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1. Einleitung 
 

1.1. Herzzeitvolumen und Blutdruck beim Gesunden 

 

1.1.1. Das Herzzeitvolumen beim Gesunden 

Eine der Hauptaufgaben des Blutkreislaufes ist es, dem Körper Sauerstoff sowie Nährstoffe zur 

Verfügung zu stellen und Stoffwechselprodukte abzutransportieren. Diese Funktionen hängen vor 

allem vom Herzzeitvolumen ab, also demjenigen Volumen, welches das Herz in einer bestimmten Zeit 

durch das Kreislaufsystem pumpt. Abhängig davon berechnet sich das Sauerstoffangebot des Körpers 

nach der Formel: 

𝐷𝑂 = 𝐻𝑍𝑉 ∗ {𝑝𝑆𝑎𝑂 [%] ∗ 1,34 ∗ 𝐻𝑏 + 𝑝 𝑂 [𝑚𝑚𝐻𝑔] ∗ 0,0031 
∗

} [1] 

(Dell’Anna et al., 2019) 

Mit: 

 𝐷𝑂   = Sauerstoffangebot 

 𝑝𝑆𝑎𝑂   = periphere arterielle Sauerstoffsättigung 

 1,34  = „Hüfner-Zahl“, die Menge an Sauerstoff, die ein Gramm Hämoglobin binden kann 

 𝐻𝑏 = Hämoglobinwert des Blutes 

 𝐻𝑍𝑉  = Herzzeitvolumen 

 𝑝 𝑂   = arteriell gemessener Partialdruck des Sauerstoffs 

 0,0031 = „Bunsen-Löslichkeitskoeffizient“, Menge des bei einem bestimmten Druck im Blut 

gelösten Sauerstoffs 

Das Herzzeitvolumen ist elementar, um den Sauerstoffbedarf des Organismus zu decken. Es berechnet 

sich aus dem Produkt von Herzfrequenz [Schläge pro Minute] und Schlagvolumen [ml]: 

𝐻𝑍𝑉 = 𝑆𝑉 [𝑚𝑙] ∗ 𝐻𝐹  [2] 

Häufig wird es, so auch in dieser Arbeit, indiziert auf die Körperoberfläche als Herzindex [𝐿 ∗ ] 

angegeben. (Dell’Anna et al., 2019) 

Die Herzfrequenz ist abhängig von der Frequenz, mit der die Schrittmacherzellen spontan 

depolarisieren. Dies wird durch verschiedenste Wege gesteuert, um dem Körper die Möglichkeit zu 

geben, auf einen erhöhten 𝑂 -Bedarf (z. B. bei körperlicher Arbeit) zu reagieren. (Magder, 2012b) 
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Das Schlagvolumen wird von den drei zentralen Kreislaufdeterminanten Vorlast, Nachlast und 

Kontraktilität beeinflusst, wobei Ersteres sehr stark vom venösen Rückstrom abhängt (Vincent, 2008). 

Das Blutvolumen des Körpers teilt sich auf in einen aktivierten und einen ruhenden Teil. Der aktivierte, 

am Kreislauf beteiligte Teil macht in der Regel 30 % des gesamten Blutvolumens aus. Beide Teile 

zusammen würden im Ruhezustand im Gefäßsystem einen bestimmten Druck erzeugen, den mittleren 

Kreislauffüllungsdruck („Mean Circulatory Filling Pressure“, MCFP). (Guyton, 1955) Dies liegt daran, 

dass durch die Dehnung des Gefäßsystems eine Spannung entsteht und somit eine Kraft auf das 

Blutvolumen wirkt, wodurch Druck entsteht. Aufgrund unterschiedlicher Compliance der 

verschiedenen Gefäßabschnitte sammelt sich das Blutvolumen zum großen Teil in den sogenannten 

Kapazitätsgefäßen. Der durch dieses Volumen erzeugte Druck in den Kapazitätsgefäßen heißt mittlerer 

systemischer Füllungsdruck („Mean Systemic Filling Pressure“, MSFP). Dieser Druck (MSFP) erzeugt in 

der Vorhofdiastole, wenn der rechtsatriale Druck durch Verlagerung der Ventilebene Richtung 

Herzspitze abfällt, einen Druckgradienten zum Vorhof hin und diesem folgend einen Fluss. Dieser Fluss 

von den systemischen Venen hin zum rechten Atrium ist der venöse Rückstrom (s. Abb. 1). (Magder, 

2012a, 2016, 2017) 

Je nach Größe des venösen Rückstroms resultiert ein unterschiedlich großes enddiastolisches 

Ventrikelvolumen. Dies bedingt eine unterschiedlich starke Dehnung des Ventrikelmyokards und somit 

der einzelnen Myozyten, was einer höheren oder niedrigeren Vorlast entspricht. Das enddiastolische 

Ventrikelvolumen ist somit ein indirektes Maß für die Vorlast. (Magder, 2012b) 

Eine stärkere Vordehnung von Muskelfasern führt bis zu einem gewissen Punkt zu einer Erhöhung der 

Kraft, ab einer zu starken Vordehnung jedoch zu einer Abnahme (Frank, 1895). 

Die Übertragung dieser von Otto Frank am isolierten Froschmuskel gewonnenen Erkenntnis auf den 

Blutkreislauf erfolgte durch Ernst Starling: 

Das gesunde Herz reagiert somit auf eine steigende Vorlast, als Folge eines erhöhten venösen 

Rückstroms, bis zu einem gewissen Punkt mit einer erhöhten Pumpleistung. Umgekehrt sinkt bei 

geringerer Vorlast, als Folge eines verminderten venösen Rückstroms, die Kraft mit der sich die 

Myozyten kontrahieren und folglich das Schlagvolumen mit einer konsekutiven Verminderung des 

Herzzeitvolumens („Frank-Starling Mechanismus“). (Starling, 1918) 

Die nächste Variable mit Einfluss auf das Herzzeitvolumen ist, nach dem venösen Rückstrom und der 

Vorlast, die Kontraktilität der einzelnen Myozyten und folglich des gesamten Herzmuskels. Die 

Kontraktilität ist definiert als die Fähigkeit des Herzmuskels, sich zu verkürzen. Sie hängt eng 

zusammen mit der Kraft, mit der das Herz das Schlagvolumen (SV) in die Aorta auswirft. Eine erhöhte 
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Kontraktilität führt zu einem erhöhten enddiastolischen Volumen bei gleichzeitig erniedrigten 

endsystolischen Volumen. Die Erniedrigung des endsystolischen Volumens hat jedoch einen geringen 

Einfluss auf die Erhöhung des Schlagvolumens als der Frank-Starling Mechanismus oder die Erhöhung 

des enddiastolischen Volumens. (Magder, 2012b) 

Das Schlagvolumen wird vom Herzen gegen den Widerstand der arteriellen Gefäße ausgeworfen. Eine 

Widerstandsveränderung bedeutet somit eine Nachlastsenkung oder -steigerung. Bei gleichbleibender 

Kontraktilität kann das Schlagvolumen somit schneller (bei Nachlastsenkung) oder nur teilweise (bei 

Nachlaststeigerung) ausgeworfen werden. Bei gleichbleibender Kontraktilität kann somit eine 

Nachlasterhöhung zur Reduktion des Schlagvolumens und somit zur Reduktion des Herzzeitvolumens 

führen. (Magder, 2016) 

Das vom Herzen in die Aorta ausgeworfene Blut dehnt diese sowie die abgängigen großen Gefäße. 

Hierdurch wird ein Teil des ausgeworfenen Schlagvolumens für die Dauer der Systole gespeichert 

(„Windkesselfunktion“). Die Dehnung der Aorta bedingt einen Druckgradienten von der Aorta in 

Richtung der Venen, entlang dessen in der Diastole das Blut strömt. (Ehmke Heimo, 2010) 

In den Kapazitätsgefäßen hingegen verursachen Volumenveränderungen aufgrund des pulsatilen 

Strömungsprofils des Blutes beziehungsweise Veränderungen im Herzzeitvolumen aufgrund der 

großen Compliance dieses Bereichs des Gefäßsystems keine relevante Änderung des Druckes (Magder 

& Varennes, 1998). 

Sobald der rechtsatriale Druck in der Ventrikelsystole wieder unter den mittleren systemischen 

Füllungsdruck der Kapazitätsgefäße fällt, strömt das Blut wieder in den rechten Vorhof (Guyton, 1955). 

(Magder, 2012a) 

Die Interaktion der verschiedenen Einflussgrößen auf den Blutkreislauf (venöser Rückstrom, Vorlast, 

Kontraktilität und Nachlast) unterliegt wichtigen Limitationen. Wenn der Druck innerhalb der Venen 

zu stark abfällt, kollabieren diese und limitieren den venösen Rückstrom („closing pressure“, „vascular 

waterfall“), was wiederum zu einer Abnahme der Vorlast und konsekutiv zu einer Limitierung des 

Herzzeitvolumens führt (Magder, 2016, 2017; Permutt & Riley, 1963). 
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Abbildung 1, Nur ein kleiner Teil des gesamten Blutvolumens nimmt als „aktiviertes Blutvolumen“ am Blutkreislauf teil. Der 
Rest ist als „ruhendes Blutvolumen“ in den Kapazitätsgefäßen gespeichert. Der pulsatile Auswurf des Schlagvolumens in das 
arterielle System ändert aufgrund der großen Compliance der Kapazitätsgefäße nichts am dort herrschenden mean systemic 
filling pressure (MSFP). (Magder, 2012a, 2016, 2017) 

 

1.1.2. Der Blutdruck beim Gesunden 

Der Druck im Gefäßsystem wird durch kinetische, elastische und potenzielle Energie determiniert. 

Die kinetische Komponente des arteriellen Blutdrucks entsteht dadurch, dass das Herz das konstante 

Blutvolumen gegen den Widerstand des Gefäßsystems pumpt. 

Das Gefäßsystem bedingt durch seine Elastizität die elastische Komponente des Blutdruckes. Durch 

den zyklischen Auswurf des Schlagvolumens in die Aorta und den ebenfalls zyklischen Abfluss des in 

der Aorta gespeicherten Blutvolumens in der Systole („Windkesseleffekt“) entsteht der pulsatile 

Charakter. 

Eine weitere wichtige Komponente ist die Schwerkraft. Diese hat bei flach auf dem Rücken liegenden 

Patienten nur wenig Einfluss, beim stehenden Patienten dafür umso mehr, da der durch sie generierte 

hydrostatische Druck teils bis zu 75 % des Normalwertes ausmacht. Da eine sich im Messsystem 

befindende Flüssigkeit ebenfalls hydrostatischen Druck generiert, ist auch die Auswahl der Höhe des 

Druckabnehmers relevant, da ansonsten ein Höhenunterschied zwischen diesem und der zu 

überwachenden Ebene, das Messergebnis beeinflusst (s. Abb. 2). Als Referenzpunkt gilt die Höhe des 

rechten Vorhofs, beziehungsweise näherungsweise 5 cm unterhalb des Sternalen Winkels. Dies gilt bis 

zu einer Oberkörperhochlagerung von circa 60°. (Magder, 2012b, 2014, 2018) 
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Abbildung 2, Der Einfluss des hydrostatischen Druckes auf den Blutdruck nach (Magder, 2018) 

 

Der im Verhältnis zum venösen System hohe arterielle Blutdruck ist, wie das Gegenbeispiel des 

Lungenkreislaufs zeigt, nicht notwendig, um einen Blutfluss zu ermöglichen. Vielmehr ermöglicht er 

dem Körper, durch selektive Dilatation von Blutgefäßen, in bestimmten Gebieten den Blutfluss 

unterschiedlich stark zu erhöhen. Der Blutdruck ist also Grundvorrausetzung für eine gezielte Regelung 

der Durchblutung einzelner Organe gesteuert durch lokale Mediatoren. Somit kann der Körper 

regulieren, welchem Organ welcher Prozentsatz des Herzzeitvolumens zu Teil wird. 

Bei einem Blutdruck, welcher nur etwas über dem Druck im venösen System liegen würde, wäre dies 

nur über eine Vasokonstriktion in den nicht stärker zu durchblutenden Bereichen möglich. Dies würde 

im Gegensatz zur einfachen Steuerung über lokale metabolische Mechanismen eine zentralnervöse 

Verschaltung notwendig machen (Magder, 2014, 2018). 
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1.2. Herzzeitvolumen und Blutdruck im Schock 

 

Schock ist eine lebensbedrohliche, generalisierte Form des Kreislaufversagens mit unzureichender 

Sauerstoffversorgung der Zellen. Dieses Kreislaufversagen resultiert i. d. R. aus einem der vier 

folgenden Pathologien (Häufigkeitsverteilung s. Abb. 3), von denen drei eine hypodyname 

Kreislaufsituation und eine hyperdyname Kreislaufsituation darstellen (Hinshaw & Cox, 1972; Vincent 

& Backer, 2013): 

 Hypovolämischer Schock 

 Kardiogener Schock 

 Obstruktiver Schock 

 Distributiver Schock 

 

Abbildung 3, Häufigkeitsverteilung der Schockarten, nach (Vincent und Backer 2013) 

 

Die Diagnose des Schocks basiert auf den Zeichen einer inadäquaten Durchblutung, primär der 

folgenden drei Organe: Haut, Niere und Gehirn (Vincent & Backer, 2013). 

Nach anfänglicher Kompensation mit (noch) adäquatem Blutdruck, jedoch bereits bestehender 

Hypoxie auf zellulärer Ebene, beginnt die dekompensierte Phase des Schockgeschehens. Diese ist 

gekennzeichnet durch Hypotension, welche aufgrund ihres erst späten Auftretens mittlerweile nicht 

mehr Teil der Schockdefinition ist. (Cecconi et al., 2014) 

1.2.1. Der hypovolämische Schock 

Beim hypovolämischen Schock kommt es durch Verlust intravasalen Volumens nach extravasal zur 

Reduktion des Blutvolumens (Lier et al., 2018; Link & Böhm, 2020). 
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Durch Volumenverlust nach extravasal sinkt das Volumen in den Kapazitätsgefäßen ab (s. Abb. 4). Ab 

dem Zeitpunkt, ab dem dies nicht mehr durch Rekrutierung des ruhenden Blutvolumens ausgeglichen 

werden kann, sinkt der MSFP ab. (Henderson et al., 2010) Dies führt zu einer Reduktion des venösen 

Rückstroms mit folgender Reduktion der Vorlast. Durch den Frank-Starling Mechanismus kommt es 

anschließend zu einer Reduktion des Herzzeitvolumens. (Aya H. D. & Cecconi, 2019; Magder, 2012a) 

Eine Steigerung der Herzfrequenz kann dies nur bis zu einem gewissen Grad kompensieren, so dass 

das Herzzeitvolumen und somit das Sauerstoffangebot sinkt. (Link & Böhm, 2020) 

 

Abbildung 4, Durch einen Volumenverlust nach extravasal kommt es zu einem Absinken des MSFP. Dadurch reduziert sich der 
Druckgradient zum RA hin und somit der venöse Rückstrom. Die hieraus resultierende verminderte Vorlast bedingt durch den 
Frank-Starling Mechanismus eine Reduktion des HZV. 

Beim hypovolämischen-hämorrhagischen Schock wird dies durch einen erniedrigten Hämoglobinwert 

noch aggraviert (Lier et al., 2018). 
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1.2.2. Der kardiogene Schock 

Während beim hypovolämischen Schock der venöse Rückstrom zum ansonsten intakten Herzen der 

limitierende Faktor des Herzzeitvolumens ist, ist beim kardiogenen Schock das Herz selbst geschädigt 

(s. Abb. 5). Dadurch ist es nicht mehr in der Lage ein ausreichendes Herzzeitvolumen und folglich auch 

kein ausreichendes Sauerstoffangebot aufrecht zu erhalten. Ursächlich kann eine systolische oder eine 

diastolische Funktionsstörung der Ventrikel sein. (Thiele et al., 2010) 

Verschiedenste Ursachen, allen voran myokardiale Ischämien, können zu einer akuten systolischen 

Dysfunktion mit verminderter Kontraktilität führen. Dadurch nimmt das Schlagvolumen und folglich 

auch das Herzzeitvolumen ab. Eine diastolische Störung hingegen führt zu einer verminderten Füllung 

in der Diastole und somit zu einer Abnahme des Schlagvolumens. Über einen Rückstau des Blutes führt 

dies zusätzlich zu einer Hypoxie (schlechtere Oxygenierung in der Lunge durch eine aufgrund des 

Rückstaus verlängerten Diffusionsstrecke), wodurch die Abnahme des Sauerstoffangebot weiter 

aggraviert wird. Das reduzierte Herzzeitvolumen versucht der Körper über eine Steigerung der 

Herzfrequenz und periphere Vasokonstriktion zu kompensieren. Es wird der periphere Widerstand 

erhöht, um auch bei erniedrigtem Herzzeitvolumen einen adäquaten Blutdruck zu generieren und eine 

Umverteilung des verbleibenden Blutstromes hin zu den lebenswichtigen Organen zu ermöglichen. 

Beide Kompensationsmechanismen erhöhen jedoch den myokardialen Sauerstoffbedarf. (Reynolds & 

Hochman, 2008) 

Um den (erhöhten) myokardialen Sauerstoffbedarf zu decken, wird eine ausreichende Dauer der 

Diastole benötigt. Die erhöhte Herzfrequenz bedingt aufgrund der Verkürzung der Diastole eine 

Verminderung der Koronarperfusion und kann in Kombination mit dem reduzierten Schlagvolumen 

aufgrund erhöhter Nachlast durch Vasokonstriktion zu einem Circulus Vitiosus führen. (Thiele, 2017; 

Zilberszac & Heinz, 2020) 
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Abbildung 5, Beim kardiogenen Schock ist das Herz selbst geschädigt und kann trotz erhöhter Herzfrequenz die durch 
Kontraktilitätsverlust bedingte Reduktion des Schlagvolumens nicht kompensieren. Das HZV fällt ab, zusätzlich kann durch 
eine Verminderung der Durchblutung des Herzmuskels ein Circulus Vitiosus entstehen. 

 

1.2.3. Der obstruktive Schock 

Eine Obstruktion des Herz-Kreislaufsystems kann sich durch unterschiedlichste Ursachen 

manifestieren (s. Abb. 6). Die Obstruktion führt zu Druckänderungen, welche sich wiederum über 

Flussänderungen auf das Herzzeitvolumen auswirken, beeinflussen also Vor- und Nachlast. Je nach 

dem kann man somit in Störungen mit fehlender Vorlast (bei gestörter diastolischer Füllung) und 

Nachlasterhöhungen (und hierfür nicht ausreichende systolische Funktion) unterscheiden. Aus dem 

jeweils reduzierten Schlagvolumen folgt ein reduziertes Herzzeitvolumen, was über einen reduzierten 

koronaren Blutfluss, v.a. in Kombination mit einer reflektorisch erhöhten Herzfrequenz, auch Einfluss 

auf die Kontraktilität haben kann (Pich & Heller, 2015). 



 
16 

 

 

Abbildung 6, Beim obstruktiven Schock führt eine Verlegung der Strombahn zu unzureichender Vorlast und somit zu einer 
gestörten diastolischen Füllungsfunktion oder zu einer zu hohen Nachlast und somit zu einer gestörten systolischen Funktion 
des jeweils rechten oder linken Ventrikels. 

 

Obstruktive Störungen, die zu einer unzureichenden Vorlast führen, sind unter anderem der 

Spannungspneumothorax, die Herzbeuteltamponade oder das Vena-Cava-Kompressionssyndrom. 

Diese Pathologien haben, wenn man die Auswirkungen auf die Hämodynamik betrachtet, eine sehr 

ähnliche Pathophysiologie. Als Modell für eine intrathorakale Obstruktion, wie beispielsweise einem 

Spannungspneumothorax, kann der Valsalva-Pressdruck-Versuch dienen. Durch eine starke 

intrathorakale Druckerhöhung (auf bis zu 110mmHg, (Baumann & Kurtz, 2010)). Übersteigt der 

intrathorakale Druck den Mean Systemic Filling Pressure, so dass der venöse Rückstrom aus dem 

Reservoir („Bathtube“-Modell, nach (Magder, 2016, 2017)) zum rechten Herzen sistiert. Die dadurch 
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sinkende Vorlast des Herzens resultiert in einer geringeren Auswurfleistung mit konsekutiv 

vermindertem Herzzeitvolumen. (Pich & Heller, 2015) Interessanterweise erhöht die intrathorakale 

Drucksteigerung durch „Auspressen“ der Lungengefäße initial die Vorlast des linken Herzens und somit 

das Schlagvolumen (Speckmann et al., 2019). 

Zu den Ursachen eines obstruktiven Schocks aufgrund Nachlasterhöhung zählen beispielsweise die 

Lungenarterienembolie, das Leriche-Syndrom oder die Aortendissektion. Die Lungenarterienembolie 

reduziert den zur Verfügung stehenden Gefäßquerschnitt und führt somit zu einer massiven Zunahme 

des Widerstands in der Lungenstrombahn, was eine Nachlasterhöhung für den hierfür äußerst 

vulnerablen rechten Ventrikel bedeutet. Bei - noch erhaltenem venösen Rückstrom - mit zunehmender 

Hypokinesie, dilatiert dieser sogar so weit, dass durch eine Verschiebung des Septums nach links die 

diastolische Füllung des linken Ventrikels beeinträchtigt ist, welche zusätzlich durch den reduzierten 

Auswurf des rechten Herzens erschwert wird. Durch die somit sinkende Vorlast des linken Ventrikels 

reduziert sich das Herzzeitvolumen, was zusammen mit der gesunkenen Sauerstoffsättigung zu einem 

deutlich sinkenden Sauerstoffangebot führt. Bei einer Aortendissektion und dem Leriche-Syndrom 

steigt der periphere Widerstand und somit die Nachlast des linken Ventrikels massiv an, so dass das 

linke Herz kein adäquates Schlagvolumen mehr gegen diesen Widerstand auswerfen kann. Die 

reflektorischen Kompensationsmechanismen führen in Kombination mit dem erhöhten peripheren 

Widerstand zu einem initial erhöhten Blutdruck, was jedoch bei einer Aortendissektion deren 

Progredienz fördert. Bei ausbleibender Kollateralisierung kommt es somit zu einer Reduktion des 

Schlagvolumens und des Herzzeitvolumens. (Pich & Heller, 2015) 

1.2.4. Der distributive Schock 

Beim distributiven Schock kommt es zu einer Abnahme des Gefäßtonus (s. Abb. 7). Dadurch nimmt der 

periphere Widerstand auch in Körperregionen ab, die nicht primär lebensnotwendig sind. Dadurch 

kommt es zu einer Umverteilung des Herzzeitvolumens, so dass lebenswichtige Organe nicht mehr 

ausreichend durchblutet werden. Ursächlich hierfür kann eine Rückenmarksverletzung, 

anaphylaktische Reaktion oder eine Sepsis sein (Cecconi et al., 2014). 
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Abbildung 7, Beim distributiven Schock kommt es durch Vasodilatation in den Kapazitätsgefäßen zu einem Abfall des MSFP 
mit Reduktion des venösen Rückstroms. Eine arterielle Vasodilatation führt zu einer Minderdurchblutung lebenswichtiger 
Organe. Begleitende Volumenverluste nach extravasal aggravieren die Situation oft. 

 

Beim spinalen Schock kommt es je nach Höhe der Verletzung zu einem Ausfall des sympathischen 

Einflusses auf den Gefäßtonus, so dass sich diese venösen Gefäße erweitern, der MSFP und somit auch 

der venöse Rückstrom abnimmt. Die konsekutive Abnahme des Schlagvolumens kann aufgrund 

fehlender sympathischer Innervation des Herzens nun nicht durch eine Steigerung der Herzfrequenz 

ausgeglichen werden. Der fehlende sympathische Einfluss auf die arteriellen Gefäße führt über eine 

Vasodilatation zu einer Abnahme des peripheren Widerstandes. Dies führt zu einer Abnahme des 

arteriellen Blutdruckes und zu einer Verteilungsstörung des Herzzeitvolumens, da durch die fehlende 

Vasokonstriktion das verbleibende Blutvolumen nicht mehr in ausreichendem Maße zu den 

lebenswichtigen Organen gelenkt werden kann. (Rand et al., 2016) 
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Bei einem distributiven Schock hervorgerufen durch eine anaphylaktische Reaktion oder ein septisches 

Geschehen, kommt es bezogen auf das kardiovaskuläre System aufgrund Mediatorenfreisetzung zu 

einer Permeabilitätsstörung im Gefäßsystem, sowie einer Vasodilatation. Die Permeabilitätsstörung 

führt zu einer Abnahme des absoluten Blutvolumen, die Vasodilatation der Kapazitätsgefäße zu einer 

zusätzlichen Abnahme des zirkulierenden Blutvolumens. Hierdurch sinkt der MSFP und somit der 

venöse Rückstrom, das Schlagvolumen nimmt ab (Henderson et al., 2010). Die Vasodilatation im 

arteriellen Gefäßsystem führt zu einer Nachlastsenkung, ebenfalls kommt es zu einer Umverteilung 

des Herzzeitvolumens weg von den lebensnotwendigen Organen (Magder, 2014). Der Körper versucht 

dies durch eine Steigerung der Herzfrequenz auszugleichen. (Kunzel et al., 2020; Link & Böhm, 2020) 

Beim septischen Schock kann der Körper das Herzzeitvolumen anfangs in der Regel stark erhöhen 

(„hyperdyname Phase“). Durch Kompensationsmechanismen wird versucht, den (relativen) 

Volumenmangel, sowie die durch Erhöhung des Stoffwechsels aufgrund der Entzündungsreaktion 

hervorgerufene Gewebshypoxie auszugleichen (Link & Böhm, 2020). Im Verlauf kommt es jedoch 

durch Schädigung des Herzmuskels und zunehmendem Volumenmangel zu einer Abnahme des 

Herzzeitvolumens.  

 

1.3. Das Monitoring von Herzzeitvolumen und Blutdruck 

 

Der Blutkreislauf des Menschen stellt die Versorgung des Körpers mit lebenswichtigen Substraten 

sicher. Das wichtigste unter diesen ist Sauerstoff. Das Sauerstoffangebot (𝐷𝑂 ) wird zum weit 

überwiegenden Teil determiniert durch das Produkt aus Sauerstoffsättigung, dem Hämoglobingehalt 

des Blutes und dem Herzzeitvolumen. (Dell’Anna et al., 2019)(Siehe 1.1.1.) 

Sauerstoffsättigung und der Hämoglobingehalt können zu einem bestimmten Zeitpunkt in der 

arteriellen Blutgasanalyse bestimmt werden (Ney & Reuter, 2018). Regelhaft wird die periphere 

Sauerstoffsättigung kontinuierliche im Rahmen des Basismonitorings erfasst (ASA, 2015; DGAI und 

BDA, 2013). Mittlerweile lässt sich auch der Hämoglobingehalt des Blutes kontinuierlich und 

noninvasiv mittels Pulsoxymetrie erfassen (Suehiro, Joosten et al., 2015).  

Das Herzzeitvolumen wird im Rahmen des Basismonitorings über seine Surrogatparameter Blutdruck 

und Herzfrequenz abgeschätzt oder als Momentaufnahme mittels transthorakaler Echokardiographie 

bestimmt. Desto morbider Patienten sind, desto mehr sind die unterschiedlichen Messgrößen einer - 

mitunter starken, sich innerhalb von Sekunden bis Minuten ändernden - Dynamik unterworfen. 

(Vincent et al., 2015) 
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Die einzigen im Basismonitoring, bestehend aus intervallweise gemessenem non-invasiven Blutdruck, 

3-Kanal-Elektrokardiographie und peripherer arterieller Sauerstoffsättigung, kontinuierlich erfassten 

Größen sind Herzfrequenz, gemessen über die EKG-Ableitungen, sowie die periphere 

Sauerstoffsättigung und die Pulsfrequenz (DGAI und BDA, 2013). 

Dieses Basismonitoring wird im klinischen Alltag bei Notwendigkeit in der Regel als Erstes durch eine 

blutige Blutdruckmessung ergänzt, welche eine kontinuierliche Blutdruckbeobachtung als Surrogat für 

eine adäquate Kreislauffunktion erlaubt. Sie ermöglicht regelmäßige Blutgasanalysen zur Bestimmung 

des Hämoglobingehaltes, der Oxygenierung und des Lactatwertes zur Abschätzung eines 

Sauerstoffschuld auf zellulärer Ebene (Ney & Reuter, 2018). Die arterielle Blutdruckmessung ist 

aufgrund des ihrer semi-Invasivität geschuldeten Komplikationspotentials zumeist Funktionsbereichen 

wie Anästhesie, Notaufnahmen oder Stationen, welche mindestens Intermediate-Care Standard 

erfüllen, vorbehalten. Dies führte zur Entwicklung non-invasiver, kontinuierlicher 

Blutdruckmessverfahren wie Applanationstonometrie und Fingerplethysmographie, welche jedoch im 

Gegensatz zur blutigen Messung keine Möglichkeit der Entnahme einer Blutgasanalyseprobe 

ermöglichen (Ameloot et al., 2015; Teboul et al., 2016).  

Ein Monitoringverfahren sollte idealerweise nicht nur zur Überwachung dienen, sondern auch 

Therapieentscheidungen, z.B. in Bezug auf eine mögliche Volumentherapie, erleichtern (Takala, 2019). 

Teilweise können sie dadurch helfen, Vasopressoren einzusparen (Goepfert et al., 2007) oder kann 

insbesondere bei Patienten im septischen Schock für das Outcome relevant sein (Rivers et al., 2001).  

Die früher propagierte Messung des zentralen Venendruckes nach Anlage eines zentralen 

Venenkatheters zur Steuerung der Volumentherapie wird mittlerweile abgelehnt (Cecconi et al., 2014), 

liefert jedoch im Verlauf durchaus Informationen über den Volumenstatus (Habicher et al., 2018) und 

kann so als „Stopp-Signal“ einer Volumentherapie dienen (Heringlake et al., 2018). Darüber hinaus 

erlaubt die Kurvenbetrachtung, bei exakter Messung, Rückschlüsse auf eventuelle Pathologien, z.B. 

eine Trikusspidalklappeninsuffizienz (Ney & Reuter, 2018; Vincent et al., 2015). 

Eine Messung der zentralvenösen Sauerstoffsättigung mittels kontinuierlicher Oxymetrie dient dazu, 

die Sauerstoffausschöpfung als Surrogat für die Kreislauffunktion zu verwenden (Herner et al., 2018). 

Bei Patienten, bei denen eine extreme Dynamik der Kreislaufsituation mit Interventionsnotwendigkeit 

antizipiert wird, sollte das Herzzeitvolumen direkt gemessen werden. Klinische Standardverfahren, 

welche gut validiert sind, sind die transösophageale Echokardiographie, die Thermodilutionsmessung 

mittels Pulmonalarterienkatheter, sowie die transkardiopulmonale Thermodilution (s. Abb. 8) mit dem 

PiCCO bzw. VolumeView-System. (Cecconi et al., 2014; Vincent et al., 2015) Bis zur Studie von Connors 



 
21 

 

galt die transpulmonale Thermodilution mittels Pulmonalarterienkatheter als Goldstandard (Connors, 

1996), sollte aber heutzutage nur noch bei wenigen, ausgewählten Patienten zur Anwendung kommen 

(Cecconi et al., 2014; Vincent et al., 2015). 

 

Abbildung 8, HZV Bestimmung mit der Transkardiopulmonalen Thermodilution, nach (Teboul et al. 2016) 
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2. Fragestellung 

 

Ideal wäre ein für eine optimale Patientenversorgung ein Monitoringverfahren, welches möglichst 

wenig invasiv, jedoch gleichzeitig möglichst alle Messgrößen der genannten Verfahren abbildet; wenn 

möglich, kontinuierlich. 

Im ersten Teil der Arbeit wurden verschiedene, unterschiedlich invasive Verfahren, welche die 

Messgröße „Herzzeitvolumen“ als Ziel haben, mit dem invasiven Goldstandard der 

transkardiopulmonalen Thermodilution verglichen. 

Non-invasive Vertreter waren zum einen ein aus biometrischen Daten des jeweiligen Patienten, seiner 

Oberflächentemperaturen, sowie weiterer Daten aus dem Basismonitoring, generierter Schätzer des 

Herzzeitvolumens, ermittelt mittels linearer Regression.  

Als weiteres non-invasives Verfahren wurde das kommerziell erhältliche Clearsight-System (Edwards 

Lifesciences, Irvine, Kalifornien, USA) untersucht, welches nach dem Prinzip der 

Fingerplethysmographie arbeitet und an die Monitoringplattform „EV1000“ (Edwards Lifesciences, 

Irvine, Kalifornien, USA) angeschlossen wird. 

Ebenfalls lässt sich an diese Plattform das semi-invasive Pulskonturanalyseverfahren „Flotrac“ 

(Edwards Lifesciences, Irvine, Kalifornien, USA) anschließen, welches laut dem Hersteller leicht in den 

Klinikalltag integrierbare Wechsel des Monitoringsystems ermöglichen soll, zum Beispiel beim Wechsel 

eines Patienten von Intermediate Care Station auf Normalstation. 

Die letzten beiden Verfahren, welche betrachtet wurden, waren beide auf dem Pulsioflex Monitor 

(Pulsion Medical Systems SE, Feldkirchen, Deutschland) verortet. Zum einen die Pulskonturanalyse, 

welche durch das zweite Verfahren, die semi-kontinuierliche transkardiopulmonale Thermodilution 

kalibriert wird, jedoch analog zum Flotrac-System auch ohne diese als semi-invasives Verfahren 

„ProAQT“ (Pulsion Medical Systems SE, Feldkirchen, Deutschland) erhältlich ist, zum anderen die 

transkardiopulmonale Thermodilution, welche in dieser Arbeit den Goldstandard darstellt. 

Im zweiten Teil der Arbeit wurde der durch das Clearsight-System non-invasiv, jedoch trotzdem 

kontinuierlich aufgezeichnete mittlere arterielle Blutdruck, mit dem blutig gemessenen mittleren 

arteriellen Druck verglichen. 

Im dritten Teil der Arbeit wurde der Cardiac Power Index, einer der für das Outcome der Patienten 

relevantesten hämodynamischen Parameter (Fincke et al., 2004; Mendoza et al., 2007) untersucht. 

Das PiCCO-System berechnet den Wert aus den gemessenen Werten von Herzzeitvolumen und 
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Blutdruck; Flotrac und Clearsight bieten diese Werte nicht an. Daher wurden diese Parameter für beide 

Systeme berechnet und mit dem Goldstandardparameter CPI_TD, berechnet aus dem durch 

Thermodilution bestimmten Herzzeitvolumen und dem arteriell gemessenen Blutdruck des PiCCO-

Systems, verglichen. 
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3. Material und Methoden 

 

3.1. Studienart 

 

Es handelt sich um eine monozentrische, prospektive klinisch experimentelle Studie zur Evaluation 

verschiedener, unterschiedlich invasiver (non-invasiv bis semi-invasiv) Verfahren zur Bestimmung des 

Herzindex (s. Tab.1). Sie wurden bezüglich ihrer eventuellen Fähigkeit, den Goldstandard der 

transkardiopulmonalen Thermodilution zu ersetzen, untersucht. Unter den getesteten Verfahren war 

ein selbst, durch multiple lineare Regression aus biometrischen Daten, Oberflächentemperaturen und 

Monitordaten des Basismonitorings, erstellter Schätzer des Herzindex. 

Untersuchtes System zur Messung des Herzindex Invasivität 

Selbst entwickelter Schätzer („CI_Bio_Temp_PP_HRh“) Non-invasiv 

 Clearsight-System („CI_CS“) 

Flotrac-System („CI_FT“) Semi-invasiv (arterielle Kanülierung 

notwendig) 
Pulskonturanalyse des PiCCO-Monitors (kalibriert durch 

transkardiopulmonale Thermodilution; „CI_PC“) 

Transkardiopulmonale Thermodilution (Goldstandard; 

„CI_TD“) 

Semi-invasiv (arterielle und sowie 

zentral-venöse Kanülierung notwendig) 

Tabelle 1, Invasivität der verschiedenen untersuchten Systeme zur Messung des Herzindex 

 

Außerdem wurde der vom Clearsight-System gemessene mittlere arterielle Blutdruck mit dem nach 

arterieller Kanülierung gemessenen mittleren arteriellen Blutdruckes verglichen. 

Zuletzt wurde aus dem mittels Clearsight- und Flotrac-Systemen gemessenen Herzindex (CI_CS bzw. 

CI_FT) und dem durch das Clearsight-System beziehungsweise blutig gemessenen mittleren arteriellen 

Druck (MAP_CS bzw. MAP_Monitor) der jeweilige Cardiac Power Index (CPI_CS bzw. CPI_FT) berechnet 

und jeweils auf Fähigkeit den Goldstandard (Berechnet aus CI_TD und MAP-Monitor) zu ersetzen hin 

untersucht. 
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3.2. Einschlußkriterien 

 Alter: 18 - 99 Jahre 

 bereits bestehendes erweitertes, invasives hämodynamisches Monitoring mit dem PiCCO-

System 

 gültige Einwilligung 

 

3.3. Ausschlusskriterien 

 Nierenersatzverfahren während des 24-stündigen Messzeitraumes (für den Vergleich der 

Messsysteme des Herzindex) 

 Externe Wärme- oder Kältetherapie (z.B. Warmtouch oder Twinwarm) (für den Vergleich der 

Messsysteme des Herzindex) 

 

3.4. Ethikvotum 

Die Ethikkommission der Fakultät für Medizin der Technischen Universität München genehmigte die 

vorliegende Studie in der Sitzung vom 20.09.2011 unter der Projektnummer 5101/11. 

Die Patienten wurden ausschließlich anonymisiert zur statistischen Auswertung gespeichert. 

3.5. Studienablauf 

 

Um Messungen des Flotrac-Systems und des PiCCO-Systems gleichzeitig zu ermöglichen, wurde an das 

arterielle Drucksystem (PiCCO-Katheter PV2015C20) mittels Dreiwegehahn ein weiterer 

Druckabnehmer (Flotrac-Sensor MHD8R5) angeschlossen (s. Abb. 9). Beide Druckabnehmer wurden 

auf Höhe des rechten Atriums angebracht (5 cm unterhalb des Sternalwinkels (Magder, 2014)); hierbei 

wurde insbesondere auf die gleiche Höhe geachtet. Anschließend erfolgte für beide Systeme der 

Nullabgleich. 
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Abbildung 9, Einbau des zusätzlichen Dreiwegehahns zwischen arterieller Kanüle und arteriellen Druckabnehmer 

 

Außerdem wurde beim Patienten nach Herstelleranweisung der Umfang des Index am Mittelphalanx 

bestimmt und eine passende Fingerdruckmanschette (Edwards Lifesciences, Irvine, Kalifornien, USA) 

angelegt. Der HRS-Sensor (Edwards Lifesciences, Irvine, Kalifornien, USA) des Clearsight-Systems 

wurde konfiguriert und anschließend ebenfalls auf Höhe des rechten Atriums befestigt. 

Anschließend wurden über die folgenden 24 Stunden nach einem festen Schema acht parallele 

Datenerhebungen vorgenommen. Die Messintervalle konnten zum weit überwiegenden Teil 

eingehalten werden, lediglich einmal musste eine Messung aufgrund einer medizinischen Maßnahme 

(neue ZVK-Anlage und folgende Röntgenkontrolle) um zwei Stunden nach hinten verschoben werden. 

Zuerst wurden an den festgelegten Messpunkten an Stirn, mittlerem und distalem Unterarm, 

Endphalanx Index sowie Zehenspitze D1 die Oberflächentemperaturen mittels Infrarot-Thermometer 

(Modell 01500A3, Tecnimed, Varese, Italia) bestimmt. Die Messung der Körperkerntemperatur 

erfolgte durch Ablesen des Wertes am PiCCO-Monitor (Messort: Arterie). 

Anschließend erfolgte die Bestimmung des ZVD, sowie dessen Eingabe in den PiCCO-Monitor, die 

EV1000-Messplattform des Flotrac-Systems und die EV1000-Messplattform des Clearsight-Systems. 
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Daraufhin wurden die Datenerhebungen an den vier Messsystemen (PiCCO-Thermodilution, PiCCO-

Pulskonturanalyse, Flotrac-System, Clearsight-System; s. Abb. 10) durchgeführt. Hierbei wurde der 

Herzindex der PiCCO-Pulskonturanalyse unmittelbar vor Kalibrierung mit den neuen 

Thermodilutionsmesswerten abgelesen und notiert. Zwischen erster und zweiter beziehungsweise 

zwischen siebter und achter Messung erfolgte parallel eine arterielle sowie eine zentralvenöse 

Blutgasanalyse (Point-of-Care Diagnostik direkt auf Station, Rapidpoint 400, Siemens Healthcare, 

Erlangen, Deutschland), welche auch eine Lactat-Messung beinhaltete. 

Zwischen siebter und achter Messung erfolgte zusätzlich eine körperliche Untersuchung. Hierbei 

wurde insbesondere auf Untersuchungszeichen geachtet, welche helfen den hämodynamischen Status 

des Patienten einzuschätzen (Ödemstatus, Capillary-Refill-Time, Hautkolorit und -turgor). Außerdem 

wurden nach der körperlichen Untersuchung noch vier, im klinischen Alltag gebräuchliche 

intensivmedizinische Scores erhoben, um die Patienten hinsichtlich ihrer Morbidität besser zu 

charakterisieren (APACHE II, SAPS II, SOFA, TISS-28) 

 

Abbildung 10, Versuchsaufbau auf der Intensivstation 

 

Die Messung zu jedem der acht Messzeitpunkte lief nach einem festgelegten Schema ab: 

1) Flachlagerung des Patienten auf den Rücken, sofern medizinisch vertretbar (nicht Vorhandensein 

von erhöhtem intrakraniellem Druck, stark gestörter Atemmechanik durch Aszites oder Adipositas bei 

ARDS, kardiogener Schock, Bauchlagerung). Falls nicht möglich, wurden die Patienten in die minimalst 

mögliche Oberkörperhochlagerung beziehungsweise die maximal mögliche Flachlagerung verbracht. 
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2) Messung der Temperaturen am arteriellen Katheter, sowie an festgelegten Messpunkten. Am 

arteriellen Katheter mit kontinuierlicher Messung der Körperkerntemperatur wurde der aktuelle 

Messwert abgelesen. An den festgelegten Messpunkten wurde die Oberflächentemperatur mittels 

Non-Contact-Infrarot -Fieberthermometer bestimmt. Dies erfolgte für die Oberflächentemperaturen 

dreimal in Folge, notiert wurde der Mittelwert.  

3) Anschließend erfolgte das Ablesen des Herzindexwertes der Pulskonturanalyse des PiCCO-Systems 

(CI_PC). 

4) Durchführung des Nullabgleichs für das PiCCO-System und den Patientenmonitor (GE Healthcare, 

Chalfont St Giles, Großbritannien) durch Öffnen des Druckabnehmers zur Atmosphäre hin nach 

Anzeige einer stabilen Nulllinie (Monitoranzeige (0/0/0)). 

5) Anschließend erfolgte die Messung des ZVD durch Öffnen des Dreiwegehahnes hin zum ZVK des 

Patienten und somit Herstellung einer Verbindung von Druckabnehmer und distalem Schenkel des 

ZVK. Abgelesen wurde der ZVD, nachdem eine eindeutige, glaubhafte ZVD Kurve erkennbar war. 

6) Eingabe des ZVD-Wertes am PiCCO-Monitor, der EV-1000-Messplattform des Flotrac- und 

Clearsight-Systems. 

7) Thermodilution des PiCCO-Systems. Starten der Messung und Applikation von 15 ml gekühlter 

Kochsalzlösung. Hierbei wurde insbesondere auf eine zügige, jedoch zugleich konstante 

Injektionsgeschwindigkeit geachtet. Dies wurde gemäß den Angaben des PiCCO-Monitors dreimal in 

Folge durchgeführt. Unplausible Kurven oder vom Monitor als ungültig markierte Messungen wurden 

verworfen und bei Bedarf wiederholt, falls notwendig mit 20 ml Injektionsvolumen (zuvor Erhöhung 

des Injektatvolumens im Monitor). Aus den Thermodilutionsmessungen bildet der PiCCO-Monitor 

Mittelwerte, und nutzt diese für die Berechnung der hämodynamischen Parameter. 

8) Dokumentation der Monitorwerte (Herzfrequenz, Herzrhythmus, Blutdrücke), Clearsightwerte 

(mittlerem arteriellem Blutdruck, Schlagvolumenvarianz, Pulsdruckvariation und Herzindex), Flotrac-

Messwerte (Schlagvolumenvarianz, Pulsdruckvariation und Herzindex) sowie PiCCO-Messwerte (u.a. 

Herzindex, SVV, PPV, u.v.a.). 

9) Dokumentation des aktuellen Beatmungsmodus. 

10) Rücklagerung des Patienten. 

11) Zwischen Messzeitpunkt 1) und 2) sowie 7) und 8) erfolgte die Abnahme sowohl einer arteriellen 

als auch einer zentralvenösen Blutgasprobe. 
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12) Zwischen Messzeitpunkt 7) und 8) wurden folgende Parameter erhoben: Capillary Refill Time, 

Ödemstatus, Hautkolorit und -turgor, außerdem wurden die Scores APACHE II, SOFA, SAPS II und TISS-

28 berechnet 

 

3.6. Verwendete Monitoringsysteme 

 

3.6.1. Die transkardiopulmonale Thermodilution 

Lange Zeit war der Pulmonalarterienkatheter das am meisten verwendete Device, um den 

hämodynamischen Status eines Intensivpatienten zu erfassen. Aufgrund seiner hohen Invasivität 

wurde er jedoch immer mehr in Frage gestellt (Connors et al., 1983; Connors et al., 1985; Gnaegi et al., 

1997; Iberti et al., 1990; Jardin & Bourdarias, 1995). 

Als Alternative zum Pulmonalarterienkatheter wurde von Pfeiffer die transkardiopulmonale 

Doppelindikatordilutionsmethode unter Verwendung von kalter Indocyaninogrün (ICG-) Lösung 

entwickelt (Pfeiffer et al., 1990). 

Hierbei erfüllt die gekühlte Indocyaningrünlösung die Aufgabe von zwei Indikatorsubstanzen: Während 

das Indocyaninogrün das Gefäßbett nicht verlassen kann, kommt es im Gegensatz dazu, vor allem in 

Bereichen des Gefäßsystems mit langsamer Blutflussgeschwindigkeit, zum Temperaturausgleich, 

wodurch sich der Indikator „Kälte“ im Bereich des pulmonalen Gefäßsystems auch nach extravasal 

verteilen kann.  

Das Herzzeitvolumen wurde über transkardiopulmonale Thermodilution bestimmt. Nach Durchgang 

des gekühlten Indikators des definierten Volumens 𝑉  wurde nach dessen Durchgang durch 

das rechte Herz, den Pulmonalkreislauf und das linke Herz der Temperaturabfall in der peripheren 

Arterie detektiert. Je nach Größe des Herzzeitvolumens ergibt sich ein unterschiedlich schneller 

Durchgang des Indikators, wodurch es zu einem abrupten, kurzzeitigen Abfall der Temperatur am 

Sensor (= hohes Herzzeitvolumen) oder einer langgezogenen Thermodilutionskurve (= niedriges 

Herzzeitvolumen) kommt. Die Temperaturkurve wird an der x-Achse gespiegelt, so dass der 

Temperaturabfall am Sensor einem Anstieg auf der Thermodilutionskurve entspricht. Berechnet 

wurde das Herzzeitvolumen dann über den Algorithmus von Stewart (Stewart, 1897) und Hamilton 

(Hamilton et al., 1932), nach dem sich das Herzzeitvolumen aus dem Quotienten des Volumens des 

gekühlten Injektats 𝑉  multipliziert mit der Temperaturdifferenz von Indikator und Blut, sowie 

einer Konstante, und dem Intergral der Thermodilutionskurve berechnet (Malbrain, 2019): 
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𝐻𝑍𝑉 =
( )∗ ∗

∫ ∆ ∗
 [3] 

Mit: 

 𝑇   = Bluttemperatur 

 𝑇   = Temperatur des Indikators 

 𝑉  = Volumen des Indikators 

 𝐾 = Korrekturfaktor für das spezifische Gewicht und die spezifische 

Wärmespeicherkapazität von Blut und Injektat 

 ∫ ∆𝑇 ∗ 𝑑𝑡 = Integral der aufgezeichneten Temperaturkurve („Area under the curve“) 

Für beide Indikatoren (Kälte und ICG-Lösung) werden jeweils zwei Werte bestimmt: 

Die mittlere Durchgangszeit (MTt, „Mean Transit Time“) vom Zeitpunkt der Injektion bis zum 

Auftauchen des jeweiligen Indikatorbruchteils am Messort in der Arterie sowie die exponentielle 

Abfallzeit (DSt, „Downslopetime“; s. Abb. 11). 

 

Abbildung 11, Die Bestimmung von Mean Transit time (MTt) und Downslopetime (DSt) aus der Indikatordilutionskurve, nach 
(Goedje et al. 2000) 
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Mit diesen beiden Werten lassen sich jeweils spezifische Volumina ableiten (s. Abb. 12). 

 

 

Abbildung 12, Primäre, aus MTt und DSt abgeleitete Volumina 

 

3.6.1.1. Mean Transit Time 

Mit dem zuvor nach dem Stewart-Hamilton-Algorithmus berechneten Herzzeitvolumen kann man in 

Kombination mit der MTt auf das von dem Kältebolus durchströmte Volumen schließen. Es lassen sich 

somit zwei unterschiedliche intrathorakale Volumina unterscheiden:  

Das intrathorakale Blutvolumen (ITBV) wird mit Hilfe der Mean Transit Time für Indocyaninogrün 

bestimmt: 

𝐼𝑇𝐵𝑉 = 𝑀𝑇𝑡 ∗ 𝐻𝑍𝑉  [4] 

und das intrathorakale Thermovolumen: 

𝐼𝑇𝑇𝑉 = 𝑀𝑇𝑡 ä ∗ 𝐻𝑍𝑉 [5] 

In das intrathorakale Thermovolumen (ITTV) ist zusätzlich zum intrathorakalem Blutvolumen noch die 

Flüssigkeitsmenge außerhalb des Gefäßsystems im Bereich der Lungenkapillaren inkludiert. Von 

diesem kann der Kältebolus Energie aufnehmen, wohingegen der Indikator ICG sich nicht dahin 

ausbreiten kann, da er im Gegensatz zur Kälte ans Gefäßbett gebunden ist. Diese Flüssigkeitsmenge 

außerhalb des pulmonalen Gefäßbettes wird extravaskuläre Lungenwasser Volumen (ELWV) genannt. 

Für dieses gilt folglich: 

𝐸𝑉𝐿𝑊 = 𝐼𝑇𝑇𝑉 − 𝐼𝑇𝐵𝑉 [6] 
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3.6.1.2. Downslopetime 

Der zweite gemessene Wert je Indikator ist die Downslopetime (DSt). Hierbei wird davon ausgegangen, 

dass sich der Indikatorbolus in einer durchströmten, flüssigkeitsgefüllten Kammer ideal verteilt. Die 

zeitliche Dauer des exponentiellen Konzentrationsabfalls ist abhängig vom Quotienten aus 

Kammervolumen (hier: Intrathorakales Verteilungsvolumen) und Durchfluss (hier: Herzzeitvolumen). 

Hat man mehrere, nacheinander in Reihe durchströmte Kammern, so ist der Konzentrationsabfall nach 

Durchströmung aller Kammern nahezu identisch mit dem Konzentrationsabfall nach Durchströmung 

der größten Kammer (Newman et al., 1951): 

𝐷𝑆𝑡 =
öß   [7] 

Im von den beiden Indikatoren durchströmten System, das als mehrere Mischkammern in Reihe 

betrachtet werden kann, ist die größte Mischkammer die Lunge. Für den Indikator Indocyaninogrün ist 

das korrespondierende Verteilungsvolumen das das pulmonale Blutvolumen (PBV), für das folglich gilt: 

𝑃𝐵𝑉 = 𝐷𝑆𝑡 ∗ 𝐻𝑍𝑉 [8] 

Für den Indikator Kälte ist das korrespondierende Verteilungsvolumen der Mischkammer „Lunge“ 

folglich das pulmonale Thermovolumen (PTV), für das gilt: 

𝑃𝑇𝑉 = 𝐷𝑆𝑡 ä ∗ 𝐻𝑍𝑉  [9] 

Ebenfalls gilt, analog zu Gleichung [6], für die Berechnung des durch den Indikator „Kälte“ miterfassten 

Verteilungsvolumens außerhalb des Gefäßbettes: 

𝐸𝑉𝐿𝑊 = 𝑃𝑇𝑉 − 𝑃𝐵𝑉  [10] 

Subtrahiert man nun vom intrathorakalen Blutvolumen (ITBV) das pulmonale Blutvolumen (PBV), 

beziehungsweise vom ITTV das PTV, so erhält man das Volumen der verbleibenden (deutlich kleineren) 

Kammern in der Phase der Durchmischung. Dies sind linker und rechter Vorhof, sowie die beiden 

Ventrikel: Zusammen ergeben diese das globale enddiastolische Volumen (GEDV), für das gilt: 

𝐼𝑇𝐵𝑉 − 𝑃𝐵𝑉 = 𝐼𝑇𝑇𝑉 − 𝑃𝑇𝑉 = 𝐺𝐸𝐷𝑉 = 𝐿𝐴∗ + 𝑅𝐴∗ + 𝐿𝑉∗ + 𝑅𝑉∗ [11] 

(* jeweils end-diastolisch) 

Dieses System der transkardiopulmonalen Doppelindikatordilution (s. Abb. 13) wurde kommerziell als 

„COLD-System“ von der Firma Pulsion Medical Systems vertrieben (Gödje et al., 2000). 
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Abbildung 13, Berechnung der unterschiedlichen Volumina mit Doppelindikator-Dilutionsmethode, nach (Goedje et al. 2000) 

 

Aufgrund der Komplexität und Kostspieligkeit des Systems wurde nach einfacheren und günstigeren 

Alternativen gesucht. 

Das Herzzeitvolumen lässt sich mit dem Indikator „Kälte“ bestimmen, ebenso das GEDV als Differenz 

von intrathorakalem Thermovolumen (ITTV) und pulmonalem Thermovolumen (PTV). Für die 

Bestimmung des ELWV wird jedoch die Differenz aus intrathorakalem Thermovolumen (ITTV) und 

intrathorakalem Blutvolumen (ITBV) bzw. die Differenz aus pulmonalem Thermovolumen (PTV) und 

pulmonalem Blutvolumen (PBV) benötigt. Für die Bestimmung des intrathorakalen Blutvolumens 

(ITBV) bzw. des pulmonalem Blutvolumens (PBV) war Indocyaninogrün notwendig. 

Es stellte sich heraus, dass zwischen ITBV und GEDV bei Tieren (Neumann, 1999) und bei Menschen 

(Sakka et al., 2000) folgender Zusammenhang besteht: 

𝐺𝐸𝐷𝑉 ∗ 1,25 ≈ 𝐼𝑇𝐵𝑉 [12] 
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Da somit eine näherungsweise Bestimmung des intrathorakalen Blutvolumens möglich ist, kann das 

ELWV auch mit ausschließlicher Verwendung des Indikators „Kälte“ abgeschätzt werden: 

𝐸𝐿𝑊𝑉 = 𝐼𝑇𝑇𝑉 − 𝐼𝑇𝐵𝑉 = 𝐼𝑇𝑇𝑉 − (𝐺𝐸𝐷𝑉 ∗ 1,25) [13] 

Durch Verwendung nunmehr des Indikators „Kälte“ konnte die Komplexität des Systems deutlich 

reduziert werden. Auf den vor allem für die Kosten verantwortlichen Farbstoffindikator 

Indocyaninogrün wurde beim Nachfolger des COLD-Systems, dem PiCCO-System, verzichtet. 

Hauptbestandteil des PiCCO-Systems ist somit die transkardiopulmonale Thermodilution. Hierfür wird 

lediglich ein zentraler Venenkatheter mit Injektattemperatur-Sensorgehäuse sowie ein arterieller 

Thermodilutionskatheter mit Druckabnehmer benötigt. 

Ein nach demselben Prinzip funktionierendes Gerät wird von der Firma Edwards Lifesciences als 

„VolumeView-System“ (Edwards Lifesciences, Irvine, Kalifornien, USA), vertrieben. Es unterscheidet 

sich lediglich bei der Berechnung des GEDV, welches beim VolumeView-System mit folgender Formel 

berechnet wird: 

𝐺𝐸𝐷𝑉 = 𝐻𝑍𝑉 ∗ 𝑀𝑇𝑡 ∗ 𝑓  [14] 

S1 stellt hier die maximale Steigung der Thermodilutionskurve, S2 das maximale Gefälle (=minimale 

Steigung) der Thermodilutionskurve dar (Hintzenstern, 2013; Kiefer et al., 2012). 

Beide Systeme kombinieren die transkardiopulmonale Thermodilution mit einem 

Pulskonturanalyseverfahren. Hierbei wird das Pulskonturanalyseverfahren, welches im folgendem 

beschrieben wird, durch die transkardiopulmonale Thermodilution kalibriert (Hintzenstern, 2013). 

3.6.2. Die Pulskonturanalyse 

Bei der Pulskonturanalyse wird aus der Form und der Größe, der über einen arteriellen Katheter 

abgeleiteten Blutdruckkurve das Herzzeitvolumen bestimmt. 

Die Aorta sowie die großen abgängigen Arterien wirken aufgrund ihrer Elastizität als „Windkessel“ und 

speichern einen Teil des in der Ventrikelsystole ausgeworfenen Schlagvolumens, welcher dann in der 

Ventrikeldiastole durch die elastischen Rückstellkräfte in die Peripherie abgegeben wird (Frank, 1899, 

1990).  

Bereits 1930 postulierte Otto Frank die Möglichkeit, aus der Pulskurvenform auf das Schlagvolumen 

und somit das Herzzeitvolumen schließen zu können (Frank, 1930). 

Es wurde postuliert, dass bei Betrachtung der gesamten Austreibungsphase des linken Ventrikels das 

Schlagvolumen nach der Gleichung  
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𝑆𝑉 =  [15] 

mit: 

 SV  = Schlagvolumen 

 𝐴   = Fläche unter dem systolischen Teil der arteriellen Blutdruckkurve 

 𝑍   = aortale Impedanz 

berechnet werden kann (s. Abb. 14). (Wesseling et al., 1974) 

 

Abbildung 14, Fläche unter dem systolischen Anteil der Druckkurve 

 

𝐴  ergibt sich aus dem Zeitintegral der aortalen Druckkurve oberhalb des diastolischen Blutdruckes 

von Beginn bis Ende der Austreibungsphase: 

𝐴 = ∫ 𝑅𝑅 (𝑡) − 𝑅𝑅 𝑑𝑡
Ö

 [16] 

Mit: 

 𝐴    = Fläche unter dem systolischen Teil der arteriellen Blutdruckkurve 

 Ö𝑓𝑓𝑛𝑢𝑛𝑔   = Zeitpunkt des Beginns des Anstiegs der Druckkurve über den diastolischen  

arteriellen Blutdruck und Öffnungszeitpunkt der Aortenklappe (AO) 

 𝑆𝑐ℎ𝑙𝑢𝑠𝑠   = Zeitpunkt des Schlusses der Aortenklappe  

 𝑅𝑅 (𝑡)  = systolischer arterieller Blutdruck in Abhängigkeit von der Zeit 

 𝑅𝑅   = diastolischer arterieller Blutdruck 
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Hieraus folgt nach Einsetzen von [16] in [15]: 

𝑆𝑉 =
∫ ( )

Ö  [17] 

Und nach Einsetzen in Gleichung [2]: 

𝐻𝑍𝑉 = 𝐻𝐹 ∗ 𝑆𝑉 = 𝐻𝐹 ∗
∫ ( )

Ö  [18] 

In diesem Modell wurden jedoch weder druckabhängige Änderungen im Aortenquerschnitt, noch die 

von den peripheren Widerstandsgefäßen reflektierte Druckwellen berücksichtigt. Außerdem musste 

initial die Impedanz jedes Patienten mit Hilfe eines Referenzverfahrens und Umstellung der Gleichung 

[17] berechnet werden: 

𝑍 =
∫ ( )

Ö   [17a] 

In Kombination mit altersabhängigen Konstanten konnten Wesseling et al. unter Einbeziehung des 

mittleren arteriellen Perfusionsdruckes die druckabhängigen, nicht linearen Änderungen im 

Aortenquerschnitt ausgleichen und mit Einbeziehung der Herzfrequenz den Einfluss der aus der 

Peripherie reflektierten Druckwellen ausgleichen: 

𝑍 = 𝑎
[𝑏 + (𝑐 ∗ 𝑀𝐴𝑃) + (𝑑 ∗ 𝐻𝐹)  [19] 

Mit: 

 a, b, c und d = altersabhängige Korrekturfaktoren 

Durch die Korrekturfaktoren wurde auch die zwingende Verwendung der aortalen Pulskurve hinfällig 

und im Gegenzug die Verwendung einer peripheren Druckkurve möglich („Cz-Modell nach Wesseling“, 

(Wesseling et al., 1983)), jedoch war weiterhin eine initiale Kalibrierung mittels Referenzverfahren 

notwendig (Jansen et al., 1990). 

Anfänglich musste als Referenzmethode die transpulmonale Thermodilution mittels 

Pulmonalarterienkatheter verwendet werden, später, nach Einführung der transkardiopulmonalen 

Thermodilution, war dies nicht mehr notwendig (Gödje et al., 1998) und die Cz-Methode nach 

Wesseling wurde in den ersten Versionen des PiCCO-Monitors als Pulskonturanalyseverfahren 

verwendet (Reuter & Goetz, 2005). 

Dieser Algorithmus erwies sich jedoch insbesondere bei Änderungen im hämodynamischen Status 

eines Patienten als nicht ausreichend zuverlässig (Rödig et al., 1999; Tannenbaum et al., 1993; Unertl 
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& Kottler, 1997), da er auf der Annahme konstanter Eigenschaften (bei sich ändernden Drücken) der 

Aorta basierte. Um den dynamischen Eigenschaften der Aorta bei sich ändernden Druckverhältnissen 

gerecht zu werden, entwarf Wesseling ein „non-lineares drei Elementen Modell“ („modelflow model“, 

s. Abb. 15) zur Abschätzung des aortalen Blutflusses. Das Modell bildet den aortalen Blutfluss und 

somit das Herzzeitvolumen in Abhängigkeit von der druckabhängigen Impedanz und -Compliance der 

Aorta und des Gefäßwiderstandes genauer ab (Wesseling et al., 1993). 

 

Abbildung 15, Ersatzschaltskizze des Kreislaufmodells auf dem das "non-lineare drei Elementen Modell" ("modelflow model") 
von Wesseling aufbaut (nach (Wesseling et al. 1993)). Der Blutfluss teilt sich in zwei Komponenten auf: Ein Teilfluss überwindet 
den Gesamtwiderstand der Schaltung, der andere Teilfluss fließt für die Dauer der Systole in den Windkessel. Das in den 
Windkessel geflossene Volumen wird dort gespeichert und überwindet als diastolischer Blutstrom in der Diastole ebenfalls den 
peripheren Widerstand 

Hierbei steht: 

 𝑍   = charakteristische, nichtlineare, druckabhängige Impedanz der (proximalen) Aorta 

 𝐶   = nichtlineare, druckabhängige Compliance des „Windkessels“ der proximalen 

arteriellen Gefäße 

 𝑅   = Peripherer Widerstand 

 𝑃  (𝑡)  = der Druck in dem als Windkessel wirkenden Bereich der Aorta 

 𝑃 (𝑡)  = Verlauf des Druckes in den Arterien (arterielle Druckkurve) 

 𝑄 (𝑡)  = Blutfluss 

 𝑄  (𝑡) = Blutfluss über den peripheren Widerstand 

 𝑆𝑉𝑅 = 𝑍 + 𝑅 , Gesamtwiderstand, der vom Blutstrom aus dem linken Ventrikel in der 

Systole überwunden werden muss 
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Das innerhalb eines Herzschlages in die Aorta fließende Blut lässt sich folglich aufteilen in einen Teil, 

der den gesamten Widerstand des Systems aus aortaler Impedanz und peripherem Widerstand 

durchfließt; sowie einen Teil, dessen Volumen im Windkessel gespeichert wird und anschließend den 

peripheren Widerstand überwindet. 

Für den ersten Teil gilt die Beziehung: 

𝑄 (𝑡) =
( )  [20] 

Für den zweiten Teil gilt die Beziehung: 

𝑄 (𝑡) =
∗ ( ) [21] 

Addiert man beide Flüsse, erhält man den Gesamtfluss. Der Gesamtfluss in der Systole entspricht dem 

Schlagvolumen, weshalb es sich nach zeitlicher Integration über den Gesamtfluss wie folgt berechnet: 

𝑆𝑉 = ∫ 𝑄 (𝑡)𝑑𝑡 =
Ö ∫ (𝑄 + 𝑄 )𝑑𝑡

Ö
= ∫ (

( )
+

( )∗ ( )
)

Ö
𝑑𝑡 [22] 

Die Zeitpunkte „Ö𝑓𝑓𝑛𝑢𝑛𝑔 “ als Zeitpunkt der Öffnung der Aortenklappe und „𝑆𝑐ℎ𝑙𝑢𝑠𝑠 “ als 

Zeitpunkt des Schlusses der Aortenklappe und die Dauer der Systole als Differenz der beiden, werden 

anhand der Pulskurve bestimmt. Der Druck wird an der arteriellen Kanüle gemessen und so die 

Pulskurve abgeleitet. Die Impedanz (𝑍 ), der periphere Widerstand (𝑅 ) und die aortale Compliance 

(𝐶  (𝑃)) müssen bestimmt werden. 

Das Verhalten der Impedanz und der Compliance der Aorta in Abhängigkeit vom Blutdruck konnten 

aus dem „Arctan-Model“ des aortalen Querschnitts von Langwouters et al. und der Daten aus der 

Untersuchung von 45 Kadaveraorten (Langewouters et al., 1984), abgeleitet werden, welches in 

vorherigen Studien entwickelt wurde (Wesseling et al., 1993). 

Nach Langwouters et al. berechnet sich die Impedanz der Aorta (𝑍 ) wie folgt (Langewouters et al., 

1984): 

𝑍 =
∗ `

 [23] 

Mit: 

 𝑍  = charakteristische aortale Impedanz 
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 𝜌 = Dichte des Blutes 

 𝐴 = Querschnittsfläche der Aorta 

 C` = Compliance der Aorta pro Längeneinheit 

Die Compliance der gesamten Aorta und somit des gesamten Windkessels (𝐶 ) lässt sich somit durch 

Multiplikation mit der Länge der Aorta berechnen: 

𝐶 = 𝑙 ∗ 𝐶` [24] 

Mit: 

 𝐶  = Compliance der gesamten Aorta 

 𝑙 = Länge der Aorta 

 C` = Compliance der Aorta pro Längeneinheit 

Wesseling et al. setzten eine Gesamtlänge der Aorta von 80 cm voraus, wobei sie genaugenommen 

von der Biometrie abhängig wäre. (Wesseling et al., 1993). 

Der druckabhängige Querschnitt der Aorta berechnet sich wie folgt (Langewouters et al., 1984): 

𝐴(𝑃) = 𝐴 0,5 + 𝑎𝑟𝑐𝑡𝑎𝑛   [25] 

Mit: 

 A(P) = druckabhängige Querschnittsfläche der Aorta 

 𝐴  = maximale Querschnittsfläche der Aorta, basierend auf den Daten von Langwouters 

et al. (Langewouters et al., 1984) 

 𝛱 = Kreiszahl Pi 

 𝑃  = Druck am Wendepunkt der von Langwouters et al. beschriebenen Druck-

Flächenbeziehung, abhängig von Geschlecht und Alter des Patienten (Langewouters et al., 

1984) 

 𝑃  = Druck bei 3/4 der maximalen Querschnittsfläche, abzulesen auf der von 

Langwouters et al. beschriebenen Druck-Flächenbeziehung, abhängig von Alter und 

Geschlecht des Patienten (Langewouters et al., 1984) 

 𝑃 = Druck in der Aorta 

Die druckabhängige Compliance pro Längeneinheit C`(P) lässt sich nach folgender Formel berechnen 

(Langewouters et al., 1984): 
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𝐶`(𝑃) =
∗  [26] 

Mit: 

 C`(P) = druckabhängige Compliance pro Längeneinheit C`(P) 

 𝐴  = maximale Querschnittsfläche der Aorta, basierend auf den Daten von Langwouters 

et al. (Langewouters et al., 1984) 

 𝛱 = Kreiszahl Pi 

 𝑃  = Druck am Wendepunkt der von Langwouters et al. beschriebenen Druck-

Flächenbeziehung, abhängig von Geschlecht und Alter des Patienten (Langewouters et al., 

1984) 

 𝑃  = Druck bei 3/4 der maximalen Querschnittsfläche, abzulesen auf der von 

Langwouters et al. beschriebenen Druck-Flächenbeziehung, abhängig von Alter und 

Geschlecht des Patienten (Langewouters et al., 1984) 

 𝑃 = Druck in der Aorta 

Bei bekannten biometrischen Daten (Alter, Geschlecht) lässt sich somit aus den empirisch, an 45 

Kadaveraorten von Langwouters et al. (Langewouters et al., 1984) erhobenen Daten, näherungsweise 

der Querschnitt der Aorta abschätzen. Somit kann man die Compliance berechnen und über diese 

schließlich Impedanz. Der systemische Gefäßwiderstand wurde aus mittlerem arteriellem 

Perfusionsdruck und Fluss (des jeweiligen vorherigen Herzschlags) berechnet, so dass sich das Modell 

nach dem Einsetzen eines Startwertes für das Herzzeitvolumen (zur Berechnung eines 

„Startwiderstandes“) innerhalb von mehreren Herzschlägen einpendelt. (Wesseling et al., 1993) 

3.6.2.1. Die Pulskonturanalyse der Firma Pulsion 
Auf den Erkenntnissen von Wesseling et al. (Wesseling et al., 1993) aufbauend wurde der aktuelle, im 

PiCCO-System implementierte Pulskonturanalysealgorithmus entwickelt (Felbinger et al., 2002; 

Weinert, 2003). 

Die Abschätzung der Compliance der Aorta erfolgt hier jedoch, in den neueren Softwareversionen nicht 

mit Hilfe des „Arctan-Modells“ von Langwouters et al. (Langewouters et al., 1984),(vgl. 3.5.2), sondern 

mit Hilfe des Zeitintervalls, in dem sich der Windkessel „leert“, also der Dauer der Diastole. Diese wird 

aus der arteriellen Druckkurve bestimmt. In dieser Zeit leert sich druckabhängig (exponentieller Abfall 

der Druckkurve nach dem Schluss der Aortenklappe) der Windkessel (Laight & Levin, 2015): 

𝐻𝑍𝑉 = 𝑐𝑎𝑙 ∗ 𝐻𝐹 ∗ ∫ (
( )

Ö
+ 𝐶(𝑃) ∗ )𝑑𝑡 [27] 
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 Cal = Patientenspezifischer Kalibrationsfaktor 

 HF = Herzfrequenz 

 𝑃(𝑡) = arterielle Druckkurve 

 𝑆𝑉𝑅 = Gesamtwiderstand des Kreislaufs 

 C(P) = Compliance der Aorta 

Beim PiCCO-System der Firma Pulsion wird der Patientenspezifische Kalibrationsfaktor „cal“ mittels 

transkardiopulmonaler Thermodilution ermittelt. Die Pulskonturanalyse ist jedoch auch als „Stand 

alone“ System „ProAQT“ (Pulsion Medical Systems SE, Feldkirchen, Germany) erhältlich. Beim ProAQT-

Verfahren wird der Kalibrationsfaktor „cal“ initial durch Kalibrierung des Systems mithilfe einer 

anderen Referenzmethode (z.B. Echokardiografie) ermittelt oder durch Eingabe biometrischer Daten 

(Alter, Größe, Geschlecht, Gewicht) geschätzt. (Umgelter et al., 2017) 

3.6.2.2. Das Flotrac-System 

Das Flotrac-System zur unkalibrierten Pulskonturanalyse ist mittlerweile in der vierten Generation 

verfügbar. Nach Punktion einer Arterie wird an die Kanüle der Flotrac-Druckwandler angeschlossen 

und dieser mit der Monitoring-Plattform EV1000 oder dem Vigileo-Monitor verbunden. Das Gerät 

markiert pro Sekunde 100 gleichmäßig verteilte Punkte auf der Druck-Zeitkurve und verbindet diese, 

so dass die arterielle Blutdruckkurve entsteht. Diese wird nach einem eigenen Algorithmus (Edwards 

Lifesciences, 2013; Manecke, 2005) ausgewertet und das Herzzeitvolumen berechnet: 

𝐶𝐼 = 𝐻𝐹 ∗ 𝜎 ∗ 𝜒 [28] 

Mit: 

 𝐶𝐼  = Herzindex 

 𝐻𝐹  = Herzfrequenz 

 𝜎   = Standardabweichung des Pulsdrucks 

 𝜒  = firmeneigener Kalibrationsfaktor, repräsentiert den Gefäßtonus 

Das Schlagvolumen (SV) ist proportional zum Pulsdruck (PP), dieser ist proportional zur 

Standardabweichung der arteriellen Druckkurve 𝜎 . 

𝜎  wird nach der folgenden Formel berechnet: 

𝜎 = ∗ [𝑃𝑃(𝑘) − 𝑀𝐴𝑃]² [29] 
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Mit: 

 N = Anzahl aller einbezogenen Messwerte 

 PP(k) = der k-te Pulsdruckwert 

 MAP = mittlerer arterieller Blutdruck 

Nun kann man einem berechneten 𝜎  mittels empirisch erhobener Daten ein Schlagvolumen 𝑆𝑉  

zuordnen. Bei unverändert gleichem Gefäßtonus wäre ein Faktor zum Ausgleich des Einflusses des 

Gefäßtonus notwendig, beziehungsweise um den Einfluss des Gefäßtonus auszugleichen eine 

Kalibration mit einem Referenzverfahren notwendig. 

Der Kalibrationsfaktor würde sich wie folgt berechnen: 

𝜒 = ≈  [30] 

Um eine Kalibrierung mit Referenzverfahren zu umgehen, wird dieser mittels eines Polynoms aus der 

arteriellen Druckkurve abgeleitet, es entsteht ein Kalibrationsfaktor 𝜒 . In das multivariate Polynom 

fließen unter anderem die Herzfrequenz HF, die aortale Compliance C(P), Schiefe und Kurtosis der 

arteriellen Druckkurve, sowie die geschätzte Körperoberfläche des Körpers ein (Pratt et al., 2007): 

𝜒 = 𝑀(𝐻𝐹, 𝐶(𝑃), 𝐾Ö𝐹, µ , µ , µ , µ , 𝑢. 𝑣. 𝑚. …  [31] 

Mit: 

 𝐻𝐹 = Herzfrequenz 

 𝐾Ö𝐹 = Körperoberfläche 

 𝐶(𝑃) = Funktion für die aortale Compliance 

 µ  = mittlerer arteriellen Blutdruck (MAP) der letzten 20 Sekunden 

 µ  = Standardabweichung der Messdaten des arteriellen Blutdrucks 

 µ  = aus der aufgezeichneten Kurve abgeleitete Schiefe der arteriellen Blutdruckkurve 

 µ  = aus der aufgezeichneten Kurve abgeleitete Kurtosis der arteriellen Blutdruckkurve 

 𝑢𝑛𝑑 𝑣𝑖𝑒𝑙𝑒 𝑤𝑒𝑖𝑡𝑒𝑟𝑒 𝑃𝑎𝑟𝑎𝑚𝑒𝑡𝑒𝑟 

Es sollen circa 13 verschiedene Parameter enthalten sein (Wiesenack, 2010), die exakte Formel wurde 

von der Firma Edwards nicht veröffentlicht. 

Die Compliance der Aorta wird analog Langwouters et al. (vgl. Formel [24] & [26]) nach folgender 

Formel berechnet (Langewouters et al., 1984), jedoch konnte durch Verwendung biometrischer Daten 
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(Größe, Gewicht, der Köperoberfläche nach DuBois) aufgrund ihrer Proportionalität zur Länge der 

Aorta eine weitere Erhöhung der Präzision der Schätzergebnisse erreicht werden (Pratt et al., 2007): 

𝐶(𝑃) = 𝑙 ∗ 𝐶`(𝑃) =
∗  [32] 

Mit: 

 𝐶(𝑃) = Compliance der Aorta 

 𝑙 = Länge der Aorta 

 C`(P) = druckabhängige Compliance pro Längeneinheit C`(P) 

 𝐴  = maximale Querschnittsfläche der Aorta, basierend auf den Daten von Langwouters 

et al. (Langewouters et al., 1984) 

 𝛱 = Kreiszahl Pi 

 𝑃  = Druck am Wendepunkt der von Langwouters et al. beschriebenen Druck-

Flächenbeziehung, abhängig von Geschlecht und Alter des Patienten (Langewouters et al., 

1984) 

 𝑃  = Druck bei 3/4 der maximalen Querschnittsfläche, abzulesen auf der von

 Langwouters et al. beschriebenen Druck-Flächenbeziehung, abhängig von Alter und  

Geschlecht des Patienten (Langewouters et al., 1984) 

 𝑃 = Druck in der Aorta 

Die Schiefe µ  der arteriellen Druckkurve steht in Zusammenhang mit dem systemischen 

Gefäßwiderstand. Desto „schiefer“ die Pulskurve eines Pulses, d.h. je mehr sie geneigt ist, desto höher 

ist der systemische Widerstand anzunehmen (s. Abb. 16 & 17). 

Sie berechnet sich nach folgender Formel (Pratt et al., 2007): 

µ = ∗
( )

 [33] 

Mit: 

 N = Anzahl aller einbezogenen Messwerte 

 PP(k) = der k-te Pulsdruckwert 

 MAP = mittlerer arterieller Blutdruck 

 𝜎  = Standardabweichung der arteriellen Blutdruckkurve 

 



 
44 

 

 

Abbildung 16, Abnahme der Area under the Curve (AUC) der arteriellen Blutdruckkurve bei Zunahme der Schiefe. Hierdurch 
drückt sich eine Zunahme des peripheren Widerstandes aus, die zu einer Abnahme des Schlagvolumens führt (Klinke et al., 
2010; Pratt et al., 2007) 

 

 

Abbildung 17, Zunahme der AUC der arteriellen Blutdruckkurve bei Abnahme der Schiefe. Hierdurch drückt sich eine Abnahme 
des peripheren Widerstandes aus, die zu einer Zunahme des Schlagvolumens führt (Klinke et al., 2010; Pratt et al., 2007) 
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Die Kurtosis der arteriellen Druckkurve ist ein Surrogat für die Compliance des arteriellen 

Gefäßbaumes. Bei hoher Compliance „puffern“ die proximalen Elastizitätsgefäße das ausgeworfene 

Schlagvolumen und folglich die Druckspitze. Es entsteht eine weniger gewölbte arterielle Druckkurve, 

wohingegen bei niedriger Compliance die kürzere Druckspitze eine „schärfere“ Wölbung der Kurve 

verursacht (s. Abb. 18 & 19) (Zachoval, 2014). Sie ist auch ein wichtiger Faktor beim Flotrac-System, 

um die unterschiedlichen Ableitungsorte der arteriellen Blutdruckkurve (z.B. bei einem Wechsel des 

arteriellen Messortes von Femoral auf Radial) auszugleichen. Sie berechnet sich nach folgender Formel 

(Pratt et al., 2007): 

µ = ∗
( )

  [34] 

Mit: 

 N = Anzahl aller einbezogenen Messwerte 

 PP(k) = der k-te Pulsdruckwert 

 MAP = mittlerer arterieller Blutdruck 

 𝜎  = Standardabweichung der arteriellen Blutdruckkurve 

 

 

Abbildung 18, Abnahme der AUC unter der arteriellen Blutdruckkurve bei Zunahme der Kurtosis. Hierdurch drückt sich unter 
anderem eine Abnahme der Compliance der Aorta, also der Windkesselfunktion aus. Es kann folglich weniger Volumen 
„gepuffert“ werden, wie es bei einem kleineren Schlagvolumen der Fall ist (Klinke et al., 2010; Pratt et al., 2007) 
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Abbildung 19, Zunahme der AUC unter der arteriellen Blutdruckkurve bei Abnahme der Kurtosis. Hierdurch drückt sich unter 
anderem eine Zunahme der Compliance der Aorta, also der Windkesselfunktion aus. Es kann folglich mehr Volumen 
„gepuffert“ werden, wie es bei einem größeren Schlagvolumen der Fall ist (Klinke et al., 2010; Pratt et al., 2007) 

 

Erstmals war somit ein System verfügbar, welches keiner initialen Kalibrierung bedarf (Manecke, 

2005).  

Die Herzfrequenz und die Standardabweichung des arteriellen Blutdrucks wurde in der dritten Version 

des Algorithmus alle für die jeweils 20 vergangenen Sekunden erhoben, χ wurde alle 60 Sekunden 

bestimmt (Suehiro, Tanaka et al., 2015). 

Da das Flotrac-System Schwächen bei sich schnell ändernden Herzzeitvolumina (Suehiro et al., 2013), 

bzw. bei schnellen Änderungen des peripheren Widerstandes zeigte (Biancofiore et al., 2011; Sotomi 

et al., 2013), wurde vom Hersteller in der IV. Generation der zusätzliche Kalibrationsfaktor 𝜒  

eingeführt: 

𝐶𝐼 = 𝐻𝐹 ∗ 𝜎 ∗ 𝜒 ∗ 𝜒  [35] 

Mit: 

 CI = Herzindex 

 𝜎  = Standardabweichung der arteriellen Blutdruckkurve 

 𝜒  = Kalibrationsfaktor für den Gefäßtonus in der vierten Algorithmusversion 

 𝜒  = Kalibrationsfaktor, um schnelle Änderungen im Gefäßtonus auszugleichen 

 𝐻𝐹 = Herzfrequenz 
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Dieser neue Kalibrationsfaktor 𝜒  ist umgekehrt proportional zum Blutdruck und wird dreimal 

häufiger (also circa alle 6 Sekunden) als 𝜒  (alle 20 Sekunden) berechnet und soll bei schnellen 

Änderungen im Gefäßtonus ausgleichend wirken (Kusaka et al., 2019; Suehiro, Tanaka et al., 2015).  

3.6.3. Das Clearsight-System 

Das Clearsight-System (Edwards Lifesciences, Irvine, CA, USA), zuvor „ccNexfin“ (BMEye, Amsterdam, 

The Netherlands), ermöglicht die non-invasive Überwachung von Blutdruck und Herzzeitvolumen 

durch Pulskonturanalyse der Fingerarterien. Sehr ähnlich wie das Clearsight-System funktioniert der 

erste kommerzieller Vertreter dieser Geräte am Markt, das „Finapres“-System, später „Finometer“ 

(FMS, Amsterdam, The Netherlands), minimal anders funktioniert das Konkurrenzprodukt „CNAP“ 

(CNMedical Systems, Graz, Austria), mittlerweile „NICCI“ (Pulsion Medical Systems SE, Feldkirchen, 

Deutschland). 

Durch die Funktionsweise bedingen sich die weiteren Namen für diese Art der Herzzeitvolumen-/ 

Blutdrucküberwachung: „Fingerplethysmographie“, „Vascular Unloading Technique“, „Volume Clamp 

Methode“ bzw. nach dem Erfinder Penaz (Penaz J, 1973) „Penaz-Prinzip“. 

Der Druck in den Fingerarterien wird über einen aufblasbaren Cuff um den Mittelphalanx gemessen. 

Durch Anlegen eines sich ständig adaptierenden Gegendrucks im Cuff, mit dem Ziel, das Volumen der 

Arterie konstant zu halten, entsteht eine dem arteriellen Druck ähnliche (Gegendruck-) Kurve. Da das 

Volumen, welches durch den Gegendruck der Manschette die Arterie nicht erweitern kann („unloaded 

Volume“) sich je nach Vasotonus ändern kann und somit nicht konstant bleibt, müssen die Systeme 

regelmäßig re-kalibriert werden. (Truijen et al., 2012) 

Beim Clearsight System bestimmt das „unloaded Volume“ mit Hilfe des automatischen „Physiocal“-

Algorithmus nach Wesseling, (Wesseling et al., 1995) auf das Optimum zwischen leichtem Gefäßkollaps 

und leicht überdehntem Gefäß adaptiert. Hierfür wird der Cuffdruck für kurze Zeit konstant gehalten 

und das Plethysmogramm analysiert. Bleibt das „unloaded Volume“ konstant, erweitert das System 

den Abstand bis zur nächsten Re-Kalibrierung. Muss eine Re-Kalibrierung erst nach mehr als 30 

Schlägen erfolgen, ist von einer adäquaten, verlässlichen Messung auszugehen. (Truijen et al., 2012) 

Da der arterielle Blutdruck aufgrund des zunehmenden Widerstandes zu den kleineren Arterien hin 

ansteigt, liegen die digital-arteriell gemessenen Werte höher. Dies lässt sich durch mathematische 

Modelle vorhersagen, umgekehrt kann man mit diesen Modellen auch wieder auf den „normalen“, am 

Oberarm gemessenen Blutdruck zurückrechnen (Bos et al., 1996; Gizdulich et al., 1996). Dies geschieht 

beim Clearsight System mittels demographisch erhobener biometrischer Daten (Gizdulich et al., 1997; 

Raggi & Sakai, 2017). 
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Um hydrostatische Einflüsse auszugleichen (z.B. Höhenunterschied bei über Herzniveau gelagertem 

Arm in Seitenlage) verwendet das Clearsight System zwei Sensoren, einen auf Herzhöhe und einen am 

Fingercuff. Beim Konkurrenzprodukt „CNAP“ (CNMedical Systems, Graz, Austria) wird durch einen 

herstellereigenen Algorithmus („VERIFI“) der Einfluss der Vasomotorik auf die Messungen 

ausgeglichen und die Kurve in eine brachialarterielle Druckkurve umgerechnet. Für die Umrechnung 

der Druckkurve in eine brachialarterielle Druckkurve, sowie den Ausgleich eines eventuellen 

hydrostatischen Druckunterschiedes, wird jedoch eine Oberarmblutdruckmanschette benötigt. (Fortin 

et al., 2013; Raggi & Sakai, 2017).  

Neben einer kontinuierlichen Ableitung einer arteriellen Blutdruckkurve, berechnen die Systeme mit 

Hilfe der Pulskonturanalyse dieser Kurve auch das Herzzeitvolumen. 

Bei beiden Systemen wird klassisch die Fläche unter dem systolischen Teil der arteriellen Druckkurve 

berechnet, die Impedanz mittels des „Drei Elementen Modells“ nach Wesseling (Wesseling et al., 1993) 

abgeschätzt (Bogert et al., 2010; Raggi & Sakai, 2017; Truijen et al., 2012; Wagner et al., 2016). 

Durch Division beider Werte erhält man wieder das Schlagvolumen und somit nach Multiplikation mit 

der Herzfrequenz das Herzzeitvolumen (Gleichung [2]). 

3.6.4. Thermofocus 

Der menschliche Körper benötigt eine konstante Körperkerntemperatur von circa 37°. Je nach 

Stoffwechsellage wird unterschiedlich viel Energie produziert und als Wärme abgegeben. 

Dies geschieht zum größten Teil über die Haut über vier Mechanismen: 

 Konduktion (Fester Körper => fester Körper) 

 Konvektion (Fester Körper => Flüssigkeit oder Gas) 

 Evaporation (Flüssigkeit => Gas) 

 Radiation (Abgabe in Form von Wärmestrahlung) 

Da insbesondere im Körperkern eine konstante Temperatur herrschen muss, kann der Körper bei 

Bedarf den Transport von Wärme in die Periphere (Extremitäten) drosseln oder steigern, um so die 

Wärmeabgabe zu fördern oder zu reduzieren. Dies geschieht durch Vasokonstriktion bzw. 

Vasodilatation, um den Wärmetransport via Blutfluss zu verringern bzw. zu erhöhen. Eine erhöhte 

Temperatur an den Extremitäten (-oberflächen) lässt somit auf eine höhere Durchblutung und somit 

im Regelfall ein höheres Herzzeitvolumen schließen. Im Gegensatz hierzu ist (bei gleicher 

Umgebungstemperatur) und niedrigen Temperaturen an den Extremitäten, insbesondere bei großen 
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zentral-peripheren Temperaturgradienten eine schlechte Perfusion der Extremitäten und ein niedriges 

Herzzeitvolumen zu erwarten. (Joly & Weil, 1969) 

Zur Bestimmung von Oberflächentemperaturen sind kontaktlose Thermometer verfügbar, die die 

Oberflächentemperatur mit Hilfe elektromagnetischer Wellen bestimmen. Die elektromagnetischen 

Wellen haben eine Wellenlänge von 0,76-1000 µm (Bräuer et al., 2006; Schieferdecker, 2014). 

Die Infrarot Thermometer detektieren die als elektromagnetische Wellen („Infrarotstrahlung“) 

abgegebene Wärme („Radiatio“) (Heuberger & Fels, 2007). Bei dem verwendeten berührungslosen 

Infrarot-Thermometer „Thermofocus“ (Modell 01500A3, Tecnimed, Varese, Italien) kann zwischen 

Oberflächentemperatur (Messung mit Drücken des „Haus“ Knopfes) und geschätzter 

Körperkerntemperatur (Messung mit Drücken des „Stirn“-Knopfes, Messpunkt an der Stirn) gewählt 

werden. 

3.6.5. Prognostische Scores 

Scoring Systeme zur Charakterisierung von Patienten wurden in den 1980´er Jahren eingeführt und 

sind mittlerweile in der Intensivmedizin fest etabliert. Beim einzelnen Patienten sollen sie helfen, die 

Krankheitsschwere, sowie deren Verlauf zu beurteilen, um z.B. ein eventuelles Ansprechen auf 

therapeutische Maßnahmen zu detektieren. 

Im Einzelfall könnten sie das ärztliche Personal bei Therapie (-Ziel) -Entscheidungen unterstützen. Hier 

ist zu beachten, dass die Scoring-Systeme am ehesten eine Vorhersage bezüglich der Letalität treffen 

können. Das Outcome hinsichtlich Morbidität und Lebensqualität wird jedoch nicht beachtet (Suter et 

al., 1994). Des Weiteren befindet sich der Anwender im Spannungsfeld zwischen den Interessen des 

individuellen Patienten und gerechter Ressourcenverteilung im Gesundheitssystem (Knaus et al., 

1991). 

Auf übergeordneter Ebene (Stationsadministration) sollen sie helfen, die Ergebnisqualität zu 

beurteilen, den Personalbedarf zu steuern und Kosten-Nutzen-Analysen anzustellen. 

Um in Studien verschiedene Patientenkollektive zu vergleichen, wird häufig eine Stratifizierung mit 

Hilfe dieser Scores vorgenommen. (Unertl & Kottler, 1997) 

3.6.5.1. Der „Acute Physiology And Chronic Health Evaluation (APACHE-) II Score 

Der APACHE II Score ist der Nachfolger des 1981 entwickelten APACHE Scores. Der APACHE Score 

wurde initial nicht entwickelt, um Therapieentscheidungen beim individuellen Patienten zu 

erleichtern, sondern um Patientengruppen hinsichtlich ihrer Krankheitsschwere einzuteilen (Knaus et 

al., 1981). 
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Der APACHE II Score besteht aus drei Teilen: 

Im „Acute Physiology Score“ werden verschiedenste Parameter aus unterschiedlichsten 

Organsystemen zu ihrem aktuellen Zustand (über 24 Stunden) beurteilt und bewertet. 

Im zweiten Teil werden „Age Points“ - je nach Patientenalter – vergeben. 

Im dritten Teil, dem „Chronic Health Score“, wird der Zustand des Patienten vor Krankenhausaufnahme 

(Grunderkrankungen) beurteilt. 

Alle Punkte der drei Untergruppen werden aufsummiert: 

APACHE II Score = Acute Physiology Score + Age Points + Chronic Health Score 

Jeder erreichten Punktzahl (0-71) lässt sich eine korrespondierende Todesrate zuordnen. 

Die Weiterentwicklungen APACHE III und APACHE IV werden kommerziell vertrieben, sind somit nur 

nach Bezahlung einer Lizenzgebühr verwendbar und folglich nach wie vor weniger verbreitet als der 

APACHE II Score. 

3.6.5.2. Der „Simplified Acute Physiology“/SAPS II Score 

Nach Entwicklung des APACHE Systems 1981 wurde versucht, einen einfacheren Prognosescore zu 

entwickeln. 1984 entwickelten Le Gall et al. als Vereinfachung des „Acute Physiology Score“/ APACHE-

Systems (Knaus et al., 1981), vgl. 3.5.5.1., den „Simplified Acute Physiology Score“ (Le Gall et al., 1984). 

1993 folgte die Weiterentwicklung SAPS II (Le Gall et al., 1993) an einem größeren 

Rekrutierungskollektiv. Im Gegensatz zum APACHE-System stammen die Daten hierfür nicht aus den 

USA, sondern aus europäischen Intensivstationen. 

Ähnlich dem APACHE II Score werden zur Berechnung über 24 Stunden elf physiologische Parameter, 

die Neurologie (GCS-Score), der Aufnahmegrund, das Patientenalter und die Grunderkrankungen mit 

Punkten bewertet und der erreichten Punktzahl ein Letalitätsrisiko zugeordnet. 

Nicht validiert ist der SAPS II Score für Patienten unter 18 Jahren, Patienten mit akutem 

Koronarsyndrom oder nach einer Herzoperation, sowie Patienten mit Verbrennungen, da diese 

Patientengruppen aus der initialen Datenbank ausgeschlossen wurden. 

3.6.5.3. Das „Therapeutic Intervention Scoring System“/TISS 

Im Gegensatz zum APACHE bzw. SAPS System stellt das TISS System die Anzahl bzw. den Aufwand 

therapeutischer Interventionen über 24 Stunden in Bezug zur Krankheitsschwere (Cullen et al., 1974). 
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Der Score wurde 1983 überarbeitet („TISS 76“, (Keene & Cullen, 1983). Da mit dem SAPS II und dem 

APACHE II Scores existieren, die besser mit der Krankheitsschwere eines Patienten korrelieren, wurde 

es vor allem dazu verwendet, den Pflegeaufwand der Intensivpatienten zu quantifizieren. Da die 

überarbeitete Version („TISS 76“) jedoch sehr aufwendig zu berechnen war, die beachteten Items 

teilweise schon (wieder) veraltet waren, wurde 1996 der „TISS 28“ entwickelt (Miranda et al., 1996). 

10 besonders aufwändige Items des TISS 28 fließen in das „Core-TISS 10“ ein, welches zusammen mit 

dem SAPS II Score (ohne GCS) für die Berechnung der Aufwandspunkte für die intensivmedizinische 

Komplexbehandlung auf deutschen Intensivstationen abrechnungsrelevant ist, und somit täglich 

erhoben werden muss (Fleig et al., 2011). 

3.6.5.4. Der Sequential Organ Failure Assesment Score/SOFA 

Der Score wurde 1994 ursprünglich als „Sepsis-related Organ Failure Assesment“ Score entwickelt, um 

im Falle eines Multiorganversagens, wie es beispielsweise in der Sepsis auftreten kann, den Grad der 

Organdysfunktion zu objektivieren (Vincent et al., 1996). Da die detektierte Organdysfunktion nicht 

zwingend von einer Sepsis herrührt, wurde er in „Sequential Organ Failure Assessment Score“ 

umbenannt (Vincent et al., 1998). Seit der neuen Sepsis Definition 2016 ist seine Erhebung für die 

Diagnose „Sepsis“ relevant (Singer et al., 2016). 

 

3.7. Patienten 

 

Im Zeitraum vom 15. Juli 2017 bis 27. Januar 2018 wurden 32 Patienten auf der Station R3a der II. 

Medizinischen Klinik im Klinikum Rechts der Isar evaluiert. Eingeschlossen und ausgewertet wurden im 

ersten Teil der Arbeit (Vergleich der unterschiedlichen Systeme zur Bestimmung des Herzindex) 31 

Patienten, da Patient Nummer 7 aufgrund einer Notfalldialyse im Messzeitraum für diese Auswertung 

ausgeschlossen werden musste (vgl. Ausschlusskriterien 3.3.) 

 

3.8. Statistische Auswertung 

Die erhobenen Daten wurden in eine Excel Tabelle (Microsoft, Excel 2007) eingetragen und mittel SPSS 

analysiert (SPSS, IBM, Version 25). Für die Trend Analyse mittels Polar Plot Analyse wurde eine 

Testversion von MedCalc (www.medcalc.org, abgerufen zuletzt 10.06.2019, MedCalc Software, 

Acacialaan 22, 8400 Ostend, Belgium) verwendet. Für die Error Grid Analyse der MAP_CS Werte wurde 
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das Programm von Grothe O. (Grothe et al., 2019b), welches 2019 vorgestellt wurde, verwendet 

(Grothe et al., 2019a). 

3.8.1. Statistische Auswertung der Messsysteme des Herzindex 

Zuerst wurde eine deskriptive Analyse durchgeführt. Hierbei wurden für qualitative 

Patientenmerkmale absolute und relative Häufigkeiten angegeben; quantitative Patientenmerkmale 

wurden anhand ihres Medians sowie Quartilen ausgewertet. 

Es wurde für die erhobenen Werte bezüglich ihrer Korrelation mit dem CI_TD der 

Korrelationskoeffizient nach Spearman berechnet. 

Für erhobene Werte, bei denen sich eine hohe Korrelation mit dem Herzindex zeigte bzw. denen a 

priori eine hohe Vorhersagewahrscheinlichkeit für diesen zugesprochen wurde, wurde eine 

Regressionsanalyse (lineare Regression, schrittweise rückwärts) durchgeführt. Die durch die hieraus 

entstandene Regressionsformel berechneten Werte wurden abgespeichert und als weiteres 

Monitoring Verfahren geführt. 

Diese wurden teilweise mit den beiden zusätzlich an den Patienten angeschlossenen Monitoring 

Verfahren (Clearsight, Flotrac) erneut mittels linearer Regression in eine Formel verarbeitet, die aus 

dieser weiteren Formel entstandenen Werte ebenfalls als „neues“ Monitoring Verfahren 

abgespeichert. 

Insgesamt ergaben sich somit sechs unterschiedliche Monitoringverfahren des Herzindex. 

Sämtliche Herzindexwerte verschiedener am Patienten gemessener oder anschließend berechneter 

Verfahren wurden deskriptiv analysiert. 

Es wurde für jedes der sechs Monitoringverfahren der Korrelationskoeffizient nach Pearson berechnet. 

Die Korrelation beschreibt jedoch lediglich die Relation des Testverfahrens („Silberstandard“) mit dem 

Referenzverfahren („Goldstandard“). Beispielsweise würde bei zweimaliger Messung eines Herzindex 

von 3 L/min/m² mit dem Golstandardverfahren und korrespondierenden Messungen von 2,5 L/min/m² 

& 3,5 L/min/m² mit dem Testverfahren dennoch ein Korrelationskoeffizient von r = 1 resultieren, 

obwohl das Testverfahren zweimalig um jeweils 0,5 L/min/m² abweichende Werte produzierte. 

Deswegen werden zum Vergleich der neuen Testverfahren mit der Goldstandardmethode die 

Parameter „Accuracy“ und „Precision“ des Testverfahrens mit Hilfe von Bland-Altman Plots (Bland & 

Altman, 1986) ausgewertet. Hierbei wird die Differenz jedes Messpaares aus Referenz- & Testmethode 

(an der y-Achse) gegen den Mittelwert beider Werte (an der x-Achse) aufgetragen. 



 
53 

 

„Accuracy“ beschreibt den systematischen Fehler des Testverfahrens im Vergleich zur 

Referenzmethode und wird im Bland-Altman Plot durch den „Bias“ (Mittelwert aller Differenzen von 

Gold- und Silberstandard) ausgedrückt. 

„Precision“ beschreibt die Reproduzierbarkeit der Messwerte, d.h. die Bandbreite der Streuung 

aufgrund zufälliger Fehler. Sie wird im Bland-Altman Plot durch die „Limits of Agreement“ (Korridor um 

den Bias, in den 95 % aller Differenzen aus Gold- und Silberstandard fallen) ausgedrückt. Diese werden, 

um die fälschliche Vergrößerung des Korridors aufgrund irrtümlich addierender Variabilität der 

Messwerte am selben Subjekt bei jedem erhobenen Messpaar von Referenz- & Testmethode 

auszugleichen, bei Mehrfachmessungen am selben Patienten nach den Vorschlägen der Autoren 

korrigiert (Bland & Altman, 2007). 

Zum Vergleich mit dem Goldstandard (Herzindexwerte erhoben durch transkardiopulmonale 

Thermodilution) wurde eine einfache Varianzanalyse durchgeführt und mittels Bland-Altmann Plots 

(Bland & Altman, 1986) analysiert. Berechnet wurden „Bias“, „Percentage Error“, sowie die „Limits of 

Agreement“. Letztere wurden nach den Vorschlägen der Autoren für Mehrfachmessungen am selben 

Subjekt korrigiert (Bland & Altman, 2007). 

Da jedoch Fehlmessungen in bei höheren Werten weniger relevant sind (bspw. Fehlmessung von 0,5 

L/min/m² bei einem Herzindex von 6 L/min/m²) als bei niedrigen Werten (bspw. Fehlmessung von 0,5 

L/min/m² bei einem Herzindex von 2 L/min/m²), wird vorgeschlagen, die relative Abweichung eines 

Verfahrens vom Goldstandard als „Percentage Error“, berechnet als Quotient aus den „Limits of 

Agreement“ und dem Mittelwert aller Messwerte des Referenzverfahrens, auszudrücken. 

Eine Ablehnung des getesteten Verfahrens sollte bei klinisch inakzeptabel hohen „Bias“ sowie zu 

großem „Percentage Error“ erfolgen. Als Grenze des Bias zur Ablehnung des getesteten Verfahrens 

wurde 0,5 L/min/m² gewählt. Als Grenze des „Percentage Error“ zur Ablehnung des getesteten 

Verfahrens wurde 30 % gewählt, da die „Precision“ des Goldstandardverfahrens transkardiopulmonale 

Thermodilution bei 20 % liegt, und somit bei gewünschter „Precision“ des Testverfahrens von ebenfalls 

20 % ein maximaler „Percentage Error“ von insgesamt 28,3 % (~30 %) resultieren darf (Cecconi et al., 

2009; Critchley & Critchley, 1999). 

Da im klinischen Alltag vor allem die Herzindexwerte im Verlauf betrachtet werden, also deren Trend 

relevant ist, wurde die Trendanalysefähigkeit der getesteten Verfahren nochmals extra ausgewertet. 

Es wurden die absoluten Änderungen bezogen auf den Wert vor Änderung des Herzindexes berechnet 

und deskriptiv untersucht.  
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Im vier Quadranten Plot (Perrino, 1994) wurde die Konkordanz der Herzindexänderungen berechnet. 

Um die Signal-to-Noise Ratio zu erhöhen, wurde jeweils eine Exklusionszone für Änderungen des 

Herzindex analog Perrino et al. (Perrino et al., 1998) angewandt und Änderungen des Herzindex kleiner 

als 0,5 L/min/m² von der Analyse ausgeschlossen um zufällig gestreute Messwerte von der Analyse 

auszuschließen. Bei der Konkordanzanalyse wird die Richtung der Herzindexänderung von Referenz- 

und Testmethode abgeglichen und der Quotient aus allen Änderungen in dieselbe Richtung 

(gleichzeitige Zu- bzw. Abnahme bei Referenz- und Testmethode, d.h. Messpaare im ersten und dritten 

Quadranten) durch alle Änderungen berechnet. Eine gute Übereinstimmung der 

Herzindexänderungen beider Systeme liegt bei einer Konkordanz größer 92 % vor (Critchley et al., 

2010). 

Da bei der Konkordanzanalyse jedoch nicht die Größe der gemessenen Herzindexänderungen 

ausgewertet wird, wurde eine Auswertung mittels Polar Plots durchgeführt. Hier werden die 

Koordinaten der Herzindexänderungen im vier Quadranten Plot in Polarkoordinaten umgerechnet 

(Critchley et al., 2010). Der Winkel berechnet sich aus der Abweichung eines Messpaares von der 

Winkelhalbierenden des ersten und dritten Quadranten, auf der die Werte bei idealer 

Übereinstimmung von Referenz- und Testmethode liegen würden. Die Entfernung vom Ursprung des 

Polar Plots (Radius) eines Messpaares ist der Mittelwert der Änderungen von Referenz- und 

Testverfahren. 

Es wurden ebenfalls Herzindexänderungen im Zentrum der Polar Plots kleiner als 0,5 L/min/m² von der 

Analyse ausgeschlossen. Analog zur Bland-Altman Analyse lässt sich anhand des „Angular Bias“ 

(Mittelwert aller Winkel der Polarkoordinaten) die „Accuracy“ der Trendanalysefähigkeit, also die 

Kalibrierung des Testverfahrens auf das Referenzverfahren anhand der Übereinstimmung der 

gemessenen Größe der Herzindexänderungen, bestimmen. Die „Radial Limits of Agreement“ stellen 

die Grenzen um den „Angular Bias“ dar, in die 95 % aller gemessen Wertepaare fallen. Eine gute 

Trendanalysefähig kann angenommen werden, falls der „Angular Bias“ kleiner als 5° und die „Radial 

Limits of Agreement“ kleiner als 30° sind. (Critchley et al., 2011) 

Kritikpunkte an der Auswertung der Trendanalysefähigkeit mittels Polarkoordinaten ist, dass exakt 

gegenläufig gemessene Änderungen des Herzindex (bspw. ΔCI_Goldstandard: +2 L/min/m² & ΔCI-

Silberstandard: -2 L/min/m²) durch die Berechnung des Radius aus dem Mittelwert des Messpaares in 

die Exklusionszone gezogen und somit von der Analyse ausgeschlossen werden, obwohl ein derartiges 

Messwertpaar die schlechteste Trendanalysefähigkeit darstellen würde. Außerdem lassen sich die für 

die Austauschbarkeit der Referenz- und Testmethode notwendigen Werte von „Angular Bias“ und 

„Radial Limits of Agreement“ mit Hilfe der Arcustangensfunktion genauso gut aus den kartesischen 
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Koordinaten des vier Quadranten Plots berechnen (Saugel et al., 2015). Um jedoch zukünftige Meta-

Analysen zu erleichtern, wird die einheitliche Verwendung der Polar Plot Analyse vorgeschlagen (Odor 

et al., 2017). 

Für kritische Herzindexbereiche (≤ 2,5 L/min/m² bzw. ≥ 5 L/min/m²) wurden ROC-Analysen (receiver 

operating characteristic curve) durchgeführt, um anhand der „Area under the curve“ („AUC“) die 

Fähigkeit der unterschiedlichen Systeme diese zu detektieren, zu untersuchen. 

3.8.2. Statistische Auswertung des mittleren arteriellen Blutdrucks des Clearsight-Systems 

Für die Auswertung der Werte des MAP_CS wurden alle Patienten eingeschlossen. Zuerst wurde eine 

deskriptive Analyse durchgeführt, für qualitative Patienteneigenschaften wurden absolute und relative 

Häufigkeiten angegeben, für quantitative Eigenschaften Median und Interquartilenabstand.  

Es wurde ebenso der Pearson Korrelationskoeffizient berechnet und eine Analyse mittels „Bland-

Altman Plots“ (Bland & Altman, 1986) mit korrigierten „Limits of Agreement“ für Mehrfachmessungen 

am selben Patienten (Bland & Altman, 2007) durchgeführt. 

Da für die Evaluation neuer Blutdruckmesssysteme keine Vorschläge bezüglich einer Grenze des 

„Percantage Error“ existieren (Jeleazcov et al., 2010), wurden hier die Grenzen der “Association for the 

Advancement of Medical Instrumentation” (ANSI/AAMI SP10, 2002) verwendet. Hier wird ein 

maximaler „Bias“ von 5 mmHg sowie eine maximale Standardabweichung von 8 mmHg gefordert. 

Die Fähigkeit zur Trendanalyse wurde mittels vier Quadranten Plot ausgewertet, hierfür wurden 

absolute Änderungen berechnet und deskriptiv analysiert. Es wurde eine Exklusionszone angewandt 

und Änderungen kleiner 10 mmHg von der Analyse ausgeschlossen. 

Die Fähigkeit des MAP_CS kritische MAP-Bereiche (<65 mmHG) zu erkennen wurde mittels ROC-

Analyse untersucht. 

Um die klinische Relevanz von Abweichungen des MAP_CS vom Goldstandard MAP_Monitor zu 

untersuchen, wurde eine „Error Grid Analyse“ durchgeführt. Je nach aktuellem Blutdruck stellt eine 

Abweichung des Messwertes des Testverfahrens (einer bestimmten Größe hiervon) für den Kliniker 

ein unterschiedlich großes Risiko dar. Dieses Risiko wurde anhand fünf verschiedener Risikozonen von 

Saugel et al. (Saugel et al., 2018) farblich codiert dargestellt („Grid“). Es können mit Hilfe eines 

Computerprogramms (Grothe et al., 2019a) die gemessenen Werte in diesen Graphen eingepflegt und 

ausgewertet werden (Grothe et al., 2019b). Für andere hämodynamische Parameter (z.B. Herzindex) 

wurden, (noch) keine Risikozonen vorgeschlagen (Saugel et al., 2018). 
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3.8.3. Statistische Auswertung der aus Daten des Flotrac- und Clearsight-Systems berechneten 

Cardiac Power Indices 

Aus den Herzindices und MAPs der Systeme Flotrac und Clearsight wurden Cardiac Power Indices 

berechnet (𝐶𝑃𝐼 = 𝐻𝐼𝑥𝑀𝐴𝑃𝑥0,0022 [𝑊/𝑚²]). Als Goldstandard wurde aus dem arteriellen Blutdruck 

(MAP_Monitor) und dem Herzindex der transkardiopulmonalen Thermodilution (CI_TD) der CPI_TD 

berechnet. Hier wurden ebenfalls die Daten aller 32 Patienten verwenden.  

Die Cardiac Power Indizes wurden deskriptiv analysiert, anschließend die Pearson Korrelationen 

berechnet. 

Es wurde eine Bland Altman Analyse (Bland & Altman, 1986) mit korrigierten „Limits of Agreement“ 

(Bland & Altman, 2007) durchgeführt. 

Es wurden die absoluten Änderungen der CPIs berechnet und deskriptiv analysiert. Um die 

Trendanalysefähigkeit der neu berechneten CPIs zu analysieren wurde nach Anwendung einer 

Exklusionszone für Änderungen kleiner 0,1 W/m² im Vier Quadranten Plot die Konkordanz berechnet. 

Um kritische CPI Bereiche kleiner 0,4 W/m² zu erkennen, wurden die Daten mittels ROC-Analyse 

untersucht. 
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4. Ergebnisse 

 

Die Ergebnisse für den Ersten Teil der Arbeit („Vergleich unterschiedlich invasiver Verfahren 

Pulskonturanalyseverfahren zur Bestimmung des Herzindex, sowie Erstellung eines Schätzers des 

Herzindex aus biometrischen Daten, Oberflächentemperaturen und Werten des Basismonitorings und 

Kombination der Pulskonturanalyseverfahren mit diesem“) werden unter 4.1. ausgewertet. Die 

Ergebnisse für den zweiten Teil der Arbeit („Vergleich von fingerplethysmographisch gemessenen 

MAP-Werten des Clearsight-Systems mit blutig gemessenen MAP-Werten“) werden unter 4.2. 

besprochen. Die Ergebnisse des dritten Teils der Arbeit (Vergleich von Werten des Cardiac Power Index 

berechnet aus Daten des Flotrac- bzw. Clearsight-Systems mit Werten des Cardiac Power Index 

berechnet aus Werten der transkardiopulmonalen Thermodilution und des blutig gemessenen MAP“) 

werden unter 4.3. ausgewertet. 

4.1. Herzindices 

Unter 4.1.1. werden die Messwerte deskriptiv analysiert, anschließend unter 4.1.2. - 4.1.7. die 

verschiedenen Messsysteme mit dem Goldstandard der transkardiopulmonalen Thermodilution 

verglichen. 

4.1.1. Deskriptive Analyse 

Die qualitativen Messdaten der untersuchten Patienten sind Tabelle 2 zu entnehmen. Es wurden für 

die 31 Patienten bzw. die 248 Einzelmessungen jeweils absolute und relative Häufigkeiten (in Prozent) 

angegeben. Bei den Diagnosen der Patienten wird aufgrund von Mehrfachnennung und 

Rundungseffekten nicht immer 100% erreicht. 

Messgröße 

Absolute Häufigkeit 

Patienten: 31 

Messungen: 248 

Relative Häufigkeit 
[%] 

Messung in Bauchlage 11 4,4 

Geschlecht M: 21 W:10 67,7 32,3 

Respiratorische 
Insuffizienz 

15 48,4 
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Sepsis 8 25,8 

Obere GI-Blutung 6 19,4 

Leberversagen 3 9,7 

ZVK-Lage 
Jugulär: 

152 
Femoral: 

96 
61,3 38,7 

Herzrhythmus 
SR: 
176 

AA: 
56 

SM: 
16 

71 22,6 6,5 

Atmung 
SA: 
28 

DU: 
137 

DK: 
83 

11,3 55,2 33,5 

Messung unter 
Noradrenalintherapie 

115 46,4 

Messung unter 
Epinephrintherapie 

16 6,5 

Messung unter 
Terlipressintherapie 

40 16,1 

Tabelle 2, Qualitative Messdaten der 31 untersuchten Patienten zur Evaluation der verschiedenen Messysteme des Herzindex 

 

Die quantitativen Messdaten der 31 untersuchten Patienten sind Tabelle 3 zu entnehmen. Es wurde 

jeweils der Median, sowie die 25. Und die 75. Perzentile berechnet. 

Messgröße Median 25. Perzentile 75. Perzentile 

Patientenalter [Jahre] 69 58 75 

Größe [cm] 175 170 180 

Gewicht [kg] 80 67 90 

Körperoberfläche n 
DuBois [m²] 

1,98 1,78 2,13 

Body Mass Index 
[kg/m²] 

25,0 23,5 29,0 

BGAa HB [g/dl] 8,3 7,8 8,8 

BGAa Lactat [mmol/L] 1,28 1,02 1,65 

BGAv SO2 [%] 73,1 67,6 79,4 

HF_Monitor [min^-1] 82 74 95 

RR_syst_Monitor 
[mmHg] 

136 125 151 
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RR_dia_Monitor 
[mmHg] 

57 50 66 

RR_MAP_Monitor 
[mmHg] 

81 75 93 

ZVD_Monitor [mmHg] 15 12 19 

CI_TD [L/min/m²] 4,10 3,19 5,03 

CI_PC [L/min/m²] 4,08 3,21 5,21 

CI_FT [L/min/m²] 4,00 2,93 5,40 

CI_CS [L/min/m²] 3,20 2,60 4,20 

Temp_PICCO [°C] 37,0 36,5 37,3 

Temp_Raum [°C] 22,6 21,9 23,5 

Temp_Stirn [°C] 33,8 33,2 34,4 

Temp_UA_mitte_mittel 
[°C] 

33,3 32,5 34,2 

Temp_UA_dist-mittel 
[°C] 

34,0 32,7 34,7 

Temp_Finger_mittel 
[°C] 

32,7 29,3 33,6 

Temp_Zehe_mittel [°C] 30,5 26,1 33,3 

CRT [s] 1,0 0,5 2,0 

GCS 4 3 8 

Apache II Score 29 25 33 

SAPS II Score 64 57 74 

SOFA Score 11 9 15 

TISS 28 Score 43 39 46 

Tabelle 3, Quantitative Messdaten der 31 untersuchten Patienten zur Evaluation der verschiedenen Messysteme des Herzindex 

 

4.1.2. Vergleich des Herzindex der kalibrierten Pulskonturanalyse (CI_PC) des PiCCO-Monitors 

mit dem Herzindex der Transkardiopulmonalen Thermodilution (CI_TD) 

4.1.2.1. Deskriptive Analyse der Messwerte und ihrer Änderungen zum Vorwert 

Der Median und die 25. bzw. 75. Perzentile der Messwerte und ihrer Veränderungen zum Vorwert 

für CI_TD und CI_PC sind Tabelle 4 zu entnehmen. 
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Perzentile 
CI_TD 

[L/min/m²] 

ΔCI_TD 

[L/min/m²] 

CI_PC 

[L/min/m²] 

ΔCI_PC 

[L/min/m²] 

25 3,19 0,13 3,21 0,22 

50/Median 4,10 0,26 4,08 0,49 

75 5,03 0,53 5,21 0,98 

Tabelle 4, Deskriptive Analyse der von transkardiopulmonaler Thermodilution (CI_TD) und kalibrierter Pulskonturanalyse des 
PiCCO-Systems (CI_PC) gemessenen Herzindizes und ihrer Änderungen 

 

4.1.2.2. Korrelation von CI_PC mit CI_TD 

Es zeigte sich im direkten Vergleich eine hochsignifikante Korrelation beider Werte (p < 0,001) und 

einem Korrelationskoeffizienten von R = 0,856 nach Pearson (s. Abb. 20). 

 

Abbildung 20, Korrelation von CI_PC mit CI_TD 

 

4.1.2.3. Accuracy und Precision im Bland-Altman Plot für CI_PC-CI_TD 

Es zeigten sich im Bland-Altmann Plot ein Bias von -0,04 L/min/m², ein Percentage Error von 37,2 % 

sowie nach Bland-Altman für Mehrfachmessungen korrigierte Limits of Agreement (Bland & Altman, 

2007) von -1,61 L/min/m² bis 1,54 L/min/m² (s. Abb. 21). 
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Abbildung 21, Bland-Altman Plot für CI_PC-CI_TD 

 

4.1.2.4. Trendanalysefähigkeit von CI_PC gemessen am CI_TD 

Nach Realisierung einer Exklusionszone für Änderungen im Herzindex von kleiner gleich 0,5 L/min/m² 

ergab sich im Vier Quadranten Plot eine Konkordanz von 54,5 % (s. Abb. 22). 

 

Abbildung 22, Vier Quadranten Plot (mit Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_PC-ΔCI_TD 
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Im Polar Plot nach dem Vorschlag von Critchley et al. (Critchley et al., 2010) ergab sich ein Angular 

Bias von 18,6° sowie Radial Limits of Agreement von -51,9° bis 56,1° (s. Abb. 23). 

 

Abbildung 23, Polar Plot (Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_PC-ΔCI_TD 
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4.1.2.5. Fähigkeit des CI_PC kritische Herzindexbereiche zu erkennen 

Diese ergaben für den Bereich der Herzindices des CI_TD kleiner 2,5 L/min/m² eine „Area under the 

Curve“ („AUC“) von 0,987 (s. Abb. 24) und für CI_TD-Bereiche größer 5,0 L/min/m² eine AUC von 0,945 

(s. Abb. 25). 

 

Abbildung 24, ROC-Analyse für CI_PC für Werte von CI_TD kleiner 2,5 L/min/m² 

 

 

Abbildung 25, ROC-Analyse für CI_PC für Werte von CI_TD größer 5 L/min/m² 
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4.1.3. Vergleich des Herzindex der unkalibrierten Pulskonturanalyse (CI_FT) des Flotrac-

Systems mit dem Herzindex der Transkardiopulmonalen Thermodilution (CI_TD) 

4.1.3.1. Deskriptive Analyse der Messwerte und ihrer Änderungen zum Vorwert 

Der Median und die 25. Bzw. 75. Perzentile der Messwerte und ihrer Veränderungen zum Vorwert für 

CI_TD und CI_FT sind Tabelle 5 zu entnehmen. 

Perzentile CI_TD 

[L/min/m²] 

ΔCI_TD 

[L/min/m²] 

CI_FT  

[L/min/m²] 

ΔCI_FT 

[L/min/m²] 

25 3,19 0,13 2,93 0,10 

50 Median 4,10 0,26 4,00 0,30 

75 5,03 0,53 5,40 0,60 

Tabelle 5, Deskriptive Analyse der von transkardiopulmonaler Thermodilution (CI_TD) und unkalibrierter Pulskonturanalyse 
des Flotrac-Systems (CI_FT) gemessenen Herzindizes und ihrer Änderungen 

 

4.1.3.2. Korrelation von CI_FT mit CI_TD 

Es zeigte sich eine hochsignifikante Korrelation der Werte (p < 0,001) mit einem Pearson-

Korrelationskoeffizienten von R = 0,568 (s. Abb. 26). 

 

Abbildung 26, Korrelation von CI_FT mit CI_TD 
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4.1.3.3. Accuracy und Precision im Bland-Altman Plot für CI_FT mit CI_TD 

Es zeigten sich im Bland-Altmann Plot ein Bias von 0,03 l/min/m², ein Percentage Error von 63,3% sowie 

nach Bland-Altman für Mehrfachmessungen korrigierte Limits of Agreement (Bland & Altman, 2007) 

von –2,64 L/min/m² bis 2,71 L/min/m² (s. Abb. 27). 

 

Abbildung 27, Bland-Altman Plot für CI_FT-CI_TD 

 

4.1.3.4. Trendanalysefähigkeit von CI_FT gemessen am CI_TD 

Nach Anwendung einer Exklusionszone für alle ΔCI < 0,5 L/min/m² ergab sich im 4 Quadranten Plot 

eine Konkordanz von 37,8 % (s. Abb. 28). 
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Abbildung 28, Vier Quadranten Plot (mit Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_FT-ΔCI_TD 

 

Im Polar Plot zeigte sich ein Angular Bias von 15,5° mit Radial Limits of Agreement von -49,4° bis 68,6° 

(s. Abb. 29). 

 

Abbildung 29, Polar Plot (Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_FT-ΔCI_TD 
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4.1.3.5. Fähigkeit des CI_FT kritische Herzindexbereiche zu erkennen 

Die ROC-Kurven ergaben für die CI_TD < 2,5 L/min/m² eine AUC von 0,688 (s. Abb. 31) und für die 
CI_TD > 5 L/min/m² eine AUC von 0,785 (s. Abb.31). 

 

Abbildung 30, ROC-Analyse für CI_FT für Werte von CI_TD kleiner 2,5 L/min/m² 

 

 

Abbildung 31, ROC-Analyse für CI_FT für Werte von CI_TD größer 5 L/min/m² 
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4.1.4.Vergleich des Herzindex der Fingerplethysmographie (CI_CS) des Clearsight-Systems mit 

dem Herzindex der Transkardiopulmonalen Thermodilution (CI_TD) 

4.1.4.1. Deskriptive Analyse der Messwerte und ihrer Veränderungen zum Vorwert 

Der Median und die 25. Bzw. 75. Perzentile der Messwerte und ihrer Veränderungen zum Vorwert 

für CI_TD und CI_CS sind Tabelle 6 zu entnehmen. 

Perzentile CI_TD 

[L/min/m²] 

ΔCI_TD 

[L/min/m²] 

CI_CS  

[L/min/m²] 

ΔCI_CS 

[L/min/m²] 

25 3,19 0,13 2,60 0,10 

50/ Median 4,10 0,26 3,20 0,30 

75 5,03 0,53 4,20 0,70 

Tabelle 6, Deskriptive Analyse der von transkardiopulmonaler Thermodilution (CI_TD) und des Clearsight-Systems (CI_CS) 
gemessenen Herzindizes und ihrer Änderungen 

 

4.1.4.2.Korrelation von CI_CS mit CI_TD 

Es zeigte sich im direkten Vergleich eine hochsignifikante Korrelation beider Werte (p < 0,001) mit 

einem Korrelationskoeffizienten von R = 0,659 (s. Abb. 32). 

 

Abbildung 32, Korrelation von CI_CS mit CI_TD 
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4.1.4.3. Accuracy und Precision im Bland-Altman Plot für CI_CS mit CI_TD 

Es zeigt sich im Bias von 0,81 L/min/m² mit Limits of Agreement von -1,36 L/min/m² und 2,98 L/min/m² 

sowie einem Percentage Error von 51,4 % (s. Abb. 33). 

 

Abbildung 33, Bland-Altman Plot für CI_CS-CI_TD 

 

4.1.4.4. Trendanalysefähigkeit von CI_CS gemessen an CI_TD 

Nach Ausschluss aller Werte innerhalb der Exklusionszone von ΔCI < 0,5 L/min/m² betrug die 

berechnete Konkordanz 37,4 % (s. Abb. 34). 

 

Abbildung 34, Vier Quadranten Plot (mit Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_CS-ΔCI_TD 
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Im Polar Plot ergab sich ein Angular Bias von 10,1° mit Radial Limits of Agreement -62,5° und 53,7° (s. 

Abb. 35). 

 

Abbildung 35, Polar Plot (Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_CS-ΔCI_TD 

 

4.1.4.5. Fähigkeit des CI_CS kritische Herzindexbereiche zu erkennen 

Für CI_TD < 2,5 L/min/m² zeigte sich eine AUC von 0,720 (s. Abb. 36), für CI_TD < 5 L/min/m² eine AUC 

von 0,878 (s. Abb. 37). 
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Abbildung 36, ROC-Analyse für CI_CS für Werte von CI_TD kleiner 2,5 L/min/m² 

 

 

Abbildung 37, ROC-Analyse für CI_CS für Werte von CI_TD größer 5 L/min/m² 
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4.1.5.Berechnung des aus biometrischen Daten und Oberflächentemperaturen sowie 

noninvasiv zu erhebender Vitalparameter berechneten Herzindex (CI_Bio_Temp_PP_HRh) 

und Vergleich des selbigen mit dem Herzindex der transkardiopulmonalen Thermodilution 

(CI_TD) 

 

4.1.5.1. Korrelation der biometrischen Daten, Körperoberflächentemperaturen und weiterer 

Parameter mit dem Herzindex der Transkardiopulmonalen Thermodilution 

 

Aus Tabelle 7 sind die Korrelationskoeffizienten nach Spearman für die biometrischen Daten, die 

Oberflächentemperaturen, aus dem Basismonitoring abgeleitete Parameter, sowie weitere 

ausgewählte Parameter mit CI_TD zu entnehmen. 

Parameter Korrelationskoeffizient 
nach Spearman 

Signifikanzniveau (2-
seitig) 

CI_PC 0,859 0,000 

CI_FT 0,567 0,000 

CI_CS 0,654 0,000 

Geschlecht -0,044 0,465 

Alter -0,348 0,000 

Größe -0,140 0,028 

Gewicht -0,229 0,000 

BGAa Lactat -0,011 0,902 

BGAv SO2 0,369 0,000 

Herzrhythmus -0,355 0,000 

Pulse Pressure 0,098 0,125q 

Temp_PICCO 0,244 0,000 

Temp_Stirn 0,529 0,000 

Temp_UA_mitte_mittel 0,426 0,000 

Temp_UA_dist_mittel 0,475 0,000 

Temp_Finger_mittel 0,494 0,000 

Temp_Zehe_mittel 0,336 0,000 

CRT -0,601 0,000 
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Tabelle 7, Spearman Korrelation ausgewählter Messparameter mit dem Herzindex CI_TD 

Mittels linearer Regression wurde ein Modell zur Schätzung des durch Thermodilution gemessenen 

Herzindex erstellt (s. Abb. 38). 

 

 

Abbildung 38,  Die Entwicklung des Schätzers des Herzindex mittels linearer Regression aus zuvor ausgewählten 
Messparametern. Zuerst Ausschluss einiger Parameter mit Rückwärts-Elimination und anschließend schrittweises Hinzufügen 
weiterer Variablen. 

 

Initial wurden hierbei die erhobenen Oberflächentemperaturen, sowie die über den PiCCO-Katheter 

gemessene zentrale Köpertemperatur (Temp-PiCCO) berücksichtigt (s. Abb. 39). Anschließend wurden 

weitere Parameter aus Biometrie und Basismonitoring inkludiert, um die Vorhersagekraft zu erhöhen. 

Parameter, welche deutlich aufwendiger zu erheben sind (Blutgasanalysewerte) bzw. nicht 

kontinuierlich bestimmt werden können (CRT) wurden nicht berücksichtigt. Entscheidend hierfür war 

für den Ausschluss der CRT die Notwendigkeit eines (geschulten) Untersuchers, welche für die 

Messung der Oberflächentemperaturen der Haut nicht notwendig ist, da diese auch (mit anderer 

Technik) kontinuierlich gemessen werden könnten (Joly & Weil, 1969). 
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Abbildung 39, Mittlere gemessene Oberflächentemperaturen an den unterschiedlichen Messorten am Körper, in Abhängigkeit 
des jeweiligen Herzindex aufgeteilt in Subgruppen 

 

4.1.5.2. CI_Temp 

Durch schrittweise Rückwärts-Elimination reduzierten sich die Einflussvariablen im Modell auf die 

Oberflächentemperaturen an Stirn (Stirn), den Fingern (Finger_mittel) und der Mitte der Unterarme 

(UA_mi_mittel), es resultierte der Schätzer CI_Temp. 

4.1.5.2.1. Größe der Regressionskoeffizienten von CI_Temp 

Die Größe der unterschiedlichen Regressionskoeffizienten (exklusive einer nicht abgebildeten 

Konstante) für CI_Temp als Schätzer von CI_TD sind Abbildung 40 zu entnehmen. 

 

Abbildung 40, Größe der Regressionskoeffizienten für den Schätzer des Herzindex CI_Temp, die nichtabgebildete Konstante 
hat die Größe -28,159. 
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4.1.5.2.2. Deskriptive Analyse der Werte von CI_Temp und ihrer Veränderungen zum Vorwert 

Der Median und die 25. Bzw. 75. Perzentile der Messwerte und ihrer Veränderungen zum Vorwert 

für CI_TD und CI_Temp sind Tabelle 8 zu entnehmen. 

Perzentile CI_TD 

[L/min/m²] 

ΔCI_TD 

[L/min/m²] 

CI_Temp 

[L/min/m²] 

ΔCI_Temp 

[L/min/m²] 

25 3,19 0,13 3,60 0,16 

50/Median 4,10 0,26 4,21 0,25 

75 5,03 0,53 4,80 0,53 

Tabelle 8, Deskriptive Analyse der von transkardiopulmonaler Thermodilution (CI_TD) gemessenen und dem Schätzer CI_Temp 
berechneter Herzindizes und ihrer Änderungen. 

 

4.1.5.2.3. Korrelation von CI_Temp mit CI_TD 

Der Pearson Korrelationskoeffizient lag bei R = 0,621 (p < 0,001; s. Abb. 41). 

 

Abbildung 41, Korrelation von CI_Temp mit CI_TD 
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4.1.5.2.4. Accuracy und Precision im Bland-Altman Plot für CI_Temp und CI_TD 

Im Bland-Altmann Plot zeigte sich für diesen ein Bias von 0,04 L/min/m² bei korrigierten Limits of 

Agreement (Bland & Altman, 2007) von -2,23 und 2,30 L/min/m², sowie ein Percentage Error von 53,6 

% (s. Abb.42). 

 

Abbildung 42, Bland-Altman Plot für CI_Temp-CI_TD 

 

4.1.5.2.5. Trendanalysefähigkeit im Vier Quadranten Plot von CI_Temp 

Die Trendanalyse (zur einfacheren visuellen Interpretation hier mittel Vier-Quadranten-Plot, nach 

Saugel et al. (Saugel et al., 2015)) zeigte nach Etablierung einer Exklusionszone von 0,5 L/min/m² zur 

Erhöhung der Information-/Noise-Ratio eine Konkordanz von 41,2 %, einen Angular Bias von 1,79° mit 

Radial Limits of Agreement von -35,53° und +38,47° (s. Abb. 43). 
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Abbildung 43, Vier Quadranten Plot (mit Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_Temp-ΔCI_TD 

 

4.1.5.3. CI_Bio_Temp 

Da die Berücksichtigung der biometrischen Daten Geschlecht, Alter, Größe und Gewicht im klinischen 

Alltag keinen großen Mehraufwand bedeutet, alle Werte nahezu immer zur Verfügung stehen, wurde 

das Modell durch diese Werte erweitert. Es entstand der Schätzer CI_Bio_Temp. 

4.1.5.3.1. Größe der Regressionskoeffizienten von CI_Bio_Temp 

Die Größe der Regressionskoeffizienten (exklusive einer Konstante) von CI_Bio_Temp zur 

Abschätzung von CI_TD sind Abbildung 44 zu entnehmen. 

 

Abbildung 44, Größe der Regressionskoeffizienten für den Schätzer des Herzindex CI_Temp, die nichtabgebildete Konstante 
hatte die Größe -10,826 
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4.1.5.3.2. Deskriptive Analyse der Werte von CI_Bio_Temp und ihrer Veränderungen zum Vorwert 

Der Median und die 25. Bzw. 75. Perzentile der Messwerte und ihrer Veränderungen zum Vorwert 

für CI_TD und CI_Bio_Temp sind Tabelle 9 zu entnehmen. 

Perzentile CI_TD 

[L/min/m²] 

ΔCI_TD 

[L/min/m²] 

CI_Bio_Temp 

[L/min/m²] 

ΔCI_Bio_Temp 

[L/min/m²] 

25 3,19 0,13 3,55 0,02 

50/ Median 4,10 0,26 4,02 0,05 

75 5,03 0,53 4,88 0,11 

Tabelle 9, Deskriptive Analyse der von transkardiopulmonaler Thermodilution (CI_TD) gemessenen und dem Schätzer 
CI_Bio_Temp berechneter Herzindizes und ihrer Änderungen 

 

4.1.5.3.3. Korrelation von CI_Bio_Temp mit CI_TD 

Der Pearson Korrelationskoeffizienten lag bei R = 0,707 (p < 0,001; s. Abb. 45). 

 

Abbildung 45, Korrelation von CI_Bio_Temp mit CI_TD 

 

4.1.5.3.4. Accuracy und Precision im Bland-Altman Plot für CI_Bio_Temp und CI_TD 

Es zeigte sich im Bland Altman Plot ebenfalls ein Bias von 0,04 L/min/m². Die korrigierten Limits of 

Agreement wurden mit -2,00 und 2,08 L/min/m² geringfügig enger, der Percentage Error mit 48,3 % 

minimal kleiner (s. Abb. 46). 
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Abbildung 46, Bland-Altman Plot für CI_Bio_Temp-CI_TD 

 

4.1.5.3.5. Trendanalysefähigkeit von CI_Bio_Temp 

Im Vier Quadranten Plot zeigte sich ein Angular Bias von 2,65°, Radial Limits of Agreement von -38,51° 

bis 36,41° und eine Konkordanz von 39,1 % (s. Abb. 47). 

 

Abbildung 47, Vier Quadranten Plot (mit Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_Bio_Temp-ΔCI_TD 
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4.1.5.4. CI_Bio_Temp_PP_HRh 

Bei jedem Patienten werden in der Regel primär ein Basismonitoring, bestehend aus EKG, 

oszillometrischer Blutdruckmessung und Messung der Sauerstoffsättigung angeschlossen. Die 

Blutdruckamplitude gilt als Surrogatparameter für das Schlagvolumen (Engelmann et al., 2016). Aus 

den erhobenen Werten ergaben sich signifikante Korrelationen mit dem Thermodilutionsherzindex für 

die Messgrößen „Herzrhythmus“ (HRh; Spearman-Korrelationskoeffizient R = -0,355 p < 0,001) und 

Pulsdruck (PP; Spearman-Korrelationskoeffizient R = 0,098; p < 0,125). Es resultierte der Schätzer 

CI_Bio_Temp_PP_HRh. 

4.1.5.4.1. Größe der Regressionskoeffizienten von CI_Bio_Temp_PP_HRh 

Die Größe der Regressionskoeffizienten des Schätzers CI_Bio_Temp_PP_HRh für CI_TD (exklusive der 

Konstante) sind Abbildung 48 zu entnehmen. 

 

Abbildung 48, Größe der Regressionskoeffizienten für den Schätzer des Herzindex CI_Bio_Temp_PP_HRh, die nichtabgebildete 
Konstante hatte die Größe -12,815 

 

4.1.5.4.2. Deskriptive Analyse der Werte von CI_Bio_Temp_PP_HRh und ihrer Veränderungen zum 

Vorwert 

Der Median und die 25. Bzw. 75. Perzentile der Messwerte und ihrer Veränderungen zum Vorwert 

für CI_TD und CI_Bio_Temp_PP_HRh sind Tabelle 10 zu entnehmen. 
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Perzentile CI_TD 

[L/min/m²] 

ΔCI_TD 

[L/min/m²] 

CI_Bio_Temp_PP_HRh 

[L/min/m²] 

ΔCI_Bio_Temp_PP_HRh 

[L/min/m²] 

25 3,19 0,13 3,51 0,09 

50/Median 4,10 0,26 4,07 0,23 

75 5,03 0,53 4,95 0,54 

Tabelle 10, Deskriptive Analyse der von transkardiopulmonaler Thermodilution (CI_TD) gemessenen und dem Schätzer 
CI_Bio_Temp_PP_HRh berechneter Herzindizes und ihrer Änderungen 

 

4.1.5.4.2. Korrelation von CI_Bio_Temp_PP_HRh mit CI_TD 

Bei der Erweiterung des Schätzers um diese beiden Variablen zeigte sich ein Pearson 

Korrelationskoeffizient von R = 0,738 (p < 0,001; s. Abb. 49). 

 

Abbildung 49, Korrelation von CI_Bio_Temp_PP_HRh mit CI_TD 

 

4.1.5.4.3. Accuracy und Precision im Bland-Altman Plot für CI_Bio_Temp_PP_HRh und CI_TD 

Im Bland Altman Plot ergab sich erneut ein Bias von 0,04 L/min/m² mit etwas engeren korrigierten 

Limits of Agreement von -1,91 und 1,98 L/min/m² und einem verkleinerten Percentage Error von 46,1 

% (s. Abb. 50). 
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Abbildung 50, Bland-Altman Plot für CI_Bio_Temp_PP_HRh-CI_TD 

 

4.1.5.4.4. Trendanalysefähigkeit von CI_Bio_Temp_PP_HRh 

Die Analyse des Vier Quadranten Plots ergab eine Konkordanz von 41,4 %, einen Angular Bias von 2,65° 

mit Radial Limits of Agreement von -38,54° und 36,03° (s. Abb. 51). 

 

Abbildung 51, Vier Quadranten Plot (mit Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 l/min/m²) für ΔCI_Bio_Temp_PP_HRh-ΔCI_TD 
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Durch den zusätzlichen Einfluss der Variablen konnte somit die „Precision“ und die „Accuracy“ 

verbessert werden (s. Abb. 52). 

 

Abbildung 52, Entwicklung von Accuracy und Precision des Schätzers des Herzindex zeigen enger werdende Limits of 
Agreement bei ähnlichen Bias und Percentage Error 

 

4.1.5.4.5. Trendanalysefähigkeit von CI_Bio_Temp_PP_HRh im Polar Plot 

Um die Fähigkeit dieses Schätzers, Änderungen des Herzindex zu messen mit den anderen 

untersuchten Systemen und den Daten anderer Studien vergleichen zu können, wurde analog zu 

4.1.2.-4.1.4. eine Analyse mittels Polar Plot durchgeführt. Der Polar Plot zeigte einen Angular Bias von 

-3,1° mit Radial Limits of Agreement -70,1° und 54,0 (s. Abb. 53). 
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Abbildung 53, Polar Plot (mit Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_Bio_Temp_PP_HRh-ΔCI_TD 

 

Somit stehen sowohl die Trendanalyse mittels Vier Quadranten Plot (Abb. 51), als auch die 

Trendanalyse mittels Polar Plot (Abb. 53) zum direkten Vergleich zur Verfügung. Der Hauptkritikpunkt 

an der Analyse mittels Polar Plot Methode ist die Exklusionszone. Durch die Berechnung der Größe der 

Änderung der Herzindizes mittels Mittelwertbildung aus Gold- und Silberstandard werden 

entgegengesetzt verschiedene Herzindexänderungen (z.B. ΔCI_Gold = 2 L /min/m² und ΔCI_Silber = -2 

L/min/m²) in die Exklusionszone gezogen und somit bei der Auswertung nicht berücksichtigt, obwohl 

gerade solche unterschiedlichen Messergebnisse erhebliche Komplikationen implizieren. Ein weiterer 

Vorteil der Analyse mittels Vier Quadranten Plot ist die einfachere Interpretation bei gleichem 

Informationsgehalt. (Saugel et al., 2015) 

In der Trendanalyse des CI_Bio_Temp_PP_HRh als Silberstandard gemessen am Goldstandard der 

Thermodilution (CI_TD) ergaben sich für ΔCI_Bio_Temp_PP_HRh und ΔCI_TD folgende Unterschiede, 

die Tabelle 11 zu entnehmen sind: 
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Parameter Vier Quadranten Plot Polar Plot 

Angular Bias 2,65° -3,07° 

Upper Radial Limit of 

Agreement 

36,03° 54,05° 

Lower Radial Limit of 

Agreement 

-38,54° -70,83° 

Konkordanz bzw. Polar 

Concordance 

41,4% 41,4% 

Tabelle 11, Vergleich der statistischen Auswertung der Trendanalysefähigkeit des Schätzers des Herzindex 
CI_Bio_Temp_PP_HRh mittels Vier Quadranten Plot und Polar Plot Analyse 

 

4.1.5.4.5. Fähigkeit des CI_Bio_Temp_PP_HRh kritische Herzindexbereiche zu erkennen 

Für CI_TD < 2,5 L/min/m² zeigte sich eine AUC von 0,750 (s. Abb. 54), für CI_TD < 5 L/min/m² eine AUC 

von 0,929 (s. Abb. 55). 

 

Abbildung 54, ROC-Analyse für CI_Bio_Temp_PP_HRh für Werte von CI_TD kleiner 2,5 L/min/m² 
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Abbildung 55, ROC-Analyse für CI_Bio_Temp_PP_HRh für Werte von CI_TD größer 5 L/min/m² 

 

4.1.6. Vergleich der Kombination des noninvasiven Schätzers des Herzindex 

(CI_Bio_Temp_PP_HRh) mit dem kommerziellen Flotrac Systems (CI_FT), mit dem Herzindex 

der Transkardiopulmonalen Thermodilution (CI_TD) 

 

Hierfür wurde aus dem bereits bestehenden Schätzer des Herzzeitvolumens (CI-Bio_Temp_PP_HRh) 

sowie den Messwerten des Flotrac-Systems (CI_FT) mittels linearer Regression ein weiterer Schätzer 

des Herzzeitvolumens erstellt (CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh). 

 

4.1.6.1. Deskriptive Analyse der Werte von CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh und ihrer Änderungen zum 

Vorwert 

Der Median und die 25. bzw. 75. Perzentile der Messwerte und ihrer Veränderungen zum Vorwert für 

CI_TD und CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh sind Tabelle 12 zu entnehmen. 
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Perzentile CI_TD 

[L/min/m²] 

ΔCI_TD 

[L/min/m²] 

CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh 

[L/min/m²] 

ΔCI_FT_Bio_Temp_PP_HRh 

[L/min/m²] 

25 3,19 0,13 3,45 0,11 

50/ 

Median 

4,10 0,26 4,10 0,22 

75 5,03 0,53 4,92 0,51 

Tabelle 12, Deskriptive Analyse der von transkardiopulmonaler Thermodilution (CI_TD) gemessenen und dem Schätzer 
CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh berechneter Herzindizes und ihrer Änderungen 

 

4.1.6.2. Korrelation von CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh mit CI_TD 

Es zeigte sich eine hochsignifikante Korrelation (p < 0,001) mit einem Pearson-

Korrelationskoeffizienten von R = 0,764 (s. Abb. 56). 

 

 

Abbildung 56, Korrelation von CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh mit CI_TD 

 

4.1.6.3. Accuracy und Precision im Bland-Altman Plot für CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh mit CI_TD 

Der Bland Altmann Plot zeigte ein Bias von 0,04 L/min/m² mit Limits of Agreement von -1,83 L/min/m² 

und 1,90 L/min/m² sowie einem Percentage Error von 44,0 % (s. Abb. 57). 
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Abbildung 57, Bland-Altman Plot für CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh-CI_TD 

 

4.1.6.4. Trendanalysefähigkeit des CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh 

Der klassische 4 Quadranten Plot ergab nach Etablierung einer Exklusionszone für ΔCI < 0,5 L/min/m² 

eine Konkordanz von 34,4 % (s. Abb. 58). 

 

Abbildung 58, Vier Quadranten Plot (mit Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_FT_Bio_Temp_PP_HRh-ΔCI_TD 
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Der Polar Plot zeigte einen Angular Bias von -16,4° mit Radial Limits of Agreement von -66,5° und 39,0° 

(s. Abb. 59). 

 

Abbildung 59, Polar Plot (mit Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_FT_Bio_Temp_PP_HRh-ΔCI_TD 

 

4.1.6.5. Fähigkeit des CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh kritische Bereiche des CI_TD zu erkennen 

Die AUC für einen CI_TD < 2,5 L/min/m² betrug 0,751 (s. Abb. 60), für einen CI_TD > 5 L/min/m² 0,934 

(s. Abb. 61). 
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Abbildung 60, ROC-Analyse für CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh für Werte von CI_TD kleiner 2,5 L/min/m² 

 

 

Abbildung 61, ROC-Analyse für CI_FT_Bio_Temp_PP_HRh für Werte von CI_TD größer 5 L/min/m² 
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4.1.7. Vergleich der Kombination des noninvasiven Schätzers des Herzindex 

(CI_Bio_Temp_PP_HRh) mit dem kommerziellen Clearsight Systems (CI_CS), mit dem 

Herzindex der Transkardiopulmonalen Thermodilution (CI_TD) 

Analog zu 4.1.6. wurde aus dem bereits bestehenden Schätzer des Herzzeitvolumens (CI-

Bio_Temp_PP_HRh) und den Messwerten des Clearsight-Systems (CI_CS) mittels linearer Regression 

ein weiterer Schätzer des Herzzeitvolumens erstellt (CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh). 

 

4.1.7.1. Deskriptive Analyse der Werte von CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh und ihrer Veränderungen zum 

Vorwert 

Der Median und die 25. bzw. 75. Perzentile der Messwerte und ihrer Veränderungen zum Vorwert für 

CI_TD und CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh sind Tabelle 13 zu entnehmen. 

Perzentile CI_TD 

[L/min/m²] 

ΔCI_TD 

[L/min/m²] 

CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh 

[L/min/m²] 

ΔCI_CS_Bio_Temp_PP_HRh 

[L/min/m²] 

25 3,19 0,13 3,44 0,11 

50/Median 4,10 0,26 3,97 0,23 

75 5,03 0,53 4,93 0,54 

Tabelle 13, Deskriptive Analyse der von transkardiopulmonaler Thermodilution (CI_TD) gemessenen und dem Schätzer 
CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh berechneter Herzindizes und ihrer Änderungen 

 

4.1.7.2. Korrelation von CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh mit CI_TD 

Es zeigte sich eine hochsignifikante Korrelation (p < 0,001) mit einem Pearson Korrelationskoeffizienten 

von R = 0,758 (s. Abb. 62). 
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Abbildung 62, Korrelation von CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh mit CI_TD 

 

4.1.7.3. Accuracy und Precision im Bland-Altman Plot für CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh mit CI_TD 

Es zeigte sich ein Bias von 0,04 L/min/m² mit korrigierten Limits of Agreement von -1,85 L/min/m² und 

1,92 L/min/m² sowie einem Percentage Error von 44,6 % (s. Abb. 63). 

 

Abbildung 63, Bland-Altman Plot für CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh-CI_TD 
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4.1.7.4. Trendanalysefähigkeit des CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh gemessen am CI_TD 

Nach Ausschluss der Werte innerhalb der Exklusionszone von ΔCI <0,5 L/min/m² ergab sich eine 

Konkordanz von 36,1 % (s. Abb. 64). 

 

Abbildung 64, Vier Quadranten Plot (mit Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_CS_Bio_Temp_PP_HRh-ΔCI_TD 

 

Der Polar Plot zeigte einen Angular Bias von -7,6° mit Radial Limits of Agreement von -65,3° und 50,5° 

(s. Abb. 65). 
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Abbildung 65, Polar Plot (mit Exklusionszone ∆𝐶𝐼 < 0,5 L/min/m²) für ΔCI_CS_Bio_Temp_PP_HRh-ΔCI_TD 

 

4.1.7.5. Fähigkeit des CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh kritische Herzindexbereiche des CI_TD zu erkennen 

Für CI_TD < 2,5 L/min/m² betrug die AUC 0,750 (s. Abb. 66) und für CI_TD > 5 L/min/m² 0,933 (s. Abb. 

67). 
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Abbildung 66, ROC-Analyse für CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh für Werte von CI_TD kleiner 2,5 L/min/m² 

 

 

Abbildung 67, ROC-Analyse für CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh für Werte von CI_TD größer 5 L/min/m² 
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4.2. Vergleich des noninvasiv gemessenen mittleren arteriellen Perfusionsdruckes des 

Clearsight-Systems (MAP_CS) mit dem invasiv gemessenen arteriellen Perfusionsdruck 

(MAP_Monitor) 

 

4.2.1. Deskriptive Analyse des Patientenkollektivs 

Die qualitativen Messdaten der untersuchten Patienten sind Tabelle 14 zu entnehmen. Es wurden für 

die 32 Patienten bzw. die 256 Einzelmessungen jeweils absolute und relative Häufigkeiten (in Prozent) 

angegeben. Bei den Diagnosen der Patienten wird aufgrund von Mehrfachnennung und 

Rundungseffekten nicht immer 100 % erreicht. 

Messgröße Absolute Häufigkeit Relative Häufigkeit [%] 

Geschlecht M: 22 F: 10 68,8 31,3 

Respiratorische Insuffizienz 15 46,9 

Sepsis 9 28,1 

Obere GI-Blutung 6 18,8 

Andere 2 6,3 

Herzrhythmus SR: 184 AA: 56 SM: 16 SR: 57,5 AA: 17,5 SM: 5 

(Be-) Atmung SA: 28 DU: 145 DK: 83 SA: 8,8% DU: 45,3 DK: 25,9 

Messungen unter 
Norepinephrintherapie 

119 46,5 

Messungen unter 
Epinephrintherapie 

16 6,3% 

Messungen unter Terlipressin 40 15,6 

Tabelle 14, Qualitative Messdaten der 32 untersuchten Patienten zur Evaluation der beiden Messysteme des mittleren 
arteriellen Blutdruckes 

 

Die quantitativen Messdaten der 32 untersuchten Patienten sind Tabelle 15 zu entnehmen. Es wurde 

jeweils der Median, sowie die 25. und die 75. Perzentile berechnet. 

Messgröße Median 25. Perzentile 75. Perzentile 

Alter [Jahre] 69 58 75 

Größe [cm] 175 170 180 

Gewicht [kg] 80 67 90 
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Body Mass Index 
[kg/m²] 

23,6 25,1 28,7 

HF_Monitor [min^-1] 83 74 95 

RR_sys_Monitor 
[mmHg] 

136 125 150 

RR_dia_Monitor 
[mmHg] 

58 50 66 

ZVD_Monitor [mmHg] 15 11 19 

CI_TD [L/min/m²] 4,13 3,25 5,00 

CI_CS [L/min/m²] 3,2 2,6 4,1 

GCS 4 3 8 

APACHE II Score 29 24 33 

SAPS II Score 63 56 73 

SOFA Score 12 9 15 

TISS 28 Score 43 40 48 

Tabelle 15, Quantitative Messdaten der 32 untersuchten Patienten zur Evaluation der beiden Messysteme des mittleren 
arteriellen Blutdruckes 

 

4.2.2. Deskriptive Analyse der Messwerte von MAP_CS und MAP_Monitor und ihrer Änderungen 

Der Median und die 25. bzw. 75. Perzentile der Messwerte und ihrer Veränderungen zum Vorwert 

für MAP_Monitor und MAP_CS sind Tabelle 16 zu entnehmen. 

Messgröße 25. Perzentile Median 75. Perzentile 

MAP_Monitor 75,00 81,00 92,00 

RR_Sys_Monitor 125,00 136,00 150,00 

RR_Dia_Monitor 50,00 58,00 65,75 

ΔMAP_Monitor 2,00 5,50 11,00 

MAP_CS 69,00 78,00 90,75 

ΔMAP_CS 3,00 7,00 13,75 

Tabelle 16, Deskriptive Analyse des vom Clearsight-System (MAP_CS) und Monitor (MAP_Monitor) gemessenen arteriellen 
Blutdrucks 
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4.2.3. Korrelationen von MAP_CS mit MAP_Monitor 

Auf einem hohen Signifikanzniveau (p< 0,001) zeigte sich ein Pearson Korrelationskoeffizient von R = 

0,659 (s. Abb. 68). 

 

Abbildung 68, Korrelationen von MAP_CS mit MAP_Monitor 

 

4.2.4. Accuracy und Precision im Bland-Altman Plot für MAP_CS mit MAP_Monitor 

Es zeigte sich im Bland Altmann Plot ein Bias von 3,6 mmHg mit korrigierten Limits of Agreement von 

-20,2 mmHg und 27,3 mmHg sowie ein Percentage Error von 28,31 % (s. Abb. 69). 
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Abbildung 69, Bland-Altman Plot für MAP_CS-MAP_Monitor 

 

4.2.5. Trendanalysefähigkeit des MAP_CS gemessen am MAP_Monitor 

Im 4 Quadranten Plot zeigte sich nach Etablierung der Exklusionszone für Blutdruckänderungen kleiner 

als 10 mmHg eine Konkordanz von 71,6 % (s. Abb. 70). 

 

Abbildung 70, Vier Quadranten Plot mit Exklusionszone (ΔMAP < 10mmHg) für ΔMAP_CS-ΔMAP_Monitor 
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4.2.6. Fähigkeit des MAP_CS kritische Blutdruckbereiche zu erkennen 

Für den kritischen Bereich des MAP_Monitor (MAP_Monitor < 65 mmHg) zeigte sich in der ROC-

Analyse eine AUC von 0,752 (s. Abb. 71). 

 

Abbildung 71, ROC-Analyse von MAP_CS für Werte von MAP_Monitor kleiner 65mmHg 

 

4.2.7. Error Grid Analyse für MAP_CS 

Es fielen 78;9 % aller Messungen in die Risikofläche „A“, 18,6 % in die Risikofläche „B“ und 2,3 % in die 

Risikofläche „C“. Keine Messungen wurden den Risikogruppen „D“ oder „E“ zugeordnet (s. Abb. 72). 
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Abbildung 72, Error Grid Analyse für MAP_CS 

 

4.3. Berechnung der Cardiac Power Indizes aus gemessenen Werten von Flotrac 

(CPI_FT) und Clearsight (CPI_CS) und Vergleich dieser mit dem berechneten Cardiac 

Power Index der Transkardiopulmonalen Thermodilution (CPI_TD)  

Es gilt die Beziehung: 

𝐶𝑃𝐼 = 0,0022 ∗ 𝑀𝐴𝑃[𝑚𝑚𝐻𝑔] ∗ 𝐻𝐼[ ] [36] 

(Pöss et al., 2014) 

Als Goldstandard wurde ein aus dem Goldstandard für das Herzzeitvolumen CI_TD und dem mittleren 

arteriellen Perfusionsdruck berechneter CPI-Wert (CPI_TD) verwendet. Da sowohl das Clearsight- als 

auch das Flotrac-System diese Werte nicht anbieten, wurde je ein CPI_FT für das Flotrac-System sowie 

ein CPI_CS für das Clearsight System aus dem jeweiligen Herzindex und mittleren arteriellen 

Perfusionsdruck berechnet. 
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4.3.1. Deskriptive Analyse der Daten 

Messgröße 25. Perzentile Median 75. Perzentile 

CPI_TD 0,60 0,75 0,96 

CPI_FT 0,55 0,77 0,93 

CPI_CS 0,43 0,59 0,75 

ΔCPI_TD 0,04 0,08 0,14 

ΔCPI_FT 0,03 0,09 0,19 

ΔCPI_CS 0,04 0,09 0,18 

Tabelle 17, Deskriptive Analyse der aus Daten des Flotrac- bzw. Clearsight-Systems berechneten Cardiac Power Indizes (CPI_FT 
& CPI_CS) sowie des Goldstandards CPI_TD und der jeweiligen Änderungen 

 

4.3.2. Korrelation von CPI_FT und CPI_CS mit CPI_TD 

4.3.2.1. Korrelation von CPI_FT mit CPI_TD 

Es zeigte sich eine hochsignifikante Korrelation (p < 0,001) mit einem Pearson Korrelationskoeffizienten 

von R = 0,525 (s. Abb. 73). 

 

Abbildung 73, Korrelation von CPI_FT mit CPI_TD 
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4.3.2.2. Korrelation von CPI_CS mit CPI_TD 

Es zeigte sich eine hochsignifikante Korrelation (p < 0,001) mit einem Korrelationskoeffizienten nach 

Pearson von R = 0,679 (s. Abb. 74). 

 

Abbildung 74, Korrelation von CPI_CS mit CPI_TD 

 

4.3.3. Accuracy und Precision von CPI_FT und CPI_CS mit CPI_TD im Bland Altmann Plot 

4.3.3.1. Accuracy und Precision im Bland-Altman Plot für CPI_FT mit CPI_TD 

Im Bland Altmann Plot zeigte sich ein Bias von 0,01 W/m² mit korrigierten Limits of Agreement von -

0,49 W/m² und 0,50 W/m² sowie einem Percentage Error von 63,7 % (s. Abb. 75). 
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Abbildung 75, Bland-Altman Plot CPI_FT-CPI-TD 

 

4.3.3.2. Accuracy und Precision im Bland-Altman Plot für CPI_CS mit CPI_TD 

Im Bland Altmann Plot zeigte sich ein Bias von 0,17 W/m² mit korrigierten Limits of Agreement von -

0,23 W/m² und 0,56 W/m² sowie einem Percentage Error von 51,1 % (s. Abb. 76). 

 

Abbildung 76, Bland-Altman Plot CPI_CS-CPI-TD 
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4.3.4. Trendanalysefähigkeit im Vier Quadranten Plot von CPI_FT und CPI_CS gemessen am 

CPI_TD 

4.3.4.1. Trendanalysefähigkeit im Vier Quadranten Plot und polar Plot von CPI_FT gemessen am 

CPI_TD 

Nach Verwirklichung einer Exklusionszone für alle ΔCPI < 0,1 W/m² ergab sich im Vier Quadranten Plot  

eine Konkordanz von 65,6 % (s. Abb. 77). 

 

Abbildung 77, Vier Quadranten Plot mit Exklusionszone (ΔCPI < 0,1 W/s) für ΔCPI_FT-ΔCPI_TD 

 

Im Polar Plot ergab sich ein Angular Bias von -3,7° mit Radial Limits of Agreement von -69,9° und 28,0° 

(s. Abb. 78). 
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Abbildung 78, Polar Plot (Exklusionszone ΔCPI < 0,1 W/s) für ΔCPI_FT-ΔCPI_TD 

 

4.3.4.2. Trendanalysefähigkeit im Vier Quadranten Plot und Polar Plot von CPI_CS gemessen am 

CPI_TD 

Nach Verwirklichung einer Exklusionszone für alle ΔCPI < 0,1 W/m² zeigte sich im 4 Quadranten Plot 

eine Konkordanz von 54,9 % (s. Abb. 79). 
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Abbildung 79, Vier Quadranten Plot mit Exklusionszone (ΔCPI < 0,1 W/s) für ΔCPI_CS-ΔCPI_TD 

 

Im Polar Plot ergab sich ein Angular Bias von -6,7° mit Radial Limits of Agreement von -63,3° und 39,6° 

(s. Abb. 80). 

 

Abbildung 80, Polar Plot (Exklusionszone ΔCPI < 0,1 W/s) für ΔCPI_CS-ΔCPI_TD 
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4.3.5. Fähigkeit von CPI_FT und CPI_CS den kritischen Bereich von CPI_TD (CPI_TD < 0,4 

W/m²) zu erkennen 

4.3.5.1. Fähigkeit von CPI_FT den kritischen Bereich von CPI_TD (CPI_TD < 0,4 W/m²) zu erkennen 

Für den CPI_FT in Bezug auf die Detektion eines CPI_TD < 0,4 W/m² zeigte sich eine AUC von 0,655 (s. 

Abb. 81). 

 

Abbildung 81, ROC-Kurve des CPI_FT für CPI-Werte < 0,4W/m² 

 

4.3.5.2. Fähigkeit von CPI_CS den kritischen Bereich von CPI_TD (CPI_TD < 0,4 W/m²) zu erkennen 

Für den CPI_CS ergab sich in der ROC-Analyse zur Detektion eines CPI_TD < 0,4 W/m² eine AUC von 

0,769 (s. Abb. 82). 
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Abbildung 82, ROC Kurve des CPI_CS für CPI-Werte < 0,4W/m² 
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5. Diskussion 

 

Hämodynamisches Monitoring bedeutet, Veränderungen hämodynamischer Variablen regelmäßig 

oder kontinuierlich zu beobachten, um Veränderungen der Kreislauffunktion zu detektieren, 

Interventionen zu indizieren und deren Erfolg zu evaluieren. 

 

5.1. Evaluation der Messsysteme zum Monitoring des Herzindex 

 

Das Sauerstoffangebot muss groß genug sein, um den Sauerstoffbedarf des Gewebes zu decken, damit 

es in den einzelnen Organen nicht zu einer Sauerstoffschuld mit daraus folgender Organdysfunktion 

kommt und eine ausreichende Perfusion der Organe aufrechterhalten werden kann. 

Der Herzindex ist eine essenzielle Determinante des Sauerstoffangebots. 

Es wird bestimmt durch die Einflussgrößen Vorlast, Kontraktilität, Nachlast und Herzfrequenz. Um 

diese Kreislaufdeterminanten und somit das Sauerstoffangebot bei kritisch kranken Patienten zu 

optimieren, können unter anderem Inotropika, Vasopressoren oder Volumen eingesetzt werden. 

Durch erweitertes hämodynamisches Monitoring kann bei Kreislaufinsuffizienz die Notwendigkeit 

einer dieser Maßnahmen ermittelt werden, sowie gegebenenfalls der Therapieerfolg dokumentiert 

werden. Eine Volumentherapie, die sich an bestimmten Zielbereichen der jeweiligen 

hämodynamischen Zielvariablen orientiert, ist insbesondere in der Therapie des septischen Schocks 

outcomerelevant und kann helfen Vasopressoren einzusparen (Goepfert et al., 2007). 

Früher galt der Pulmonalarterienkatheter als Verfahren der Wahl für die Messung des 

Herzzeitvolumens bei kritisch kranken Patienten. Seine Verwendung ging jedoch nach einer Studie, die 

deutliche Risiken für mit Pulmonalarterienkatheter überwachte Patienten gegenüber der 

Vergleichsgruppe offenlegte, zunehmend zurück (Connors, 1996). 

Mittlerweile ist die transkardiopulmonale Thermodilution ein, im Vergleich zum 

Pulmonalarterienkatheter deutlich weniger invasives, gut validiertes Standardverfahren. 

Um jedoch auch bei diesem Verfahren der Invasivität geschuldete Komplikationsrisiken zu vermeiden, 

werden zunehmend weniger invasive Verfahren entwickelt und getestet. 

Damit ein Verfahren zur Messung der Herzindex ein anderes, etabliertes Verfahren ersetzen kann, 

werden gewisse Voraussetzungen gefordert: 
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Eine ausreichende „Precision“ und „Accuracy“ liegt bei einem klinisch akzeptablen „Bias“ von  < 0,5 

L/min/m², sowie „Percentage Error“ von < 30 % vor (Critchley & Critchley, 1999). 

Eine ausreichende Trendanalysefähigkeit wird im Polar Plot durch einen „Angular Bias“ von ±5°, sowie 

„Radial Limits of Agreement“ von ±30° angezeigt (Critchley et al., 2011). 

Ist ein Verfahren nach diesen Kriterien „austauschbar“, kann es den bisherigen Goldstandard ersetzen. 

Zu beachten sind jedoch spezifische Patientencharakteristika, sowie weitere Kriterien, z. B. Kosten. 

In dieser Studie wurde untersucht, inwieweit weniger invasive Verfahren den Goldstandard der 

transkardiopulmonalen Thermodilution ersetzen können. 

Untersucht wurden: 

1. Die Pulskonturanalyse von Pulsion (kalibriert durch die Transkardiopulmonale Thermodilution, 

zusammen „Pulse Contour intermittent Cardiac Output“ (Pulsion Medical Systems)) 

2. Die unkalibrierte Pulskonturanalyse des Flotrac-Systems 

3. Das Clearsight-System (beide Edwards Lifesciences) 

4. Ein aus Oberflächentemperaturen, biometrischen Daten des Patienten und Werten des 

Standardmonitorings berechneten Schätzers des Herzindex 

5. Kombinationen aus 2., 3. & 4. 

 

5.1.1. Die kalibrierte Pulskonturanalyse der Firma Pulsion (CI_PC) 

Die Pulskonturanalyse der Firma Pulsion ist kalibriert und unkalibriert verwendbar. Insbesondere die 

durch transkardiopulmonale Thermodilution kalibrierte Variante ist gut validiert und liefert nach 

mehreren Verbesserungen auch bei sich ändernden Werten des Herzindex zuverlässige Messwerte. 

Bei den erhobenen Daten des Herzindex zeigte sich im Vergleich mit den Messwerten der 

Thermodilution ein klinisch akzeptabler Bias von -0,04 L/min/m² und ein etwas zu großer Percentage 

Error von 37,2 %. 

In der Trendanalyse zeigte sich im Vier Quadranten Plot (nach Exklusion aller Änderungen des 

Herzindex kleiner 0,5 L/min/m²) eine niedrige Konkordanz von 54,5 %. In der Polar Plot Analyse war 

der Angular Bias mit 18,6° zu weit, die Radial Limits of Agreement mit -51,9° und 56,1° ebenfalls. 

Pathologische Herzindexbereiche größer 5 L/min/m² beziehungsweise kleiner 2,5 L/min/m² konnten 

mit einer AUC von 0,987 beziehungsweise 0,945 in der ROC Analyse gut detektiert werden. 



 
112 

 

Das Verfahren kann somit unter Beachtung der formulierten Grenzen für Präzision und Genauigkeit, 

sowie Trendanalysefähigkeit nicht das Goldstandardverfahren ersetzen. 

Im Vergleich zu der Vorläuferstudie von Zachoval ergab sich ein ähnlicher Bias, jedoch ein größerer 

Percentage Error, so dass im Gegensatz zur damaligen Studie (PE = 21 %) die Grenzen zur 

Austauschbarkeit nicht eingehalten werde. Die Trendanalysefähigkeit wurde damals nicht 

ausgewertet. (Zachoval, 2014) 

Gründe für das verhältnismäßig schlechte Abschneiden der Pulskonturanalyse des PiCCO Systems 

könnte unter anderem die langen Zeitabstände bis zur Rekalibrierung sein. 

Da die in das PiCCO-System intergierte Variante untersucht wurde, welche zur Verbesserung der 

Messqualität durch die Thermodilution regelmäßig rekalibriert wird, dürfte die andere Variante der 

Pulsion-Pulskonturanalyse („ProAQT“) als unkalibrierte Variante noch unzuverlässiger sein und kann 

wahrscheinlich ebenfalls nicht den Goldstandard ersetzen. 

5.1.2. Die unkalibrierte Pulskonturanalyse des Flotrac-Systems (CI_FT) 

Das zweite, semi-invasive Pulskonturanalyseverfahren der Studie, das Flotrac-System, wurde mit dem 

Algorithmus der IV. Software-Generation untersucht. Bei Entwicklung der IV. Generation wurden 

Mechanismen implementiert, die eine schnellere Adaption bei schnellen Änderungen des Herzindex, 

insbesondere bei Widerstandsveränderungen ermöglichen sollten (Suehiro, Tanaka et al., 2015). 

In der Studie ergab sich ein klinisch akzeptabler Bias von 0,03 L/min/m², bei einem deutlich zu großen 

Percentage Error von 63,2 %. 

Im Vier Quadranten Plot zeigte sich außerhalb der Exklusionszone eine sehr niedrige Konkordanz von 

37,8 %. 

Die Auswertung des Polar Plots ergab einen großen Angular Bias von 15,5° mit weiten Radial Limits of 

Agreement von -49,5° bis 68,6°. 

Kritische Herzindexbereiche konnten in der ROC-Kurven Analyse mit einer AUC von 0,688 und 0,785 

für Herzindexwerte kleiner 2,5 L/min/m² beziehungsweise größer 5 L/min/m² detektiert werden. 

Bedingt durch den hohen Percentage Error, sowie die den weiten Angular Bias mit den weiten Radial 

Limits of Agreement kann das System den Goldstandard nicht ersetzen. 

Der Vergleich mit der Vorgängerstudie mit ähnlichem Studiendesign von Huber et al. (Huber, 2017a) 

zeigte sich keine Verbesserung, sondern eine Verschlechterung des Percentage Errors mit PE = 63 % 

(vs. PE = 44 %) trotz neuerer Algorithmusversion, jedoch ein ähnlicher Bias von 0,03 L/min/m² (vs. -
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0,123 L/min/m²). Es zeigte sich weiterhin eine kleinere AUC für Herzindexwerte in kritischen Bereichen 

(< 2,5 l/min/m²: AUC = 0,688 vs. AUC = 0,936; > 5 L/min/m²: AUC = 0,785 vs. AUC = 0,883). 

Studien die ebenfalls die IV. Algorithmus Version untersucht haben, kommen zu ähnlichen Ergebnissen 

für Bias und Percentage Error, sowie Trendanalysefähigkeit (Eisenried et al., 2019; Hattori et al., 2017; 

Suehiro, Tanaka et al., 2015). 

5.1.3. Das noninvasive Clearsight-System (CI_CS) 

Das Clearsight-System leitet, mit der von Penaz entwickelten Volume-Clamp-Methode (Penaz J, 1973), 

eine Fingerpulskurve ab, und konstruiert hieraus eine brachialarterielle Druckkurve. Aus dieser wird 

mittels Pulskonturanalyse der CI_CS berechnet. Die abgeleitete Pulskurve wird je nach Stabilität des 

Signals regelmäßig rekalibriert („Physiocal-Algorithmus“). 

In der Analyse der Präzision und Genauigkeit des CI_CS ergab sich ein klinisch inakzeptabel hoher Bias 

von 0,81 L/min/m² mit einem zu großen Percentage Error von 51,4 %. 

Die Trendanalyse zeigte eine sehr niedrige Konkordanz von 37,4 %. Die Polar Plot Auswertung ergab 

einen zu großen Angular Bias von 10,1° mit sehr weiten Radial Limits of Agreement von –62,5° bis 

53,7°. 

Die ROC-Analyse ergab für Herzindexwerte < 2,5 L/min/m² eine AUC von 0,720 und für CI_TD Werte > 

5 L/min/m² 0,878. 

Eine Austauschbarkeit mit dem Goldstandard anhand der formulierten Anforderungen ist somit nicht 

möglich. 

Im Vergleich mit der Vorgängerstudie mit ähnlichem Studiendesign von Huber et al. (Huber, 2017b) 

ergibt sich ein ähnliches Bild. Damals ergaben sich im Vergleich zu dieser Studie einen geringeren Bias 

von -0,35 L/min/m² (vs. 0,81 L/min/m²), mit gleich großem Percentage Error von 51 %. Die ROC-Kurven 

Analyse für kritische Herzindexbereiche ergab damals für den Bereich > 5 L/min/m² eine ähnliche AUC 

von 0,835 (vs. 0,878). Für niedrige Herzindexbereiche zeigte sich in der Vorgängerstudie (damals als 

Cut-Off < 3,25 L/min/m² gewählt) eine gleich große AUC von 0,717 (vs. 0,720 in dieser Studie für 

Herzindexwerte < 2,5 L/min/m²). 

Eine Metaanalyse (Ameloot et al., 2015) verschiedener Validierungsstudien der Herzindexmessung des 

Clearsight-Systems zeigte einen niedrigen durchschnittlichen Bias für das Herzzeitvolumen von 0,10 

L/min, welcher in derselben Größenordnung liegt wie der Bias für den Herzindex in dieser Studie. Der 

durchschnittliche Percentage Error lag in der Metaanalyse mit 44 % unterhalb des Percentage Error 

von 51,4 % in dieser Studie. Die Trendanalysefähigkeit des Clearsight-Systems mittels 
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Konkordanzanalyse zeigte sich in der Metaanalyse mit Konkordanzraten von überwiegend über 84 % 

(vs. 37,4 %) deutlich besser als in dieser Studie. Eine Studie zeigte ebenfalls schlechte, jedoch trotzdem 

höhere Konkordanzraten von ~ 60 % (Taton et al., 2013).  

Auch in einer anderen Studie zeigte sich eine unzureichende Trendanalysefähigkeit des Clearsight-

Systems an Hand von Konkordanzanalyse und Polar Plot Analyse, jedoch an einem sehr speziellen 

Patientenkollektiv (Sumiyoshi et al., 2019). 

Ursache für die schlechte Übereinstimmung mit dem Goldstandard könnten die bei vielen der 

untersuchten Patienten schweren Ödeme sein (s. Abb. 83). Auch waren die untersuchten Patienten 

zum großen Teil stark (vaskulär) vorerkrankt und erhielten häufig hohe Dosen Vasopressoren. 

 

Abbildung 83, Ödeme beeinflussen das Messergebnis des Clearsight-Systems 

 

5.1.4. Der noninvasive Schätzer des Herzindex (CI_Bio_Temp_PP_HRh) 

Die Körperoberflächentemperaturen korrelieren sehr gut mit dem Herzindex. In der vorliegenden 

Studie erreichten insbesondere die Stirntemperatur und die Temperaturen an den Unterarmen 

hochsignifikante Korrelationen mit dem Herzindex mit einem Korrelationskoeffizienten nach Spearman 

von bis zu 0,529. 

Zusammen mit weiteren Daten aus Biometrie und Basismonitoring, die ebenfalls stark mit dem 

Herzindex korrelieren, entstand mittels linearer Regression ein Schätzer des Herzindex. 

Dieser Schätzer erreichte einen klinisch akzeptablen Bias von 0,04 L/min/m², jedoch bei einem zu 

großen Percentage Error von 46,1 %. 

Die Trendanalyse ergab im Vier Quadranten Plot eine schlechte Konkordanz von 41,4 %. 
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In der Polar Plot Analyse zeigte sich ein Angular Bias innerhalb der Grenzen bei einem Wert von -3,07°, 

jedoch bei weiten Radial Limits of Agreement von -70,8° bis 54,1°. 

In der ROC-Analyse für kritische Werte von CI_TD kleiner 2,5 L/min/m² beziehungsweise größer 5 

L/min/m² zeigte sich eine AUC von 0,750 beziehungsweise 0,929. 

Eine Austauschbarkeit besteht somit nicht. 

Bei der Vorläuferstudie von Zachoval zeigte sich ein ähnlicher Bias bei einem Percentage Error von 

ebenfalls 41 % (Zachoval, 2014). Die Trendanalysefähigkeit wurde damals nicht ausgewertet. 

5.1.5. Die Kombination des Schätzers (CI_Bio_Temp_PP_HRh) mit dem Flotrac-System (CI_FT) 

Um zu evaluieren, ob die unkalibrierte Pulskonturanalyse des Flotrac-Systems in Kombination mit dem 

noninvasiven Schätzer des Herzindex (CI_Bio_Temp_PP_HRh) eine höhere Präzision und Genauigkeit, 

sowie Trendanalysefähigkeit liefert, wurde aus diesen mittels linearer Regression ein weiterer Schätzer 

des Herzindex erstellt. 

Dieser zeigte einen klinisch akzeptablen Bias von 0,04 L/min/m² bei einem zu großen Percentage Error 

von 44,0 %. 

Die Trendanalyse ergab im Vier Quadranten Plot eine schlechte Konkordanz von 34,4 %, im Polar Plot 

einen inakzeptablen Angular Bias von -16,4° mit zu weiten Radial Limits of Agreement -66,5° bis 39,0°. 

In der ROC-Analyse zeigte sich bei den Kurven für Herzindexwerte kleiner 2,5 L/min/m² eine AUC von 

0,751, respektive 0,934 für Herzindexwerte größer 5 L/min/m². 

Das System kann den Goldstandard somit nicht ersetzen. 

5.1.6. Die Kombination des Schätzers (CI_Bio_Temp_PP_HRh) mit dem Clearsight-System 

(CI_CS) 

Um eine Kombination aus dem noninvasiven Clearsight-System und dem ebenfalls noninvasiven 

Schätzer der Herzindex CI_Bio_Temp_PP_HRh zu evaluieren, wurden die Werte der beiden Systeme 

mittels linearer Regression zu einem weiteren Schätzer des Herzindex prozessiert. 

Der entstandene Schätzer (CI_CS_Bio_Temp_PP_HRh) zeigte in der Bland-Altman Analyse einen 

klinisch akzeptablen Bias von 0,04 l/min/m² bei einem zu großen Percentage Error von 44,6 %. 

Die Konkordanz im Vier Quadranten Plot lag mit 36,1 % deutlich zu tief., im Polar Plot zeigte sich der 

Angular Bias mit -7,6° nur etwas zu weit, die Radial Limits of Agreement mit -65,3° bis 50,5° deutlich 

zu weit. 
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Die ROC-Analyse bezüglich Herzindexwerten kleiner 2,5 L/min/m² beziehungsweise größer 5 L/min/m² 

ergab eine AUC von 0,75 beziehungsweise 0,933. 

5.1.7. Zusammenfassung Evaluation der unterschiedlich invasiven Systeme zur Erfassung des 

Herzindex 

Keines der untersuchten Systeme kann nach den zuvor festgelegten, sich an den Vorschlägen 

unterschiedlicher Autoren orientierenden Grenzwerte (Odor et al., 2017), das Goldstandardverfahren 

der transkardiopulmonalen Thermodilution ersetzen. 

Es erreichten bis auf das Clearsight-System alle Systeme einen ähnlich großen, klinisch akzeptablen 

Bias, jedoch verfehlten alle Systeme einen Percentage Error von < 30 %. 

In der Trendanalyse konnte einzig der Schätzer des Herzindex (CI_Bio_Temp_PP_HRh) einen 

akzeptablen Angular Bias aufweisen, alle Systeme verfehlten die Radial Limits of Agreement von ± 30°. 

Bei den semi-invasiven Systemen (CI_PC, CI_FT) schnitt die kalibrierte Pulskonturanalyse deutlich 

besser ab (PE von 37,2 % & vs. PE von 63,3 %, Konkordanz 54,4 % vs. 37,8 %). 

Das Clearsight-System zeigte zwar einen klinisch inakzeptablen Bias, jedoch einen besseren Percentage 

Error als das invasive Flotrac-System. In der Trendanalyse war es dem CI_PC deutlich unterlegen, 

lieferte jedoch ähnliche, eher bessere Ergebnisse wie das Flotrac-System. Dessen höhere Invasivität 

führt folglich nicht unbedingt zu einem Zusatznutzen gegenüber dem Clearsight-System. 

Der berechnete Schätzer des Herzindex (CI_Bio_Temp_PP_HRh) zeigte von allen Systemen mit 

Ausnahme der kalibrierten Pulskonturanalyse den niedrigsten Percentage Error, sowie die höchste 

Konkordanz. Eine Kombination mit den Systemen Flotrac oder Clearsight führte in beiden Fällen zu 

keiner wesentlichen Verbesserung der Präzision und Genauigkeit des Schätzers. Umgekehrt 

verkleinerte jedoch die Kombination mit dem noninvasiven Schätzer die Limits of Agreement 

beziehungsweise den Percentage Error der kommerziellen Systeme Flotrac und Clearsight. 

In der Trendanalyse sank die Konkordanz vom noninvasiven System zu den Kombinationen deutlich ab. 

Von den kommerziellen Systemen zu den Kombinationen hin sank die Konkordanz lediglich leicht ab. 

Somit würde als Gesamtsystem insbesondere eine Kombination aus Clearsight-System und 

noninvasiven Schätzer sinnvoll erscheinen, da somit eine mutmaßlich bessere Herzindexbestimmung 

möglich ist. 
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5.2. Evaluation des Clearsight-Systems zur Messung des mittleren arteriellen 

Perfusionsdruckes (MAP_CS) 

 

Im perioperativen Setting wird der mittlere arterielle Perfusionsdruck (MAP) als Surrogatparameter 

einer adäquaten Organdurchblutung verwendet. Die Sicherstellung eines adäquaten mittleren 

arteriellen Blutdruckes ist zur Verminderung des Risikos für postoperative Komplikationen wie einer 

akute Niereninsuffizienz, einer Myokardischämie oder eines Apoplex notwendig. (Bijker et al., 2012; 

Salmasi et al., 2017; van Waes et al., 2016) 

Aufgrund der teilweise schnellen Blutdruckabfälle, zum Beispiel während Narkoseinduktion, ist bei 

kardiovaskulär vorerkrankten Patienten eine oszillometrische Blutdruckmessung im Intervall nicht 

mehr ausreichend, so dass eine kontinuierliche Blutdruckmessung erfolgen muss. Erschwerend kommt 

bei oszillometrischen Blutdruckmessverfahren eine Tendenz zu normotensiven Werten - mit falsch 

hohen Messwerten bei hypotensiven und falsch niedrigen Messwerten bei hypertensiven Patienten – 

als verfahrensseitiges Problem hinzu (Meidert et al., 2019; Wax et al., 2011). 

 Als invasives Verfahren stellt hier der Goldstandard der blutigen Blutdruckmessung nach Punktion 

einer Arterie zur Verfügung. Zusätzlich sind noninvasive Verfahren wie die Applationstonometrie oder 

die Volume Clamp Methode verfügbar. 

Um den Goldstandard ersetzen zu können, sind jedoch analog zu den Verfahren der Herzindexmessung 

bestimmte Anforderungen zu erfüllen. Als Kriterien für eine adäquate „Accuracy“ und „Precision“ 

werden in der Regel die von ANSI/AAMI (ANSI/AAMI SP10, 2002) festgelegten Grenzen verwendet 

(Jeleazcov et al., 2010). Sie definieren einen Bias von kleiner 5 mmHg und eine Standardabweichung 

(SD) von kleiner 8 mmHg als ausreichend (ANSI/AAMI SP10, 2002). 

Der Bias zwischen dem mittleren arteriellen Perfusionsdruck des Clearsight-Systems (MAP_CS) und 

dem blutig gemessenen mittleren arteriellen Perfusionsdruck (MAP_Monitor) beträgt in dieser Studie 

3,6 mmHg und erfüllt somit das Kriterium. Die Standardabweichung beträgt 12,11 mmHg und liegt 

somit außerhalb des zulässigen Bereichs, so dass keine Austauschbarkeit gegeben ist. 

Eine orientierende Trendanalyse im Vier Quadranten Plot (nach Etablierung einer Exklusionszone für 

MAP-Werte kleiner 10 mmHg) ergab eine mäßige Konkordanz von 71,6 %. 

Als kritischer Blutdruckbereich wird intraoperativ in der Regel ein MAP von kleiner 65 mmHg erachtet, 

bei bestimmten Risikokollektiven werden auch höhere Grenzwerte festgelegt (Salmasi et al., 2017). In 

der ROC-Analyse ergab sich für MAP Werte kleiner 65 mmHg eine AUC von 0,752. 
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Die Error Grid Analyse zeigte, dass 78,9 % aller Messungen aus klinischer Sicht unbedenklich 

austauschbar waren, da es hierdurch nicht zu einer anderen Therapie geführt hätte. 18,6 % wichen 

voneinander ab, jedoch nicht so stark, als dass dies ein hohes Risiko für den Patienten nach sich 

gezogen hätte. Lediglich 2,3 % aller Messungen fielen in die Risikogruppe „C“, die für aus den 

Messwerten folgende falsche, jedoch nicht lebensbedrohende Therapie (oder Nicht-Therapie) steht. 

Keine Messwerte fielen in die Kategorie „D“ und „E“, was eine ernsthafte Gefährdung des Lebens des 

Patienten bedeutet hätte. 

5.3. Evaluation der berechneten Cardiac Power Indices (CPI_FT und CPI_CS) 

 

Eine Pumpe generiert Druck und Fluss und ermöglicht so den Transport von nicht komprimierbaren 

Flüssigkeiten. Das Produkt aus Druckdifferenz und Volumenstrom ergibt die Leistung einer Pumpe in 

Watt. Für das Herz wurde das Produkt aus mittlerem arteriellen Perfusionsdruck und Herzzeitvolumen 

als Cardiac Power beziehungsweise, indiziert auf die Körperoberfläche, als Cardiac Power Index (CPI) 

definiert: 

𝐶𝑃𝑂 = 𝑀𝐴𝑃 ∗ 𝐻𝑍𝑉 [37] 

Beziehungsweise 

𝐶𝑃𝐼 = 𝑀𝐴𝑃 ∗ 𝐶𝐼 [38] 

Bedingt durch die in der Medizin traditionell für MAP und CI verwendeten Einheiten [mmHg] und 

[L/min] ist ein Umrechnungsfaktor von 0,0022 notwendig: 

𝐶𝑃𝐼 = 𝑀𝐴𝑃[𝑚𝑚𝐻𝑔] ∗ 𝐶𝐼 ∗ 0,0022 [36] 

(Pöss et al., 2014) 

Der CPI zeigte in der Auswertung der hämodynamischen Messdaten des „SHOCK“-Trials unter allen 

erhobenen hämodynamischen Variablen die stärkste Korrelation mit dem Outcome von Patienten im 

kardiogenen Schock (Fincke et al., 2004). 

In der S3-Leitlinie „Infarkt bedingter kardiogener Schock“ wird gefordert, bei Patienten mit 

persistierender Schocksymptomatik das Herzzeitvolumen zu messen. Dies wird insbesondere 

deswegen gefordert, da sich somit der Cardiac Power Index und somit der einzige „Prognose validierte 

Parameter“ berechnen lässt. 

Für diesen wird ein Zielwert von > 0,4 W/m² angegeben, der Normwert beträgt 0,5-0,7 W/m² 

(Deutsche Gesellschaft für Kardiologie - Herz- und Kreislaufforschung e.V., 2019). 
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Durch die Notwendigkeit einer Herzindexbestimmung ist eine transthorakale Echokardiographie oder 

ein erweitertes hämodynamisches Monitoring (PAK oder transkardiopulmonale Thermodilution) 

notwendig. 

Die EV1000 Monitoring Plattform (Edwards Lifesciences, Irvine, CA, USA) bietet diesen Wert für die 

Systeme „Flotrac“ und „Clearsight“ nicht an. 

Somit mussten für diese Studie sowohl für das Flotrac- als auch für das Clearsight-System die Werte 

des Cardiac Power Index nach der oben genannten Formel berechnet werden. 

Um einen möglichst validen Goldstandard Wert zu erhalten, wurde dieser aus CI_TD und dem aktuellen 

mittleren arteriellen Perfusionsdruck berechnet, anstatt auf den (mutmaßlich) weniger validen, mit 

Hilfe des Pulskonturherzindex berechneten CPI des PiCCO-Systems zurückzugreifen. 

Es ergab sich ein Pearson-Korrelationskoeffizient von R = 0,522 für das den CPI_FT aus den Daten des 

Flotrac Systems und R = 0,679 für den CPI_CS aus den Daten des Clearsight-Systems. 

Die Bland-Altman Analyse zeigte einen klinisch akzeptablen Bias zwischen Goldstandard und 

Testsystem von 0,01 W/m² für CPI_FT und mit 0,17 W/m²deutlich zu hohen Bias für CPI_CS. Die zu 

weiten Limits of Agreement lagen bei -0,49 & 0,5 W/m² für das Flotrac-System und -0,23 & 0,56 für das 

Clearsight System. Es ergab sich somit ein Percentage Error 63,7 % (CPI_FT) respektive 51,1 % (CPI_CS). 

Die orientierende Trendanalyse im Vier Quadranten Plot nach Ausschluss aller Änderungen <0,1 W/m² 

zeigte eine schlechte Konkordanz von 54,5 % für CPI_FT und eine mäßige Konkordanz von 76 % für 

CPI_CS. 

Die ROC-Analyse für kritische Werte des Cardiac Power Index unter 0,4 W/m² ergab eine AUC von 

0,655 für CPI_FT und 0,769 für CPI_CS. 

Somit zeigte ein CPI berechnet aus Daten des Flotrac-Systems einen klinisch akzeptablen Bias, jedoch 

weite Limits of Agreement und eine schlechte Trendanalyse. Er kann, wie der CPI_CS, den Goldstandard 

folglich nicht ersetzen. 
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6. Zusammenfassung 

 

Im Ersten Teil der Arbeit wurden sechs Systeme zur Abschätzung der Zielgröße „Herzindex“ mit der 

hierfür als Goldstandardverfahren geltenden transkardiopulmonalen Thermodilution verglichen. 

Untersucht wurden die kalibrierte Pulskonturanalyse der Firma Pulsion, die unkalibrierte 

Pulskonturanalyse des Flotrac-Systems (beide semi-invasiv), die noninvasive, ebenfalls unkalibrierte 

Pulskonturanalyse des Clearsight-Systems, sowie ein aus biometrischen Daten, 

Oberflächentemperaturen und Messparametern des Basismonitorings mittels linearer Regression 

erstellter Schätzer des Herzindex; letzterer auch zusätzlich kombiniert mit den beiden unkalibrierten 

Pulskonturanalyseverfahren. 

Im Zweiten Teil der Arbeit wurde der vom Clearsight-System gemessene mittlere arterielle Blutdruck 

mit dem als Goldstandard geltenden, blutig gemessenen mittleren arteriellen Blutdruck hinsichtlich 

seiner Fähigkeit, den Goldstandard zu ersetzen verglichen. 

Im dritten Teil der Arbeit wurde aus den Daten des Flotrac- und Clearsight-Systems Cardiac Power 

Indices berechnet und mit einem aus Thermodilutionsherzindex und mittleren arteriellen Blutdruck 

berechneten Goldstandard verglichen. 

Im Ersten Teil zeigte sich, dass für keines der Messsysteme des Herzindex die Anforderungen für eine 

eventuelle Austauschbarkeit erfüllt, werden konnten. Die vielversprechendsten Ergebnisse zeigte ein 

mittels linearer Regression aus Messdaten des Clearsight-Systems und des Noninvasiven 

Herzindexschätzers berechneter Schätzer des Herzindex.  

Ein solches System wäre insbesondere deswegen reizvoll, da das Clearsight-System im Zeiten Teil der 

Arbeit in der Error Grid Analyse eine für den klinischen Alltag ausreichende Übereinstimmung mit dem 

Goldstandard zeigte. Somit eine exaktere Herzindexmessung als nur mit dem Clearsight-System 

möglich, anders als nur mit dem Noninvasiven Schätzer des Herzindex jedoch auch eine kontinuierliche 

Blutdruckmessung. 

Der Vergleich von berechneten Cardiac Power Indizes aus Daten des Clearsight- bzw. Flotrac-Systems 

zeigte, dass diese Systeme den Goldstandard nicht ersetzen können. 
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7. Limitationen der Studie 

 

Die Studie zur Evaluation unterschiedlich invasiver Messysteme des Herzindex mit Berechnung eines 

Schätzers des Herzindex aus Biometrischen Daten und Oberflächentemperaturen; Evaluation des 

Clearsight-Systems zur Messung des mittleren arteriellen Perfusionsdruckes und Evaluation 

berechneter Cardiac Power Indizes des Clearsight- und Flotrac-Systems hat Limitationen. 

Es handelt sich um eine monozentrische Studie mit geringer Fallzahl. 

Für die Verbesserung der Güte des Schätzers des Herzindex wäre ein größeres Rekrutierungskollektiv 

mit heterogenem Patientengut, sowie die Evaluation an einem unabhängigen Testkollektiv 

wünschenswert. Des Weiteren wäre die Untersuchung der Reaktionszeit des Schätzers des Herzindex 

bei Änderungen des Herzindex interessant, da die Messintervalle in dieser Studie mindestens 30 

Minuten betrugen. 

Für die Evaluation der Messung des mittleren arteriellen Perfusionsdruckes wäre eine Untersuchung 

einer größeren Datensammlung interessant. Auch kann aufgrund der Messung parallel zum 

Stationsalltag eine Störung der Messergebnisse durch pflegerische oder ärztliche Interventionen nicht 

ausgeschlossen werden. 

Bei der Analyse der berechneten Cardiac Power Indizes wäre aufgrund ihrer Relevanz in der 

Kardiologie, eine Evaluation an einem kardiologischen Patientenkollektiv wünschenswert. 
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