstieg der Mittelwert des transpulmonalen Druckes aller Tiere bei einem PEEP
von rund 15 ¢cmH2O die Nulllinie und definierte damit diesen PEEP gemé&f Talmor
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als den PEEP, der einen optimalen Lungenzustand herbeifiihrte. Dieser lag zwischen
kollabiert und iiberdehnt [255].

Laut Studienprotokoll wurde dieser PEEP zur Beantworung der Fragestellung die-
ser Studie ebenfalls als Optimum angesehen, womit der entsprechende Lungenzustand
dann fiir jedes Tier als individuelle Referenz diente.

Die Verlédufe von absolutem und transpulmonalem driving pressure waren fast iden-
tisch, wobei die Werte fiir letzteren auf allen PEEP-Stufen erwartungsgeméf um ca.
5 cmH30O niedriger ausfielen. Die driving pressure fielen von initial ca. 30 cmH2O bei
PEEP 0 cmnH20O mit zunehmendem Recruitment zunéchst ab, erreichten Tiefstwerte
bei PEEP 20 cmH30 und stiegen dann parallel mit dem PEEP wieder an.

4.1.2 Blutgase und Lungenultraschall

Unter Beatmung mit reinem Sauerstoff verbesserte sich die arterielle Oxygenierung mit
steigendem PEEP. Der P, o, stieg von rund 50 mmHg bei PEEP 0 cmnHO auf {iber
500 mmHg bei PEEP 25 und 30 cmH20O, wihrend gleichzeitig die alveoldr-arterielle
Sauerstoffdifferenz P4_, 0, von tiber 550 mmHg auf 70 mmHg abfiel.

Die Anzahl der mittels Ultraschall diagnostizierten Atelektasen verlieft exakt syn-
chron zu P4_,0, (siehe Abbildung 3.30). Auch wenn die Unterschiede des pHs statis-
tische Signifikanz erreichten, pendelte sich der pH von 7,16 kommend ab einem PEEP
von 20 cmH>0 bei 7,20 ein. Sowohl P, co, als auch P4_,co, fielen mit steigendem
PEEP kontinuierlich ab (siehe dazu auch Tabelle 3.2).

4.1.3 Volumetrische Kapnographie und Totraume

Ebenfalls erwartungsgeméfs nahm der Atemwegstotraum mit steigendem PEEP zu,
wobei sich die druckbedingte Erweiterng der Atemwege in einer Abnahme der Atem-
wegswiderstdnde niederschlug. Wie Abbildung 3.31 eindriicklich zeigt, verliefen die
Totrdume von Bohr und Enghoff nicht genau gleichsinnig. Da Enghoff den P, o, in
seine Berechnung mit einbezieht, beinflussten Shunteffekte die ermittelten Werte maf-
geblich. So nahm VDEW mit abnehmendem shunt bis zu einem PEEP von 15 cmH50O
kontinuierlich ab, wihrend der Bohr’sche Totraumanteil am Tidalvolumen um ca. 0,2
parallel nach oben versetzt dem Verlauf des Atemwegstotraumes folgte (siehe hierzu
auch Tabelle 3.6).

4.1.4 Hamodynamik

Herzfrequenz und mittlerer arterieller Druck blieben iiber den gesamten Versuchsab-
lauf konstant, ohne signifikante Unterschiede zwischen den PEEP-Stufen. Alleine die
Schlagvolumenvariation wurde vom PEEP wesentlich beeinflusst. Startend bei 8% un-
ter Ausgangsbedingungen bei niedrigstem PEEP pendelte sie sich bei PEEP-Werten
von 5 bis 15 sicmHO auf Werten zwischen 7% und 9% ein. Sie verdoppelte sich bei
PEEP 20 cmH5O und erreichte bei einem PEEP von 30 cmHO den Hochstwert von
30%. Dieser massive Einfluss der Atmung auf das Herz-Kreislaufsystem bei hohem
PEEP spiegelte sich zwar im Trend des Herzminutenvolumens wider, doch dessen
kontinuierlicher Abfall erreichte weder klinische noch statistische Signifikanz. Unter
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Beatmung mit PEEP von 30 cmH2O wurden sogar wieder Ausgangswerte erreicht
(siehe hierzu Tabelle 3.2). Das mit 4,8 Litern pro Minute gegeniiber der Ausgangslage
um mehr als 50% gesteigerte Herzminutenvolumen ist am ehesten durch eine Kom-
pensation der ausgeprigten Sauerstoffschuld unter massiver arterieller Hypoxémie bei
niedrigen Atemwegsdriicken zu erkléren.

Zusammenfassend kann anhand der globalen Lungenfunktionsparameter festge-
stellt werden, dass sich das experimentelle Modell iiber alle PEEP-Stufen hinweg vor-
hersehbar und stabil verhielt und somit zur Evaluation der EIT-Parameter geeignet
erscheint. Bei niedrigem PEEP wiesen alle untersuchten Parameter auf instabile kol-
laptische Lungenzusténde hin, wiahrend sie bei hohen PEEP-Werten eindeutige Anzei-
chen einer Lungeniiberdehnung lieferten. Daher kénnen im Folgenden die mittels EIT
erzielten Ergebnisse nicht nur untereinander verglichen werden, sondern auch vor dem
Hintergrund der durch die Globalparameter jeweils charakterisierten Lungenzustdnde
diskutiert werden.

4.2 Regionale Lungenfunktion mittels EIT

Diese Arbeit hatte zum einen das Ziel, in einem standardisierten, reproduzierbaren
und stabilen 2-Hit-Modell des aktuten Lungenschadens mittels einer randomisierten
Zuordnung von PEEP-Werten zwischen 0 und 30 cmmHsO die wichtigsten publizierten
EIT-Methoden hinsichtlich ihrer Féahigkeit, Lungeniiberdehung und Kollaps sowohl zu
diagnostizieren als auch zu quantifizieren, miteinander zu vergleichen. Zum anderen
sollte erstmalig der Frage nachgegangen werden, ob EIT auch in der Lage sein wiir-
de, die beatmungsbedingte mechanische Belastung des Lungengewebes auf regionaler
Ebene zu erfassen.

Um jedoch die mit den verschiedenen EIT-Methoden gewonnenen Ergebnisse sinn-
voll interpretieren und vergleichen zu kénnen, wird im Folgenden zunéchst der EIT-
abhangige Kontext diskutiert werden miissen.

4.2.1 ROIs

Die Auswertung desselben EIT-Datensatzes der tierexperimentellen Studie sowohl hin-
sichtlich funktionell als auch anatomisch definierter Lungenareale zeigte, dass die Wahl
der ROI einen erheblichen Einfluss auf die mittels der verschiedenen EIT-Parameter
ermittelten quantiativen Ergebnisse hatte. Das lag zum einen an der Anzahl der Pixel,
die die jeweilige Lungenregion ausmachten, zum anderen aber auch an deren spezifi-
scher Kontur und relativer Lage zueinander.

Die Ermittlung der auf EIT-Daten beruhenden funktionellen ROIy.x setzt eine
Titration des PEEPs iiber einen weiten Bereich voraus, um bewuft iberdehnte wie
auch kollabierte Zustéinde der Lungen systematisch zu erfassen. Nur diejenigen Pi-
xel wurden von der Lungen-ROI ausgeschlossen, die weniger als 10% der maximalen
Ventilationsamplitude auf allen PEEP-Stufen zeigten [186]. Somit schloss diese ROI
die hochste Anzahl an Pixeln ein. Mit im Mittel 350 Pixeln war die ROIpj,x mit Ab-
stand die grofste Lungenregion, gefolgt von der ROIy;y, die mit 278 Pixeln um 72 Pixel
kleiner ausfiel.



84 Kapitel 4. Diskussion

Diese ROIy;,, die bei dem maximalen PEEP von 30 cmH>O und damit in ei-
nem hochst {iberdehnten Lungenzustand festgelegt wurde, erfasste zwar dorsal fast
genau dieselben Pixel wie die ROIpjay, vernachlissigte aber aufgrund lokaler Uber-
dehnung rund 20% der Pixel im ventralen Lungengebiet. Dies fiihrte zu einer syste-
matischen Unterschitzung iiberdehnter Lungenzustinde in den ventralen Lungenab-
schnitten (siehe Abbildungen 3.5 und 3.8). Das Ausmaf dieser Unterschétzung wird
deutlich bei Betrachtung der non-dependent silent spaces im Teil B der vergleichen-
den Abbildung 3.24. Diese wirken, wenn iiberhaupt zu sehen, wie abgeschnitten. Die
entsprechenden Balkendiagrammen der Abbildung 3.25 bestétigen dieses Bild noch
einmal fiir alle Schweine.

Die Kombination aus funktionellen ROIs, die mittels eines prozentualen Schwellen-
wertes bestimmt werden, und EIT-Parameter, die ebenfalls von einem solchen Schwel-
lenwert abhéngen, hat Einfluss auf das Ergebnis. Denn der Schwellenwert bestimmt
einerseits die Kontur der Lungen und damit die Zugehorigkeit eines Pixels zur Lun-
genregion. Andererseits bestimmt eben dieser Schwellenwert auch das Vorhandensein
des gesuchten Merkmals. Dies soll am Beispiel der ROI;, und dem Parameter si-
lent spaces sowie den Abbildungen 3.24 und 3.25 erldutert werden. Die ROIy;, wird
determiniert durch Pixel, die bei einem PEEP von 30 cmH50O eine Ventilationsampli-
tude von mindestens 10% des Ventilationsmaximums aufweisen. Gleichzeitig werden
als silent spaces diejenigen Areale der Lunge bezeichnet, deren Ventilationsamplitude
ebenfalls geringer als 10% desselben oben bereits erwihnten Ventilationsmaximums
ausfillt. Kombiniert man nun diese Eigenschaften und nutzt - wie im Falle dieser Ar-
beit - denselbe Schwellenwert bei der Auswahl entsprechender Pixel, so werden nur
diejenigen Pixel in die ROIy;, fallen, die iiberschwellig ventiliert werden. Dies hat
im Umkehrschluss zur Folge, dass all diejenigen Pixel dieser ROI, die unterschwellig
ventiliert werden, als silent spaces nicht mehr in Erscheinung treten. Dies wiederum
bedeutet, dass in der ROI4, bei einem PEEP von 30 cmH-2O definitionsgeméfs keine
non-dependent silent spaces gemessen werden (siche hierzu Zeile B der vergleichenden
Abbildung 3.24 sowie die entsprechenden Balkendiagramme in Abbildung 3.25). Wel-
che konkreten Auswirkungen die genannte Kombination aus schwellenwertabhéngiger
Auswahl der Pixel der ROIpax und schwellenwertabhéngiger Definition des jeweili-
gen EIT-Parameters auf das endgiiltige Ergebnis hatte, bleibt in Ermangelung eines
bildgebenden Goldstandards ungewiss.

Die ROIgr mit konstant 244 Pixel fir alle Schweine war um 30% kleiner als
ROIpax- Bei dieser auf computertomografischen 3D-Modellen des Thorax beruhenden
anatomisch begriindeten ROIcr wurden mit Absicht alle Pixel der ventralen Herzre-
gion von weiteren Analysen ausgeschlossen. Denn fiir diese Pixel konnte der Ursprung
des Impedanzsignals nicht eindeutig bestimmt werden, weil sich dort die rhythmischen
Signale des Herzens und der Lungen iiberlagern. In dieser Region herrscht ein erhéh-
ter Bildkontrast, vor allem dann, wenn die Lunge mit fortschreitender Inspiration das
Herz ventral umschliefit. Dieser ventilationsbedingte Kontrast fithrt zu einer starken
Anderung der Impedanz im Vergleich zur relativ guten Leitfahigkeit des Herzgewebes.
Das hat zur Folge, dass in den EIT-Bildern diese Pixel als vermehrt ventiliert erschei-
nen, obwohl die Menge an Luft, die dieses durch die Pixel repréisentierte Lungenareal
fiillt, sogar vergleichsweise gering sein kann. Weiterhin kommt es in dieser Region zu
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einer sowohl atem- als auch herzschlagsynchronen Verschiebung der Grenzflache zwi-
schen Herz und Lungen, was zu weiteren noch weitgehend unerforschten Artefakten
fithrt [43, 201].

Durch den Ausschluss primér ventral gelegener Pixel von der ROl lieferten alle
EIT-Parameter bei den in Riickenlage untersuchten Schweine gegeniiber der ROIpax
kleiner Werte fiir die Lungeniiberdehnung. Die ROIcT unterschétzte damit das Aus-
mafs an Lungeniiberdehnung in den ventralen Lungenabschnitten systematisch.

Aufgrund der groferen Ahnlichkeit aller ROI-Konturen im dorsalen Lungenbereich
fielen die systematischen Differenzen zwischen den ROIs fiir die Kollaps-Indikatoren
geringer aus. Bei genauerer Betrachtung fillt jedoch in Abbildung 3.25 auf, dass die
Prozentsatze von Kollaps, die mit ROIcp ermittelt wurden, wieder systematisch un-
ter denen der ROIyax und ROIp;, lagen. Basierend auf Abbildung 3.9 ist dies zum
einen erklarbar durch eine systematische Ventralverlagerung und leichte Verdrehung
der ROIcT gegeniiber den beiden anderen ROIs, zum anderen durch eine gegeniiber
ROIpax und ROIp;, geringere Anzahl an Pixeln im dorsalen Bereich der ROIgt zwi-
schen den Konturen der rechten und linken Lungenhélfte. Die genaue Ursache dieser
Verdrehung ist unbekannt.

Setzt man nun die in 3.3 aufgefiihrte Anzahl der Pixel, die sich alle ROIs teilen
(189), ins Verhéltnis zur Anzahl der Pixel der jewiligen ROI, so fallt auf, dass sich
die ROIpax nur 54% (189/350) ihrer Pixel mit den anderen ROIs teilt. Bei ROIp;,
sind es 68% (189/278) und bei ROIcr 77% (189/244). Schlussfolgernd kann hier fest-
gestellt werden, dass es grofie systematische Unterschiede zwischen den funktionellen
und anatomischen ROIs gab und dass nicht alle Pixel, deren Beitrdge zum jeweili-
gen EIT-Parameter ausgewertet wurden, identisch waren. Dies erschwert sowohl die
Interpretation der Ergebnisse als auch deren Vergleich.

4.2.2 Centre of ventilation (CoV)

Das centre of ventilation, wie es zuerst von Frerichs [93] und dann spéter von anderen
[210, 243] beschrieben wurde, ist ein besonders robuster EIT-Parameter, da nicht nur
die jeweiligen Amplituden aller Pixel einer ROI in dessen Berechnung einfliefsen, son-
dern auch deren Lagekoordinaten. Obwohl Yoshida denselben Begriff CoV verwendet,
unterscheidet sich dessen Berechnung recht grundliegend von der urspriinglichen, wie
Frerichs in ihrem Leserbrief ausfiihrt [293, 98]. Tendenziell jedoch &hnelten sich die
Verlaufe beider CoVs iiber alle PEEP-Stufen (siehe hierzu die Abbildungen 3.11 und
3.13). Diese Arbeit zeigte sowohl fiir die ROIpax als auch fiir die ROIgt eine Verlage-
rung der iiber alle Tiere gemittelten Positionen des CoV in ventro-dorsaler Richtung
um rund 15% zwischen dem kollabierten Lungenzustand und dem iiberdehnten. Wenn-
gleich der Trend des CoVs iiber alle PEEP-Stufen fiir beide ROIs sehr dhnlich verlief,
waren alle CoV-Werte der ROI¢T gegeniiber denen der ROIy,x um ca. 10% nach dor-
sal, also zu hoheren Werten verschoben (siehe hierzu Abbildung 3.11). Der Verlauf des
CoV spiegelte also PEEP-indzierte Verdnderungen des Lungenzustandes unabhéngig
von der verwendeten ROI ausgezeichnte wider. Absolutwerte hingegen sind im Lichte
der gewadhlten ROI zu interpretieren.

Die transversale Lage des CoV zwischen den beiden Lungenhélften wurde bisher
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in der Literatur noch nicht beschrieben. Fiir das gewahlte Lungenmodell des akuten
Lungenschadens mit seinem v.a. schwerkraftabhéngigen Kollaps sollte dessen Position
nicht direkt vom PEEP beeinflusst werden. Die Daten dieser Arbeit belegen jedoch
einen unerwartet groffen indirekten Einfluss des Grades des Kollapses, und damit des
PEEPs, auf dessen Lage zwischen rechter und linker Lunge. Interessant ist in diesem
Zusammenhang die breite Steuung der CoV-Werte auf den unteren PEEP-Stufen, die
sich mit zunehmendem PEEP deutlich verringerte (siehe hierzu Abbildung 3.12). Mit
Blick auf Abbildung 3.24 kann dies am ehesten interpretiert werden als eine Rechts-
Links-Asymmetrie des Lungenkollapses unter den Tieren bei niedrigem PEEP. Mit
Dominanz des Kollapses in einer Lunge verlagerte sich die Ventilation entsprechend
auf die Gegenseite und beeinflusste somit definitionsgeméfs die transversale Lage des
CoVs. Da die Boxplots tiberwiegend symmetisch um den Median gelagert sind, scheint
die asymmetrische Verteilung des Kollapses unter den 8 Tieren zufillig gewesen zu
sein. Mit abnehmendem Kollaps bei zunehmendem PEEP nahm die Streuung unter
den Tieren kontinuierlich ab. Der Verlauf der Lage des CoVs iiber alle PEEP-Stufen
zeigte kaum Unterschiede zwischen den beiden ROIs und der Offset der ROIcT nach
rechts nahm von ca. 5% mit steigendem PEEP stetig auf nahezu null ab. Die grofse
Variation des CoVs bei niedrigen PEEP-Werten ist damit Ausdruck der Asymmetrie
des experimentellen Lungenschadens, welche durch héheren PEEP maskiert wird.

4.2.3 Strain

Diese Arbeit zeigt, dass die regionale mechanische Belastung des Lungengewebes so-
wohl unter kiinstlicher Beatmung im Schweinemodell als auch bei spontan atmenden
Patienten mit COVID-19-Pneumonie berechnet, visualisiert und quantifiziert werden
kann. Diese Ergebnisse sind neu, denn bisher konnte Strain nur fiir die gesamte Lunge
aus dem Verhéltnis von Tidalvolumen zu end-exspiratorischem Lungenvolumen oder
anhand von mathematischen Modellen berechnet werden [103, 110, 50|. Eine Ermitt-
lung des regionalen Strains war bisher nur unter Nutzung ionisiereder Stralung mittels
CT moglich |68, 139, 140, 141].

Die Berechnung des regionalen Strains basiert auf der Annahme, dass sowohl das
Tidalvolumen als auch das end-exspiratorische Lungenvolumen mittels EIT hinrei-
chend genau gemessen und regional reprasentiert werden. Weil die tidalen Impedanz-
anderungen, die mit EIT gemessen werden, von einer Vielzahl patientenspezifischer
Faktoren wie Geschlecht, Kérpergewicht und -grofe, Thoraxform sowie dem elektri-
schen Kontakt zwischen Elektroden und Haut abhéngig sind, verunmaoglichen sie eine
direkte Berechnungen eines Tidalvolumens ohne Kalibration. Es konnte mehrfach ge-
zeigt werden, dass bei gleichbleibendem Atemwegsdruck AZ linear mit Vi korreliert
[14, 176, 97]. Wie Abbildung 3.13 aus der Originalpublikation von Goginat sowie die
Abbildungen 3.14 und 3.15 dieser Arbeit, die den Verlauf von EELI {iber dem ge-
samten PEEP-Bereich darstellen, zeigen, steigt EELI mit zunehmendem PEEP und
dem damit einhergehenden vergroferten EELV iiber weite Bereiche linear an. Dies
bestétigen diverse Autoren [115, 214, 135, 113, 94]. Somit scheinen die grundlegenden
Voraussetzungen seitens EELI erfiillt zu sein, um EIT-basierte Strain-Berechnungen
iiberhaupt durchfiihren zu kénnen.
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Bemerkenswert ist jedoch, dass trotz volumenkontrollierter Beatmung das AZ in
dieser Arbeit mit steigendem PEEP stetig abnahm (siehe hierzu Abbildungen 3.14 und
3.15). Dieses Phanomen wird auch fiir Kélber beschrieben. Der Effekt war jedoch so
gering, dass er die gute Korrelation zwischen dem mittels EIT und dem spirometisch
gemessenen Tidalvolumen nicht negativ beeinflusste [42]. Es kann daher angenommen
werden, dass mit gewissen Einschrénkungen auch AZ zur Berechnung des Strains
herangezogen werden darf.

Die Tatsache, dass der Strain in den schwerkraftunabhéngigen ventralen Lungen-
abschnitten mit abnehmenden PEEP-Werten zunehmen wiirde, war zwar aufgrund
des geminderten dorsalen Lungenvolumens logisch herzuleiten und damit zu erwarten
[263, 36, 55, 139], dass aber die Ergebnisse der experimentellen Studie dies so eindeutig
wiirden zeigen konnen, blieb lediglich zu hoffen. Die Visualisierung der értlichen me-
chanischen Beanspruchung des Lungengewebes wurde erst durch eine intraindividuelle
Normierung auf einen als optimal angesehenen Lungenzustand moglich. Aufgrund der
in dieser Studie verwendeten relativ grofen PEEP-Schritte von 5 cmH»O, die den Be-
reich von 0 bis 30 cmH»O abdecken mussten, lag dieser optimale PEEP fiir alle Tiere
bei rund 15 cmH0O. Eine genauere Differenzierung der PEEP-Werte fand methodenbe-
dingt daher nicht statt. Die individuell fiir jedes Tier durchgefiithrte Referenzierung der
EIT-Messdaten auf diesen optimalen Lungenzustand dhnelt grundsétzlich dem weiter
unten ausfiihrlich diskutieren Vorgehen von Costa et al. [69]. Costa et al. bestimm-
ten dieses Optimum im Rahmen einer systematischen PEEP-Titration direkt aus den
EIT-Daten als maximale Compliance fiir jedes einzelne Pixel. Goginat und Tusman
hingegen leiteten die Definition des optimalen Lungenzustandes aus dem transmura-
len Druck ab und plausibilisieren diesen noch einmal mittels Lungenultraschall und
Parametern der globalen Lungenfunktion [115, 269].

4.2.3.1 Unterschiedliche Definitionen von Stress und Strain

Um die Ergebnisse der Strain-Berechnung dieser Arbeit besser einordnen zu koénnen,
sollen hier zunéchst die in der Literatur zum Teil erheblich voneinander abweichenden
individuellen Definitionen und Interpretationen der Begriffe Strain und Stress vorge-
stellt und diskutiert werden.

Gattinoni definierte Strain als das Verhéltnis von Tidalvolumen zu end-exspiratori-
schem Lungenvolumen, was auf den ersten Blick der in dieser Arbeit verwendten und
aus dem Ingenieurumfeld stammenden Definition zu entsprechen scheint [103, 110].
Um jedoch diese Definition des Strain auch unter kiinstlicher Beatmung mit PEEP
verwenden zu konnen, miissen zunéchst die zur Berechnung des Strains verwendeten
Volumina genauer betrachtet werden. Wenngleich es beim Tidalvolumen keinen Inter-
pretationsspielraum gibt, bedarf es einer Klarstellung hinsichtlich des im Nenner der
Strain-Gleichung verwendeten Lungenvolumens.

In ihrer Originalarbeit mit dem Titel ,Lung Stress and Strain during Mechani-
cal Ventilation“ definieren Protti und Kollegen Strain als das Verhéltnis von Vp zu
FRC und Stress als den herrschenden transpulmonalen Druck [203]|. Da sie bei Ih-
ren Experimenten keinen PEEP verwenden, entsprach diese Definition in etwa der,
die auch in dieser Arbeit verwendet wurde. Die Autoren gingen der Frage nach, ob
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es einen Schwellenwert fiir Strain gibt, der zum Lungenschaden fithrt. Wahrend 54
Stunden kiinstlicher Beatmung ohne PEEP wurden Tidalvolumina verwendet, die in-
itial Strainwerte zwischen 0,45 und 3,30 lieferten. Die Autoren schreiben: , Because we
wanted to define better the pathogenesis of ventilator-induced lung injury, animals
were ventilated with no positive end-expiratory pressure. Doing so, we maximized the
chance of observing lung damage while avoiding any potential protection caused by
positive end-expiratory pressure‘. Im letzten Statment nehmen die Autoren Bezug
auf die bahnbrechenden Arbeiten von Webb und Thierney aus dem Jahre 1974 [282].
Sie liefern damit auch gleich indirekt die Argumentation, warum eine sinnvolle Art
der Berechnung des Strains den lungenvolumenvergrofsernden protektiven Effekt des
PEEPs zwangslaufig mitberiicksichtigen sollte, um keine physiologisch unplausiblen
Strain-Werte zu erhalten.

Die FRC wird in der pulmonologischen Literatur beschrieben als das Volumen,
das bei Spontanatmung am Ende der Ausatmung unter Umgebungsdruck herrscht.
Leith und Brown beschreiben die FRC ,by long-established convention [...]* [4] als
ol - -] the volume of gas in the lungs at end-expiration, implicitly during tidal brea-
thing, not only at rest, and without reference to the mechanism that sets it*. [159].
Demnach konnte der Begriff FRC grundsétzlich auch fiir kiinstlich beatmete Patienten
gelten. Wetzel jedoch mahnt in seinem Leserbrief zu dem von Miranda und Kollegen
publierten Artikel ,Open lung ventilation improves functional residual capacity after
extubation in cardiac surgery* die korrekte Verwendung des Begriffes FRC in der me-
dizinischen Literatur an [180, 283]. Er argumentiert, dass die FRC unter Narkose,
nach Eréffnung des Thorax oder unter kiinstlicher Beatmung niemals normal ist und
daher wenig zu tun hat mit der in Stedman’s Best Words in Medicine niedergelegten
Definition. Demnach ist die FRC das ,yolume of gas remaining in the lungs at normal
expiration”. Daher schlagt Wetzel vor, den Begriff end-exspiratorisches Lungenvolu-
men (EELV) fir das tatséchlich herrschende Lungenvolumen zu verwenden, um zum
Ausdruck zu bringen, dass dieses unter Narkose und beim ARDS sowohl unter als auch
bei Asthma und COPD iiber der normalen FRC liegen kann [283|. Unter kontrollier-
ter Uberdruckbeatmung ist diese Normalbedingung selbst dann nicht erfiillt, wenn
PEEP = 0 cmH50, weil das EELV dann gegeniiber der normalen FRC schon alleine
aufgrund der Medikamentenwirkung mit Sicherheit verringert sein wird. Daher sollte
der spezifische Begriff FRC unter Beatmung mit und ohne PEEP keine Verwendung
finden und durch den allgemeineren Begriff EELV ersetzt werden.

In seinem Review benutzt Gattinoni gleich zwei verschiedene Definitionen von
Strain, ohne dabei auch nur die entsprechenden Quellen fiir diese zu nennen [104].
Einerseits ist fiir Gattinoni Strain das Verhéltnis aus Vp zu (FRC + Vpggp), ande-
rerseits ist Strain auch der Quotient aus (Vp + Vprpgp) und FRC, wobei Vpppp das
Volumen ist, das durch die Applikation von PEEP gegeniiber der Atemruhelage je-
weils gewonnen wird. Dadurch, dass Vpggp einmal im Zédhler und ein anderes Mal im
Nenner auftaucht, beschreiben diese Gleichungen weder ein und dasselbe mechanische
Phéanomen noch den in dieser Arbeit naher untersuchen Strain im Sinne von Vi zu
EELV.

Protti erdrtert in seinem Review gleich drei Formen von Strain, die ebenfalls nicht
konkret mit Literaturstellen belegt werden [206]. Er spricht von einem sogenannten
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dynamischen Strain, wenn das Vp durch FRC geteilt wird. Er fiihrt den Begriff des
statischen Strains fiir das Verhéltnis aus Vpggp zu FRC ein. Die zuvor genannten
dynamischen und statischen Strains addiert er dann zu einem globalen Strain. Dieser
wird berechnet als Quotient aus (Vp+Vpgpgpp) und FRC. Erstere Vorstellung entspricht
auch der in dieser Arbeit benutzten Definition, nur dass hier der spezifische Begriff
FRC durch den allgemeingiiltigeren EELV ersetzt wurde. Wahrend der statische Strain
die fixe Auslenkung eines Korpers aus dessen Ruhelage beschreibt, beriicksichtigt der
dynamische Strain den Zeitverlauf des Strains, der unter kiinstlicher Beamtung ein
zyklischer und damit ein sich wiederholdender Strain ist. Im Gegensatz zum regionalen
Strain versteht der Autor dieser Arbeit jedoch unter globalem Strain, einen Strain,
der fiir die gesamte Lunge also global auf Basis von Globalparametern berechnet wird,
und somit nicht als die Summe aus dynamischem und statischem Strain.

Wenngleich Chiumello et al. zunéchst die allgemeingiiltige Ingenieursdefinitionen
von Stress und Strain wiederholen, beziehen sich die Autoren aber bei der FRC auf
einen Ruhestatus der Lunge, bei dem die elastischen Riickstellkrafte des Lungenge-
webes mit denen der Thoraxwand unter Umgebungsdruck im Ausgleich stehen und
keine Aktivitdt der Atemmuskulatur vorliegt [61].

Da sie bei den untersuchten Patienten und gesunden Kontrollen PEEP-Werte von
bis zu 15 cmH2O verwenden, die eine Vergrofserung des Lungenvolumens gegeniiber
FRC mit sich zogen, tauchte der jeweilige Volumengewinn der Lunge - wie schon
bei seinem Kollegen Protti - im Zéahler der Strain-Gleichung als Vpggp auf. Dies
fithrte unter Beatmung mit PEEP zu einer systematischen Uberschiitzung des regio-
nal tatsdchlich herrschenden Strains, denn die bekannte therapeutische Wirkung des
PEEPs, die eine Zunahme des end-exspiratorischen Lungenvolumens bei Lungenpa-
thologien mit verringertem EELV bewirkt, wird aufer acht gelassen [173, 212|. Indem
sie PEEP als reinen ,,Stressor betrachten, bestrafen die Autoren mit ihrer Definition
dessen therapeutische Verwendung, statt ihn auch als ,Protektor zu berticksichtigen.
Sie definieren Stress wie folgt:

stress = k - strain, (4.1)

wobei die Konstante k der spezifischen Lungenelastanz (ELung, spec) entspricht. Dem-
nach kann die Formel folgendermafsen umgeschrieben werden

AV

A-PL = ELung,spec : %

(4.2)
Die Autoren argumentieren, dass das klinische Aquivalent des Stresses der transpulmo-
nale Druck APy, ist, der sich aus der Differenz zwischen Atemwegs- und Pleuradruck
errechnet und mit steigendem PEEP ansteigt.

Einen &hnlichen Gedankengang verfolgen auch Becher et al. in ihrer jiingsten
Studie mit ARDS-Patienten, bei der erstmals ein EIT-basiertes Beatmungsprotokoll
zum Einsatz kam [20]. Sie machen aus ihrem Vorurteil gegeniiber hoheren Atemwegs-
driicken, speziell erh6hten PEEP-Werten, keinen Hehl, wenn sie schreiben: , The po-
tentially detrimental effects of ventilation at high absolute lung volumes can be quan-
tified using the concept of stress and strain [...|.“ Sie schreiben weiter: ,Regionally,
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detrimental levels of stress may be reached at even lower values of global transpul-
monary pressure due to the presence of regional inhomogeneities which act as local
pressure multipliers (“stress raisers” [72|).“ Sie verwenden in ihrer Arbeit dann auch
gleich zwei neue Parameter, die sie ebenfalls als Varianten des Strains ausgeben und
die beide die o.g. Befangenheit widerspiegeln. Bei genauer Analyse fallen dann auch
wieder die fundamentalen Unterschiede zur géngigen Definition auf. Wahrend sich
Goginat und Pulletz auf die klassische mechanische Definition des Strains beziehen,
wonach die mechanische Auslenkung eines Korpers (Vr) ins Verhéltnis gesetzt wird
zu dessen Ruhelédnge (EELV) [115, 208], beschreiten Becher und Kollegen, obwohl sie
EELV aktiv mittels Stickstoffauswaschmethode messen und damit den Strain einfach
berechnen koénnten, zwei andere Wege: Zum einen bestimmen sie einen sogenannten
Strain,eeqse als das Verhéltnis aus Viejeqse und FRC. Dabei entspricht ersteres dem
Volumen, das bei vollstédndiger Ausatmung vom inspiratorischen Volumen (Viysp), wel-
ches man wiederum durch Addition von EELV + Vp erhilt, auf einen PEEP von 0
cmHo0 gemessen wird. FRC definieren sie als das Lungenvolumen bei Abwesenheit
von PEEP. Zum anderen berechnen sie einen sogenannten recruitment-adjusted Strain
(Straingec). Er ist der Quotient aus Vipg, und F'RCyecp, wobel Vipg, nichts anderes
ist als EELV beim jeweils herrschenden PEEP zuziiglich V. FRC)eer wird hingegen
definiert als EELV minus dem durch PEEP gewonnen Volumen Vppgp. Letzteres er-
héalt man durch Mulitplikation von Cgrg mit PEEP. Mit Strain,eeqse beziechen die
Autoren das mechanische Konzept des Strains nicht auf den tatséchlichen Istzustand
der jeweiligen Beatmungssituation, sondern auf einen als absolut angenommenden hy-
pothetischen Ruhezustand bei PEEP 0 cmH50O. Dabei geschieht die entsprechende
Auslenkung aus diesem Zustand definitionsgeméfs nicht nur durch das eigentliche Ti-
dalvolumen, sondern noch zuséatzlich durch das Volumen, das durch die Applikation
des jeweils wirkenden PEEPs gewonnen wird. Mit diesem Ansatz werden gegeniiber
der ingenieursméfigen Berechnung daher systematisch zu hohe Strainwerte errechnet,
weil das auslenkende Volumen grofer ist als Vr und das EELV bei einer hypothetisch
angenommenden Abwesenheit von PEEP kleiner. Die Werte fiir Strain,e. in dieser
Publikation sind daher vergleichsweise grofs, da im Zahler der Gleichung ein sehr grofies
Volumen steht, das sich aus der Summe von EELV und V7 ergibt. Dieses wird dann ge-
teilt durch das EELV, welches noch gemindert wird um das PEEP-induzierte Volumen
Vpegp. Keine der beiden verwendeten Definitionen wird somit dem urspriinglichen
mechanischen Konzept gerecht. Auch wenn Brunner und Wyzoki zur Beantwortung
der Frage im Titel der Arbeit ,Is there an optimal breath pattern to minimize stress
and strain during mechanical ventilation?* in ihrem mathematischen Modell zunéchst
die iiblichen mechanischen Definitionen von Stress und Strain benutzten, bezogen sie
in die Berechnung ihres stress-strain indexes (SSI) gleich beide Parameter sowie die
Atemfrequenz mit ein, indem sie alle drei miteinander mulitiplizierten [50]. Sie fanden
heraus, dass der SSI sehr stark und invers vom EELV abhing und quasi exponentiell
anstieg, sobald das EELV sank. Die jeweiligen Effekte von Vp und AF auf den SSI
waren vergleichsweise geringer aber fiir beide grofser bei geringem EELV. Die Autoren
fiihren dann in ihrer Diskussion die Methoden auf, die zur Erh6hung des EELV fiihren.
Dies sind einmal PEEP, kontrollierte dynamische Uberblihung, Recruitment-Manéver
oder eine Kombination daraus [143]. Es sei aber wichtig, so die Autoren, die positiven
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Effekte dieser Mafsnahmen kritisch zu hinterfragen, denn ihr Nutzen hinge davon ab,
wie sehr sie in der Lage seien, die Lunge zu 6ffnen und offen zu halten [103, 155]. So-
fern PEEP die Lunge rekrutiert und EELV tatséchlich erhéht, wird der Strain dadurch
erniedrigt werden, da EELV im Nenner der Straingleichung steht. Sollte PEEP jedoch
kein Recruitment bewirken, sondern moglicherweise den gesunden Anteil der Lunge
nur noch weiter iiberdehnen, kénnte man von keinem giinstigen Einfluss auf den Strain
ausgehen. Der positive Effekt des PEEPs auf den Stress hinge vor allem davon ab, wie
stark der transpulmonale Druck durch diesen PEEP erhoht wird. Diese Uberlegun-
gen schliefsen sich nahtlos an die von Talmor und Kollegen an, die den PEEP geméfs
transpulmonalem Druck und damit nach dem Stress einstellen, in der Hoffnung, bei
einem transpulmonalen Druck von knapp iiber 0 cmH2O optimale lungenmechanische
Voraussetzungen fiir eine lungenprotektive Beatmung zu schaffen [254]. Genau diese
Sichtweise war auch der Ausgangspunkt dieser Arbeit, indem der optimale PEEP bei
einem transpulmonalen Druck von knapp tiber 0 cmH50O festgelegt wurde.

Volume

Vinsy = EELV+ V;

3000ml

2500ml

Vielease = EELV — FRC + Vy

2000ml

1500ml

FRC = EELVpgrp-o

500ml

oml PEEP

Abbildung 4.1: Modellrechnung fiir diverse Lungenvolumina beatmeter Patien-
ten, wie sie in den Publikationen von Hinz, Becher, Cornejo und Chen verdffent-
licht wurden [135, 20, 68, 60]. Auf die FRC, also das EELV bei PEEP 0 cm HpO
oder auch die FRCy (das relazation volume) wird in der genannten Literatur im-
mer wieder verwiesen. Da dieses Volumen definitionsgemdfl fix ist, wird es hier
noch einmal gesondert und unabhdngig vom verwendeten PEEP in Form einer
horizontalen gestrichelten Line dargestellt.
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4.2.3.2 Modellrechnungen zu Stress und Strain

Um den Einfluss der zuvor aufgefiihrten teils sehr unterschiedlichen Definitionen auf
die Strain- und Stress-Werte zu demonstrieren, soll hier ein einfaches Modell der Lun-
genmechanik vorgestellt werden. Es enthélt alle Einfussgrofsen, die in mindestens einer
der o.g. Definitionen von Stress und Strain benutzt werden. Das lineare Modell ba-
siert auf Messdaten, die in den Studien von Hinz, Becher und Cornejo in Patienten mit
akutem Lungenversagen gewonnen wurden [135, 20, 68]. Da jedoch keine der Publi-
kationen alle fiir die Modellbildung bendétigten Daten enthélt, werden die Daten aus
den zuvor genannten Studien zusammengefithrt und ergénzt durch die der jlinsten
Publikationen von Chen et al. [60, 57].

Abbildung 4.1 présentiert zunéchst die verschiedenen Volumina als Funktion des
PEEPs.

Unter Verwendung der zuvor berechneten Volumina werden in Abbildung 4.2 die
Strainsverldufe iiber dem PEEP gemé&f den in der Literatur zu findenden und oben
bereits vorgestellten Strain-Formeln vorgestellt.
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Abbildung 4.2: Verliufe der Strain-Werte tiber dem gesamten PEEP-Bereich.
Den Berechnung der jeweiligen Strains liegen die ebenfalls gezeigten Formeln der
folgenden Autoren zugrunde: Strainiechnical gemafs Cornejo, Gattinoni und Brun-
ner [68, 104, 50/, Straingynamic, Straingatic und Straingopq gemdap Protti, wobei
der globale Strain als Summe von dynamischem und statischem Strain angesehen
wird [203, 206, 61]. Becher et al. stellten in ihrer jingesten Publikation [20] die
Konzepte von Strain,geqse und Straing,eeryited VOT-
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Ebenfalls unter Verwendung der zuvor berechneten Volumina werden in Abbildung
4.3 die Stress-Verldufe iiber dem PEEP geméf den in der Literatur zu findendenen
Formeln fiir Stress und den stress-strain index (SSI) présentiert.

Stressiechnicat = StraiNicchnical * Etung,speci fic

SSTransmural = @ - Stressuyansmural * 3+ Srainuechnica - RR v,
EELV

Strainiechnical

PEEP

Abbildung 4.3: Verliufe der Stress-Werte iber dem gesamten PEEP-Bereich.
Den Berechnung des Stresses sowie des Stress-Strain Indexes (SSI) liegen die
ebenfalls dargestellten Formeln der folgenden Autoren zugrunde: StresSicchnical
gemaf$ Gattinoni und Brunner. Brunner et al. fihrten den SSTiechnicar €in [50].
Den Stressiransmural beschrieben Protti, Gattinoni, Chiumello und Becher [203,
206, 61, 104]. Obgleich der SSIiyansmurar in dieser Form in der Literatur nicht
beschrieben wurde, wurde er hier aufgenommen, da er auf derselben Formel wie
der von Brunner publizierten basiert, zu dessen Berechnung hier aber statt des
Stressiechnical der Stressiransmural herangezogen wurde. Zum Vergleich ist hier
noch einmal der Verlauf des Strainiechnicai gezetgt.

Aufgrund der bisher diskutierten, sich zum Teil widersprechenden Definition des
Strains ist es schwierig, die eigenen Ergebnisse im Kontext der Weltliteratur zu in-
terpretieren. Eine é&ltere Studie aus dem Jahre 1999 von Frerichs et al. [94] konnte
dabei eine Briicke bauen. Die Autoren untersuchten systematisch den Einfluss ver-
schiedener Tidalvolumina bei jeweils konstantem PEEP sowie den Einfluss verschie-
dener PEEP-Niveaus bei jeweils konstantem Tidalvolumen auf die EIT-Signale, die
in drei EIT-Ebenen gemessen wurden. Sie fanden auf allen EIT-Schnittebenen eine
gute Korrelation zwischen dem Tidalvolumen und AZ. Was sie aber auch fanden, war
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eine systematische Abnahme von AZ mit steigendem PEEP in der kranialen EIT-
Ebene bei gleichzeitiger Zunahme in der kaudalen. Die Autoren interpretierten dies
als Ausdruck der speziellen Anatomie des Schweinethorax, bei dem die kaudalen Lun-
genlappen sehr weit dorsal liegen und damit speziell zur Atelektasenbildung neigen.
Bei konstantem Tidalvolumen kam es mit steigendem PEEP zu einem Recruitment
dieser kaudalen Atelektasen mit entsprechender Kaudalverlagerung des Tidalvolumens
unter gleichzeitiger Abnahme der Ventilation in den kranialen Lungenregionen. Corne-
jo und Kollegen hinterfragen diese Interpretation. Sie re-interpretieren die Ergebnisse
von Frerichs und kommen basierend auf den Erkenntnissen ihrer eigenen Studie zu
einem ganz anderen Schluss [68]. Sie postulieren, dass die PEEP-assoziierte Abnah-
me der Impedanzamplitude in der kranialen EIT-Ebene Ausdruck eines abnehmenden
Strains in diesen Lungenabschnitten war, denn mit steigendem PEEP nahm implizit
auch das EELI im Nenner der Strain-Gleichung zu. Sie betrachten daher regionale
tidale Impedanzénderungen AZ fortan nicht mehr als regionale Ventilation, sondern
als eine auf die jeweilige EELI normierte Impedanzéinderung, also als einen Strain.

4.2.3.3 CT-basierte Untersuchungen zum Strain

Die genannte jiingeste Studie von Cornejo aus der Gruppe von Hurtado stellt erst-
mals in ARDS-Patienten einen direkten Zusammenhang zwischen dem mittels CT
bestimmten globalen Strain und den gobalen Impedanzédnderungen in gleichzeitig auf-
genommenen und ortlich tibereinstimmenden EIT-Bildern her [68]. Wenngleich die
Autoren aus den CT-Daten auch regionale Strain-Werte berechneten und in dreidi-
mensionalen Rekonstruktionen dargestellten, wurde der EIT-basierte Strain nur global
fiir die gesamte Lunge ermittelt und daher nur mit dem globalen CT-Strain korreliert.
Die Abnahme der globalen Impedanzénderung AZ bei Erhéhung des PEEPs von 5
cmH>0O auf den jeweils individuellen Best-PEEP (im Mittel rund 12 cmH2O bei einer
Streuung von 8 bis 16 cmH20), der zuvor mittels EIT-basierter PEEP-Titration ermit-
telt wurde, korrelierte mit einer Abnahnme des gobalen zyklischen CT-Strains. Gemélis
dieser Studie ist es nicht, wie in dieser Arbeit bisher angenommen, das Verhéltnis von
AZ zu EELV, das mit dem CT-basieten Strain am besten korrelierte, sondern AZ,
also die atembedingte einfache Impedanzénderung. Demnach kénnte PEEP bei EIT-
Messungen iiber das Lungenvolumen eine Art Normierung von AZ auf die jeweilige
EELI bewirken.

Die Messwerte dieser Arbeit legen &hnlich Schliisse nahe. Trotz der breiten Streu-
ung der Messwerte aller Tiere, die in den Boxplots der Abbildung 3.14 zum Ausdruck
kommt, nahm die mittlere Impedanzénderung AZ mit steigendem PEEP ab, wih-
rend das EELI zunahm. Die individuellen Korrelationsgeraden jedes Schweines, die in
Abbildung 3.15 zu sehen sind, bestétigen, dass trotz volumenkontrollierter Beatmung
mit konstantem Vp die atembedingte Impedanzédnderung AZ mit steigendem PEEP
abnahm. Das EELI nahm hingegen zu. Die ebenfalls fiir jedes Schwein in Abbildung
3.16 berechneten Korrrelationsgeraden zwischen AZ und EELI legen den Schluss nahe,
dass es tatséchlich zu einer Art Normierung der Impedanzénderung auf die Impedanz
zum Ende der Exspiration (EELI) und damit auf das jeweils herrschende Lungenvo-
lumen (EELV) kommt. Somit wiirde AZ eher einem Strain als einem Tidalvolumen
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entsprechen. Wie grof dieser Normierungseffekt in der Realitat ist, ist génzlich un-
bekannt. Daher soll noch nach weiteren Erklarungen fiir die Ergebnisse dieser Arbeit
gesucht werden.

In der vorliegenden Arbeit wurde der relative Strain durch Normierung ermittelt.
Dabei geschah die Normierung des EIT-Signals AZ nicht implizit wie bei Cornejo
durch das nicht ndher spezifizierte EELI, sondern durch explizite Bezugnahme auf
das Verhétnis von AZ zu EELI bei einem als optimal angesehenen Lungenzustand
[68, 115]. Anders als bei Frerichs wurden die EIT-Daten dieser Arbeit mit einer fort-
laufenden Referenzierung [280, 244] und nicht mit einer fixen Referenz zu Anfang der
Experimente aufgezeichnet. Somit konnen die Ergebnisse beider Studien, speziell die
Verdnderung von AZ unter PEEP, moglicherweise nicht direkt miteinander verglichen
werden, um die interessante Hypothese von Cornejo et al. zu iiberpriifen.

In der vergleichenden Untersuchung von Ratten mit lavage-induzierem akuten Lun-
genschaden unter reiner Spontanatmung in einer Sauerstoffkammer und lungenpro-
tektiver Beatmung mit 5 cmH2O PEEP ermittelten Hurtado et al. den regionalen
Strain aus mittels Micro-CT aufgenommenen Scans [139]. Sie berechneten diesen,
indem sie aus einer im Koérper zentral gelegenen apiko-basal und ventro-dorsal aus-
gerichteten virtuellen Matrix bestehend aus 10 x 10 ROIs fiir jede ROI das jeweilige
end-inspiratorische Lungenvolumen (FEILV') wahrend Inspiration ermittelten und bei
Exspiration das entsprechende EELV. Der Strain konnte dann einfach bestimmt wer-
den als

EILV — EELV Vr

1 .
EELV oderals T

Da die CT-Bilder unter Beatmungsbedingungen mit PEEP aufgenommen wurden,
beriicksichtigten die EELV-Werte bereits die PEEP-induzierte Volumenzunahme. Es
zeigte sich, dass der Strain bei Spontanatmung signifikant grofer war als unter Beat-
mung. Nur bei den spontan atmenden Tieren war tiber die Zeit eine Progredienz des
Strains zu finden, die in einer vermehrten Heterogenitdt Ausdruck fand.

Unter Beamtung mit einem kontrolliert konstanten Tidalvolumen und einem PEEP
von 0 cmH5O war in der vorliegenden Arbeit der relative Strain in den ventralen Lun-
genregionen im Mittel um das Zwei- bis Dreifache gegeniiber dem bei PEEP 15 cmHoO
erhoht. Schon bei PEEP 5 ecmH50 fiel er deutlich ab und war bei PEEP 10 cmH50O
nur noch halb so hoch. Ab einem PEEP von 20 ¢cmH50 lagen die relativen Strain-
Werte fiir alle Lungenregionen unter 1 und nahmen mit steigendem PEEP nur noch
unwesentlich weiter ab (siehe hierzu die Abbildungen 3.17 und 3.19). Diese Ergeb-
nisse konnen angesehen werden als Belege fiir den strain-reduzierenden Einfluss von
PEEP bei suboptimalen Lungenvolumina. Ubersteigt jedoch das Lungenvolumen ein-
mal das Optimum, verliert der PEEP seinen giinstigen Einfluss auf den Strain und
der Stress iiberwiegt. Die experimentelle CT-Studie Hurtados, die ebenfalls ein Lava-
gemodell des Lungenschadens in Ratten verwendete, liefert plausible Erklarungen fiir
die Ergebnisse dieser Arbeit. Die ventral gemessenen hohen Strain-Werte nahmen in
allen Schweinen mit zunehmendem PEEP deutlich ab. Somit hat PEEP vermutlich
einen strain-reduzierenden und damit protektiven Einfluss auf das Lungengewebe.
Ob nun AZ selbst, das Verhéltnis von AZ zu FRC, oder aber eine Mischung aus
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beiden Ausdruck der mechanischen Belastung des Lungengewebes ist, kann anhand
der Strain-Daten dieser Studie nicht eindeutig beantwortet werden. Es erscheint da-
her sinvoll, die Lungenkonditionen mit vorherrschendem Kollaps gesondert von denen
mit iiberwiegender Uberdehnung zu betrachten und die Ergebnisse der vergleichenden
EIT-Untersuchungen naher zu analysieren.

4.2.4 Lungenkollaps

Da alle Schweine in Riickenlage untersucht wurden, konnte angenommen werden, dass
der Lungenkollaps vor allem in den schwerkraftabhédngigen dorsalen Lungenarealen zu
finden sein wiirde. Alle in dieser Arbeit untersuchten EIT-Methoden konnten demnach
auch bei niedrigen PEEP-Werten den Kollaps der Lungen zweifelsfrei und értlich plau-
sibel in den dorsalen Lungenabschnitten diagnostizieren, wenngleich sich deren qua-
litative Ergebnisse von einander starkt unterschieden. So lieferte die Methode nach
Costa bei PEEP 0 cmH50O einen Kollaps von rund 40%, wahrend die entsprechenden
Prozentsitze bei Ukere fiir ROIy., unter 20% und fiir ROIgr sogar nur bei rund
10% lagen. Methodenbedingt lieferte Liu nicht den Kollaps selbst, sondern indirekt
den Prozentsatz des durch den jeweiligen PEEP rekrutierten Lungengewebes. Um den
Vergleich mit den zuvor genannten Kollapswerten bei PEEP 0 cmmHO zu erhalten,
muss der Prozentwert des bei PEEP 30 cnH5O rekrutierten Gewebes herangezogen
werden. Dieser lag bei rund 55%. Die hier vorgestellten Unterschiede zwischen den Er-
gebnissen verschiedener Methoden beruhen sehr wahrscheinlich auf den im Methoden-
teil ausfiihrlich beschriebenen funktionellen und anatomischen Annahmen. So setzt die
von Costa beschriebene Methode eine klassische dekrementelle PEEP-Titration vor-
aus, die einem initialen Recruitment folgen sollte. Dieses Recuitment mit dem jeweils
individuell festzulegenden maximal zuldssigen Atemwegsspitzendruck soll mdoglichst
viele Lungenareale eréffnen. Der durch dieses Recuitment erzielte Status der ,offenen
Lunge“ dient dann im Folgenden als Referenz fiir eine maximal er6ffnete Lunge und
definiert so patientenindividuell das Ausmafl des funktionellen Lungenareals - also
indirekt die ROI der Lungen - im EIT-Bild. Weder Lungengebiete, die mit den ge-
wahlten Driicken des Recruitmentmandévers nicht eréffnet werden kénnen und damit
kollabiert bleiben, noch solche, die grundsétzlich nicht rekrutierbar sind, weil dort z.B.
ein Pleuraerguss, ein Pneumothorax oder eine Pathologie der Pleura oder des Thorax
die Ventilation verhindert, werden bei der Methode Costa berticksichtigt und tauchen
daher im EIT-Bild nicht auf.

Ganz anders hingegen sind diese Annahmen bei Ukere. Sie nutzt dreidimensiona-
le Lungenmodelle, die auf Basis von computertomografischen Daten erstellt wurden,
um daraus anhand von zusétzlichen biometrischen Patientendaten die Konturen der
rechten wie auch der linken Lunge als ROIgt festzulegen. Im Gegensatz zu Costa
handelt es sich nicht um funktionelle relative Lungengrenzen, sondern um anatomisch-
morphologische absolute Konturen. Daher reprisentieren die dependent silent spaces
nicht nur echten Lungenkollaps, sondern auch die o.g. Pathologien des Pleuraspaltes
sowie anderere Abweichungen von der modellhaften Anatomie. Unter der Annahme,
dass bei den Schweinen neben dem Lungenschaden keine weiteren Pathologien im
pleuranahen Umfeld vorherrschten, und dass die geschadigten Lungen mit den ver-
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wendeten Driicken vollstdndig rekrutierbar waren, sollten die Unterschiede des jeweils
ermittelten Lungenkollapses zwischen Costa und Ukere eigentlich gering ausfallen.
Auch wenn Costa keine ROI im eigentlichen Sinne benutzt, so kommt die in dieser
Arbeit ermittelte ROIyax den Lungengrenzen von Costa am néchsten. Es zeigte sich,
dass in den dorsalen Lungenregionen die Konturen der anatomischen ROI¢t recht gut
mit denen der funktionellen ROIs ROIyf.x und ROIp;, iibereinstimmten. Dies 1dsst sich
begriinden einerseits mit dem sowohl anatomisch als auch funktionell guten Kontrast
der Lungen gegeniiber den umgebenden Strukturen des Thorax und andererseits mit
dem Fehlen intrathorakaler Strukturen, deren funktionelle sowie anatomische Abgren-
zung Probleme bereitet. Ob des prominenten Herzens gilt dies nicht fiir die ventralen
Lungengebiete wie im Abschnitt Lungeniiberdehnung noch ndher ausgefithrt werden
wird. Aus den genannten Griinden sollte die Methode Ukere dazu neigen, den Lun-
genkollaps quantitativ eher zu iiberschétzen. Die Daten dieser Studie beweisen jedoch
das Gegenteil. Warum bei Ukere der prozentuale Kollaps bei ROl nur halb so hoch
ausfiel wie bei Costa und bei ROIgr nur rund ein Viertel betrug, kann anhand der
Daten dieser Studie nicht beantwortet werden.

Wenngleich ein direkter Vergleich mit anderen bildgebenden Verfahren in dieser
Arbeit nicht durchgefiihrt wurde, worauf im Abschnitt Limitierungen noch néher ein-
gegangen werden wird, erscheinen die auf den verschiedenen PEEP-Stufen gefundenen
Kallapswerte im Trend grundsatzlich plausibel. Bei allen Methoden nahm der Kollaps
mit abnehmenden PEEP-Werten zu. In Abbildung 3.24 werden die dependent silent
spaces - im Kontext dieser Arbeit primér ein Surrogat fiir den Lungenkollaps - als
Funktion des PEEPs fiir den in der Literatur angegebenen Schwellenwert von 10%
anhand eines Beispieltieres dargestellt. In Abbildung 3.25 sind die entsprechenden
Ergebnisse fiir alle Tiere in Balkendiagrammen zusammengefasst. Wie stark die jewei-
ligen Kollapswerte bei Ukere jedoch vom gewahlten Prozentwert abhéngig sind, der die
Schwelle fiir ,silent gegentiber der maximalen Ventilationsamplitute definiert, zeigt
Tabelle 3.4. Darin werden fiir die stets identische ventilationsunabhéngige ROIcr die
Werte fiir dependent silent spaces bei Schwellenwerten von 5% bis 25% présentiert.
Auch hier zeigt sich eine plausibler Trend hinsichtlich des verwendeten PEEPs. Die
Absolutwerte sind jedoch parallel verschoben, denn je héher der gewéhlte Schwelle-
wert, desto mehr Lungengewebe wird als kollabiert angesehen. Welcher prozentuale
Schwellenwert am Ende der pathophysiologisch richtige und plausible ist, konnte in
dieser Arbeit mangels Goldstandards nicht ermittelt werden. Wenngleich bisher kei-
ne Studie die silent spaces direkt mit bildgebenden Verfahren validiert hat, so ist
inzwischen eine Publikation iiber ARDS-Patienten erschienen, die zeigt, dass PEEP-
bedingte Anderungen der dependent silent spaces mit entsprechenden Anderungen
der Lungenvolumina einhergehen [245]. Dabei wurde ebenfalls ein Schwellenwert von
10% verwendet. Die Ergebnisse der Originalarbeit von Ukere, die das Konzept der si-
lent spaces und eine Schwelle bei 10% einfiihrte, konnten auch in einer unabhangigen
Studie aus Japan in einem identischen Patientenkollaktiv reproduziert werden [236].

Allgemein kann daher festgestellt werden, dass erhohte silent spaces eher darauf
hinweisen, dass die Ventilation der Lungen in den entsprechenden Arealen der ROI ge-
geniiber den Erwartung eingeschrankt ist und daher einer kausalen Abklarung bedarf.
Sie taugen weiterhin zur Verlaufskontrolle wie Ukere und Spadaro zeigten [274, 245].
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Die Absoltuwerte sind mit denen anderer Methoden offensichtlich nur schwer ver-
gleichbar, auch wenn durch Anpassung des Schwellenwertes eine gewisse Anndherung
erreicht werden konnte (siehe Tabelle 3.4). Es wére daher sinnvoll, das genaue Aus-
mass des Lungenkollapses mittels parallel durchgefithrter CT-Aufnahmen zu bestim-
men und diese zur Kalibration zu verwenden. Die Gruppe um Frerichs stellte jiingst
eine retrospektive Analyse vor, in der die silent spaces einerseits anhand individuali-
sierter CT-basisierter und andererseit mittels generischer Konturen berechnet wurden.
Die Autoren zeigten, dass generische im Vergleich zu subjekt-individuellen Konturen
zu unterschiedlichen Lokalisationen und Werten der silent spaces fithren. Diese Un-
terschiede blieben jedoch unter 10% [291]. Costa hingegen verwendet keine Schwel-
lenwerte, sondern nutzt das im Verlauf der PEEP-Titration ermittelte Maximum der
Compliance eines jeden Pixels als jeweilige Referenz. Demnach gelten Pixel, die bei
einem hoheren PEEP als dem Referenz-PEEP eine gegeniiber dem Maximum ver-
minderte Compliance zeigen, als iiberdehnt. Pixel, deren Compliance bei niedrigeren
PEEP-Werten geringer ist, gelten dagegen als kollabiert. Costa fiithrt mit dieser Refe-
renzierung auf die maximale Compliance jedoch indirekt auch einen Schwellenwert ein,
denn er legt fest, dass kein Pixel bei einem héheren als dem Referenz-PEEP kollabiert
sein kann. Umgekeht wird eine Uberdehnung bei niedrigeren PEEP-Werten ausge-
schlossen. Wenngleich diese Annahmen nachvollziehbar sind, so kdnnten sie jedoch zu
einer systematischen Unterreprisentation von Kollaps und Uberdehnung fithren. Die
kollaps-bedingte kompensatorische Uberdehung der ventralen Lungen findet weder bei
Costa noch bei Ukere eine Entsprechung im EIT-Bild.

Die Methode nach Liu unterscheidet zwischen einem durch PEEP rekrutierten
und einem zyklisch rekrutierenden Lungenzustand. Deren Trends, die in dieser Arbeit
in Abbildung 3.23 zu sehen sind, erscheinen plausibel, denn je mehr PEEP, desto
mehr Rekrutierung zuvor kollabierten Lungengewebes und desto weniger zyklisches
alveolidres Offnen und Schliefen finden statt. Ob es fiir die tendenziell sehr hohen Werte
jedoch morphologische Korrelate gibt, ist ungewiss. Vergleichende Studien hierzu, oder
gar eine Validierung sind in der Literatur nicht zu finden.

Die Ergebnisse, die mit der Hinz’schen Methode bei niedrigen PEEPs erzielt wur-
den, liefern ein interessantes Bild. Sie zeigen bei PEEP-Werten unter 15 cmH2O ein
Nebeneinander von Recruitment dorsal gelegener Atelektasen und von konsekutiver
Uberdehnung schwerkraftunabhéngiger Lungengebiete. Oberhalb dieses PEEPs ist
kein Kollaps mehr zu kennen. Eine direkte Quantifizierung dieser Phéanomene erlaubt
die Methode nicht. Ein direkter Vergleich mit den zuvor erwahnten Ergebnissen an-
derer Methoden ist daher schwierig.

4.2.5 Lungeniiberdehnung

Wenngleich alle in dieser Arbeit untersuchten EIT-Methoden ebenfalls in der Lage
waren, die Lungeniiberdehnung auf regionaler Ebene zu erfassen, so unterschieden
sich deren Eregnisse noch deutlich mehr als beim Kollaps.

Die Uberdehnungswerte, die mit Lius Methode gemessen wurden, sind ginzlich
implausibel und vom Trend her falsch (siehe hierzu die Abbildungen 3.21 und 3.23).
Die Uberdehnung nahm mit zunehmendem PEEP ab, was physiologisch nicht erklér-
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bar ist. Das liegt zunéchst daran, dass Liu einen génzlich iiberdehnten Lungenzustand
gewahlt hat, um die Grenzen der Lungenregion festzulegen. Zum Einen fiihrte die ma-
ximale Lungeniiberdehung, wie die Abbildungen 3.5 und 3.8 zeigen, zu einer deutlich
sichbaren Einschrénkung der Ventilation in den ventralen schwerkraft-unabhédngigen
Lungenarealen. Zum Anderen zeigt Tabelle 3.3, dass mit dieser Ortlichen Einschrén-
kung auch eine signifikante Reduktion der Anzahl an Lungenpixeln einherging. Die
ROIp;, enthielt mit 278 Pixeln im Mittel 72 und damit rund 20% weniger Pixel als die
ROIyiax mit 350. Je mehr der PEEP die Lungen expandierte, desto mehr tiberdehntes
Lungengewebe wurde iiber den Rand der Lungenkontur hinaus geschoben und damit
nicht mehr erfasst. Die Festlegung der funktionellen ROl 4, der Lungen bei PEEP 30
cmH>0O, dem hochsten in dieser Arbeit und der von Liu et al. angewandten PEEP, er-
scheint physiologisch wenig sinnvoll. Weiterhin erscheint die einfache Differenzbildung
zwischen den EIT-Bildern auf dem jeweiligen PEEP und denen bei einem willkiirlich
festgelegten Lungenzustand bei PEEP 5 cmH2O zu trivial, um der Komplexitét der
untersuchten Phanome addquat Rechnung zu tragen. Sie fithrte u.a. zu den in Abbil-
dung 3.22 dargestellten Artefakten, die sich durch simple Differenzbildung dann auch
in allen weiteren Bildern eines Tieres niederschlug. Ahnliche Stérungen wurden bei
mehreren Tieren gefunden, was zu deren Ausschluss von weiteren Analysen fiihrte.
Damit erwies sich die Methode nach Liu als weitestgehend unbrauchbar.

Bei Ukere waren die gemessenen Uberdehnungen mit allen verfiigbaren ROIs ver-
gleichsweise gering, bei der ROIp;, sogar fast génzlich abwesend (siehe hierzu die
Abbildungen 3.24 und 3.25). Letzteres liegt vor allem an der bereits oben erwahnten
ungiinstig gewéhlten Lungenkontur. Doch selbst bei ROIyax fielen die Werte von Uke-
re gegeniiber Costa verschwindend gering aus. Costa zeigte maximale Uberdehnungs-
werte von rund 60%, wiahrend Ukere nicht einmal auf 10% kam. Erwartungsgeméaf
lagen die Werte bei ROIct aufgrund der vor allem im ventralen Bereich kleineren
ROI noch einmal geringer. Selbst der Trend der NSS lieferte wenig Aufschluss iiber
den Dehnungszustand der schwerkraftunabhéngigen Pixel der EIT-Bilder. Auch eine
Verschiebung des Schwellenwertes wie in Tabelle 3.5 vorgestellt, hitte lediglich maxi-
male Uberehnungswerte von unter 20% hervorgebracht. Die Methode Ukere ist somit
weder geeignet, Lungeniiberdehnung zu erkennen noch deren Trend zu erfassen.

Aufgrund des Fehlens von Vergleichsmessungen bleibt es fraglich, ob die mittels
Costa berechneten Uberdehnungswerte der Realitéit entsprechen. Es ist anzunehmen,
dass diese in der vorliegenden Arbeit tendenziell zu hoch ausgefielen. Deren Trend
jedoch ist sowohl fiir ROIy.x als auch fiir ROIgt nachvollziehbar. Bemerkenswert ist
die Tatsache, dass sich die Trendkurven fiir Kollaps und Uberdehnung beider ROIs bei
einem PEEP von rund 12 emH5O schneiden. Laut Costa liegt der optimale PEEP, der
die Lungen vor Kollaps bewahrt, ca. 2 cmH5O iiber dem mit diesem Kreuzungspunkt
korrespondierenden PEEP. Damit ladge der optimale PEEP geméf Costa bei rund 14
cmH-2O, was in etwa dem in dieser Arbeit als optimal angesehenen PEEP von 15
c¢cmH5O entspricht.

Die Ergebnisse, die mit der Methode nach Hinz erzielt wurden, unterschreiden
sich grundsétzlich von denen, die mit den anderen Methoden gewonnen wurden. Das
liegt vor allem daran, dass Hinz die Pixel nicht einfach den Kategorien kollabiert oder
iiberdehnt zuteilt, sondern diesen jeweils individuelle Werte zuordnet. So entsteht ein
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Kontinuum von negativen bis positiven Pixelwerten, die mit ihrer jeweiligen Farbe
zum Ausdruck bringen, dass sich die Lungenregion, die das Pixel respésentiert, in Be-
zug auf die Fiillung der gesamten Lungen entweder schneller oder aber verzogert fiillt.
Aus diesem Fiillungsverhalten kann dann unter Beriicksichtigung der dominierenden
Lungenpathologie indirekt ein mdoglicher Lungenkollaps oder aber eine Uberdehung
abgeleitet werden. Wie die Abbildung 3.28 eindriicklich zeigt, kommt bei niedrigen
PEEP-Werten das gesamte Spektrum von Lungenkollaps bis Uberdehnung sowohl im
EIT-Bild als auch in den entsprechenden Histogrammen zum Ausdruck. Wéhrend die
Histogramme 3.29 bei niedrigem PEEP noch breitbasig und farbenfroh erscheinen,
werden sie mit steigendem PEEP schmaler, héher und monochromatischer. Schon
bei dem als optimal angenommenden PEEP von 15 cmH»O ist das Farbspektrum
des EIT-Bildes deutlich eingeschrinkt. Das Histogramm wird schmalbasig und hoch.
Durch Referenzierung auf das individuelle Compliance-Maximum eines jeden Pixels
ist bei Costa methodenbedingt eine Uberdehnung bei niedrigem PEEP und dominie-
rendem Kollaps ausgeschlossen. Im Gegensatz dazu zeigt Hinz, dass die Zustédnde von
Kollaps und Uberdehnung vor allem bei niedrigem PEEP zeitgleich nebeneinander
vorliegen konnen. Das heiftt, dass eine kollabierte Lunge zugleich auch eine tiberdehn-
te sein kann. Genau diese gleichzeitige Einschréankung des funktionellen Lungenvolu-
mens durch Kollaps einerseits und Uberdehnung andererseits beschreibt Amato [8].
Die Daten der globalen Lungenfunktion dieser Arbeit belegen dies eindriicklich. Auf
den untersten 3 PEEP-Stufen wurden die niedrigsten Compliance-Werte, die hochs-
ten driving pressure, Atelektasen in mindestens 2 Quadranten und die schlechtesten
Blutgase gefunden (siehe hierzu die Abbildungen 3.32, 3.30 sowie die Tabellen 3.1 und
3.2).

Im Umkehrschluss heiftt das fiir Hinz aber nicht, dass eine iiberdehnte Lunge auch
gleichzeitig eine kollabierte sein muss, denn betrachtet man die Farben der EIT-Bilder
und Histogramme der PEEP-Stufen 20 - 30 cmH20O so fallt auf, dass sich diese nicht
wesentlich voneinander unterscheiden und eher denen beim optimalen PEEP von 15
c¢cmH50O &hneln. Dies liegt daran, dass die Hinz’schen Berechnungen das Fiillungsver-
halten eines jeden Pixels immer auf das der gesamten Lunge beziehen. Ist die ganze
Lunge iiberdehnt, werden auch deren einzelne Pixelregionen iiberdehnt sein. Tragt
man nédmlich die Kurve eines iiberdehnten Pixels iiber der Kurve einer gesamthaft
iiberdehten Lunge auf, so strebt der polynomische Koeffizient des Pixels den Zahlen-
wert 1, ndmlich den einer Geraden an, da sich die beiden Kurven in ihrem Verlauf
sehr dhneln. Spétestens ab einem PEEP von 20 cmmHsO erscheint das Fiillungsver-
halten der gesamten Lunge synchronisiert. Eine Uberdehnung individueller Bereiche
kommt nicht mehr zum Vorschein. Somit erscheint die Methode Hinz zur Detekti-
on einer globalen Uberdehnung eher ungeeignet. Bei PEEP-Werten von 20 ¢cmH;0
und mehr fillt jedoch auf, dass es in den ventralen Lungenabschnitten der ROIpax
zu einer gegeniiber der Gesamtlunge verspateten Fiillung kommt (siehe hierzu Abbil-
dung 3.28). Diese wurde bisher jedoch als charakteristisch fiir ein tidal recruitment
bei unzureichendem PEEP angesehen, nicht aber fiir eine Uberdehnung bei hohen
Driicken. Es kann also nur gemutmaft werden, dass diese verspéatete Fiillung Zeichen
einer zyklischen Uberdehnung, einer sogenannten tidale overdistension ist.

Die Stérke des Ansatzes von Hinz liegt eindeutig in der Differenzierung zwischen
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kollabierten und {iberdehnten Lungenbereichen in Beatmungssituationen, bei denen
ein zu niedriger PEEP eingesetzt wird. Auffallend ist hier die regionale Ubereinstim-
mung der Hinz’schen Regionen, die Uberdehnung zeigen, mit denjenigen, in denen die
hochsten Strain-Werte gefunden wurden (siche Abbildungen 3.17 und 3.18). Daraus
ergibt sich eine interessante Frage: Gibt es ggf. einen physiologischen Zusammenhang
zwischen dem in dieser Arbeit ermittelten Strain und dem geméfs Hinz ermittelten
Zustand der Lunge, der bisher klassischerweise als ,,Uberdehnung* angesehen wurde?
Leider kann diese Frage anhand der vorliegenden Daten nicht schliissig beantwortet
werden, doch es kann spekuliert werden, dass bei niedrigem PEEP iiberproportinal
groftere Anteile des Tidalvolumens auf die ventralen Lungenabschnitte entfallen, diese
entsprechend iiberproportional auslenken und damit erhéhten Strain erzeugen.

Ob es sich tatsichlich um eine klassische Uberdehnung des Lungengewebes bei
diesen niedrigen PEEP-Werten handelt, ist ungewiss. Hier mag die Studie von Kunst
Aufschluss geben [151], deren Ergebnisse durch die mathematischen Simulationen von
Hickling sowie CT-Studien belegt wurden [130, 131, 7, 25]. Kunst weist mittels EIT
nach, dass die Lungen wahrend eines Druck-Volumen-Mano6vers zundchst in den ven-
tralen Lungenabschnitten an Volumen gewinnen, dieser Volumenzuwachs dann aber
schnell abflaut zugunsten mittlerer und schlieflich abhéngiger Lungenareale. Hinz
stellt auf den jeweiligen PEEP-Stufen dieses Szenario mit jedem Atemzug offenbar im
Kleinen nach. Je niedriger der PEEP, desto ausgeprigter die Streuung zwischen Uber-
dehnung und Recruitment der atemzugsweisen Pixelfiillung. Mit steigendem PEEP
wird das Fiillungsverhalten der einzelnen Pixel immer &hnlicher und gleicht sich dem
der gesamten Lunge an (siehe hierzu die Abbildungen 3.28 und 3.29). Demnach ist die
,Uberdehnung®, die mit der Methode Hinz bei niedrigen PEEP-Werten gefunden wird,
eher Ausdruck einer initialen Verlagerung der tidalen Ventilation nach ventral, denn ei-
ner globalen Uberdehnung der gesamten Lunge. Sind diese ventralen Lungenabschnitte
gefiillt, werden die mittleren und unteren Lungenabschnitte mit Atemgasen beliefert.
Mit zunehmendem PEEP wird diese sequentielle Befiillung der Lungen weniger. Beim
optimalen PEEP, der in dieser Studie um rund 15 cmH5O lag, fand die Fiillung nahe-
zu synchron in allen Lungenabschnitten statt. Diese Ergebnisse konnten funktionelle
Beweise fiir die Validitéit der in dieser Arbeit vorgestellten Strain-Phénomene sein,
denn bei niedrigem PEEP trifft nahezu das gesamte Tidalvolumen zunéchst auf ei-
ne kleine ventral gelegene Lunge, die sich dann im Laufe des Atemzuges ausdehnt.
Das Lungengewebe wird dadurch mechanisch stark beansprucht. Der Strain ist also
hoch. Mit zunehmendem Volumen in den dorsaleren Abschnitten der Lunge weicht
das Tidalvolumen auch auf diese aus und fiihrt so insgesamt zu weniger Strain.

Die Methode von Hinz ist offenbar in der Lage, diese dysproportionale regionale
Verlagerung des Tidalvolumens in die ventralen Lungenregionen sichtbar zu machen.
Interessanterweise nutzt Hinz bei der Berechnung der Pixelwerte eine globale Referen-
zierung, indem er das Fillungsverhalten einzelner Pixel jeweils auf das der gesamten
Lunge bezieht. Diese Referenzierung auf das mittlere Fiillungsverhalten der gesamten
Lunge, welches gesunde, iiberdehnte und kollabierte Lungenabschnitte einschliefst, ist
eine Art von Normierung. Diese Normierung entspricht wiederum in etwa den Normie-
rungen, die auch bei der Berechnung des Strains in dieser Arbeit verwendet wurden.
Zur Berechnung des Strains aus den tierexperimentellen Daten wurden die EIT-Daten



102 Kapitel 4. Diskusston

des als optimal angesehenen Lungenzustandes bei einem PEEP von 15 cmH0 fiir je-
des Tier individuell zum Zwecke der Normierung herangezogen. Demgegeniiber dienten
fiir die COVID-19-Patienten die Daten des lungengesunden Probandenkollektivs der
Normierung. Aus diesen wurde eine Korrelationsgrade fiir das Verhéltnis von Vp zu
EELI berechnet. Wenngleich gewisse Unterschiede zwischen den genannten Normie-
rungen existieren, so ist deren grundsétzliche Wirkung auf die erzielten Ergebnisse
doch sehr dhnlich. Dies legt den Verdacht nahe, dass Hinz bei niedrigem PEEP nicht
etwa Uberdehnung, sondern Strain misst. Und damit schlieft sich unerwarteterweise
der Kreis dieser Arbeit.

4.3 Limitierungen

Im experimentellen Teil dieser Arbeit wurde ein 2-Hit-Modell des Lungenschadens
verwendet, das eine Surfactant-Auswaschung mit einem superponierten beatmungsin-
duzierten Lungenschaden kombiniert [39]. Der so erhaltene Lungenzustand ist priméar
hypoxisch und beruht auf einem ausgeprigten Lungenkollaps, der im Gegensatz zum
reinen Lavagemodell iiber die Zeit stabil bleibt. Denn aufgrund der zusétzlichen me-
chanischen Schadigung des Lungengewebes und der dadurch ausgelésten Inflammati-
on kann es weder zu einer Ausschiittung verbleibender Surfactant-Reserven noch zur
de-novo Synthese des Surfactants kommen. Vom klinischen Erscheinungsbild her ent-
spricht der Schaden aufgrund seiner leichten und reproduzierbaren Rekrutierbarkeit
jedoch nur bedingt dem des klassischen ARDS. Zur Untersuchung der Fragestellungen
dieser Arbeit hingegen hat er sich als stabil und geeignet erwiesen.

Obwohl in dieser Studie 10 Tiere untersucht wurden, waren die EIT-Daten von nur
8 Tieren gut genug, um sinnvoll ausgewertet werden zu konnen. Die EIT-Ergebnisse
dieser Untersuchungen miissen mit Vorsicht interpretiert werden. Denn aufser den glo-
balen lungenmechanischen Messungen sowie denen des Gasaustausches wurden keine
Vergleichsuntersuchungen mit Referenzmethoden durchgefiihrt, die die regional erho-
benen Befunde der EIT anhand von Schnittbildern hétten validieren kénnen. Dazu
hétten sich computertomografische Untersuchungen angeboten, die aber weder im La-
bor zur Verfiigung standen noch ob der Fiille der Vergleichsmessungen hétten zusétz-
lich durchgefiihrt werden kénnen. An deren Stelle wurden systematische Untersuchun-
gen mittels Ultraschall vorgenommen.

Da fiir diese Studie primér gesunde Schweine und etablierte Lungenschadensmo-
delle verwendet wurden, kann davon ausgegangen werden, dass die vielfach in der
Weltliteratur bereits beschriebenen histophathologischen und computertomografisch
dokumentierten Phénomene des Lungenkollapses [156, 126, 191, 226, 249, 39, 191],
der Uberdehnung [249, 228, 216] und des Strains [141, 140, 139] auch in der vorliegen-
den Arbeit Giiltigkeit haben und somit nicht repliziert werden miissen.

Weiterhin wéare es sinnvoll und wiinschenswert gewesen, Datensétze aller Schweine
noch vor Induktion des Lungenschades zu erheben. Diese héatten vor allem fiir die Nor-
mierung des Strains, aber auch als Referenz fiir die anderen EIT- und Globalparameter
verwendet werden konnen.
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4.3.1 EIT allgemein

Diese Arbeit lasst erneut die Begrenztheit der heutigen EIT zu Tage treten. Im Fol-
genden werden nun die wichtigsten dieser Einschrankungen einzeln adressiert.

Die Bildrekonstruktion der EIT ist auch heute noch suboptimal, weil aus den wah-
rend eines Messzyklus mit den einzelnen Elektroden an der Kérperoberfliche erhobe-
nen Spannungswerten eine Riickrechnung der Impedanzwerte innerhalb eines dreidi-
mensioalen Korpers zu erfolgen hat. Hierzu muss ein sogenanntes ill-posed inverse
problem gelost werden. Dieses mathematische Problem ist, wie es der englische Fach-
terminus bereits ausdriickt, nicht nur invers, sondern dazu auch noch schlecht gestellt.
Ein solch inverses Problem ist z.B. auch bei der radiologischen Computertomografie
zu losen. Dort ist dies aber vergleichsweise einfach zu bewerkstelligen, da sowohl die
Geometrie der Strahlungsquelle und des Rontgenstrahls an sich als auch die Position
der Detektoren bekannt sind. Ferner kann die Rontgenstrahlung weitestgehend auf
einen feinsten Strahl reduziert und die Streuung der Strahlung durch Kollimatoren
geometrisch derart eingeschréankt werden, dass man in erster Naherung von einem an-
néhernd linearen Verlauf des Rontgenstrahls ausgehen kann, der den Kérper gradlinig
durchdringt. All dies trifft fiir die EIT nicht zu (siehe Anhang) und [30]. Hier werden
Elektroden an der Oberflichéche eines lebenden Korpers platziert, dessen Geome-
trie nicht bekannt ist. Damit sind auch die genauen Lagebeziehungen der Elektroden
zueinander unbekannt. Ferner ist der elektrische Ubergangswiderstand zwischen Elek-
troden und Haut weder bekannt noch einfach zu messen. Zudem bewegt sich im Falle
des Thorax das zu untersuchende Objekt in einer asymmetrischen und teils rhythmi-
schen Weise, die eine relative Verschiebung der Elektroden zueinander bewirkt. Neben
den genannten Herausforderungen der EIT-Messungen kommt noch hinzu, dass sich
der Strom, der von den einspeisenden Elektroden geliefert wird, im Koérper nicht nur
dreidimensional ausbreitet, sondern auch noch dem Weg des geringesten Widerstands
folgt. Dieser Weg ist aber aufgrund der Unkenntnis der Leitfdhigkeit und genauen
Lagebeziehung der zu untersuchenden Organe zueinander nicht genau vorhersehbar.
Aus diesen genannten wichtigsten und weiteren zusétzlichen Grinden kommen die
EIT-Bilder auch nach fast 5 Jahrzehnten der Entwicklung weder in ihrer 6rtlichen
Auflésung noch in der anatomischen Prazision an die der Computertomografie heran.
Trotz dieser bedeutsamen Einschrankungen ist die EIT von einem einzigartigen klini-
schen Nutzen, denn sie liefert ob ihrer hohen zeitlichen Auflésung Informationen iiber
die Funktion der Organe und dies auf nicht-invasive Art und Weise.

Die heutigen EIT-Bilder zeigen keine absoluten Impedanzen, sondern nur Impe-
danzénderungen, die das Ortlichen Geschehen in den untersuchten Organen wider-
spiegln sollen. Aufgrund der komplexen Bildrekonstruktion weisen die EIT-Bilder ei-
ne Betonung der Ereignisse in der Mitte des Bildes auf, wihrend solche am Rand
abgeschwicht wirken. So erscheint die Ventilation in den EIT-Bildern nicht als gleich-
méfig iiber die gesamten Lungenregionen verteilte Farbénderung, sondern eher wie
ein Kegel, der sich in der Mitte einer jeden Lunge wihrend der Inspiration erhebt und
wahrend der Exspiration wieder senkt. Ferner werden Kontraste an Grenzflachen be-
tont, so auch an der zwischen Herz und Lunge. Dort umschliefsen die sich wiahrend der
Inspiration ausdehnenden Lungen das Herz und schieben somit einen elektrischen Iso-
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lator zwischen Thoraxwand und Herz, was von den ortlichen Elektroden als besonders
starkes Signal wahrgenommen wird. Diese Verzerrung kommt dann auch im EIT-Bild
zum Ausruck. Zudem fiihrt die zyklische Verschiebung der Grenze zwischen Herz und
Lungen zu einer Kontrastanhebung, die die Herzregion im EIT-Bild hervortreten lasst.
Solche Kontraste fehlen in den dorsalen Regionen der Lunge.

All die genannten Faktoren haben Einfluss auf die Ergebnisse dieser Arbeit. Daher
wird im Folgenden auf die spezifischen Einschrankungen und Artefakte der EIT weiter
eingegangen werden.

4.3.2 Regions of interest (ROIs)

Alleine die Tatsache, dass in dieser Arbeit vier verschiedene ROIs berechnet und drei
davon zur Analyse der Daten benutzt wurden, ist ein Zeichen fiir die Kontextabhéngi-
keit der EIT-Ergebnisse. Die meisten der heute verwendeten ROIs der Lungen werden
auf Basis von Mindestamplituden des EIT-Signals definiert [21]. Es handelt sich dabei
um sogenannte funktionelle ROIs, die von den anatomischen unterschieden werden
miissen.

4.3.2.1 Die funktionellen ROIs ROI,yy , ROI1;; und ROIpax

Das zuvor genannte Mindestamplitudenkriterium definiert auch die in der EIT-Szene
iibliche ROIgo. Deren Grenze der Lunge wird bei Unterschreiten eines Grenzwertes
von 10% der in einem Pixel gefundenen maximalen Amplitude festlegt. Diese willkiir-
lich festgelegte Amplitude, die die Grenze der Lunge definieren soll, ist dabei jedoch
starkt vom angewandten PEEP abhéngig, was aus anatomisch-morphologischer Per-
spektive génzlich implausibel ist. Liu et al. [165] versuchen daher in ihrer Definition
der ROIy;, dieses Problem dahingehend zu l6sen, dass sie die Grenzen der Lungen
wahrend maximaler Expansion bei einem PEEP von 30 cmH30 festlegten. Dieser un-
physiologisch hohe PEEP, der zudem auch noch aufserhalb des klinisch iiblicherweise
verwendeten Bereiches liegt, fithrt jedoch mit grofser Gewissheit zu einer massiven
Uberdehnung der Lungen v.a. in den schwerkraft-unabhiingigen zuoberst liegenden
Lungenarealen, was dort zu einer geringen oder gar fehlenden Ventilationsamplitude
fithrt. Diejenigen Pixel, deren Amplituden bei PEEP 30 cmH5O unter dem zur Bestim-
mung der ROI;, verwendten Schwellenwert von 10% lagen, fielen somit aus den Lun-
genregionen iiberdehnungsbedingt heraus. Die ROIp 4, ist damit nichts anderes als eine
funktionelle ROI; gy bei einem PEEP von 30 cmH20O. Aufgrund der Uberdehnung fiel
die in dieser Arbeit verwendete ROIy;, kleiner aus als die anatomisch-morphologisch zu
erwartende Region der Lungen. Um dieser Tatsache Rechnung zu tragen, entschlossen
sich Miiller-Graf et al. [186], all diejenigen Pixel, die auf mindestens einer der PEEP-
Stufen Ventilationsamplituden von mindestens 10% zeigten (auch hier kam wieder die
ROl zum Tragen), in ihre als ROIyx bezeichnete ROI mit einzuschlieften. Aus
mathematischer Sicht geschah dies durch eine Oder-Verkniipfung. Der Name ROIpax
soll zum Ausdruck bringen, dass es sich hierbei um die maximale Lungen-ROI han-
delt, die mittels einer PEEP-Titration iiber den gesamten PEFEP-Bereich von 0 bis
30 cmHoO mit dieser Schwellenwertmethode bestimmt werden kann. Versuche, den
Schwellenwert weiter herabzusetzen, um die ROl Weiter zu maximieren, brachten
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in den Vorarbeiten zu dieser Arbeit keine plausibleren Ergebnissen hervor. Mit jeder
Absenkung der Schwelle traten zunehmend mehr Artefakte auf. Die Ergebnisse dieser
initialen Explorationen bleiben unberiicksichtigt und wurden daher in der Arbeit auch
nicht préasentiert.

In ihrer retrospektiven Analyse der CT- und EIT-Daten von 7 Schweinen mit dem
Titel ,,Towards morphological EIT [...| “ beschrieben Ferrario et al. einen moglichen
Weg aus dem Dilemma der rein amplitudenbasierten funktionellen ROIs. Sie trennten
die EIT-Signale funktioneller thorakaler Strukturen wie Herz und Lunge zunéchst auf-
grund ihrer unterschiedlichen zyklischen Frequenz und dann anschlieffend mittels eines
sogenannten ,Wasserscheiden-Algorithmus“ auch anatomisch voneinander [89]. Einen
ahnlichen Ansatz verfolgen auch Becher et al. [21]. Sie verglichen ebenfalls retrospek-
tiv die EIT-Daten von 12 Lungengesunden mit denen von 24 ARDS-Patienten, welche
wahrend eines standardisierten Druck-Volumen-Manovers aufgenommen wurden. Da-
bei kamen sie zu dem Schluss, dass funktionelle ROIs real existierende Unterschiede
in der Homogenitéat der Ventilationsverteilung zwischen Gesunden und Kranken ver-
schleiern. Bessere Ergebnisse erzielten sie mit ihrer erstmals vorgestellten lung area
estimation method (LAEM) [21].

4.3.2.2 Die anatomische ROlcr

Anders als die funktionellen ROIs wird die ROI¢t anhand dreidimensionaler Mo-
dellen des Thorax und seiner Organe determiniert. Diese Modelle wurden auf Basis
von computertomografischen Datensétzen erzeugt, nachdem zuvor die Konturen der
Thoraxwand, der Lungen, des Herzens sowie der Aorta in den einzelen CT-Bildern
manuell segmentiert wurden [286, 287, 119, 120, 121]. Die ROI¢y ist naturgeméf
spezies-spezifisch und fix, nicht aber spezifisch fiir jedes Individuum. Fiir Menschen
kann die jeweilige ROIcor geméfs Geschlecht, Gewicht, Korpergewicht sowie Thorax-
umfang aus einer Bibliothek des EIT-Gerétes ausgewéhlt werden [274]. Fiir die meisten
Tierspezies hat es sich bewahrt, die Daten mehrerer vergleichbarer Tiere zu poolen und
daraus ein gemitteltes Modell zu erzeugen [285|. Solche Modelle stehen inzwischen fiir
Pferde, Hunde, Schafe, Kiihe sowie Schweine zur Verfiigung [184, 278, 279, 75]. Letz-
teres Modell kam dann auch in dieser Arbeit zur Anwendung [284|. Im Vergleich zur
ROIpax fallt auf, dass die Flachen der Lungen der ROIct kleiner sind. Das liegt v.a.
daran, dass die Herzregion iiberwiegend aus der linken Lunge, zum Teil aber auch aus
der rechten Lunge ausgeschlossen wurde und die beiden Lungenhélften streng vonein-
ander getrennt wurden, wahrend sie in der ROIyax konfluieren und eine Herzregion
nicht erkennbar ist. Braun und Kollegen konnten in kernspintomografischen Studien
des Thorax zeigen, dass es zu einer atemzugweisen Umschlieliung des Herzens durch
die Lungen kommt, was in dem daraus abgeleiteten EIT-Modell zur Uberlagerung ei-
nes starken Ventilationssignals in der Herzregion mit entsprechender Dominanz iiber
dem relativ schwiicheren Herzsignal fiihrte [44, 43]. Eine solche Uberlagerung von
Signalen geschieht auch in der Grenzzone zwischen den beiden Lungen. Um solche
Uberlagerungseffekte sowie die daraus resultierenden eingangs beschriebenen Uber-
lagerungsartefakte auszuschliefen, wurde die ROI¢Tr streng anatomisch anhand der
CT-Schnittbilder, die der Ebene des EIT-Giirtels entsprachen, bestimmt [286, 287, 89|.
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Wenngleich die ROIct die Konturen der dorsalen Lungen im ETI-Bild sehr gut ab-
zubilden in der Lage ist, was sich in einer anndhernden Deckungsgleichheit mit der
ROIpax in diesem Bereich widerspiegelt, fallt sie im ventralen Bereich zu klein aus
[186]. Dies hat Auswirkungen vor allem auf die Bestimmung des Ausmafses der Lun-
geniiberdehnung. Lage und Ausmafs des mit der ROIgt bestimmten Lungenkollapses
waren grundsétzlich mit denen anderer ROIs vergleichbar. Aufgrund der fixen Lun-
gengrenzen waren die Prozentsidtze des Kollapses mit der ROIgr eher verlédsslicher
zu ermitteln als mit der ROIyax. Das Gegenteil traf fiir die Lungeniiberdehnung zu.
In diesem Fall lieferte die ROIyax verlésslichere Ortsauflésung und realistisch hohe-
re Zahlenwerte. Die funktionellen EIT-Bilder miissen daher unter Einbeziehung der
verwendeten ROI interpretiert werden.

4.3.3 Strain

Auch wenn von Anfang an klar war, dass EIT nicht in der Lage sein wiirde, die
tatsdchliche mechanische Beanspruchung des Lungengewebes in pm/m zu messen, so
beanspruchen doch beide Strain-Methoden dieser Arbeit, wenigstens den dynamic re-
lative regional strain (DRRS) zu ermitteln. Bei genauerer Betrachtung erschliefen sich
jedoch fundamentale Unterschiede zwischen den beiden Methoden, die einer genaueren
Erorterung bediirfen.

4.3.3.1 Methode nach Goginat

Die heutige EIT ist noch nicht in der Lage, absolute regionale Impedanzen, sondern
nur deren relative Verdnderugnen gegeniiber einem Referenzzustand zu messen [92].
Dieser Referenzzustand ist patientenindividuell und wird je nach verwendetem EIT-
Geriéit zusatzlich noch iiber die Zeit nachgefiihrt [3]. Somit kénnen grundsétzlich weder
der Strain auf den verschiedenen PEEP-Stufen eines jeden Tieres gemessen, noch die
Strain-Werte verschiedener Tiere miteinander verglichen werden. Um diese Limitie-
rung zu iiberwinden, wihlten Gogiant et al. [115] einen Ansatz, bei dem der dimensi-
onslose Strain zunécht als der Quotient
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fiir jedes Pixel berechnet, dann aber ins Verhéltnis gesetzt wurde zum Strain
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eines fiir jedes Tier als ideal angenommenen Beatmungszustandes der Lunge, bei dem
der Strain als minimal angesehen wurde. Dieser Idealzustand wurde fiir jedes Tier
anhand des transpulmonalen Druckes ermittelt, der laut Talmor [255] bei knapp tiber
null liegen sollte. Da die Gradierung des PEEPs in diesem Protokoll ledigleich in Stu-
fen von 5 cmH2O vorgesehen war, wurde bei allen Tieren ein PEEP von 15 ¢cmHO
als ideal gefunden. Bei 2 Tieren waren die Osophagusmessungen jedoch unvollstindig
oder im Nachhinein technisch nicht auswertbar. Um die Daten dieser Tiere dennoch
verwenden zu konnen, wurden die jeweiligen Verldufe der globalen lungenmechanischen
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Parameter sowie des Gasaustausches betrachtet und verglichen mit denen der Tiere
mit validen Osophagusdruckmessungen (siche Abbildung 3.32). Da sich diese Verliufe
sehr d&hnelten, wurde auch deren idealer Beatmungszustand bei einem PEEP von 15
cmHO angenommen. Als Folge dieser Normierng konnten auf allen PEEP-Stufen,
aufer beim Referenz-PEEP selbst, relative regionale Strain-Werte bestimmt und ent-
sprechende Bilder generiert werden. Da derselbe Normierungsvorgang bei allen Tieren
durchgefiihrt wurde, war es schlieflih moglich, die Tiere untereinander zu vergleichen.
So konnten dann Mittelwerte des totalen Strains fiir die jeweiligen PEEP-Stufen ge-
sondert fiir die ventralen, dorsalen und die gesamten Lungen berechnet werden (siehe
Abbildung 3.19 und 3.20).

Goginat et al. umgehen mit diesem Ansatz elegant die Probleme, die die EELI-
Messung mit sich bringt. Wahrend die atembedingten Impedanzénderungnen als ro-
bust gelten, ist die EELI nicht verlésslich und reproduzierbar messbar, da sie in star-
kem Mafe von den Eigenschaften des zu untersuchenden Kérpers sowie den Ubergangs-
widerstdnden zwischen Haut und Elektroden abhéngig ist. Unter der Voraussetzung,
dass die Elektroden einen stabilen elektrischen Kontakt zur Haut hatten, konnte je-
doch gezeigt werden, dass EELI unter identischen Beatmungsbedingungen iiber die
Zeit stabil blieb, auch wenn sie durch Maftnahmen wie eine rapide Infusionstherapie
merklich beeinflusst werden kann [22]. Da das experimentelle Setting dieser Arbeit
kontrolliert und stabil war, kénnen auch die PEEP-induzierten Anderungen der EELI
als tiber die Zeit stabil und reproduzierbar angesehen werden (siehe hierzu Abbil-
dung 3.15). Die Normierung, die sowohl die Werte fiir EELI als auch die fiir AZ auf
den jeweiligen PEEP-Stufen ins Verhiltnis zur Referenzkondition setzt, sollte daher
ebenfalls vertrauenswiirdige FErgebnisse liefern.

4.3.3.2 Methode nach Pulletz

Die von Pulletz et al. [208] publizierte Methode zur Berechnung des DRRS unterschei-
det sich von der zuvor genannten Methode von Goginat. Hier wurde nicht ein als ideal
angenommener Lungenzustand eines jeden Individuums zur Normierung herangezo-
gen, sondern die Messergebnisse, die bei lungengesunden Probanden erhoben wurden.
Die Daten wurden gepoolt und die Strainverteilung gesunder Lungen ermittelt. Mit-
tels Regression wurde daraus eine idealisierte Strainkurve erstellt, die das fiir gesunde
Lungen als ideal angenommene Verhéltnis aus
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widerspiegeln sollte. Diese Referenzkurve aus den gepoolten Normaldaten wurde da-
nach zum Zwecke der Normierung bei allen Berechnungen individueller Stainwerte
fiir jeden der COVID-19-Patienten herangezogen. Wéhrend bei Goginat mangels Ver-
gleichsmessungen in gesunden Schweinen eine als ideal angenommener Lungenzustand
eines jeden Tieres zur Normierung dienten, waren es bei Pulletz Idealwerte aus einem
gesunden Probandenkollektiv. Somit liegt dem Wort ,relative” in der Bezeichnung
dynamic relative regional strain eine andere Bedeutung zugrunde. Das grundsétzli-
che Prinzip, dass erh6hte DRRS-Werte auf potenziell schiadigende lokale mechanische
Beanspruchungen des Lungengewebes hinweisen, bleibt davon jedoch unberiihrt.
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4.3.4 Lungenkollaps und Uberdehnung

Wenngleich gezeigt werden konnte, dass man den Lungenkollaps wie auch teilweise
die Lungeniiberdehnung mittels verschiedener EIT-Methoden eindeutig lokalisieren
und grob quantifizien kann, so war es nicht moglich, deren Ausmaf genau zu messen.
Einige der vielschichtigen Ursachen hierfiir wurden in dieser Arbeit verdeutlicht. Im
Folgenden sollen nun die wichtigsten Limitierungen der jeweiligen EIT-Methoden zur
Bestimmung von Lungenkollaps und Uberdehnung kurz erldutert werden.

4.3.4.1 Methode nach Costa

Obwohl die Methode von Costa [69] die bei weitem bekannteste und inzwischen bei al-
len Herstellern in den EIT-Geréten der neueren Generation zu finden ist, wird die Men-
ge des Lungenkollapses nicht als Absolutwert, sondern lediglich als Prozentwert ange-
geben. Das liegt daran, dass die Menge des zu messenden Kallapses davon abhéngt,
wieviel Lungengewebe zuvor rekrutiert wurde. Costas Methode beruht nadmlich auf
einem initialen aktiven Rekrutierungsmanéver, das vor einer deszendierenden PEEP
Titration zwangslaufig durgefithrt werden muss. Die Autoren gehen davon aus, dass
mittels dieser Rekrutierung alle fiir eine spatere Beatmung rekrutierbaren Lungena-
reale mit diesem Manover erdffnet werden. In der vorliegenden Arbeit wurde weder
ein aktives Recruitment noch eine PEEP-Titration durchgefiirht. Da der Fokus dieser
Studie auf der Bestimmung des Strains lag, wurde bei der Planung eine randomisier-
te Zuteilung der PEEP-Stufen gewahlt, um vor allem die Strain-Werte bei niedigem
PEEP aufgrund der Lungenhysterese nicht zu unterschétzen. Dieses Vorgehen ist nicht
konform mit dem von Costa vorgegebenen und hat daher vermutlich zu Abweichun-
gen der Ergebnisse gegeniiber einer lege artis durchgfithrten Costa-Prozedur gefiihrt.
Auch wenn die vorgestellten Ergebnisse plausible erscheinen, kann das Ausmafs der
genanten Abweichungen nicht abgeschétzt werden.

4.3.4.2 Methode nach Ukere

Im Gegensatz zu Costa waren die Resultate, die mit der Methode Ukere erzielt wurden,
nicht von einer bestimmten Beatmungsintervention abhéngig. Daher sollten die Er-
gebnisse auch bei randomisierter Zuteilung des PEEPs verlasslich sein. Leider ist auch
diese Methode bis zum heutigen Tage nicht systematisch gegen einen Goldstandard
validiert worden.

4.3.4.3 Methode nach Liu

Die fundamentalen Schwéchen dieser Methode wurden bereits oben aufgefiihrt und
bediirfen keiner weiteren Erlauterung.

4.3.4.4 Methode nach Hinz

Die Methode nach Hinz, die das regionale Fiillungsverhalten der Pixel ins Verhéltnis
setzt zum Fiillungsverhalten der gesamten Lunge, erwies sich als die interessantes-
te aller Vergleichsmethoden, denn sie brachte unerwartete neue Erkenntnisse hervor.
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Waihrend die Methode bei PEEP-Werten iiber 15 cmH5O hinsichtlich der Detektion
von Uberdehnung versagte, bildete sie bei niedrigen PEEP das Spektrum von Kollaps
in den abhéngigen Lungenpartien und konsekutiver Lungeniiberdehnung in den ven-
tralen schwerkraft-unabhéngigen Arealen ortlich plausibel ab. Kein anderes Verfahren
lieferte solche wichtigen Hinweise auf eine mogliche Uberdehung der ventralen Lun-
genabschnitte bei unzureichendem PEEP. Die Methode versagte jedoch génzlich bei
der Detektion der klassischen Uberdehnug bei hohen PEEP-Werten, denn mit zuneh-
mendem PEEP wurde die gesamte Lunge in den Zustand der Uberdehnung versetzt.
Diese im Laufe des Atemzuges abnehmende Fiillung der Lungen mit Atemgasen re-
duzierte zunehmend den Kontrast zu potentiell iiberdehnten benachbarten Pixeln mit
ghnlichem Fiillungsverhalten. Die uniformen Bilder mit korrespondierenden schlanken
Histogrammen bei hohen PEEP-Werten sind Ausdruck dieses mangelnden Kontrasts
und damit der geringen Sensitivitiit dieses Verfahrens hinsichtlich Uberdehnung (siche
hierzu Abbildungen 3.28 und 3.29).

4.3.5 Schlussfolgerungen

Mittels elektrischer Impedanztomografie kann die regionale mechanische Belastung
des Lungengewebes in Form des dynamischen relativen regionalen Strains (DRRS)
gemessen und bildlich dargestellt werden. Im Tierexperiment wurden die hochsten
Strainwerte bei niedrigem PEEP, welcher mit niedrigen Lungenvolumina einherging, in
den schwerkraft-unabhéngigen ventralen Lungenabschnitten gemessen. Ob AZ selbst,
das Verhéltnis von AZ zu FRC, oder aber eine Mischung aus beiden Ausdruck der
mechanischen Belastung des Lungengewebes ist, bedarf weiterer Studien. Die Methode
nach Hinz sollte hinsichtlich ihrer Féhigkeit, einen zu niedrigen PEEP anhand des
gleichzeitigen Vorliegens von Kollaps und konsekutiver Uberdehnung zu erkennen,
eingehender untersucht werden. Moglicherweise entspricht diese Art der Uberdehnung
ebenfalls einem Strain.

TEIL II — Untersuchungen an Probanden und Patienten

In dieser Studie wurde erstmals die Messung regionaler mechanischer Belastungen
mittels EIT in Menschen beschrieben. Diese neuartige Information sollte einen we-
sentlichen Beitrag zur bettseitigen Lungenfunktionsanalyse leisten. Hohe regionale
Dehnungswerte weisen auf regionale Tidalvolumina hin, die im Verhéltnis zum je-
weiligen Lungenvolumen zu hoch sind. Dieses Missverhéaltnis ist Ausdruck einer dro-
henden Schédigung des Lungengewebes. Eine solche Information ist den bisherigen
EIT-Ventilationsbildern nicht zu entnehmen (siehe hierzu Abbildungen 3.34 und 3.35).

In einer gesunden Lunge fiihrt jeder Atemzug zwar auch zu einer Deformation des
Lungengewebes, doch solange das Volumen der entsprechenden Region ausreichend
groft ist, bleibt diese Verformung im physiologischen Bereich. Dieser physiologische
Bereich wurde in den Probanden ermittelt und durch Normierung aller Probanden
vereinheitlicht. Dies spiegelt sich in der Gaufs’sche-Normalverteilung um einen mitt-
leren Belastungswert von 1 und einer Streubreite des Normalbereiches von 0 bis 2
im Probandenkollektiv wider (siehe hierzu Abbildung 3.33). Die nicht intensivime-
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dizinisch behandelten COVID-19-Patienten dieser Studie hingegen zeigten nicht nur
gegeniiber lungengesunden Probanden signifikant hohere Belastungswerte (p > 0,05),
sondern auch eine inhomogene Ventilationsverteilung, wahrscheinlich als Ausdruck lo-
kaler Schiadigungen des Lungengewebes (siehe hierzu Abbildung 3.34). Deren Strain-
Werte lagen teils weit {iber dem oberen Schwellenwert des Normalbereiches von 2,04.
Ein direkter Zusammenhang zwischen der regionalen Ventilationsverteilung und dem
regionalen Strain konnte nicht hergetellt werden.

Diese Studie zeigt, dass eine inhomogene Verteilung der Ventilation in COVID-
19-Patienten zu héheren mechanischen Belastungen der Lungen fiihrte, wie sie aus
inhomogen ventilieten ARDS-Lungen bereits bekannt sind [72]. Es kann nicht ausge-
schlossen werden, dass der hohe Atemantrieb der Patienten das bereits vorgeschédig-
te Lungengewebe noch zusétzlich schidigte. Demnach konnte die sogenannte patient
self-inflicted lung injury (P-SILI ein wichtiger Co-Faktor der Schidigung der Lungen
dieser Patienten gewesen sein [247].

Subpleurale Atelektasen, wie sie bei den Patienten dieser Studie gefunden wurden,
sind ein typischer Befund des Lungenultraschalls bei COVID-19-Patienten [198] (sie-
he hierzu Abbildung 3.34). Wenngleich diese den LUS-Score nicht beeinflussten, so
schienen sie vermehrt in den Regionen besonderer mechanischer Beanspruchung auf-
zutreten (siche hierzu Abbildung 3.34). Die deutliche Korrelation (r = 0,57) zwischen
dem LUS-Score und der Anzahl an Strain-Werten iiber dem Schwellenwert von 2,04 ist
ein Indiz fiir den engen Zusammenhang zwischen regionaler Belastung und regionaler
Lungenschéadigung bei COVID-19-Patienten.

Die Strain-Bilder der Folgeuntersuchungen drei Tage nach den ersten zeigten trotz
der zwischenzeitlichen Entfernung des EIT-Giirtels Muster, die denen der Ausgangs-
messung weitestgehend entsprachen (siche hierzu Abbildung 3.35). Diese Befunde be-
legen die Reproduzierbarkeit der EIT-Messungen [213].

In dieser kleinen Beobachtungsstudie war Patient 9 der einzige, der aufgrund ei-
ner massiven Hypoxémie in Verlauf invasiv beatmet werden musste. Aufgrund der
Steifigkeit des Lungengewebes wurde diese Beatmung mit hohem Inspirationsdruck
bei hohem PEEP durchgefiihrt. Bei der Folgemessung fielen die Belastungswerte ge-
ringer als zuvor unter Spontanatmung aus. Diese neuartige Erkenntnis im Menschen
deckt sich mit der einer experimentellen Studie von Hurtado [139]. Er untersuchte den
regionalen Strain mittels Mikro-CT bei lavagierten Ratten und fand heraus, dass die
spontanatmenden Tiere hohere Strain-Werte aufwiesen als die mit PEEP beatmenten.
Es kann daher vorsichtig spekuliert werden, dass die Abnahme der mechanischen Be-
lastung Folge der PEEP-induzierten Erhohung des Lungenvolumens dieses Patienten
war.

Zwecks Lungenprotektion kiinstlich beatmeter Patienten werden tiblicherweise die
Tidalvolumina auf das ideale Korpergewicht skaliert und die Plateaudriicke so weit
wie moglich reduziert, um die beatmungsbedingte Lungenschidigung so gering wie
moglich zu halten [85]. Beides sind jedoch unzureichende Parameter zur Beschreibung
der ortlichen mechanischen Belastung der Lungen [61]. Dies liegt daran, dass diese
beiden Parameter die funktionelle Grofe der Lungen, die functional lung size, die
einer Beatmung zugénglich ist, nicht beriicksichtigen [8, 104]. Die EIT-basierte Be-
stimmung des DRRS hat daher das Potenzial, den Weg zu einer mafgeschneiderten
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Beatmungstherapie, speziell einer PEEP-Optimierung zu ebnen.

Aus den Ergebnissen dieser Untersuchungen kann die Vision abgeleitet werden,
dass EIT das Potenzial besitzt, das beginnende Risiko schwerer Lungenschiaden auf-
grund regionaler mechanischer Belastung frith zu erkennen, noch bevor die Patien-
ten eine Atemunterstiitzung bendtigen. In kiinftigen Studien sollte daher untersucht
werden, ob die regionale mechanische Beanspruchung des Lungengewebes, die nun
erstmals mittels EIT nicht-invasiv am Krankenbett gemessen werden kann, ein gutes
Uberwachungsinstrument fiir eine individualisierte Atem- und Beatmungstherpie sein
kann.

4.3.6 Limitierungen

Neben den bereits oben im experimentellen Teil ausfiihrlich erlduterten Einschrankun-
gen, die die EIT-Technologie mit sich bringt, sollen hier nur diejenigen Limitierungen
erortert werden, die speziell diese klinische Studie betreffen. Die gemessenen EIT-
Daten repréasentieren nur einen schmalen Querschnitt des Brustkorbes im Bereich des
EIT-Giirtels, wahrend der LUS {iber dem gesamten Brustkorb erhoben wurde. Da-
her muss die Korrelation zwischen LUS-Score und den erhShten Strain-Werten mit
Vorsicht interpretiert werden. Diese Pilotstudie war klein und schloss jeweils nur 10
Probanden und Patienten ein. Eine Validerung mittels anderer Verfahren fand nicht
statt. Diese sollte in kiinftigen gréferen Studien erfolgen. Ferner wéren Interventions-
studien erforderlich, um die Wirkung von PEEP auf den DRRS bei COVID-19- und

anderen Patienten zu untersuchen.

4.3.7 Schlussfolgerungen

Die nicht-invasive Messung der regionalen Belastung mittels EIT am Krankenbett
war moglich. Sie charakterisierte zuverldssig die inhomogene Lungenschadigung bei
COVID-19-Patienten und bietet sich daher als mogliches Diagnose- und Uberwa-
chungsinstrument an. Der neuartige EIT-basierte Parameter DRRS konnte helfen,
das beginnende Risiko von P-SILI zu erkennen, noch bevor eine kiinstliche Beatmung
erforderlich ist, oder aber die Beatmungstherapie zu optimieren.
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Zusammenfassung

Zielstellung

Ziel dieser Arbeit war es, eine neuartige Methode zur Bestimmung der regionalen
mechanischen Beanspruchung des Lungengewebes (Strain) auf Basis der elektrischen
Impedanztomografie (EIT) zu entwickeln, diese an einem experimentellen Modell des
akuten Lungenschadens unter verschiedenen Beatmungsbedingungen zu testen und
die so gewonnenen Ergebnisse mit denen zu vergleichen, die mittels anderer bekannter
EIT-Methoden berechnet wurden. Es war ein weiteres Ziel dieser Arbeit, EIT-basierte
Strain-Bilder von COVID-19-Patienten zu generieren und diese mit denen lungenge-
sunder Probanden zu vergleichen.

Methoden

Es wurde der neuartige EIT-Parameter dynamischer relativer regionaler Strain (DRRS)
entwickelt und im Tierexperiment an 8 Schweinen mit akutem Lungenschaden getes-
tet. Zum Vergleich wurde dasselbe EIT-Datenset ebenfalls mittels vier der wichtigs-
ten bisher publizierten EIT-Methoden geméft Liu [166], Ukere [274], Costa [69] und
Hinz [134] ausgewertet und die so gewonnenen Ergebnisse miteinander verglichen. Als
absolute Referenz zur Beschreibung des jeweiligen Lungenzustandes unter wechseln-
den Beatmungsbedingungen dienten klassische sowie transpulmonale Lungenmecha-
nik, Gasaustausch und Ultraschall.

Ergebnisse

Es wurde gezeigt, dass DRRS in allen Schweinen bestimmt und entsprechende EIT-
Bilder generiert werden konnten. Die hochsten Strain-Werte wurden bei PEEP 0
cmH2O vorwiegend in den ventralen schwerkraft-unabhongigen Lungenabschnitten
gefunden. Der Strain nahm dann mit steigendem PEEP kontinuierlich ab. Alle EIT-
Verfahren lieferten verldssliche Hinweise auf Kollaps in den schwerkraft-abhéngigen
dorsalen Lungenarealen, die mittels Ultraschall verfiziert werden konnten und sich
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mit den Abweichungen der Blutgase deckten. Sowohl Detektion als auch Quantifizie-
rung der Lungeniiberdehnung gestaltete sich hingegen schwieriger. Wahrend Costa
die Lungeniiberdehnung deutlich zu iiberschétzen schien, fielen die Werte bei Liu und
Ukere im Vergleich zu den gemessenen Totraumvolumina systematisch zu gering aus.
Allein die Methode nach Hinz lieferte indirekte Hinweiese auf eine besonders hohe
mechanische Beanspruchung (Strain) ventraler Lungengebiete unter unzueichendem
PEEP. Sie untermauert damit die Ergebnisse der Strain-Berechnungen. Eine klassi-
sche Uberdehung konnte sie hingegen nicht sicher diagnostizieren.

Eine Messung des DRRS war sowohl in lungengesunden Probanden als auch in
COVID-19-Patienten moglich. Anhand der Strainverteilung der Histogramme des ge-
sunden Kollektivs konnte ein oberer Schwellenwert des Normalbereichs fiir den Strain
von 2,04 ermittelt werden. Wahrend alle Patienten deutlich héhere Werte zeigten,
entsprach deren Verlauf tiber die Zeit dem klinischen Bild.

Schlussfolgerungen

Mittels elektrischer Impedanztomografie kann die regionale mechanische Belastung
des Lungengewebes in Form des dynamischen relativen regionalen Strains (DRRS)
gemessen und bildlich dargestellt werden. Im Tierexperiment wurden die hochsten
Strainwerte bei niedrigem PEEP, welcher mit niedrigen Lungenvolumina einherging,
in den schwerkraft-unabhéngigen ventralen Lungenabschnitten gemessen. Covid-19-
Patienten zeigten gegeniiber lungengesunden Probanden erhdhte Strain-Werte, die im
Verlauf den klinischen Zustand widerspiegelten.

Ausblick

Nachdem diese ersten Forschungsarbeiten den neuartigen EIT-Parameter DRRS ge-
liefert haben, soll das EIT-Verfahren nun dahingehend optimiert werden, dass kiinftig
Messungen des absoluten regionalen Strains ohne die bisher notwendigen Normierun-
gen moglich werden. So wire die EIT erstmals in der Lage, am Krankenbett friihzeitig
Hinweise auf eine mogliche mechanische Schiadigung der Lungen zu liefern.



Anhang A

Details zur EIT

Dieser Text ist dem Wikipedia-Beitrag von Bierbrauer J. und Béhm S.H., dem Au-
tor dieser Habiltationschrift, entnommen und die Referenzen auf den heutigen Stand
gebracht [30].

A.1 Geschichte der EIT

Die Erfindung der EIT als medizinisches Bildgebungsverfahren wird John G. Webs-
ter mit seiner 1978 erschienenen Publikation zugeschrieben, die erste wissenschaftlich
publizierte praktische Umsetzung erfolgte jedoch erst spéter durch David C. Barber
und Brian H. Brown [127, 16, 15|. Eines der ersten mittels EIT erstellten Tomo-
gramme wurde von diesen bereits im Jahr 1983 publiziert und zeigt den Querschnitt
eines menschlichen Arms mittels absoluter EIT [15]. Seitdem wurden die absolute und
funktionelle EIT intensiv weiterentwickelt. Der Groftteil rein morphologischer Anwen-
dungen mittels absoluter EIT befindet sich jedoch noch immer in einem eher experi-
mentellen Stadium, wihrend die funktionelle EIT schon Einzug in die Klinik gehalten
hat.

Abseits der medizinischen Bildgebung wird ein der EIT &hnliches Prinzip schon seit
Jahrzehnten in der Geophysik zur Darstellung unterirdischer Strukturen (Elektrische
Widerstandstomografie oder auch electrical resistance tomography (ERT) genannt)
und in der Prozesstechnik zur quantitativen Bestimmung leitfadhiger Fliissigkeiten ver-
wendet [123, 234, 23, 24].

A.2 Grundlagen der EIT

Wie bereits zuvor beschrieben, liegt der Elektrischen Impedanz-Tomografie die Beob-
achtung zugrunde, dass sich die elektrische Leitfahigkeit eines biologischen Gewebes
je nach seiner Beschaffenheit stark unterscheidet, wofiir insbesondere der unterschied-
liche Gehalt an freien Tonen urséchlich ist [49, 137].

Dies macht man sich bei der EIT zunutze, indem man Oberflichenelektroden
um eine bestimmte Korperregion an der Haut befestigt (z. B. mittels Klebeelektro-
den, Elektrodengurt oder leitfahiger Elektrodenweste) und zwischen jeweils 2 (meist
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benachbarten) Elektroden hoherfrequente Wechselstrome (10 — 250 kHz) mit nied-
riger Amplitude im einstelligen Miliampére-Bereich fliefsen ldsst. Diese breiten sich
dreidimensional im Korper aus und werden von den iibrigen, meist zirkuldr um die
Untersuchungsebene angeordneten Elektroden gemessen. Dieser Vorgang wird dann
beispielsweise vom néachstgelegenen Elektrodenpaar wiederholt, bis eine vollstandige
Umrundung analog einem kompletten Messzyklus erfolgt ist. Die registrierten Da-
ten eines solchen Messzyklus kénnen anhand relativ komplexer mathematischer Al-
gorithmen digital zu einem Bild &hnlich einem Tomogramm weiterverarbeitet werden
[49, 33, 137, 164].

Bei der absoluten EIT soll in der Regel die Morphologie (Anatomie) der untersuch-
ten Korperregion dargestellt werden. Problematisch bei dieser Form der EIT ist jedoch
die Charakteristik von Strom, dass sich dieser bevorzugt entsprechend dem gerings-
ten Widerstand im dreidimensionalen Raum verteilt und somit nicht nur innerhalb,
sondern auch auferhalb der entsprechenden Untersuchungsebene (Impedanztransfer)
[137, 164]. Daher ist die digitale Erstellung des eigentlichen , Schnittbilds“ mittels EIT
auch deutlich komplizierter als beim Verfahren der rontgenbasierten Computertomo-
grafie (CT), bei welchem lineare Rontgenstrahlen die darzustellende Untersuchungs-
ebene rotatorisch aus verschiedenen Blickwinkeln durchdringen. Im Gegensatz dazu
erhélt man aus den mittels absoluter EIT gemessenen Rohdaten eines EIT-Messzyklus
mehrere Moglichkeiten, wie das zweidimensionale Darstellungskorrelat aussehen konn-
te, da man u. a. infolge des variablen Impedanztransfers nicht auf eine einzige und ein-
deutige Moglichkeit der zu rekonstruierenden Bildebene riickschlieften kann [33, 82|. So
gesehen entspricht die EIT per Definition eigentlich gar keinem ,echten Tomografie-
Verfahren, welches einen zweidimensionalen virtuellen Kérperschnitt auch zweidimen-
sional darstellt. Sie ist vielmehr ein tomografie-dhnliches Verfahren, welches ein drei-
dimensionales Korperareal quasi auf eine zweidimensionale Ebene projiziert [164].

Mathematisch wird dieses Phdnomen als Inverses Problem bezeichnet, das zu-
nachst nur schwer oder iiberhaupt nicht losbar erscheint. Es gilt als inkorrekt ge-
stellt, weil es nicht Jacques Hadamards Definition eines korrekt gestellten Problems
entspricht (Existenz, Eindeutigkeit, Stabilitdt) [3]. Ein weiteres Problem der absolu-
ten EIT stellen zudem unterschiedliche Hautleitfahigkeiten einzelner Elektroden eines
Probanden dar, ebenso interindividuelle Unterschiede der Hautleitfahigkeit verschie-
dener Probanden. Beides kann verzerrte Darstellungen oder Artefakte verursachen.
Letztendlich handelt es sich bei der zu untersuchenden Ebene nur selten um einen
kreisrunden Korper, sodass intra- und interindividuelle Unterschiede der Elektroden-
positionierung zu weiteren Verzerrungen der darzustellenden Anatomie beitragen (des
menschlichen Brustkorbs) [41]. Durch die Verwendung aktiver Elektroden direkt am
Patienten kann man das Signal-Rausch-Verhéltnis deutlich verbessern und die Wahr-
scheinlichkeit fiir das Auftreten von Artefakten stark reduzieren [224, 99]. Um der
individuellen Brustkorbanatomie der Patienten besser gerecht zu werden, ist es zudem
sinnvoll, a priori Datensétze zu Patientengrofie, -gewicht und -geschlecht, die mit spezi-
fischen Thoraxgeometrien korrespondieren, bei der Bildrekonstruktion zu beriicksichti-
gen [89]. Inzwischen gibt es auch EIT-Systeme, welche schlechter leitende Elektroden
direkt identifizieren und visualisieren bzw. von der Bildrekonstruktion ausschliefsen
konnen.
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Die funktionelle EIT umgeht diese Problematik grofitenteils, indem sie bei ei-
nem einzelnen Probanden Messungen unter verschiedenen Untersuchungsbedingun-
gen durchfiihrt, welche mit Verdnderungen der elektrischen Impedanz einhergehen.
Als Beispiel sei hier insbesondere die Darstellung der regionalen Lungenaktion zwi-
schen Ein- und Ausatmung genannt, da sich die elektrische Leitfdhigkeit infolge der
isolierenden Eigenschaft der ein- und ausgeatmeten Luft zwischen beiden Untersu-
chungsbedingungen linear um ein Vielfaches verandert [49]. Sollte beispielsweise eine
der Elektroden schlechter leiten als die tibrigen Hautelektroden, resultiert keine nen-
nenswerte Verzerrung oder Artefaktentstehung, da davon auszugehen ist, dass auch
an dieser Elektrode die Relation der Impedanzénderung zwischen Ein- und Ausat-
mung gleich bleibt [70]. Dennoch ist auch in der funktionellen EIT die oben genannte
Beriicksichtigung anatomischer a priori Datensétze hilfreich, um die wahrscheinlichste
Organbegrenzung je nach Patientengrofe, -gewicht und -geschlecht mit der funktio-
nellen Bildgebung fusionieren zu kénnen [89).

A.3 Eigenschaften

Im Gegensatz zu vielen anderen Tomografie-Verfahren wird bei der EIT keine ioni-
sierende Strahlung verwendet. Da hoherfrequente Wechselstréme im Bereich zwischen
10 und 250 kHz mit Stromstérken im einstelligen Miliampére-Bereich zur Anwendung
kommen, lassen sich Erwidrmungseffekte und Nervenstimulationen innerhalb der Un-
tersuchungsregion vermeiden. EIT kann somit kontinuierlich am Menschen eingesetzt
werden. Die benétigte Ausriistung der EIT ist zudem wesentlich kleiner und giinstiger
als bei herkdmmlichen Tomografie-Verfahren, sodass sich die EIT je nach Fragestel-
lung zur funktionellen Echtzeit-Visualisierung unmittelbar am Patientenbett eignet.
Als Hauptnachteil gilt jedoch die geringere maximale rdumliche Auflésung der EIT
im Vergleich zu anderen Tomografieverfahren. Diese kann aber beispielsweise durch
Anwendung von 32 anstelle von nur 16 Elektroden optimiert werden [49, 32, 70, 66].
Konstruiert man das EIT-System zudem mit aktiven Oberflachenelektroden, léasst sich
die Qualitdt der resultierenden Bilder nochmals deutlich verbessern, da hierdurch Si-
gnalverluste, Artefakte und Interferenzen infolge von Kabeln, unterschiedlchen Kabel-
langen und -handhabungen stark reduziert werden kénnen [224, 100].

A.4 Status der EIT

Nach Jahren der Prototypen, die zumeist das Forschungsstadium nicht iiberschritten,
werden nun seit kurzem in groferem Rahmen die ersten Serienmodelle intensivmedizi-
nischer Lungenfunktionsmonitore kommerziell vertrieben [2|. In Schwerpunktzentren
und grokeren Kliniken werden diese Monitore bereits vereinzelt innerhalb der klini-
schen Routine eingesetzt, beispielsweise im Rahmen der intensivmedizinischen Be-
handlung von Patienten mit einem akuten progressiven Lungenversagen (acute respi-
ratory distress syndrome, ARDS). Die zunehmende Verbreitung dieser kommerziellen
EIT-Systeme wird zeigen, ob sich die vielversprechenden Ergebnisse tierexperimentel-
ler Studien (Identifikation des optimalen PEEP-Niveaus, Vermeidung der ventilator-
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induced lung injury (VILI), Detektion eines Pneumothorax etc.) auch auf den Men-
schen ubertragen lassen. Die erste prospektive Outcome-Studie zur EIT-adaptierten
maschinellen Beatmung konnte erst kiirzlich im Tiermodell zeigen, dass diese mit einer
deutlichen Verbesserung von Atemmechanik bzw. Gasaustausch und einer deutlichen
Verringerung histologischer Hinweise fiir ein VILI assoziiert ist [288|.

Neben der Anwendbarkeit von EIT im Bereich der kontrollierten Beatmung offen-
baren erste Studien mit spontanatmenden Patienten weitere Anwendungsméglichkei-
ten [118|. Gerade bei Patienten mit obstruktiven Lungenerkrankungen (z. B. COPD,
Mukoviszidose) erlaubt die hohe zeitliche Auflésung von bis zu 100 EIT Bildern pro
Sekunde auch eine regionale Beurteilung zeitabhiangiger Messparameter der Lungen-
funktionsdiagnostik (z. B. Einsekundenkapazitit, oder exspiratorische Zeitkonstante)
[150, 145]. Gerade bei dieser Patientengruppe wird durch Uberlagerung von EIT-Daten
mit morphologischen Bildquellen wie CT oder MRT ein umfassender Einblick in die
Pathophysiologie der Lunge erwartet [235].
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