
  

  

 

 

Auswirkungen der gepaarten Stimulation des Hörnerven und des 

Nervus vagus auf die spektrale Plastizität im auditorischen Kortex 

der mongolischen Wüstenrennmaus 

 

Effects of paired stimulation of auditory nerve and vagus nerve on 

spectral plasticity in auditory cortex of the Mongolian gerbil 

 

Dissertation zur Erlangung des naturwissenschaftlichen Doktorgrades 
der Graduate School of Life Sciences, 

Julius-Maximilians-Universität Würzburg, 
Klasse Neurowissenschaften 

 

Vorgelegt von 

 

Armin Wiegner 
 

aus 

 

Wittlich 
 

Würzburg, 2016 

 



  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Eingereicht am: …………………………………………………………… 
    Bürostempel 
 
 

Mitglieder des Promotionskomitees: 
 
 
Vorsitzender: Prof. Dr. Paul Pauli 
 
 
1. Betreuer: Prof. Dr. Dr. h.c. Rudolf Hagen 
 
 
2. Betreuer: Prof. Dr. Wolfgang Kinzel 
 
 
3. Betreuer: PD Dr. Maike Vollmer 
 
 
( 4. Betreuer: ………………………………………………………………… ) 
 
 
 
 
Tag des Promotionskolloquiums: ………………………………………. 
 
 
Doktorurkunden ausgehändigt am: …………………………………….. 



1 

 

 

 

 

 

Diese Arbeit ist meiner Frau  

in Liebe und Dankbarkeit gewidmet.  

 

 

 

 

  



2 

Abkürzungen 

AAF Anteriores auditorisches Feld im auditorischen Kortex 

ABR akustisch evozierte auditorische Hirnstammpotentiale 

AC auditorischer Kortex 

AD Adult ertaubte Tiere 

AI primärer auditorischer Kortex 

BBP Bester bipolarer CI-Kanal 

BP bipolare Verschaltung zwischen benachbarten Stimulationskontakten 

CI Cochlea-Implantat 

CF akustische charakteristische Frequenz 

EABR elektrisch evozierte auditorische Hirnstammpotentiale 

ICES intracochleäre elektrische Stimulation  

IQR Interquartil-Abstand 

KG Körpergewicht 

KW Kruskal-Wallis Test 

LMEP laryngeal motorisch evoziertes Potential 

MP monopolare Verschaltung zwischen Stimulationskontakt und Referenzelektrode 

MU Multineuronales Cluster 

MWU Mann-Whitney U-Test 

NaCl Isotonische Kochsalzlösung (Natrium-Chlorid) 

NH Normalhörende Tiere 

OSL Lamina spiralis ossea 

p Irrtumswahrscheinlichkeit, Signifikanzniveau 

r Korrelationskoeffizient 

VN Nervus vagus 

VNEP durch elektrische Stimulation des Vagusnerv evozierte Potentiale 

VNS elektrische Vagusnerv-Stimulation 

ZNS Zentrales Nervensystem 

 

Einheiten 

A Stromstärke in Ampere 

cm Zentimeter 

d Tag 

dB SPL Schalldruckpegel 

dB pSPL Spitzen-Schalldruckpegel für die Kalibration von Klicksignalen 

dBel Pegel der Stromstärke für die elektrische Stimulation kalibriert re 50 µA 

h Stunde 

Hz Hertz 

s Sekunde 

S Sample (digitaler Abtastwert) 

Ω Ohm  

pps Pulse pro Sekunde  
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Zusammenfassung 
Das Cochlea-Implantat (CI) ermöglichte bereits >300 000 hochgradig hörgeschädigten Menschen 

weltweit eine grundsätzlich wiederhergestellte Hörfunktion. Es wird angenommen, dass sich das 

Sprachverständnis von CI-Trägern verbessert, wenn die funktionale Trennung der CI-Kanäle erhöht 

wird. Neben verschiedenen auf die auditorische Peripherie beschränkten Ansätzen gibt es Überle-

gungen, eine verbesserte Kanaltrennung durch die Rehabilitation taubheitsinduzierter Degenera-

tionen in der spektralen Verarbeitung im zentralen auditorischen System zu erreichen. Es konnte in 

ertaubten Tieren bislang allerdings kein adäquates CI-Stimulationsmuster beschrieben werden, dass 

es erlaubte, eine gezielte neuronale Plastizität in der spektralen Verarbeitung zu induzieren.  

Die Arbeitsgruppe um M.P. Kilgard (UT Dallas, USA) zeigte in mehreren Studien in hörenden Tieren, 

dass auditorische Stimulation gepaart mit elektrischer Vagusnerv-Stimulation (VNS) zu einer geziel-

ten kortikalen Plastizität führt. Diese gepaarte Stimulation konnte die spektrale Verarbeitung von 

Signalen im auditorischen Kortex (AC) gezielt beeinflussen und so z.B. pathologisch verbreiterte 

Repräsentationen von Tönen wieder verfeinern. Dieses hochgradige Potential für gezielte Plastizität 

im AC durch die gepaarte VNS scheint eine vielversprechende Lösung darzustellen, um die durch 

verbreiterte Repräsentation im ertaubten AC verminderte CI-Kanaltrennung zu verbessern. Vor 

diesem Hintergrund sollte in der vorliegenden Promotion die Übertragbarkeit dieses hochgradigen 

Potentials auf das ertaubte und CI-stimulierte auditorische System evaluiert werden.  

Um die CI-Kanaltrennung zu untersuchen, wurde ein Multikanal-CI für die Mongolische Wüstenrenn-

maus (Gerbil) entwickelt. Trotz der kleinen Ausmaße von Cochlea und AC im Gerbil und der generell 

breiten neuronalen Erregung durch intracochleäre elektrische Stimulation konnte eine tonotop orga-

nisierte und selektive Repräsentation der neuronalen Antworten für mehrere CI-Kanäle im AC nach-

gewiesen werden. Für die gepaarte CI/VN-Stimulation wurden die Tiere zusätzlich mit einer Man-

schettenelektrode um den linken zervikalen Nervus vagus (VN) implantiert. Die chronischen Implan-

tate erlaubten über mehrere Wochen hinweg eine stabile und zuverlässige elektrische Stimulation im 

frei-beweglichen Gerbil. Damit kombiniert das in dieser Promotion entwickelte Multikanal-CI-VNS-

Modell die Vorteile einer tonotop selektiven und stabilen neuronalen Aktivierung mit den ethischen, 

kostenrelevanten und entwicklungsbezogenen Vorteilen, die der Einsatz von Kleinnagern bietet.  

Als nächster Schritt wurde das grundsätzliche Potential der gepaarten CI/VN-Stimulation für gezielte 

plastische Veränderungen im AC des Gerbils getestet. Engineer et al. (2011) hatten bereits in akus-

tischen Studien in hörenden Ratten die kortikale Überrepräsentation eines einzelnen chronisch mit 

VNS gepaarten Tones gezeigt. In der vorliegenden Promotion wurde versucht, die Ergebnisse aus der 

akustischen Studie in hörenden Ratten in zwei verschiedenen Studien im Gerbil zu reproduzieren. 

Analog zur gepaarten Ton/VN-Stimulation in der Ratte untersuchten wir zuerst in ertaubten Gerbils 

die Auswirkungen einkanaliger CI-Stimulation gepaart mit VNS. Im AC des Gerbils konnten keine 

Veränderung der zentralen Repräsentation des VNS gepaarten CI-Kanals festgestellt werden. Um 

speziesspezifische (Ratte vs. Gerbil) und stimulusspezifische (akustisch vs. elektrisch) Unterschiede 

zwischen den Studien als mögliche Gründe für das Ausbleiben der VNS induzierten Plastizität auszu-

schließen, wurde nun die gepaarte Ton/VN-Stimulation (Engineer et al., 2011) im hörenden Gerbil 

wiederholt. Eine kortikale Überrepräsentation des VNS gepaarten Signals konnte aber auch im 

hörenden Gerbil nicht reproduziert werden.  

Mögliche Gründe für die Diskrepanz zwischen unseren Ergebnissen im Gerbil und den publizierten 

Ergebnissen in der Ratte werden diskutiert. Die generelle Funktionsfähigkeit der VNS in den chro-

nisch stimulierten Tieren wurde durch die Ableitung VNS evozierter Potentiale (VNEP) kontrolliert. 
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Ein speziesspezifischer Unterschied erscheint bei der biologischen Nähe von Ratte und mongolischer 

Wüstenrennmaus unwahrscheinlich, kann allerdings durch die vorliegenden Studien nicht vollständig 

ausgeschlossen werden. Eine Abhängigkeit des plastischen Potentials der gepaarten VNS von der 

Stimulationsintensität ist bekannt. Da Ratten und Gerbils ähnliche VNEP-Schwellen zeigten und mit 

identischen VNS-Amplituden stimuliert wurden, gehen wir davon aus, dass Unterschiede im plas-

tischen Potential gepaarter VNS zwischen beiden Spezies nicht auf die verwendete Stimulations-

intensität zurückzuführen sind.  

Die beschriebene Diskrepanz im Potential für kortikale Plastizität durch gepaarte VNS weckt Zweifel 

an der Übertragbarkeit des für die Ratte publizierten Potentials auf andere Spezies, einschließlich des 

Menschen. 

Abstract 
Worldwide, cochlear implants (CI) successfully restored hearing in >300 000 severely hearing-

impaired patients. It is assumed that speech discrimination ability of CI users can be improved by 

increasing the number of functionally independent CI-channels. Aside from several approaches that 

focus on manipulations of the auditory periphery, there are considerations to target the central 

auditory system in order to improve CI-channel discrimination by restoring deafness-induced degra-

dations in the neuronal spectral processing of auditory signals. Despite several studies in deaf ani-

mals on the effects of chronic CI-stimulation on the spectral representation of electric signals in the 

central auditory system, it was not yet possible to identify CI-stimulation patterns that were effect-

tive in inducing directed neuronal plasticity.  

In hearing animals, M.P. Kilgard and colleagues (UT Dallas, USA) showed that auditory stimulation 

paired with electric vagus nerve stimulation (VNS) can induce targeted cortical plasticity. The stimu-

lus-specific potential of such paired stimulation was found to affect spectral signal processing in 

auditory cortex (AC) and was successfully used to restore pathologically expanded representations of 

acoustic tones. This powerful potential of paired VNS for directed plasticity in AC appears to be a 

promising approach to improve deafness-induced degradations in CI-channel representation in the 

central auditory system. The aim of this project was, therefore, to test the potential of paired CI/VN-

stimulation on spectral neuronal plasticity in the deaf auditory system.  

To investigate spectral interactions to intracochlear stimulation in the central auditory system, a 

multichannel CI for the Mongolian gerbil was developed. Despite the small scale of the gerbil cochlea 

and AC and despite the well-known broad spread of electric activation with a CI, tonotopic and selec-

tive representations of neuronal responses to several CI-channels were demonstrated in AC. To test 

the effects of paired CI/VN-stimulation on spectral signal processing, animals were implanted with a 

cuff electrode around the left cervical vagus nerve (VN). Chronic implants provided effective and 

reliable stimulation for several weeks in the free-moving gerbil. Taken together, the here described 

multichannel-CI-VNS-model combines the advantages of tonotopically selective and stable neuronal 

activation with the ethical, cost-related and developmental advantages of using rodents in auditory 

research.  

As a next step, the potential of paired CI/VN-stimulation for directed plastic changes in the gerbil AC 

was tested. In acoustic studies in hearing rats, Engineer et al. (2011) had already reported the cortical 

overrepresentation of a single tone that was paired with VNS. In this project, we tried to reproduce 

the results of this acoustic study by two different studies in the Mongolian gerbils. First, analogue to 
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the paired tone/VN-stimulation in the rat we investigated the effects of single channel CI-stimulation 

paired with VNS in the deaf gerbil. Results showed no effect of VNS on the spectral representation of 

the paired CI-channel in gerbil AC. To exclude species-specific (rat vs. gerbil) and stimulus-specific 

(acoustic vs. electric) differences between the two studies as potential causes underlying the lack of 

VNS-induced plasticity, we next repeated the paired tone/VN stimulation (Engineer et al. 2011) in the 

hearing gerbil. Again, a change in the cortical representation of the VNS-paired signal could not be 

reproduced in the hearing gerbil.  

Potential reasons for the discrepancy between our results in gerbils and the published results in rats 

are discussed. The general efficacy of VNS in the chronically stimulated animals was controlled by 

measuring VNS evoked potentials (VNEP). A species-specific difference seems to be unlikely, because 

of the biological proximity of rat and gerbil, but cannot fully be excluded by the present studies. It is 

known that the plastic potential of paired VNS is dependent on the stimulation level. Given that both 

rats and gerbils revealed similar VNEP thresholds and were stimulated with identical VNS-amplitudes, 

we conclude that differences in the plastic potential of paired VNS between both species are not 

explained by the used stimulation intensity.  

The described discrepancy in the potential of paired VNS for cortical plasticity creates doubt about 

the simple transferability of the plastic potential reported in rat to other species, including humans.  
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1 Einführung 

1.1 Cochlea-Implantat (CI) 
Das Cochlea-Implantat (CI) ist aktuell die erfolgreichste Neuroprothese in Bezug auf die kumulierte 

Anzahl an Implantationen in Menschen (>300 000) und der wiederhergestellten Funktion (Wilson et 

al., 2008). Das CI besteht aus einem Sprachprozessor, der hinter dem Ohr getragen wird. Dieser 

nimmt die akustischen Informationen aus der Umgebung auf und übersetzt sie unter Zuhilfenahme 

einer Sprachkodierungsstrategie in ein elektrisches Stimulationsmuster. Dieses Stimulationsmuster 

wird transkutan an einen implantierten Stimulator übertragen. Von diesem führt eine Multikanal-

Elektrode in die Cochlea und appliziert dort in verschiedenen Tiefen innerhalb der Gehörschnecke 

den elektrischen Stromreiz. Vom Anfang (basal) bis zur Spitze (apikal) der Gehörschnecke wird der 

spektrale Hörumfang des Menschen von hohen zu niedrigen Frequenzen wahrgenommen. Diese Ton-

Ort-Zuordnung setzt sich entlang der Hörbahn im zentralen auditorischen System fort und wird als 

Tonotopie bezeichnet.  

Um Geräusche zu erkennen und Sprache zu verstehen, verarbeitet das zentrale auditorische System 

zeitliche und spektrale Informationen des wahrgenommenen Schalls. Die spektrale Information eines 

Schallereignisses wird im CI durch die Verwendung unterschiedlicher Stimulationskanäle an unter-

schiedlichen intracochleären Orten kodiert. Die feine Unterscheidung akustischer Frequenzen 

Normalhörender ist bei CI-Trägern massiv reduziert. Aktuelle CI-Systeme stellen technisch lediglich 

zwischen 12 und 22 elektrische Stimulationskontakte bereit. Darüber hinaus aktivieren die ent-

sprechenden Sprachprozessoren oft nur 4 bis 8 dieser CI-Kontakte als unabhängige Stimulations-

kanäle (z.B.: Fishman et al., 1997; Friesen et al., 2001; Garnham et al., 2002; Kiefer et al., 2000; 

Lawson, 1996). Das Sprachverständnis der CI-Träger korreliert mit der funktionalen Unabhängigkeit 

der intracochleären Stimulationsorte bzw. CI–Kanäle und dadurch mit der selektiven Aktivierung 

neuronaler Populationen entlang der Hörbahn (z.B.: Chatterjee et al., 1998; Henry et al., 2000; 

Throckmorton et al., 1999; Zwolan et al., 1997). Die Gründe für die limitierte Anzahl an unabhängigen 

CI-Kanälen sind: 

1. großräumige Überlappung der elektrischen Felder verschiedener Stimulationskontakte an 

den zu erregenden Neuronen (z.B. Fu et al., 2005) 

2. zeitliche Integration, Maskierung oder refraktäre Einflüsse im auditorischen System durch die 

hohe Stimulationsrate (>1000 pps) der gebräuchlichen Sprachkodierungsstrategien  

3. taubheitsinduzierte Degenerationen in der Peripherie und der spektralen Verarbeitung 

elektrischer intracochleärer Signale im zentralen auditorischen System (z.b. Leake et al., 

2006; Raggio et al., 1999; Vollmer et al., 2007).  

Es wird angenommen, dass sich das Sprachverständnis von CI-Trägern mit einer größeren Anzahl von 

funktional unabhängigen CI-Kanälen verbessert (Wilson et al., 2008). Es existieren viele Ansätze die 

Anzahl der funktionalen Kanäle zu erhöhen:  

1. Positionierung der Stimulationselektroden näher am oder sogar innerhalb des Modiolus (z.B.: 

Middlebrooks et al., 2007; Middlebrooks et al., 2008) 

2. intracochleäre optische Stimulation des auditorischen Nerven (Jeschke et al., 2015; Richter et 

al., 2008) 

3. Anregung des Aussprossens der Neuriten zu den Elektroden innerhalb der Scala tympani 

(z.B.: Glueckert et al., 2008) 
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4. Fokussierung des elektrischen Stroms (z.B.: Bierer et al., 2010; Bierer et al., 2015) und 

Erzeugen „ǀiƌtuelleƌ “tiŵulatioŶsoƌte͞ deƌ iŶtƌaĐoĐhleäƌeŶ “tiŵulatioŶ (Bonham et al., 2008)  

5. ein vertieftes Verständnis der Informationsverarbeitung und der funktionalen Plastizität 

innerhalb des zentralen auditorischen Systems als wesentliche Voraussetzung zur Anpassung 

und Optimierung von Sprachkodierungsstrategien.  

Die ersten vier dieser Ansätze versuchen das Erregungsmuster des Hörnerven in der auditorischen 

Peripherie zu verfeinern, um damit eine überlappende Aktivierung durch benachbarte CI-Kanäle zu 

reduzieren. Allerdings ist das zentrale auditorische System in der Lage zu lernen, einzelne CI-Kanäle 

aufgrund geringer Unterschiede in der Aktivierung des Hörnerven zu unterscheiden. Eine solche 

Plastizität der spektralen Verarbeitung innerhalb des zentralen auditorischen Systems würde 

wesentliche Vorteile für die Kanaltrennung und damit die Hörrehabilitation von CI-Trägern bieten.  

Klinische Studien bezeugen die Anpassungsfähigkeit des zentralen auditorischen Systems und das 

damit einhergehende verbesserte Sprachverständnis von CI-Trägern. Eine frühe Ertaubung mit langer 

Taubheitsdauer ist bei CI-Trägern korreliert mit einem geringen Sprachdiskriminationsvermögen 

(Busby et al., 1993a; Busby et al., 1993b; Klop et al., 2007; Lazard et al., 2012). Aber selbst bei solch 

frühertaubten Patienten, die spät mit einem CI versorgt wurden, verbesserte sich das Sprachver-

ständnis mit auditorischer Erfahrung (Klop et al., 2007; Straatman et al., 2014). Das plastische Poten-

tial des Hörsystems ermöglicht demnach auch die teilweise Wiederherstellung taubheitsinduzierter 

Degenerationen. Einige psychophysische Studien verdeutlichen die Bedeutung von Hörerfahrung und 

auditorischem Wahrnehmungstraining auf die funktionale Plastizität der zentralen auditorischen 

Verarbeitung (Fu et al., 2007; Oba et al., 2011; Stacey et al., 2010).  

Wie kann Plastizität in der neuronalen spektralen Verarbeitung des ertaubten auditorischen Systems 

gezielt induziert werden? In tierexperimentellen Studien wurde gezeigt, dass Taubheit in einer 

degenerierten spektralen Verarbeitung von CI-Signalen an verschiedenen Stationen entlang der Hör-

bahn resultierte. In neonatal ertaubten Tieren wurde intracochleäre elektrische Stimulation (ICES) 

neuronal breiter repräsentiert als bei akut ertaubten und Cochlea-implantierten Tieren (Fallon et al., 

2009; Fallon et al., 2014; Leake et al., 2008; Raggio et al., 1999; Vollmer et al., 2007). Diese degen-

erativen Veränderungen in der spektralen Selektivität konnten durch passive, das heißt nicht verhal-

tensrelevante, chronische CI-Stimulation (4 h/Tag für mehrere Wochen) nicht umgekehrt werden 

(Nucleus cochlearis: Leake et al., 2008; Auditorischer Kortex: Raggio et al., 1999; Colliculus inferior: 

Vollmer et al., 2007). Vielmehr kann die passive einkanalige CI-Stimulation zu einer Verzerrung der 

Tonotopie und Verbreiterung der Repräsentation des chronisch stimulierten CI-Kanals im Colliculus 

inferior führen (Leake et al., 2000; Moore et al., 2002; Snyder et al., 1990). Dagegen resultierte die 

alternierende passive Stimulation mit zwei CI-Kanälen in einer schmaleren Repräsentation beider 

Kanäle, die der physiologischen Aktivierungsbreite bei akut ertaubten Versuchstieren entsprach 

(Leake et al., 2000).  

Die Versorgung von Versuchstieren mit einem klinischen CI-System ermöglicht eine verhaltensrele-

vante Stimulation, die im Vergleich zur passiven Stimulation ein größeres Potential für Plastizität 

besitzen kann (Beitel et al., 2011; Vollmer et al., 2011) . Wenn neonatal ertaubte Tiere erst im Alter 

von sechs Monaten chronische Multikanal-CI-Stimulation über einen Sprachprozessor erhielten, 

konnte nur in vier von sechs Fällen eine grundsätzlich tonotope Organisation des auditorischen 

Kortex (AC) wiederhergestellt werden (Fallon et al., 2014). Wenn die Tiere kurz nach der Ertaubung 

mit einem Sprachprozessor versorgt und chronisch stimuliert wurden, konnte eine Tonotopie des AC 

in allen Fällen erhalten oder wiederhergestellt werden (Fallon et al., 2009). Dies zeigt die Bedeutung 
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von frühzeitiger CI-Versorgung und verhaltensrelevanter Stimulation für funktionelle Plastizität im 

auditorischen System. Allerdings konnte die verbreiterte Repräsentation der CI-Kanäle im ertaubten 

AC durch die verhaltensrelevante Multikanal-CI-Stimulation ebenfalls nicht verschmälert werden.  

Zusammenfassend zeigen bisherige Studien, dass Taubheit zu einer verbreiterten neuronalen Reprä-

sentation und damit einer verminderten Trennung der CI-Kanäle im zentralen auditorischen System 

führt. Es wird angenommen, dass eine derart degradierte neuronale Verarbeitung spektraler Infor-

mationen dem limitierten Sprachdiskriminationsvermögen von CI-Trägern, insbesondere nach Lang-

zeitertaubung, zugrunde liegt. Bislang konnte kein adäquates CI-Stimulationsmuster beschrieben 

werden, dass es erlaubte, eine gezielte neuronale Plastizität in der spektralen Verarbeitung im 

ertaubten AC zu induzieren.  

Neuesten Studien zufolge besitzt die elektrische Vagusnerv-Stimulation (VNS) ein außerordentliches 

Potential für die Induktion gezielter Plastizität in der spektralen Verarbeitung im AC.  

1.2 Elektrische Vagusnerv-Stimulation (VNS) 
Die klinische Anwendung von elektrischer Vagusnerv-Stimulation wurde 1990 für die Behandlung von 

refraktärer Epilepsie beschrieben (Penry et al., 1990). VNS-Patienten erhalten regelmäßige elektri-

sche Stimulation über eine implantierte Elektrode um den linken zervikalen Nervus vagus (VN). Der 

Stimulator wird im Brustbereich implantiert, ähnlich einem Herzschrittmacher. Diese Geräte sind in 

der EU seit 1994 für die Behandlung von therapieresistenten Epilepsien und seit 2001 für die Behand-

lung therapieresistenter Depressionen zugelassen, in den USA seit 1997 bzw. 2005. Im Jahr 2015 gab 

es mehr als 85,000 Patienten weltweit, die eine invasive VNS erhielten (Schneider et al., 2015).  

Für die Behandlung von Epilepsie und Depression wird VNS mit einem zeitlich intermittierenden 

Stimulationssignal eingesetzt. Dieses besteht typischerweise aus einer 30 s langen elektrischen Puls-

folge mit 20 Pulsen pro Sekunde (pps) und Pulsweiten von 500 µs, die in Abständen von 5 Minuten 

präsentiert werden (Hatton et al., 2006). Die Stimulationsparameter können individuell für den 

Patienten programmiert werden. Die optimalen Einstellungen sind aber noch unbekannt und werden 

weiter erforscht. Die Stimulationsamplitude startet nach der Implantation meist niedrig und wird 

dann allmählich angehoben (0.25 – 3.5 mA) (Yuan et al., 2015b). Die Stimulation erfolgt kontinuier-

lich 24h am Tag für 365 Tage im Jahr, kann aber durch den Patienten temporär unterbrochen 

werden, wenn die Stimulation unerwünscht ist. Dies kann zum Beispiel der Fall sein bei stimulations-

bedingten und reversiblen Nebenwirkungen der VNS wie Dysphonie, Nackenschmerzen, Husten, 

Dyspnoe und Parästhesie (Milby et al., 2009). Die intermittierende VNS führt zu einem Rückgang von 

Krampfanfällen bei erwachsenen Epilepsiepatienten von bis zu 50% und bei Kindern von bis zu 90% 

(Hatton et al., 2006).  

Der exakte Wirkungsmechanismus der intermittierenden VNS bleibt trotz seines klinischen Erfolgs 

und seiner breiten Anwendung bisher ungeklärt. Der VN besteht aus efferenten und afferenten 

Verbindungen und ist unter anderem an der Regulation der Tätigkeit vieler innerer Organe beteiligt. 

80% der Fasern des VN sind Afferenzen (Foley et al., 1937). Die viszeralen Afferenzen des VN enden 

im Nucleus tractus solitarii (Craig, 2002) und aktivieren von dort ein verzweigtes Netzwerk im zentra-

len Nervensystem (Berntson et al., 1998). Eine einmalige VNS mit 2 h Dauer aktivierte in Ratten den 

Nucleus tractus solitarii, Nucleus paraventricularis, Nucleus parabrachialis, ventralen Nucleus striae 

terminalis und den Locus caeruleus (Cunningham et al., 2008). Letzterer ist die größte Quelle für 

Noradrenalin im zentralen Nervensystem (ZNS) und beteiligt an der Aufmerksamkeitssteuerung und 

funktionalen Plastizität. Die bilaterale Läsion des Locus caeruleus verminderte den anti-epileptischen 
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Effekt von VNS (Krahl et al., 1998), was für eine wesentlichen Bedeutung des Locus caeruleus und des 

Noradrenalins für die anti-epileptische Wirkung der VNS spricht. 60-80% der VN-Fasern stellen 

afferente C-Fasern dar (Yuan et al., 2015a). Die neuromodulatorische Wirkung der VNS scheint aber 

auf die afferenten A- und B-Fasern zurückzuführen zu sein, da die Gabe des C-Faserspezifischen 

Neurotoxins Capsaicin die anti-epileptische Wirkung von VNS nicht unterdrückte (Krahl et al., 2001) 

und die klinisch verwendeten Stimulationspegel zu niedrig liegen, um C-Fasern zu erregen (Terry, 

2014).  

Neben Epilepsien und Depressionen werden auch Indikationen wie Schmerz, chronische Herzinsuffi-

zienz, Entzündung und Asthma für die Behandlung mit VNS untersucht (z.B. De Couck et al., 2014; De 

Ferrari et al., 2011; Kirchner et al., 2000; Miner et al., 2012; Pavlov et al., 2012; Steyn et al., 2013).  

Um den therapeutischen Einsatz der VNS zu erleichtern und auf größere Patientengruppen zu erwei-

tern, wurden Geräte zur nichtinvasiven Erregung des VN entwickelt. Ein verbreiteter nicht-invasiver 

Ansatz ist die transkutane Stimulation des aurikulären Astes des VN (Ramus auricularis), der die Haut 

der Ohrmuschel sensibel versorgt (Peuker et al., 2002). Diese transaurikuläre VNS scheint eine 

ähnliche zentral neuronale Aktivierung (Frangos et al., 2015) und vergleichbare anti-epileptische 

Effekte (Stefan et al., 2012) wie die invasive VNS zu bewirken.  

1.2.1 Gepaarte Vagusnerv-Stimulation 

Aufbauend auf der klinisch etablierten intermittierenden VNS entwickelte die Arbeitsgruppe um M.P. 

Kilgard (UT Dallas, USA) in den letzten Jahren einen neuen Ansatz der gepaarten VNS. Die gepaarte 

VNS wird nicht in einem festen zeitlichen Schema (365 Tage im Jahr für 24h/Tag, z.B. alle 5 Minuten 

für 30 s), sondern für eine kurze Dauer (0.5 s) zeitlich simultan (= gepaart) zu einem Ereignis 

angeboten. Ziel der gepaarten VNS ist die gezielte Induktion neuronaler Plastizität, die mit einer ver-

stärkten kortikalen Repräsentation des gepaarten Ereignisses einhergeht. Eine ausführliche Erklärung 

der gepaarten VNS ist bei Kilgard (2012), Engineer et al. (2013) und Hays et al. (2013) zu finden. 

Dieses plastische Potential wurde erstmals im primären auditorischen Kortex (AI) der Ratte nach 

passiver, also verhaltensirrelevanter Stimulation eines akustischen Tones gepaart mit VNS gezeigt. 

Die chronische Stimulation erfolgte über 20 Tage in täglichen Stimulationseinheiten von jeweils 2,5 h. 

Darin erfolgte alle 15 s mit 50%-Wahrscheinlichkeit eine Tonstimulation gepaart mit VNS. Sowohl Ton 

als auch VNS (30 pps, biphasische Pulse mit 100 µs Phasendauer, 0.8 mA Stromstärke) waren 500 ms 

lang, wobei die VNS 150 µs vor dem Ton begann. Wenn Ratten in solcher Weise täglich dreihundert 

9 kHz-Töne gepaart mit VNS hörten, vergrößerte sich signifikant der Anteil an AI Neuronen, die 9 kHz-

Töne verarbeiteten. Ähnliches wurde bei Ratten beobachtet, die zum einen 19 kHz-Töne gepaart mit 

VNS hörten und gleich häufig 4 kHz-Töne ohne VNS hörten. Nur der gepaarte Ton (19 kHz) war im AI 

überrepräsentiert, die Tonstimulation alleine (4 kHz) führte nicht zu einer kortikalen Überrepräsen-

tation (Engineer et al., 2011). Die induzierte Plastizität durch gepaarte Ton/VN-Stimulation war spezi-

fisch für den gepaarten Ton und damit gezielt einsetzbar. Die Präsentation von Tonfolgen mit 15 oder 

5 pps, gepaart mit VNS, führte zu einer entsprechenden Erhöhung oder Verringerung des maximalen 

zeitlichen Folgevermögens der Neurone im AI, das normalerweise bei 10 pps liegt (Shetake et al., 

2012). Zusammenfassend bewirkt die wiederholte VNS gepaart mit einem akustischen Reiz eine stim-

ulusspezifische Plastizität spektraler oder zeitlicher Antwortcharakteristika im AI (Hays et al., 2013).  

Nach der erfolgreichen Induktion von Plastizität durch VNS gepaart mit sensorischer Erfahrung 

untersuchten Porter und Kollegen die Auswirkungen von VNS gepaart mit spezifischen Bewegungen 

auf den Motorkortex (Porter et al., 2012). Das wiederholte Training einer Bewegung gepaart mit VNS 

induzierte eine Überrepräsentation der spezifischen Bewegung im primären Motorkortex. Das 
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Training ohne VNS bewirkte keine plastische Veränderung. Da die trainierten Bewegungen vom Tier 

initiiert wurden, konnte die VNS nicht vor dem gepaarten Ereignis starten, wie es bei den Ton/VN-

Stimulationen der Fall war. Erfolgreiche Bewegungsabläufe wurden 2 s nach der VNS mit einem 

Zuckerpellet belohnt,  und dieses wurde von den Tieren sofort gefressen. Diese 2 s Verzögerung 

zwischen VNS und Kaubewegungen reichten aus, Kopfbewegungen im Motorkortex nicht verstärkt zu 

repräsentieren. Daraus folgerten die Autoren, dass der zeitliche Abstand zwischen VNS und dem zu 

paarenden Ereignis maximal 2 s betragen darf, um die ereignisspezifische Plastizität im Kortex zu 

induzieren (Porter et al., 2012). Tierexperimentell konnte somit das Potential der gepaarten VNS für 

induzierte Plastizität im auditorischen und motorischen Kortex gezeigt werden. Es wurden bisher 

keine Untersuchungen zur induzierten Plastizität in sub-kortikalen Regionen des ZNS publiziert. 

Eine verstärkende Wirkung von VNS auf das Lernen konnte in Ratten und Menschen beobachtet 

werden. Ratten mit einer VN-Elektrode trainierten einmalig eine inhibitorische Vermeidungsaufgabe. 

Direkt im Anschluss erhielten die Tiere entweder VNS (500 µs Pulsdauer) in drei verschiedenen 

Stimulationsamplituden (0.2, 0.4 oder 0.8 mA) oder keine Stimulation. Nur die Gruppe, die nach dem 

Training eine VNS von 0.4 mA bekam, zeigte 24 h später eine längere Vermeidung und damit einen 

länger anhaltenden oder stärkeren Lerneffekt als die unstimulierte Kontrollgruppe (Clark et al., 

1995). VNS-Patienten erhielten nach dem Lesen eines Textes entweder eine VNS (500 µs Pulsdauer) 

wieder mit drei verschiedenen Stimulationsamplituden (0.5, 0.75 oder 1.0 mA) oder keine Stim-

ulation (sham). Nur den Probanden, die eine Stimulation mit 0.5 mA erfuhren, war es möglich, sich 

mehr Wörter aus dem Text zu merken (Clark et al., 1999). Die wesentlichen Beobachtungen dieser 

Studien waren die Abhängigkeit des Lerneffektes von der VNS-Intensität und die Übereinstimmung 

der effektiven Stimulationsintensität zwischen Ratte (0.4 mA) und Mensch (0.5 mA). Die Arbeits-

gruppe um M.P. Kilgard verwendete eine Stimulationsamplitude von 0.8mA bei einer kürzeren Puls-

dauer von 200 µs und zeigte dafür induzierte Plastizität im Kortex der gepaarten VNS.  

Dieses Potential für induzierte spezifische Plastizität der gepaarten VNS wurde bereits für die 

Behandlung neurologischer Krankheiten getestet. In Ratten mit einem lädierten Motorkortex 

(Schlaganfallmodell) bewirkte ein Rehabilitationstraining, in dem jeder erfolgreiche Bewegungsablauf 

mit VNS gepaart wurde, eine bessere Funktionswiederherstellung als das Rehabilitationstraining 

allein oder als das Rehabilitationstraining mit einer um 2 h verzögerten VNS (Khodaparast et al., 

2014; Khodaparast et al., 2013). In einem Tinnitusmodell in der Ratte konnte nach vierwöchiger VNS, 

gepaart mit verschiedenen Tönen außerhalb der Tinnitusfrequenz, sowohl die Tinnitus-Empfindung 

als auch eine den Tinnitus begleitende verzerrte Tonotopie im AI beseitigt werden (Engineer et al., 

2011). Das verwendete Lärmtrauma, durch das der Tinnitus induziert wurde, resultierte auch in einer 

verbreiterten Aktivierung des AI durch akustische Ton-Stimulation. Die kompetitive Stimulation mit 

mehreren Tönen, jeweils gepaart mit VNS, konnte die verbreiterte Aktivierung des AI, wieder auf das 

physiologische Maß von Kontrollratten verschmälern (Engineer et al., 2011). Aufgrund dieses Poten-

tials zur gezielten Verbesserung der spektralen Selektivität im auditorischen System könnte die 

gepaarte VNS eine vielversprechende Methode darstellen (siehe Kapitel 1.1), mit der im ertaubten 

auditorischen System die CI-Kanaltrennung erhöht und damit das Sprachdiskriminationsvermögen 

bei CI-Trägern verbessert werden kann. 

Es wurden bereits klinische Versuche mit der gepaarten VNS durchgeführt (De Ridder et al., 2014). In 

Antwerpen wurden zehn Tinnitus-Patienten mit einer klinischen VN-Elektrode implantiert und erhiel-

ten VNS gepaart mit verschiedenen Tönen. Ähnlich zu den erfolgreichen Versuchen in Ratten 

(Engineer et al., 2011) wurden nur Töne verwendet, die mindestens eine halbe Oktave von der 

Tinnitusfrequenz entfernt lagen. Fünf der Patienten nahmen unabhängig von der Tinnituserkrankung 
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Psychopharmaka und zeigten keine Reduktion des Tinnitus. Von den anderen fünf nicht medikamen-

tierten Probanden konnte bei dreien die alltägliche Tinnitusbelastung und bei vier das minimale 

Maskierungspegel für den Tinnitus reduziert werden (De Ridder et al., 2014). Die Ergebnisse für eine 

anschließende Placebo-kontrollierte klinische Studie zur Tinnitustherapie mit gepaarter Ton/VN-Stim-

ulation sind noch nicht publiziert (Microtransponder, 2013). Eine klinische Studie zur motorischen 

Rehabilitation von Schlaganfallpatienten untersuchte ebenfalls die Vorteile der gepaarten VNS. Hier 

wurde während des Rehabilitationstrainings von Patienten jede erfolgreiche Trainingsbewegung mit 

VNS gepaart (Dawson et al., 2016). Insgesamt konnten in den klinischen Tests zwar Verbesserungen 

festgestellt werden, jedoch nicht in dem Maße, wie die tierexperimentellen Studienergebnisse 

hätten erwarten lassen.  

Alle Studien zur gepaarten VNS, die bis 2015 publiziert wurden, setzten eine Stimulationsamplitude 

von 0.8 mA (biphasische Pulse, Phasendauer 100 µs) ein. Die aktuellen Forschungsergebnisse von 

Borland et al. (2016) zeigten eine Abhängigkeit der kortikalen Überrepräsentation von Tönen gepaart 

mit VNS von der VNS-Intensität. Eine VNS-Amplitude von 0.4 oder 0.8 mA induzierte im AI von Ratten 

plastische Veränderungen, wohingegen bei einer VNS-Amplitude von 1.2 oder 1.6 mA keine Plastizi-

tät festgestellt werden konnten. Diese Ergebnisse entsprechen der Abhängigkeit von der Stimula-

tionsintensität, die Clark und Kollegen (1995; 1999) für die Verbesserung der Lernleistung beschrie-

ben haben.  

M.P. Kilgard untersuchte das Potential für induzierte Plastizität zuerst für die elektrische Stimulation 

des Nucleus basalis gepaart mit akustischer Stimulation im auditorischen Kortex (Kilgard et al., 

1998a; Kilgard et al., 1998b). Die gepaarte Nucleus basalis-Stimulation mit visuellen Reizen führte 

auch zur verbesserten Verarbeitung der gepaarten visuellen Reize (Kang et al., 2014). Der Nucleus 

basalis ist eine wichtige Quelle für die Ausschüttung von Acetylcholin im ZNS über ein weitverbrei-

tetes neuronales Netzwerk (Berntson et al., 1998). Die Läsion des Nucleus basalis verhinderte außer-

dem die durch gepaarte VNS hervorgerufenen Effekte (Hulsey et al., 2016), was dessen Bedeutung 

für die zugrundeliegenden neuro-modulatorischen Vorgänge bezeugt. Obwohl es keinen Nachweis 

für eine monosynaptische Verbindung vom Nucleus tractus solitarii zum Nucleus basalis gibt (Semba 

et al., 1988), ist allerdings eine Verknüpfung über den Locus caeruleus beschrieben (Jones et al., 

1985).  

Der hypothetische Wirkungsmechanismus der durch die VNS induzierten Plastizität beruht auf der 

Freisetzung von verschiedenen Neurotransmittern (Hays et al., 2013). Die Afferenzen des VN enden 

im Nucleus tractus solitarii, der zum Locus caeruleus projiziert. Der Locus caeruleus ist eine wesen-

tliche Quelle für Noradrenalin (Freedman et al., 1975) und der Nucleus basalis für die Freisetzung von 

Acetylcholin (Berntson et al., 1998) in weite Bereiche des ZNS. Beide Neurotransmitter sind von 

Bedeutung für das Lernen und die neuronale Plastizität, indem sie in die Steuerung der gerichteten 

Aufmerksamkeit involviert sind (Greuel et al., 1988; Ma et al., 2005; McIntyre et al., 2002; 

Meintzschel et al., 2006; Orsetti et al., 1996).  

M.P. Kilgard und Mitarbeiter (Hays et al., 2013) nahmen an, dass nur die zeitlich simultane Ausschüt-

tung von Neurotransmittern während der neuronalen Verarbeitung eines bestimmten Ereignisses 

Plastizität induziert. Die Arbeitsgruppe beschreibt die Idee, dass die gepaarte VNS im ZNS verarbeite-

te Ereignisse unterbewusst als ‚wesentlich͚ markiert und damit deren neuronale Verarbeitung durch 

angeregte Plastizität verstärkt. Dies wäre in ähnlicher Weise auch bei erhöhter Aufmerksamkeit 

gegenüber einem bestimmten Ereignis der Fall. Die gepaarte VNS wäre demnach in der Lage einer 

passiven Stimulation die Plastizitätswirkung einer stark verhaltensrelevanten Stimulation zu 
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verleihen. Die neuronale Verarbeitung des Ereignisses ohne VNS würde, in Abhängigkeit von der 

Verhaltensrelevanz, keine oder nur in geringem Umfang Plastizität induzieren. Auch die VNS ohne 

gepaartes Ereignis würde keine produktiven plastischen Veränderungen bewirken. Der Grund hierfür 

scheint, dass die vermehrt durch die VNS ausgeschütteten Neurotransmitter zwar allgemein das plas-

tische Potential erhöhten, dieses aber ungerichtet wirksam wäre. Das könnte entweder zu ungewoll-

ten Veränderungen in der kortikalen Verarbeitung führen, oder aber gar keine Veränderung zur Folge 

haben.  

Die hier dargestellten Ergebnisse lassen den Schluss zu, dass verschiedene neurologische Erkrankung-

en mit der gepaarten VNS behandelt werden können, bei denen entweder eine zu geringe Anpassung 

des ZNS an eine Änderung auftritt (z.B. Läsion nach Schlaganfall, neuartige neurale Verknüpfung mit 

einer Neuroprothese, neuronale Degenerierung durch sensorische Deprivation) oder eine fehlange-

passte Plastizität vorliegt (z.B. Tinnitus, Phantomschmerz, chronische Schmerzen) (Lozano, 2011). 

Insgesamt stellt die gepaarte VNS theoretisch eine vielversprechende Methode dar, die spektrale 

Signalverarbeitung im zentralen auditorischen System gezielt zu verfeinern, um damit die Kanal-

trennung des Multikanal-CI zu erhöhen und in der Folge das Sprachverständnis von CI-Trägern zu 

verbessern.  

Die plastischen Auswirkungen der gepaarten VNS treten als mittelfristige Folge von mehrtägiger 

Stimulation auf. Darüber hinaus gibt es einige akut messbare Auswirkungen der VNS, mit denen die 

Funktion eines implantierten VNS-Systems getestet und eine individuelle Erregungsschwelle für VNS 

bestimmt werden kann. Im Folgenden sind zwei akut messbare Auswirkungen der VNS beschrieben, 

die innerhalb dieser Promotion eingesetzt und getestet wurden.  

1.2.2 Vagusnerv-evozierte Potentiale 

Hammond et al. (1992) berichteten zum ersten Mal über die Ableitung elektrischer Potentiale an der 

Kopfhaut von Patienten, die durch elektrische Stimulation des VN evoziert wurden. Sie beschrieben 

eine ausgeprägte negative Potentialspitze mit einer Latenz von ungefähr 12 ms, die nach der Gabe 

eines Muskelrelaxans verschwand. Das lässt auf einen myogenen (efferente Verbindung) statt neu-

ronalen (afferente Verbindung) Ursprung der gemessenen Potentiale schließen.  

Usami et al. (2013) konnten zum ersten Mal durch elektrische VN-Stimulation evozierte Hirnstamm-

antworten im Menschen ableiten. Dafür wurden während der Implantation eines klinischen VNS-

Systems bei Epilepsiepatienten an der Kopfhaut Hirnstammantworten abgeleitet, die durch VNS 

evoziert worden waren. Die Autoren beschrieben eine frühe (Latenz 2.5 – 3.5 ms) und eine späte 

(Latenz 6 – 15 ms) biphasische Antwort. Nach der Applikation eines Muskelrelaxans verschwand die 

späte, nicht aber die frühe Antwort. Darum und aufgrund der kurzen Latenz wurde die frühe Antwort 

als (afferentes) Hirnstammpotential bewertet. Als Entstehungsort für diese VNS-evozierten Hirn-

stammpotentiale vermuteten die Autoren den Eintrittsort des VN in das ZNS durch das Foramen 

jugulare.  

In tierexperimentellen Läsionsversuchen wurde der Ursprung der frühen und späten Antwort der 

VNS-evozierten Potentiale (VNEP) erforscht. Mollet et al. (2013) implantierten Manschettenelektro-

den akut um den linken zervikalen VN in Ratten. In elektrophysiologischen Ableitungen im VN wenige 

Zentimeter proximal der Manschettenelektrode unterschieden sie drei Antworten: 1. eine frühe mit 

niedriger Amplitude, 2. eine späte mit größerer Amplitude und 3. eine noch spätere mit noch größer-

er Amplitude. Die zweite Antwort verschwand nach der Läsion des VN distal zum elektrischen Stimu-

lationsort, aber oberhalb des Aortenbogens. Auch eine Läsion des Nervus laryngeus recurrens oder 

die Injektion eines Muskelrelaxans in die Kehlkopfmuskeln blockierte diese zweite Antwort. Daraus 
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folgerten die Autoren, dass es sich bei dieser zweiten Antwort (Latenz: 2.88±0.27 ms) um das myo-

gene Potential der Kehlkopfmuskeln (LMEP) handelt, die durch den Nervus laryngeus recurrens 

innerviert werden. Nur eine Läsion zwischen der Manschettenelektrode und dem Ableitort am VN 

ließ die frühe Antwort verschwinden. Demnach handelte es sich bei der frühen Antwort um ein 

afferentes neuronales Summenaktionspotential. In dieser Studie wies das afferente Summenaktions-

potential in jeder Ratte eine höhere Erregungsschwelle und eine niedrigere Potentialamplitude als 

das LMEP auf. Die dritte Antwort trat in nur einem von sieben Tieren und bei großer Stimulations-

stärke auf. Da die Antwort eine Leitgeschwindigkeit im Bereich der C-Fasern besaß und nach der 

lokalen Applikation des C-Faser-spezifischen Neurotoxins Capsaicin verschwand, wurde sie als C-

Faser-Antwort interpretiert. Weil die Erregungsschwellen für C-Fasern oberhalb der klinisch einge-

setzten VN-Stimulationsintensität liegen (Bunch et al., 2007), wurde diese Antwort mit längster 

Latenz nicht systematisch untersucht.  

Die bereits erwähnten elektrophysiologischen Antworten konnten ebenfalls mit akuter elektrischer 

Stimulation am rechten zervikalen VN des Hundes nachgewiesen werden (Yoo et al., 2013). Die 

Autoren unterschieden im frühen neuronalen Summenaktionspotential zwischen Anteilen von A-

Fasern (Latenz ~2 ms), schnellen (Latenz ~4 ms) und langsamen (Latenz 5-7 ms) B-Fasern und den 

sehr langsamen C-Fasern (Latenz 40-50 ms). Außerdem beschrieben sie einen Anteil der frühen 

Antwort (Latenz 3-5 ms), der nach der systemischen Gabe eines Muskelrelaxans verschwand. Die 

Schwelle für dieses myogene Artefakt lag höher als die Schwelle für die B-Fasern, weshalb die 

Schwellenbestimmung für die neuronalen Summenaktionspotentiale hiervon nicht beeinflusst 

werden sollte.  

In Ratten mit einer chronisch implantierten VNS-Elektrode wurde über mehrere Wochen das LMEP 

durch VNS evoziert und direkt in den Kehlkopfmuskeln als Elektromyogramm abgeleitet (Grimonprez 

et al., 2015). Die Latenz betrug ~2.8 ms, wie schon am VN direkt gemessen. Die Schwelle wurde nur 

grob zwischen 0.2 bis 0.3 mA bestimmt. Außerdem beschrieben die Autoren, wie schon Yoo et al. 

(2013), eine sehr frühe (1.5±0.3 msͿ ŵǇogeŶe AŶtǁoƌt ŵit hoheŶ “ĐhǁelleŶ ;шϬ.5 ŵAͿ. Wahrschein-

lich handelte es sich dabei um das myogene Potential von Muskeln, die die Manschettenelektrode 

umgaben und die direkt durch die elektrische Stimulation aktiviert wurden (Grimonprez et al., 2015).  

Alle hier vorgestellten Studien zu VN-evozierten Potentialen beschreiben das gleiche Ziel: Auf der 

Basis einer individuellen VNEP-Schwelle soll die klinische VNS-Intensität für Patienten sicher und 

schnell auf eine optimale Amplitude eingestellt werden, um bei minimalen Nebenwirkungen die 

maximale (z.B. anti-epileptische-)Wirkung zu erzielen. Mollet et al. (2013) legten außerdem dar, dass 

die meisten Nebenwirkungen der VNS durch die Aktivierung der Kehlkopfmuskeln zustande kommen 

und damit über die späte myogene Antwort quantifizierbar sind. Dagegen wird der therapeutische 

Nutzen der VNS im zentralen Nervensystem durch die afferenten Verbindungen hervorgerufen, was 

über die frühe Antwort vermessen werden kann. VN-Stimulationsmethoden können demnach in 

Akutversuchen optimiert werden, indem die Rekrutierung der afferenten Verbindungen verstärkt 

und die der efferenten Verbindungen vermindert wird.  

1.2.3 Atemänderung durch Vagusnerv-Stimulation 

Als eine Nebenwirkung der VNS tritt eine leichte Schlafapnoe bei einem Drittel der implantierten 

Epilepsiepatienten auf (Marzec et al., 2003). Dabei verändert sich die Atmung simultan zur intermit-

tierenden VNS (z.B. 30 s Dauer alle 5 min) im Schlaf wie auch im Wachzustand. Während der Stimula-

tionsphase kommt es zu einer Atemfrequenzerhöhung und Abnahme der Respirationsamplitude, was 

eine verminderte Sauerstoffsättigung zur Folge hat (Parhizgar et al., 2011).  
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Zaaimi et al. (2008) testeten in Ratten die Auswirkung von verschiedenen VNS-Parametern wie 

Stromstärke, Pulsdauer und Pulswiederholrate auf die Atmung und Herzfrequenz der wachen Tiere. 

Um verschiedene Parameterkombinationen vergleichen zu können, wurde ein Maß für die VNS Dosis 

als α = I*t*f berechnet. Dabei ist I die Stromstärke in mA, t die Pulsdauer in ms und f die Pulswieder-

holrate in Hz. Die Autoren beschreiben einen Grenzwert von 2.27 µA für die Atemänderung durch 

VNS bei Ratten. Bei einer VN-“tiŵulatioŶ ŵit eiŶeŵ α < Ϯ.Ϯϳ µA eƌhöhte siĐh iŵ Mittel die Ateŵ-

fƌeƋueŶz, ďei eiŶeŵ α > Ϯ.Ϯϳ µA Ŷahŵ die AteŵfƌeƋueŶz dagegeŶ aď. Bei eiŶeŵ α > ϯ.ϵ µA konnten 

kurzzeitige Apnoen (drei Atemzyklen) festgestellt werden. Diese Effekte werden in der anästhesier-

ten Ratte bereits bei niedrigen VNS-Dosen hervorgerufen, wohingegen bei wachen Tieren eine 

höhere Dosis nötig ist (Zaaimi et al., 2008). Die Auswirkungen der VNS auf die Atmung werden durch 

die afferenten Verbindungen des VN in den Nucleus tractus solitarii hervorgerufen, der in die Inspira-

tionssteuerung involviert ist. Wenn die VNS eine bestimmte Intensität übersteigt, kann die Atmung 

durch zentrale Inhibition der Inspiration vollständig unterdrückt werden (Knox, 1973).  

In dieser Promotion wurden beide Methoden (VNS evozierte Potentiale und Atemveränderungen bis 

zur Apnoe) verwendet, um die Funktionsfähigkeit der VNS individuell  zu prüfen. So konnte das 

Potenzial der gepaarten VNS zur Induktion gezielter Plastizität im Kortex evaluiert werden.  

1.3 Versuchsplanung und -entwicklung 
Das Ziel des Promotionsprojektes war es, das plastische Potential der gepaarten VNS (siehe Kapitel 

1.2.1) gezielt für die Verbesserung der spektralen Verarbeitung von Multikanal-CI-Stimulation im 

ertaubten auditorischen Kortex einzusetzen. Die Hypothese lautete, dass eine chronische alternie-

rende Multikanal-CI-Stimulation gepaart mit VNS zu einer selektiveren Repräsentation der kortikalen 

Antworten auf Multikanal-CI-Stimulation im AC führt. Hiermit sollte die funktionale Unabhängigkeit 

der CI-Kanäle erhöht und, als Resultat, ein verbessertes Sprachdiskriminationsvermögen bei CI-

Trägern erreicht werden. Es wurde angenommen, dass eine chronische passive Multikanal-CI-

Stimulation alleine im AC keine nennenswerte Verbesserung der Kanalselektivität bewirkt.  

Um die CI-Kanaltrennung zu untersuchen, wurde ein Multikanal-CI für die Mongolische Wüstenrenn-

maus (Gerbil) entwickelt, welches chronische Implantation und elektrische Stimulation über mehrere 

Wochen ermöglicht. Als nächster Schritt wurde das grundsätzliche Potential der gepaarten CI/VN-

Stimulation für gezielte plastische Veränderungen im AC des Gerbils getestet. Engineer et al. (2011) 

hatten in akustischen Studien in hörenden Ratten die kortikale Überrepräsentation eines einzelnen 

chronisch mit VNS gepaarten Tones gezeigt. Analog zur gepaarten Ton/VN-Stimulation in der Ratte 

untersuchten wir in ertaubten Gerbils die Auswirkungen einkanaliger CI-Stimulation gepaart mit VNS. 

Im Gegensatz zu den publizierten Ergebnissen in der Ratte konnte aber keine Überrepräsentation des 

VNS gepaarten CI-Kanals im AI des Gerbils festgestellt werden.  

Mögliche Gründe für das Ausbleiben der kortikalen Überrepräsentation, die in der vorliegenden 

Arbeit untersucht und diskutiert wurden, waren: 

1. Die ICES aktivierte den AC zu breit und variabel, um die Überrepräsentation eines CI-Kanals 

zu erkennen 

2. Die einkanalige CI-Stimulation verursachte alleine bereits im gleichen Maße Plastizität wie 

die mit VNS gepaarte 

3. Die mehrwöchige Taubheit der Gerbils besaß einen größeren Einfluss auf das zentrale 

auditorische System als die 2.5 h täglicher CI/VN-Stimulation 

4. Die gepaarte VNS konnte im Gerbil grundsätzlich keine Plastizität induzieren 
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5. Die gewählte VNS-Amplitude war für den Gerbil ineffizient (zu stark oder schwach), um eine 

gezielte kortikale Plastizität zu induzieren 

Um einen speziesspezifischen Grund (4.) auszuschließen, wurden die ursprünglich in Ratten durchge-

führten Versuche (Engineer et al., 2011) zur gepaarten Ton/VN-Stimulation im Gerbil wiederholt.  

2 Material und Methoden 

2.1 Versuchsgruppen 

2.1.1 Adult ertaubte Tiere 

Der Hauptversuch dieser Promotion umfasste eine Kontrollgruppe und zwei  Versuchsgruppen. In der 

Kontrollgruppe (AD-U) wurden normalhörende, adulte Gerbils akut auf dem linken Ohr ertaubt und 

mit einem CI versorgt. Direkt im Anschluss wurde die zentrale auditorische Verarbeitung der ICES 

untersucht. Dafür wurden zuerst elektrisch evozierte auditorische Hirnstammpotentiale (EABR1, 

siehe Kapitel 2.6) und danach multineuronale Antworten (MU) im rechten AC abgeleitet (siehe 

Kapitel 2.8). Um die neuronale Verarbeitung der artifiziellen elektrischen Stimulation mit der physio-

logischen akustischen Stimulation im AC des gleichen Tieres vergleichen zu können, wurde das rechte 

Ohr nicht ertaubt und konnte daher akustisch stimuliert werden. Damit konnte die Repräsentation 

akustischer und elektrischer Stimulation im AC korreliert werden, um die tonotope Organisation und 

die Kanaltrennung der Multikanal-CI-Stimulation im AC des Gerbils zu zeigen.  

Die beiden Versuchsgruppen wurden als jung adulte Tiere beidseits ertaubt, um die auditorische Er-

fahrung während der chronischen Stimulation vollständig kontrollieren zu können. Sie wurden eben-

falls links mit einem CI versehen. Eine Woche nach der Implantation (6 – 9 d, Median 7) begann die 

vierwöchige chronische elektrische Stimulation der Tiere (siehe Kapitel 2.5.1). Eine Versuchsgruppe 

(AD-CI) erhielt passive CI-Stimulation des apikalen CI-Kanals (BP1,2). In der anderen Gruppe (AD-VNS) 

wurde die passive CI-Stimulation (BP1,2) mit VNS gepaart. Während des Stimulationszeitraums 

wurden regelmäßig die elektrischen Impedanzen der Stimulationskontakte, EABR und für die AD-VNS 

Tiere zusätzlich VNEP gemessen. 24 h nach der letzten Stimulationseinheit erfolgte die finale elektro-

physiologische Ableitung der neuronalen Antworten auf ICES im AC. Aufgrund der beidseitigen Ertau-

bung war es in den chronisch stimulierten Versuchsgruppen nicht möglich, zusätzlich zur elektrischen 

Stimulation die neuronalen Antworten auf akustische Stimulation der Cochlea aufzuzeichnen. Ziel 

war es zu erforschen, welches Potential chronische einkanalige CI-Stimulation ohne (AD-CI) oder mit 

gepaarter VNS (AD-VNS) besitzen, um kortikale Plastizität zu induzieren. Aufgrund der publizierten 

Ergebnisse der gepaarten Ton/VN-Stimulation (Engineer et al., 2011) wurde eine kortikale Überreprä-

sentation des chronisch stimulierten CI-Kanals vor allem in der AD-VNS Gruppe und in geringem 

Umfang in der AD-CI Gruppe erwartet.  

Details über die einzelnen Versuchstiere sind getrennt nach Gruppen in Tabelle 2-1 aufgelistet.  

2.1.2 Normalhörende Tiere 

Die ursprünglich an Ratten durchgeführten Versuche, die das plastische Potential der gepaarten 

Ton/VN-Stimulation gezeigt haben (Engineer et al., 2011, Fig.1 B), wurden im Gerbil wiederholt. 

Dieses Unterprojekt wurde als medizinische Doktorarbeit von T. Dietrich bearbeitet. Die Betreuung 

des Projektes erfolgte durch M. Vollmer und mich (s. S.4).  

                                                           
1
 electrically evoked auditory brainstem responses 
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Dieses Projekt beinhaltete eine eigene Kontrollgruppe normalhörender nicht-stimulierter Tiere (NH-

U) und eine Gruppe normalhörender chronisch stimulierter Tiere (NH-VNS, Tabelle 2-1). In den Kon-

trolltieren wurde akut die kortikale Verarbeitung kontralateraler akustischer Stimuli elektrophysio-

logisch untersucht. Die NH-VNS Versuchstiere wurden jung adult chronisch mit einer Manschetten-

elektrode für die elektrische VNS implantiert. Nach ca. einer Woche (Median 6 d) postoperativer 

Erholung begann die vierwöchige passive Stimulation der NH-VNS Tiere (siehe Kapitel 2.5.2). In dieser 

hörten die Tiere zufallsverteilt zwei Töne (1 und 9.5 kHz), wobei nur 9.5 kHz-Töne gepaart mit VNS 

angeboten wurden. Während der vier Wochen chronischer Stimulation wurden die Impedanzen der 

Stimulationselektroden, die akustisch evozierten Hirnstammpotentiale (ABR) und VNEP (siehe Kapitel 

2.6) regelmäßig gemessen. 24 h nach der letzten Stimulationseinheit erfolgte auch in diesen Tieren 

eine finale elektrophysiologische Ableitung der kortikalen Antworten auf kontralaterale akustische 

Stimulation (siehe Kapitel 2.8).  

Tabelle 2-1: Details über die Versuchstiere in den einzelnen Gruppen.  

Bezeichnung Alter bei 

Implantation 

(Tage) 

Chronische 

Stimulation 

Taubheits-

dauer 

(Tage) 

Alter bei 

Ableitexp. 

(Tage) 

Anzahl der 

Ableitorte 

im AC 

Kom-

mentar 

Akut ertaubte, unstimulierte Kontrolltiere 

AD-U 03 akut keine akut 103 50 1) 

AD-U 04 akut keine akut 111 54  

AD-U 05 akut keine akut 91 42  

AD-U 07 akut keine akut 70 92  

AD-U 10 akut keine akut 90 30  

AD-U 12 akut keine akut 97 80  

Adult ertaubte, chronisch CI stimulierte Versuchstiere 

AD-CI 01 66 CI 36 102 56  

AD-CI 02 73 CI 37 110 70  

AD-CI 03 80 CI 36 116 48  

AD-CI 04 70 CI 36 106 88  

AD-CI 05 60 CI 37 97 84  

AD-CI 06 61 CI 37 98 89  

AD-CI 07 75 CI 35 110 81  

Adult ertaubte, chronisch gepaart CI/VN stimulierte Versuchstiere 

AD-VNS 03 68 CI+VN 34 102 120  

AD-VNS 06 63 CI+VN 33 96 88  

AD-VNS 07 64 CI+VN 41 105 80  

AD-VNS 09 59 CI+VN 37 96 36  

AD-VNS 10 64 CI+VN 36 100 80  

AD-VNS 11 74 CI+VN 32 106 76  

Normalhörende, unstimulierte Kontrolltiere 

NH-U 01 keine keine keine 122 70  

NH-U 04 keine keine keine 89 84  

NH-U 05 keine keine keine 97 98  

NH-U 07 keine keine keine 103 75  

NH-U 09 keine keine keine 95 104  

Normalhörende, chronisch (un-)gepaart Ton/VN stimulierte Versuchstiere 

NH-VNS 02 66 Ton+VN keine 101 87  

NH-VNS 03 70 Ton+VN keine 107 98  

NH-VNS 04 62 Ton+VN keine 97 82  

NH-VNS 08 66 Ton+VN keine 102 103  
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Bezeichnung Alter bei 

Implantation 

(Tage) 

Chronische 

Stimulation 

Taubheits-

dauer 

(Tage) 

Alter bei 

Ableitexp. 

(Tage) 

Anzahl der 

Ableitorte 

im AC 

Kom-

mentar 

NH-VNS 10 60 Ton+VN keine 94 83  

NH-VNS 11 64 Ton+VN keine 96 88 2) 

1) Der kortikale Maßstab zur Umrechnung von Pixeln in Millimeter fehlte. Dadurch konnte nur 

die Anzahl der Ableitorte, nicht aber die Fläche des AC ausgewertet werden (siehe auch 

Kapitel 2.9.3).  

2) Tonotopie im AI war erkennbar, aber es konnten keine kortikalen Antworten im anterioren 

Anteil mit CF >7 kHz abgeleitet werden. Die ABR-Messungen zeigten keine erhöhten Schwel-

len für 9.5 oder 16 kHz. Deshalb wurden nur die Anteile des AI für CF <7 kHz ausgewertet.  

Nicht alle Versuche konnten erfolgreich abgeschlossen werden. Einige Versuchstiere wurden aus der 

Datenauswertung ausgeschlossen. Eine Übersicht mit der jeweiligen Begründung für die Exklusion ist 

in Tabelle 2-2 zu finden.  

Tabelle 2-2: Übersicht der exkludierten Tiere mit Begründung 

Bezeichnung Exklusionsgrund 

AD-U 01 Unvollständiges Messparadigma  

AD-U 02 Technischer Fehler bei der akustischen Stimulation  

AD-U 06 AC verletzt bei Entfernung der Dura, dadurch unvollständige Ableitung 

AD-U 08 Probleme mit den Ableitelektroden  

AD-U 09 Andere, nicht erfolgreiche Ableittechnik (MWEA, multiwire electrode array) 

AD-U 11 Alle BP außer 4,5 zeigen zu hohe Schwellen  

AD-U 13 Tier verstarb, bevor AC ausreichend vermessen werden konnte  

AD-VNS 01 Chronische CI-Stimulation mit BP1,2 und BP3,4 

AD-VNS 02 Chronische CI-Stimulation mit BP3,4, da IŵpedaŶz ǀoŶ KoŶtakt ϭ >ϮϬϬ kΩ 

AD-VNS 04 Funktionsfähigkeit der VNS nicht sicher 

AD-VNS 05 Tier verstarb während der Narkose für eine EABR-Messung 

AD-VNS 08 Funktionsfähigkeit der VNS nicht sicher 

AD-VNS 12 Tier verstarb nach zwei Tagen chronischer Stimulation 

NH-U 02 Elektrophysiologische Ableitung nur im Colliculus Inferior 

NH-U 03 Versuchsabbruch aufgrund eines Ausfalls der akustischen Stimulation 

NH-U 06 Keine neuronalen Antworten beim Ableiten 

NH-U 08 Keine neuronalen Antworten beim Ableiten 

NH-VNS 01 VNS funktionierte während der chronischen Stimulation nicht 

NH-VNS 05 Tier verstarb, bevor AC ausreichend vermessen werden konnte 

NH-VNS 06 Tier verstarb während der Narkose für eine ABR-Messung 

NH-VNS 07 Versuchsabbruch wegen Kabelbruchs an der Manschettenelektrode 

NH-VNS 09 Versuchsabbruch, da Impedanz der Manschettenelektrode zu hoch 

 

2.2 Tiermodell 
Die Versuche wurden in der mongolischen Wüstenrennmaus (Meriones unguiculatus), im Folgenden 

Gerbil genannt, durchgeführt. Dieses ist ein gebräuchliches Tiermodell für die auditorische Forschung 

(für eine Übersicht siehe Budinger et al., 2008). Der Hörbereich der Gerbils (Ryan, 1976) deckt sich 

weitgehend mit dem des Menschen (Abb. 2-1). Außerdem verhält sich diese Tierart robust in chirur-

gischen Eingriffen und unter Narkose. Die große Bulla tympanica und dünne Schädelknochen ermög-

lichen einen guten Zugang zur Cochlea und zu kortikalen Strukturen (Wang et al., 2001). Im Gegen-

satz zu Mäusen und Ratten behindert die Stapedialarterie nicht den Zugang zum runden Fenster, 
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wodurch das Blutungsrisiko während des chirurgischen Zugangs zum runden Fenster minimiert wird. 

Andere Vorteile des Gerbils sind eine hohe Reproduktionsrate, schnelle Entwicklung und einfache 

Zucht und Handhabung. Außerdem kann der Gerbil gut in Verhaltensversuchen eingesetzt werden 

(Hamann et al., 2002; Ohl et al., 2001; Wetzel et al., 2008). Im Gegensatz zu anderen Spezies (z.B. 

Meerschweinchen) wird der Gerbil taub geboren und weist einen späten Hörbeginn um den 12. Tag 

nach der Geburt auf (Harris et al., 1984). Somit kann der Gerbil vor Hörbeginn ertaubt werden 

(Hessel et al., 1998), was die Möglichkeit für ein Modell für prälinguale Ertaubung bietet.  

 

Abb. 2-1: Vergleich der auditorischen Wahrnehmungsschwellen des Menschen (ISO226:2003), des Gerbils (Ryan, 1976) und 

der Ratte (Heffner et al., 1994) für Reintöne.  

Multikanal-CI wurden bereits in verschiedenen Spezies verwendet, hauptsächlich in der Katze (z.B. 

Coco et al., 2007; Fallon et al., 2009; Hartmann et al., 1997; Leake et al., 2013; Raggio et al., 1994; 

Ryugo et al., 2010; Schoenecker et al., 2012; Shepherd et al., 2011), dem Meerschweinchen (z.B. 

Landry et al., 2011; Snyder et al., 2004; Snyder et al., 2008), dem Frettchen (z.B. Hartley et al., 2010) 

und nichtmenschlichen Primaten (z.B. Johnson et al., 2012; Xue et al., 1989). In Kleinnagern wie der 

Maus (Irving et al., 2013; Mistry et al., 2014), der Ratte (Lu et al., 2005) und der mongolischen 

Wüstenrennmaus (Hessel et al., 1997; Kadner et al., 2000; Wang et al., 2001) wurden bisher nur CI 

ŵit чϯ Kontakten eingesetzt. Eine Ausnahme bildet dabei die Untersuchung von CI mit neuartigen 

Dünnfilmelektroden. Diese bieten im Gegensatz zu konventionellen Elektroden mit einem Silikon-

träger eine höhere Kontaktdichte und ermöglichen eine tiefere Insertion in die Cochlea. Nachteilig ist 

bisher ein erhöhter Abstand zwischen Elektrodenkontakten und zu stimulierendem Nervengewebe, 

was den Vorteil der besseren räumlichen Kanaltrennung aufhebt (z.B. Ratte: Allitt et al., 2015; Allitt 

et al., 2012; Katze: Van Beek-King et al., 2014). Der tierexperimentelle Einsatz von größeren Tieren 

wie Frettchen, Katzen und Primaten ist zeitaufwendig aufgrund der langen Lebenserwartung der 

Tiere und damit einhergehender langsamer Entwicklung. Außerdem ist die Unterbringung und Zucht 

(kosten-) aufwendig. Nicht zuletzt ist der tierexperimentelle Einsatz von sensorisch niedriger ent-

wickelten Spezies vorzuziehen. Es ist also von Vorteil, Multikanal-CI-Studien vermehrt in Nagern 

durchzuführen. Im Rahmen dieser Promotion haben wir erfolgreich ein Multikanal-CI für Akutstudien 
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und den chronischen Einsatz im Gerbil entwickelt und eingesetzt, das nun für vielfältige Studien auch 

anderen Arbeitsgruppen zur Verfügung steht.  

VNS wurde bisher nur akut im Gerbil für die Untersuchung der anti-ischämischen Wirkung auf den 

Hippocampus eingesetzt (Miyamoto et al., 2003). Wir konnten die chronische Implantation und 

Stimulation des VN erfolgreich umsetzen.  

Alle Tierversuche wurden durch die zuständige Ethikkommission empfohlen, durch die Regierung von 

Unterfranken bewilligt und im Einklang mit dem deutschen Tierschutzgesetz und der europäischen 

Richtlinie vom 22. September 2010 (2010/63/EU) durchgeführt. Die Haltung und Zucht der Tiere 

erfolgte im Universitätsklinikum Würzburg in Gruppen in einem 12h/12h Tag/Nachtrhythmus. Chro-

nisch implantierte Tiere wurden einzeln gehalten, um Schäden an den Implantaten zu vermeiden.  

2.3 Implantate für die elektrische Stimulation 
In diesen Studien wurden vier verschiedene Implantate für die elektrische Stimulation entwickelt und 

eingesetzt. Die Tiere der AD-CI Gruppe wurden mit einer Multikanal-CI-Elektrode chronisch implan-

tiert. Die AD-VNS Tiere erhielten ein kombiniertes CI/VN-Implantat. Bei den NH-VNS Tieren kam ein 

reines VN-Implantat ohne CI zum Einsatz. Für die akute ICES der AD-U Tiere im Finalversuch wurde 

eine vereinfachte Variante der Multikanal-CI-Elektrode verwendet. Die CI-Elektrode und die 

Manschettenelektrode für die VN-Stimulation werden im Folgenden detailliert beschrieben.  

2.3.1 Cochlea-Implantat 

Das Multikanal-CI wurde innerhalb der Promotion in Zusammenarbeit mit einem Cochlea-Implantat-

Produzenten (MedEl, Innsbruck, Österreich) für die chronische Implantation in der kleinen Cochlea 

des Gerbils (Thorne et al., 1999) entwickelt (Abb. 2-2, A). Nach ersten Implantationsvorversuchen mit 

bereits existierenden Elektroden wurden die Abmessungen für die intracochleäre Elektrode und die 

am Kopf entlanglaufenden Kabel festgelegt (Abb. 2-2, E). Länge und Winkel der Zuleitungen wurden 

mit wachsender Implantationserfahrung optimiert. Die Kontaktgrößen und -abstände der intra-

cochleären Elektrode blieben aber unverändert.  

Die intracochleäre Elektrode (B) besteht aus fünf linear angeordneten Plättchenelektroden (0.3 mm 

Kontaktdurchmesser) aus Platin. Diese sind mit einem Interelektroden-Abstand von 0.6 mm über 

eine Gesamtlänge von 3 mm gleichmäßig verteilt. Ein schwarzer Marker ist 4 mm distal von der 

Elektrodenspitze angebracht, um eine gleichtiefe Insertion zwischen den Tieren zu gewährleisten. 

Der Durchmesser des Silikonträgers beträgt 0.35 mm für den Anteil, der innerhalb der Cochlea und 

der Bulla verläuft. Außerhalb der Bulla vergrößert sich der Durchmesser auf 0.9 mm, um eine robuste 

submuskuläre Verbindung zu gewährleisten. Das Kabel endet an einem leichtgängigen Konnektor 

(Buchse, low-insertion force, SFMC-103-L3-S-D, Samtec, USA; Abb. 2-2, C). Eine separate Kugel-

elektrode aus Platin-Iridium ist über ein Kabel (0.38 mm Durchmesser) ebenfalls mit dem Konnektor 

verbunden.  
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Abb. 2-2: Darstellung der für den Gerbil neu entwickelten Implantationselektroden am Beispiel des chronischen CI/VN 

Implantates. A: Überblick einer frühen Version, mit Manschettenelektrode im rechten Winkel zum Kabel. B: Detailansicht 

der intracochleären Elektrode. Fünf Platin-Plättchenelektroden sind mit einem Interelektroden-Abstand von 0.6 mm linear 

angeordnet mit einer Gesamtausdehnung von 3 mm. Die Nummern an den Kontakten beziehen sich auf die Pinbelegung 

des Kopfsteckers (E) und werden in dieser Arbeit für die Bezeichnung der CI-Kontakte bzw. Kanäle verwendet. Eine schwar-

ze Markierung 4 mm distal der Elektrodenspitze ermöglichte die gleiche Insertionstiefe zwischen den Tieren. C: Seitenan-

sicht des Konnektors in 6-Pin-Ausführung unter dessen gekürzte Pins ein Dacronnetz geklebt wurde. Mit dessen Hilfe kon-

nte der Kopfstecker am Schädel befestigt werden. D: Detailansicht einer Manschettenelektrode von M.P. Kilgard (UT Dallas) 

aus einem seitlich aufgeschnittenen 3 mm langen Polyurethanschlauch. Im Inneren sind die abisolierten Platin-Iridium Kabel 

zu sehen, die die Stimulationselektroden bilden. Mit Hilfe des äußeren Fadens kann die Manschette geschlossen werden. E: 

Schemazeichnung mit Bemaßung des chronischen CI/VN Implantates. Die anderen chronischen Versionen der Implantate 

verwenden einen Kopfstecker mit 6 Pins (C). Die CI-Variante besaß keine Manschettenelektrode und die VN-Variante keine 

intracochleäre Elektrode. Die Referenzelektrode war Teil jedes Stimulationsimplantates.  

Fotos in A,B und C von Roland Hessler (MedEl, Innsbruck, Österreich).  

2.3.2 Manschettenelektrode für die Vausnerv-Stimulation 

Für die elektrische Stimulation des VN wurden Manschettenelektroden mit zwei zirkulären Elektro-

denkontakten eingesetzt, die um den VN herumgelegt werden konnten (Abb. 2-2 D). Die Manschette 

bestand aus einem dünnen Silikonschlauch (Innendurchmesser ~1 mm) von 3 mm Länge der seitlich 

aufgeschnitten war. Der vordere Anteil des Elektrodendrahtes (Platin oder Platin-Iridium) wurde 

abisoliert und so in den Silikonschlauch eingefädelt, dass zwei Elektroden entstanden. Der Abstand 

dieser Elektroden betrug 1.0 mm für die AD-VNS und 1.5 mm für die NH-VNH Gruppe. Außerhalb der 
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Manschette wurde der Elektrodendraht mit Silikon befestigt und isoliert. Die Manschette konnte 

durch Nahtmaterial, das außen an der Manschette verklebt war, verschlossen werden.  

Die Manschettenelektroden für die AD-VNS Tiere wurden freundlicherweise von M.P. Kilgard (UT 

Dallas, USA) zur Verfügung gestellt. Diese wurden dann von der Firma MedEl (Innsbruck, Österreich) 

mit den Kopfbuchsen und anderen Elektroden zu den chronischen Implantaten zusammengebaut. 

Die Manschettenelektroden für die NH-VNS Gruppe wurden von MedEl gefertigt.  

2.3.3 Impedanzmessung 

Jedes Implantat wurde vor der Implantation auf technische Fehler getestet. In isotonischer Kochsalz-

lösung (NaCl) wurden nacheinander an jeden Kontakt -3 V angelegt, gegenüber einer relativ großen 

Gegenelektrode. Durch die Elektrolyse des NaCl stiegen Bläschen aus Wasserstoff auf, womit die 

aktive Elektrodenfläche sichtbar gemacht und mögliche Brüche in der Isolation festgestellt werden 

konnten. Außerdem wurde die Impedanz jedes Stimulationskontaktes sowohl gegen eine externe 

niedrigohmige Referenzelektrode als auch gegen die Referenzelektrode des jeweiligen Implantates 

(monopolare Verschaltung, MP) und zwischen zwei benachbarten Kontakten (bipolare Verschaltung, 

BP) in NaCl gemessen (BAK IMP 2A MC, Bak Electronics, Inc., USA).  

2.4 Operationen 
Bevor ein Tier in den Versuch aufgenommen wurde, wurde es zuerst auf normales Hörvermögen 

getestet. Dies geschah durch otoskopische Untersuchung des Trommelfells und der Messung 

akustisch evozierter Hirnstammpotentiale (ABR). Die operativen Eingriffe der Ertaubung und der 

Implantation wurden durch M. Vollmer durchgeführt, bis auf den Gerbil AD-CI 05, der durch 

M. Kempe ertaubt und implantiert wurde.  

Alle elektrophysiologischen Ableitungen und Operationen erfolgten unter Vollnarkose. Die Tiere 

wurden initial sediert durch die intraperitoneale Injektion (7.5 µl/g Körpergewicht (KG)) einer 

Mischung aus Ketamin (7.5 mg/ml), Xylazin (1.3 mg/ml), Glukose (16.1 mg/ml) und NaCl (0.9%, 

48.4 mg/ml). Für kurze Narkosen, wie z.B. bei der Ableitung evozierter Potentiale, wurden bei Bedarf 

zusätzliche Dosen appliziert. Bei längeren Operationen oder finalen neuronalen Ableitungen wurde 

die Anästhesie durch eine kontinuierliche subkutane Infusion mit Hilfe eine Spritzenpumpe (3.2 

µl/h/g KG) auf einem areflexiven Niveau gehalten. Das Tier lag während der Narkose auf einer rück-

gekoppelten Heizdecke (BC4, Thomas Wulf Elektronik), die die Körpertemperatur zwischen 36 und 

37 °C konstant hielt.  

Der Hautschnitt erfolgte entlang der Mittellinie des Schädels in caudo-rostraler Richtung und wurde 

post-aurikulär auf der linken Seite verlängert. Ein kleiner Metallstift, über den das Tier intraoperativ 

in einem Kopfhalter fixiert werden konnte, wurde am Schädel mithilfe von drei Knochenschrauben 

(1.6x2.4 mm, PlasticsOne, USA) und Zahnfüllungskomposit (Charisma, Heraeus Kulzer, Germany; Abb. 

2-3) befestigt.  
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Abb. 2-3: Skizze eines Gerbilschädels auf dem die Lage des Metallstifts (M), dreier Knochenschrauben, des 6pin-Konnektors 

und der Kabel (blau) eines chronischen Cochlea-Implantates angegeben ist. In beige ist die dünne Basis aus 

Zahnfüllungskomposit angezeigt.  

2.4.1 Ertaubung 

Die linke Bulla wurde dargestellt und ein Fenster in das mittlere Segment der Bulla geschnitten, um 

das runde Fenster darzustellen. Der dorsale Rand der Rundfesternische wurde mit einem feinen 

Bohrer (Durchmesser 0.6 mm) erweitert und die Rundfenstermembran mit einer 30G Nadel eröffnet. 

Für die intrascaläre Ertaubung wurde die Perilymphe mithilfe einer Pipette (Gelloader 20 µl, Eppen-

dorf) herausgezogen und die Scala tympani anschließend vorsichtig mit Neomycinsulphat (60 mg/ml 

in NaCl) für ungefähr 5 Minuten gespült. Dieser Vorgang wurde mit jeweils 10-30 Minuten Abstand 

solange wiederholt, bis ein hochgradiger Hörverlust durch ABR-Schwellen auf akustische Klicks 

(100 µs, siehe Kapitel 2.6) von ш95 dB pSPL sichergestellt wurde (Abb. 3-1). Abschließend wurde die 

Cochlea mit Ringerlösung gespült, um das Risiko von direkten neurotoxischen Effekten auf das 

Spiralganglion durch das Neomycin zu minimieren. Bei den chronisch stimulierten Tieren wurden 

beide Ohren nacheinander ertaubt. In einigen Tieren wurde die Ertaubung auch eine, drei oder fünf 

Wochen nach Ertaubung überprüft.  

2.4.2 Implantation 

Das Zahnfüllungskomposit wurde in einer dünnen Lage auf dem linken Schläfenbein (Os parietale) 

ausgebreitet, um darauf später den Implantatkonnektor zu befestigen (Abb. 2-3). Für die Implan-

tation wurde die Zuleitung zur intracochleären Elektrode unter den Nackenmuskeln getunnelt vom 

Hinterhauptsbein (Os occipitale) bis zur Bulla. Die CI-Elektrode wurde vorsichtig durch das runde 

Fenster in die linke Scala tympani inseriert, bis die schwarze Markierung am runden Fenster lag. Die 

CI-Zuleitung wurde nach Verlassen der Bulla mit dem Dakronnetz auf dem Knochen dorsal der Bulla 

festgeklebt ;VetďoŶd™, ϯM AŶiŵal Caƌe Pƌoducts, USA). Die Bulla wurde mit dem herausgeschnitten-

en Knochenfenster wieder verschlossen.  

Für die Tiere der AD-VNS und NH-VNS Gruppe wurde die Manschettenelektrode für die chronische 

VNS ebenfalls auf der linken Seite implantiert. Das OP-Feld wurde ventral zur Bulla erweitert und der 

VN dargestellt. Der VN wurde vorsichtig aus der Bindegewebshülle gelöst, ohne die direkt benachbar-

te Arteria carotis interna zu beschädigen, und wurde anschließend in die geöffnete Manschettenelek-

trode hineingehoben. Die Manschettenelektrode wurde anschließend verschlossen und spannungs-



27 

frei zwischen den Muskeln positioniert, um jeglichen mechanischen Zug auf den VN zu vermeiden. 

Die Zuleitung zur Manschettenelektrode wurde mit dem Dakronnetz auf der Bulla festgeklebt.  

Ein weiteres Dacronnetz unter den verkürzten Pins der Kopfbuchse wurde locker auf einer dünnen 

Unterlage aus Zahnfüllungskomposit befestigt. Die Kopfbuchse wurde innerhalb der Ausmaße dieses 

Komposits mit Zahnersatzmaterial (Paladur, Heraeus Kulzer) umschlossen und fest mit dem Schädel 

verbunden. Ein kleiner Zettel mit dem Namen des Tieres wurde in das transparente Zahnersatzacryl 

eingebettet, um das Tier einfach und sicher zu identifizieren. Die Referenzelektrode wurde unter 

dem Nackenmuskel positioniert und diente als indifferente Elektrode in der monopolaren Verschal-

tung der Stimulationskontakte.  

Bei chronisch implantierten Tieren erfolgte die Operation unter sterilen Bedingungen. Hier wurden 

Muskeln und Haut mehrschichtig vernäht (6.0 vicryl rapide, Ethicon, USA). Postoperativ erhielten 

diese Tiere täglich ein Analgetikum (Meloxidyl 0.3 µg/g KG, subkutan), bis keine Anzeichen für 

Schmerzen oder Unwohlsein mehr zu beobachten waren.  

2.5 Chronische Stimulation 
Die Aufbauten für die chronische Stimulation wurden im Rahmen dieser Promotion entwickelt und 

technisch umgesetzt. Vor und nach jeder täglichen Stimulationseinheit wurden die elektrischen 

Impedanzen der Stimulationskontakte in-vivo gemessen (siehe Kapitel 2.3.3).  

2.5.1 Elektrische intracochleäre und Vagusnerv-Stimulation 

Die chronische Stimulation erfolgte in speziell dafür umgebauten Käfigen. Diese bestanden aus 

Standard Polycarbonat Käfigen (Typ 3) mit einem Filteraufsatz ((#031200231, UNO, Niederlande; 

Abb. 2-4). Der Käfig war in der Mitte durch eine Plexiglasscheibe in zwei Kompartimente unterteilt, 

wodurch pro Käfig jeweils zwei Tiere simultan stimuliert werden konnten. Ein Multikanal-Dreh-

kontaktkommutator (CHC, Wenzhou Moda Electric, China) saß an einem Aluminiumarm (27 cm 

Höhe) über einer rechteckigen Aussparung in dem Dach des jeweiligen Kompartiment. Der Kommu-

tator ermöglichte eine leichtgängige unendliche Rotation bei stabiler elektrischer Verbindung und 

dadurch die freie Bewegung des Tieres trotz Anschluss des Stimulationskabels an der Kopfbuchse des 

Tieres. Das Stimulationskabel wurde durch eine flexible Edelstahlspirale (4 mm Außendurchmesser, 

PlasticsOne, USA) vor den Bissen der Nager geschützt.  

Die chronische elektrische Stimulation wurde über ein LabView-Programm gesteuert. Die Stimula-

tionssignale wurden mit einem Digital-Analog-Wandler (PCI-6733, National Instruments) erzeugt, 

durch einen Multikanal-Abschwächer im Stimulationspegel eingestellt und über Stromquellen (ICS5, 

Thomas Wulf Elektronik) appliziert. Die Stromquellen ermöglichten durch eine Spannungs-Strom-

Wandlung eine signalformunabhängige stromgesteuerte Stimulation, innerhalb des Frequenzgangs 

von 20 Hz bis 45 kHz (Maximale Abweichung  von 3 dB). Der Stimulationspegel wurde täglich auf 

0 dBel entsprechen einer Stimulationsamplitude von 50 µA kalibriert. Dazu wurde die abfallende 

Spannung an einem Präzisions-Kohleschichtwiderstand von 10 kΩ ŵit eiŶeŵ Oszilloskop ǀeƌŵesseŶ. 
Diese Kalibrierung gilt für jeden elektrischen Stimulationspegel in dieser Arbeit und wird in dBel 

angegeben.  
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Abb. 2-4: Foto des Stimulationskäfigs für die chronische, elektrische intracochleäre und VN-Stimulation mit zwei Modell-

gerbils. Standard Polycarbonat Käfige (1) für die Versuchstierhaltung mit Filteraufsätzen (2) wurden durch eine Zwischen-

wand aus Plexiglas (3) in zwei Kompartimente unterteilt. Ein Drehkontaktkommutator (4) war an einem Aluminiumarm (5) 

mittig über jedem Kompartiment angebracht. Eine flexible Edelstahlspirale (6) schützte das Stimulationskabel gegen die 

Nagerbisse. SUB-D Steckverbinder (7) waren auf den Filteraufsätzen montiert um die Stromquellen anzuschließen.  

Die chronisch implantierten Tiere der AD-CI und der AD-VNS Gruppe erhielten einkanalige CI-

Stimulation mit dem apikalen bipolaren Elektrodenpaar BP1,2, um die erwartete räumliche Über-

repräsentation dieses Kanales in der zentralen auditorischen Verarbeitung zu induzieren. Alle 

anderen bipolaren CI-Kanäle wurden chronisch nicht stimuliert. Die Stimulation erfolgte passiv und 

besaß keine Verhaltensrelevanz für die Tiere.  

Das Stimulationsschema für die AD-VNS Gruppe ist in Abb. 2-5 dargestellt. Die VNS begann 50 µs vor 

der CI-Stimulation. Jeder CI-Stimulationsblock von 500 ms Dauer bestand aus 100 elektrischen 

ladungskompensierten biphasischen Pulsen (80 µs/Phase mit einem Interphasen-Interval von 10 µs), 

die mit 200 pps dargeboten wurden. Diese Pulsfolge wurde sinusförmig amplitudenmoduliert mit 

20 Hz (Abb. 2-5 A). Der VN wurde mit 15 elektrischen Pulsen (100 µs/Phase) mit einer Wiederholrate 

von 30 pps stimuliert (Abb. 2-5B). Jede tägliche Stimulationseinheit bestand aus 300 Stimulations-

blöcken, die mit einer 50%-Wahrscheinlichkeit alle 15 Sekunden auftraten. Daraus ergaben sich ein 

mittlerer Abstand der Stimulationsblöcke von 30 s (C) und eine Dauer der täglichen Stimulations-

einheit von ca. 2,5 h (E). Die Tiere erhielten an fünf Tagen in der Woche über vier Wochen hinweg 

insgesamt 20 Stimulationseinheiten (F). Das Stimulationsschema der AD-CI Gruppe (nicht gezeigt) ist 

identisch zu dem der AD-VNS Gruppe, mit der Ausnahme, dass die VNS fehlt. 

Der Pegel der CI-Stimulation lag ca. 2 dB oberhalb der individuellen EABR-Schwelle. Beim täglichen 

Start der Stimulation wurde die Reaktion des Tieres notiert, um ein wahrnehmbares aber nicht 

unangenehmen Pegel der ICES zu erreichen. Die VNS besaß einen festen Stimulationspegel von 24 

dBel, was einer Amplitude von 0.792 mA Stromstärke entspricht.  Dieser Pegel, wie auch der zeitliche 

Ablauf des Stimulationsschemas sind identisch zu den in Ratten publizierten Versuchen (Engineer et 
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al., 2011). Lediglich der Zeitabstand zwischen VNS und ICES wurde verringert. Hier wurden 50 µs im 

Gegensatz zu 150 µs bei den Ratten verwendet.  

Es traten weder Abwehr- oder Schmerzreaktionen der Tiere auf, noch wurden Nebenwirkungen der 

elektrischen intracochleären oder VN-Stimulation beobachtet.  

 

Abb. 2-5: Stimulationsschema für die AD-VNS Versuchsgruppe. A: Die ICES Pulsfolge von 500 ms Länge wurde sinusförmig 

amplitudenmoduliert mit einer Trägerrate von 200 pps und einer Modulationsfrequenz von 20 Hz. B: Elektrische VNS-

Pulsfolge von 500 ms Länge mit einer Pulsrate von 30 pps trat 50 ms vor der ICES auf. C: Stimulationen erfolgten zufällig alle 

15 s mit einer Auftretenswahrscheinlichkeit von 50 %. D: 300 Stimulationen in einer Stimulationseinheit. E: Eine Stimula-

tionseinheit pro Stimulationstag. F: 20 Stimulationstage, normalerweise fünf Tage/Woche. Abbildung modifiziert nach 

Genehmigung durch Macmillian Publishers Ltd: Nature (Engineer et al., 2011), copyright 2011 

2.5.2 Akustische Ton- und elektrische Vagusnerv-Stimulation 

Die chronischen Stimulationen der normalhörenden NH-VNS Tiere erfolgte in einer kleinen schallge-

dämmten Kammer (Innenmaße 115 x 70 x 105 cm; Breite, Tiefe, Höhe), die in zwei Kompartimente 

unterteilt war. Dadurch konnten zwei Tiere parallel stimuliert werden. An der Decke der Komparti-

mente (80 cm Höhe über dem Boden) hing jeweils ein nach unten ausgerichteter Lautsprecher (plus 

XS.2, Canton, Deutschland). Die Tiere saßen in einem Käfig (28 cm Höhe, 25 cm Durchmesser) aus 

Drahtgeflecht (Maschenweite 12.5 mm; Abb. 2-6, 1) auf einem engmaschigen Edelstahlgitter (2). Bei-

des war schalltransparent. Der Deckel des Zylinders war zur Hälfte zu öffnen (3), wodurch die Tiere 

hineingesetzt und herausgenommen werden konnten. In der Mitte des Deckels war ein Drehkontakt-

kommutator befestigt (CHC, Wenzhou Moda Electric, China, Abb. 2-6, 4). Dieser ermöglichte wie bei 

der chronischen CI/VN Stimulation die freie Bewegung des Tieres trotz Anschluss an das Stimula-

tionskabel. Das Stimulationskabel war ebenfalls durch eine flexible Edelstahlspirale (4 mm Außen-

durchmesser, PlasticsOne, USA, Abb. 2-6, 5) vor den Bissen der Nager geschützt. Mit Webcams 

konnten die Tiere während der Stimulation in der beleuchteten Kammer beobachtet werden.  
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Abb. 2-6: Foto des Stimulationskäfigs für die chronische Ton und VN Stimulation mit Modellgerbil. In einem schallgedäm-

mten und reflexionsarmen Raum stand ein selbstgebauter Käfig aus punktgeschweißtem Maschendraht (1) auf einem 

feinmaschigen Aluminiumgitter (2). Der Deckel des Käfigs war zur Hälfte aufklappbar (3), um das Tier hineinzusetzen oder 

herauszuheben. In der Mitte des Deckels war ein Multikanal-Drehkontaktkommutator (4) angebracht. Eine flexible 

Edelstahlspirale (5) schützte das Stimulationskabel vor Nagerbissen. SUB-D Steckverbinder (6) waren seitlich am Drahtgitter 

montiert um die Stromquelle für die VNS anzuschließen.  

Die chronische Stimulation wurde über ein für die akustische Stimulation angepasstes LabView-

Programm gesteuert. Die Signalerzeugung erfolgte durch Digital-Analog-Wandler (PCIe-6343, 

National Instruments). Die akustischen Stimuli wurden verstärkt (AX-497, Yamaha) und über die Laut-

sprecher (s.o.) innerhalb der Kammer ausgegeben. Die elektrische VNS erfolgte über Stromquellen 

(ICS5, Thomas Wulf Elektronik), die mit Kabeln an die Kopfbuchse des Tieres angeschlossen wurden. 

Die akustische Freifeldstimulation wurde alle drei Monate für die beiden verwendeten Töne kali-

briert. Mit einem Freifeldmikrofon (4191, B&K (Brüel & Kjaer), Dänemark) wurde der von den Laut-

sprechern emittierte Schall aufgenommen, verstärkt (Nexus 2690, B&K) und mit einem Oszilloskop 

(MSO 2014, Tektronix) (der Effektivwert) vermessen. An verschiedenen Stellen innerhalb des Draht-

käfigs wurden die erreichten Schallpegel gemessen und gemittelt. Täglich erfolgte eine subjektive 

Hörkontrolle der akustischen Tonstimulation durch den Untersucher. Der elektrische Stimulations-

pegel für die VNS wurde täglich kalibriert wie in Kapitel 2.5.1 beschrieben.  

Die Versuchsgruppe NH-VNS wurde mit zwei verschiedenen Tönen (1 und 9.5 kHz) passiv stimuliert. 

Dabei wurde 9.5 kHz gepaart zu VNS, 1 kHz ohne VNS dargeboten. Damit konnte im gleichen Tier 

geprüft werden, inwiefern die chronische Stimulation eines Tones alleine oder gepaart mit VNS zu 

plastischen Veränderungen im AI führt. In den chronisch CI-stimulierten Tieren wurde diese Frage-

stellung auf zwei Versuchsgruppen aufgeteilt, da die Anzahl unabhängiger CI-Kanäle zu gering 

erschien für die Kombination beider Stimulationsarten in einer Cochlea. Die Stimulationspegel für 
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beide Töne wurden ca. 25 dB oberhalb der jeweiligen mittleren Schwellen der Ton-ABR2 des Gerbils 

gewählt, so dass 9.5 kHz mit 65 dB SPL und 1 kHz mit 55 dB SPL dargeboten wurden. Der Stimula-

tionspegel wurde nicht individuell an die Ton-ABR Schwellen angepasst.  

Das Stimulationsschema für die NH-VNS Gruppe ist in Abb. 2-7 dargestellt. Die VNS (genau wie in 

Kapitel 2.5.1) begann 50 µs vor dem Ton (500 ms Dauer, 30 ms Rampe10-90%). Alle 15 s wurde rando-

misiert (50:50) entweder ein 1 kHz-Ton ohne VNS oder ein 9.5 kHz-Ton gepaart mit VNS angeboten. 

Beide Töne wurden jeweils 300 Mal stimuliert, wodurch die Gesamtdauer einer Stimulationseinheit 

2,5 h betrug. Die sonstigen Parameter (20 Stimulationseinheiten über vier Wochen, fünf Stimula-

tionstage pro Woche) waren identisch zu dem Stimulationsschema der elektrischen CI- und VN-

Stimulation (siehe Kapitel 2.5.1).  

 

Abb. 2-7: Stimulationsschema für die NH-VNS Versuchsgruppe. A: Ton von 500 ms Länge. Hier zur besseren Darstellung 

exemplarisch 95 Hz statt der verwendeten 1 und 9.5 kHz. B: Elektrische VNS Pulsfolge von 500 ms Länge mit einer Pulsrate 

von 30 pps. Tritt 50 ms vor und nur mit dem 9.5 kHz Ton auf. C: Töne mit oder ohne VNS werden zufällig alle 15 s mit einer 

Auftretenswahrscheinlichkeit von jeweils 50 % angeboten. D: 300 Stimulationen in einer Stimulationseinheit. E: Eine Stimu-

lationseinheit pro Stimulationstag. F: 20 Stimulationstage, normalerweise fünf Tage/Woche. Abbildung modifiziert nach 

Genehmigung durch Macmillian Publishers Ltd: Nature (Engineer et al., 2011), copyright 2011 

2.6 Evozierte Potentiale 
Alle elektrophysiologischen Ableitungen wurden in einer doppelwandigen, schallgedämmten und 

elektrisch abgeschirmten Kammer (Industrial Acoustics Company) gemessen. Subkutane Elektroden 

wurden im Nacken (differente Elektrode), oberhalb der Schnauze (indifferente Elektrode) und am 

Rücken (Bezugspotential) angebracht. Die Aufzeichnung der evozierten Potentiale erfolgte mit 

Geräten (System 3) und Programmen (BioSigRP) der Firma Tucker-Davies-Technologies (TDT, USA). 

21 Stimulationssignale pro Sekunde wurden angeboten und pro Stimulationspegel 500 bis 1500 

Einzelmessungen gemittelt. Die Aufnahme des Elektroenzephalogramms erfolgte über einen Vorver-

stärker (RA4LI), einen Verstärker mit integrierter Analog-Digital-Wandlung (25 kS/s, RA4PA) und 

einem echtzeitfähigen Multifunktionsprozessor (RX5: Bandpassfilter 300 – 3000 Hz, Notchfilter 

                                                           
2
 Die Ton-ABR wurden durch T. Dietrich für alle NH-Tiere gemessen.  
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50 Hz). Die Schwelle der evozierten Potentiale wurde visuell als der niedrigste Stimulationspegel, 

welcher eine reproduzierbare Antwort evozierte, festgelegt (Abb. 2-8).  

 

Abb. 2-8: Beispiele für die drei im Gerbil gemessenen evozierten Potentiale. Das gemittelte Elektroenzephalogramm ist für 

10 ms seit Beginn des Stimulus dargestellt. Auf der Ordinate ist der jeweilige Stimulationspegel aufgetragen. Der Maßstab 

für die Spannung unterscheidet sich zwischen A,B und C. Die Messkurve bei der Schwelle ist blau dargestellt. Das evozierte 

Potential ist teilweise durch blaue Pfeile markiert. Das evozierte Potential ist schwellennah im Vergleich zum elektrischen 

Stimulationsartefakt (B, C) so gering, dass es nur im vergrößerten Vergleich (Kasten) zu einer unterschwelligen Stimulation 

sichtbar wird. A: Auditorische Hirnstammpotentiale evoziert durch akustische Klicksignale mit einer Schwelle von 35 dB 

pSPL. Der Rauschanteil ist in A nicht wesentlich höher als in B und C, aber durch die kleinere Spannungsskala deutlicher 

sichtbar. B: Auditorische Hirnstammpotentiale evoziert durch elektrische intracochleäre Pulse mit einer Schwelle von 0 dBel. 

C: Potentiale evoziert durch elektrische Vagusnerv-Stimulation mit einer Schwelle von 6 dBel.  

Akustisch evozierte auditorische Hirnstammpotentiale (ABR) 

Für die akustisch evozierten Hirnstammpotentiale (ABR) wurden akustische Klicks (100 µs/Phase) mit 

einem echtzeitfähigen Prozessor (RX8, 100 Samples/s, TDT) erzeugt und durch einen programmier-

baren Abschwächer (PA5, TDT) geleitet, bevor Sie verstärkt (AMP84, Thomas Wulf Elektronik) 

wurden. Der Ohrstecker eines geschlossenen Lautsprechers (eartone 5A 50 Ω, Etymotic, USA) wurde 

vorsichtig in den knöchernen Gehörgang eingeführt. Die Klick-Signale wurden in dB Spitzenschall-

druckpegel (pSPL) kalibriert (Burkard, 2006), unter Verwendung eines selbstgebauten 20 µl Kopplers 

(Silikonschlauch), eines Probenmikrofons (4182, Brüel&Kjaer (B&K), Denmark) und eines 

Konditionierverstärkers (Nexus 2690, B&K).  

Elektrisch evozierte auditorische Hirnstammpotentiale (EABR) 

Für die elektrisch evozierten auditorischen Hirnstammpotentiale (EABR) wurden elektrische Einzel-

pulse (80 µs/Phase) mit der RX8 erzeugt und durch den programmierbaren Abschwächer (PA5) und 

die optisch isolierte Stromquelle (ICS5) geleitet. Die Kalibration des elektrischen Stimulationspegels 

entsprach der Beschreibung in Kapitel 2.5.1. Die EABR-Schwellen wurden in allen AD-U und einigen 

AD-CI und AD-VNS Tieren direkt nach der Implantation bestimmt. In den chronisch stimulierten 

Tieren wurden die EABR-Schwellen zusätzlich vor, in der Mitte und nach den vier Wochen der 

chronischen Stimulation gemessen. Die Messauflösung der EABR-Schwelle betrug 1 dB, und der 

maximale Testpegel 21 dBel (560 µA).  
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VNS evozierte Potentiale (VNEP) 

VNEP (siehe Kapitel 1.2.2) wurden aufgezeichnet, um in den AD-VNS und NH-VNS Tieren die individu-

elle Schwelle und die Schwellenveränderung über die Zeit zu bestimmen. Dafür wurden der gleiche 

technische Aufbau und die gleichen Stimulationssignale verwendet, wie für die Aufzeichnung von 

EABR.  

Die chronische VNS erfolgte mit biphasischen elektrischen Pulsen mit einer Phasendauer von 100 µs 

und einem Stimulationspegel von 24 dBel. Das entspricht einer Stromstärke von 0.792 mA und damit 

sehr genau der bisher in der Literatur verwendeten Stromstärke von 0.8 mA für die gepaarte VNS 

beim Menschen und der Ratte (z.B.: De Ridder et al., 2014; Engineer et al., 2011; Porter et al., 2012; 

Shetake et al., 2012). Die elektrisch evozierten Potentiale (EABR und VNEP) wurden fast ausschließ-

lich mit einer Phasendauer von 80 µs getestet. Das entspricht der Phasendauer der ICES. Um die 

VNEP-Schwellen mit dem chronischen Stimulationspegel vergleichen zu können, wurde in vier VNEP-

Messungen die Schwelle sowohl für 80 als auch 100 µs Phasendauer bestimmt. In allen vier Messun-

gen ergab sich dabei eine Differenz von 1 dB zwischen der Schwelle für 100 µs und 80 µs Phasendau-

er. Die Amplitude und Form der evozierten Potentiale an der Schwelle war dabei jeweils vergleich-

bar. Deshalb wurden alle mit einer Phasendauer von 80 µs gemessenen VNEP Schwellen um 1 dB ver-

ringert und damit um den Einfluss der zu kurzen Phasendauer während der VNEP-Messung korrigiert.  

2.7 Atemänderung durch Vagusnerv-Stimulation 
Die Afferenzen des VN innervieren im Nucleus tractus solitarii Teile des Atemzentrums. Deshalb 

bewirkt VNS akute Atemveränderungen bis zur kurzzeitigen Apnoe. Dieses Phänomen wurde als 

Funktionstest nach der Implantation der Manschettenelektrode und im Verlauf der vierwöchigen 

chronischen Stimulation eingesetzt. Als Stimulus diente eine Pulsfolge von mehreren Sekunden 

Dauer mit 60 biphasischen Pulsen (120 µs Phasendauer) pro Sekunde. Die elektrische Stimulation 

erfolgte und wurde kalibriert wie in Kapitel 2.5.1 beschrieben. Zu Beginn der Versuche wurde die 

Atemveränderung bis zur Apnoe nur qualitativ beschrieben, im späteren Verlauf wurden zwei 

Erregungsschwellen bestimmt: Eine Schwelle für die erste sichtbare Atemänderung (meist eine Erhö-

hung der Atemfrequenz) und eine zweite Schwelle für die Apnoe (für 1 – 2 Atemzyklen). Die Schwel-

len wurden in dBel mit einer Genauigkeit von 1-2 dB gemessen.  

2.8 Ableitung multineuronaler Antworten 
Direkt im Anschluss an die Cochlea-Implantation, Taubheitstest und die EABR Ableitung wurden die 

Tiere der AD-U Gruppe in akuten elektrophysiologischen Ableitexperimenten untersucht. Die Tiere 

der NH-U Gruppe wurden ebenfalls akut elektrophysiologisch untersucht (nach Befestigung des Kopf-

halters). Für alle chronisch stimulierten Tiere erfolgte das elektrophysiologische Ableitexperiment 

24h nach der letzten Stimulationseinheit.  

Die Ableitungen im auditorischen Kortex (AC) geschahen unter Vollnarkose (siehe Kapitel 2.4) und 

dauerten im Mittel 30 h (13 bis 44 h). Die Tiere erhielten währenddessen Dexamethason um Hirn-

schwellungen zu vermeiden (3 µg/g KG /6 h) und Glycopyrrolat um die Sekretbildung in der Trachea 

zu reduzieren (0.011 µg/g KG /12 h).  

Eine Kraniotomie wurde in das rechte Schläfenbein gebohrt. Bei den AD-Tieren wurde die Dura mater 

vorsichtig entfernt und Silikonöl (Fluka DC200) aufgetragen, um ein Austrocknen des Kortex zu ver-

hindern. Der auditorische Kortex wurde zusammen mit einem Maßstab fotografiert, um die Penetra-

tionsorte zu dokumentieren. Die Kraniotomien wurden entweder von M. Vollmer oder mir durchge-

führt. Die multineuronalen Antworten (Multiunit, MU) wurden differentiell mit Mikroelektroden aus 



34 

Wolfram mit ähnlicher Impedanz (1 – 3 MΩ bei 1 kHz) abgeleitet. Eine einzelne Referenzelektrode 

wurde im dorso-caudalen Ende der Kraniotomie knapp unterhalb der Kortexoberfläche platziert. Vier 

Mikroelektroden wurden zu einer ‚Quatrode͚ verbunden und an einem piezoelektrischen Mikro-

motor angebracht, der in einem modifizierten Mikromanipulator (David Kopf Instruments, USA) 

gehalten wurde. Damit konnte die Ableit-Quatrode orthogonal zur Oberfläche in den Kortex vorge-

fahren werden. Ableitungen wurden in Tiefen von 500 – 1000 µm durchgeführt, was den Kortex-

layern III/IV entspricht (Happel et al., 2010).  

Neuronale Antworten (150 ms Aufnahmedauer) wurden an durchschnittlich 80 gleichmäßig über den 

AC verteilten Penetrationsorten abgeleitet. Aktionspotentiale wurden vorverstärkt (RA16AC, TDT), 

digitalisiert (25 kS/s; RA16PA, TDT), gefiltert (600-7000 Hz; RX5, TDT), verarbeitet und gespeichert auf 

einem PC. Alle verwendeten Stimuli und Testsequenzen wurden mit selbstgeschriebenen Matlab-

Programmen erstellt. Die elektrophysiologischen Ableitexperimente wurden mit der Software 

Brainware (TDT) gesteuert.  

Chronisch CI stimulierte, ertaubte Tiere 

In den ertaubten Tieren der Gruppen AD-CI und AD-VNS wurde die kortikale Repräsentation von 

kontralateraler elektrischer CI-Stimulation untersucht. Um die spektrale Repräsentation / Tonotopie 

der CI-Kanäle im AC zu erforschen, wurde elektrische Stimulation zwischen zwei benachbarten intra-

cochleären Elektrodenkontakten (bipolare Konfiguration, BP) angewandt. Mit dem verwendeten 

Multikanal-CI konnten vier bipolare CI-Kanäle untersucht werden (BP1,2; BP2,3; BP3,4; BP4,5). Elek-

trische biphasische Einzelpulse (80 ms/Phase, 10 µs Interphasen-Intervall, 20 Repetitionen, 500 ms 

Interstimulus-Intervall) wurden angeboten, mit Stimulationspegeln, die einen Bereich von ~-4 bis 

+10 dB relativ zur audiovisuell geschätzten neuronalen Antwortschwelle, abdeckten. Die technische 

Umsetzung und Kalibration der elektrischen Stimulation erfolgte wie in Kapitel 2.5.1 beschrieben.  

Nach dem elektrophysiologischen Ableitexperiment wurden die Tiere mit einer Überdosis Ketamin 

und Xylazin getötet. Die Tiere wurden zuerst 3 min lang transkardial gespült (25 ml; 100 mg/l NaNO2 

in 0.9% NaCl) und anschließend ca. 30 min lang mit einem Fixans perfundiert (240 ml; 2.5 % 

Paraformaldehyde, 1.5 % Glutaraldehyde in 0.1 M Pufferlösung). Die Cochleae wurden mit der CI-

Elektrode in situ entnommen und größtenteils histologisch aufgearbeitet.  

Einseitig ertaubte Kontrolltiere 

Bei den einseitig, akut ertaubten Tieren der Kontrollgruppe AD-U wurde genau wie bei den oben be-

schriebenen Versuchsgruppen AD-CI und AD-VNS die kortikale Repräsentation von neuronalen Ant-

worten auf kontralaterale CI-Stimulation untersucht. Außerdem wurden die kortikalen Antworten auf 

akustische Stimulation der normalhörenden ipsilateralen Cochlea aufgezeichnet. Dadurch war es in 

diesen Tieren möglich die Repräsentation von neuronalen Antworten auf akustische und elektrische 

Stimulation im gleichen AC zu vergleichen, um das Mehrkanal-CI-Modell im Gerbil zu validieren.  

Für die akustische Stimulation wurde ein Einsteckkopfhörer eines elektrostatischen Wandlers (EC1, 

Verstärker ED1, TDT) in den äußeren Gehörgang eingeführt. Die spektrale Abstimmung der Neurone 

wurde durch Reintonstimulation (50 ms Dauer, 5 ms cos²-Rampe) unterschiedlicher Frequenz (1-38 

kHz, 4 Frequenzen/Oktave) und Pegel (10-80 dB SPL in 10 dB Schritten) getestet. Die Kalibration der 

akustischen Tonstimulation erfolgte vor jedem Ableitexperiment mit weißem Rauschen (2 s, 100 

kS/s, RX8). Der vom Wandler emittierte Schall wurde verstärkt (Nexus 2690, B&K) und digitalisiert 

(200 kS/s, RX6). Das Spektrum (Fast Fourier Transformation) wurde mit der bekannten Frequenz-
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antwort des verwendeten Mikrophons (4182, B&K) korrigiert. Das Mikrophon war über den selbst-

gebauten 20 µl-Gerbil-Koppler mit dem Schallgeber verbunden.  

Normalhörende Tiere 

Die elektrophysiologischen Ableitungen der normalhörenden Tiere (NH-U, NH-VNS) wurden von 

T. Dietrich mit Hilfe von M. Vollmer und mir durchgeführt. Für die Bestimmung der kortikalen Tono-

topie wurde eine kontralaterale akustische Freifeldstimulation mit einer Matrix aus einzelnen 

Tonstimuli (5–75 dB SPL in 5 dB Schritte; 0.25–41.5 kHz, 8 Frequenzen/Oktave) verwendet.  

Der Lautsprecher (plus XS.2, Canton) wurde von einem Verstärker betrieben (HCA 1500A, Parasound, 

USA) und 10 cm vor der linken Pinna des Tieres positioniert. Der Freifeld-Lautsprecher hing dazu an 

einem Seil, um die mechanische Kopplung der akustischen Stimulation auf die empfindliche Ableit-

elektrode zu minimieren. Die akustische Freifeldstimulation wurde kalibriert, wie bei den einseitig 

ertaubten Tieren (s.o.) beschrieben. Lediglich wurde ein Freifeldmikrofon (4191, B&K) verwendet.  

2.9 Auswertung der multineuronalen Antworten 

2.9.1 Bestimmung der akustischen charakteristischen Frequenz (CF) 

Um die multineuronalen Antworten auf ihre Frequenzabstimmung (Tuning) zu untersuchen, wurden 

sogenannte Tuningkurven aufgezeichnet. Diese stellen die Stärke der neuronalen Antwort über einer 

Matrix von Stimulationspegel und -frequenz dar. Während der elektrophysiologischen Ableitung wur-

den diese Tuningkurven in Brainware dargestellt (Abb. 2-9, B) und die charakteristische Frequenz (CF) 

bestimmt. Die CF ist die Frequenz, bei der die untersuchten Neurone bei niedrigstem Stimulations-

pegel (neuronale Antwortschwelle) antworten.  

M.P. Kilgard (UT Dallas, USA) stellte uns freundlicherweise ein Matlab-Programm zur Verfügung, mit 

dem akustische Tuningkurven automatisch ausgewertet werden können (Borland et al., 2016). Dieses 

Programm wurde grundlegend überarbeitet, damit Messdaten aus unserem Labor verarbeitet wer-

den können. Außerdem wurden alle Algorithmen überprüft und teilweise angepasst. Das Programm 

las die Messdaten (Latenzen der Aktionspotentiale) ein und stellte die mittlere Anzahl der Aktions-

potentiale über der Messzeit als Peristimulus-Zeit-Histogramm (Abb. 2-9, A) dar. Aus dem Zeitfenster 

vor Stimulusbeginn (0-10 ms) wurde die neuronale Spontanaktivität berechnet. Ausgehend vom Zeit-

punkt der maximalen neuronalen Antwort wurde das Zeitfenster für die Auswertung so erweitert, 

dass die eingeschlossenen Antworten nahezu durchgehend größer waren als die Spontanaktivität. 

Das Programm berechnete für dieses zeitliche Auswertefenster die mittlere multineuronale Antwort-

rate für jede Frequenz-Pegel-Kombination und stellte diese als geglättete Tuningkurve dar (Abb. 2-9, 

C). Aus den nicht antwortenden Anteilen der Tuningkurve (minimaler Stimulationspegel bei Frequen-

zen außerhalb der geschätzten CF) bestimmte es die neuronale Antwortschwelle. In einer binären 

Tuningmatrix wurden alle zusammenhängenden Anteile der Tuningkurve, die überschwellig antwor-

teten, von den unterschwellig antwortenden unterschieden. Aus dieser binären Tuningmatrix konn-

ten dann automatisch die Antwortschwelle und die CF als mittlere Frequenz bei der Schwelle be-

stimmt werden. Außerdem berechnete das Programm die Bandbreite 10, 20, 30 und 40 dB oberhalb 

der Schwelle, die Antwortlatenzen, Spontanaktivität und weitere Parameter. In dieser Arbeit wurden 

nur die CF ausgewertet und werden darum die anderen Parameter nicht näher erläutert. Durch die 

Verwendung der gleichen Auswertemethode der CF, wie die Arbeitsgruppe um M.P. Kilgard ist die 

Vergleichbarkeit der Ergebnisse beider Arbeitsgruppen eher gegeben. Die automatisch ermittelten CF 

wurden mit den CF verglichen, die während der Ableitexperimente audiovisuell bestimmten worden 

waren. Dadurch konnten Fehlinterpretationen der automatischen Analyse erkannt werden.  
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Abb. 2-9: Beispiel (AD-U 12, Cluster 3412) für die automatische Auswertung einer Tuningkurve. A: Darstellung der mittleren 

Anzahl an Aktionspotentialen (Spikes pro Repetition) als Histogramm über die Messzeit mit einer Klassenbreite von 1 ms 

(Peristimulus-Zeit-Histogramm). Die Zeitachse wurde relativ zum Stimulationsbeginn des 50 ms langen Tones beschriftet. 

Die gelbe Linie bezeichnet das automatisch ermittelte zeitliche Auswertefenster. Mit dem roten Stern ist die maximale Ant-

wort markiert. B: Darstellung der Messwerte in Brainware für ein, während des Ableitexperimentes manuell festgelegtes, 

zeitliches Auswertefenster von 25-72 ms. Die Größe der Kreise kodiert die Stärke der neuronalen Antwort. C: Abschließende 

Tuningkurve der automatischen Auswertung. Die Stärke der neuronalen Antwort ist farblich kodiert (dunkelrot – stark, blau 

– gering). D: Abschließendes Tuning der automatischen Auswertung in binärer Darstellung. Gelb markiert Frequenz-Pegel-

Kombinationen, auf die die MU geantwortet hat. Grün markiert Stimuluskombinationen, auf die die MU nicht geantwortet 

hat. Der rote Kreise markiert die CF bei der Schwelle, und die roten Kreuze zeigen die Bandbreite des Tunings.  

2.9.2 Bestimmung des besten bipolaren CI-Kanals (BBP) 

Die neuronalen Antworten auf intracochleäre elektrische Stimulation (festes zeitliches Antwortfen-

ster für den AC: 6-46 ms) wurden gegen den Stimulationspegels aufgetragen (Abb. 2-10, A-D). Die 

grundsätzliche Pegelabhängigkeit der multineuronalen Antworten wurde auf Signifikanz getestet 

(Kruskal-Wallis, p<0.05). Wenn eine statistische Signifikanz nachgewiesen werden konnte, wurde die 

Antwortrate jeden Pegels mit der Spontanaktivität verglichen (Mann-Whitney U-Test), die aus 20 

Aufnahmen ohne Stimulation berechnet wurde. Der niedrigste Stimulationspegel, welcher signifikan-

te neuronale Antwort verglichen mit der Spontanaktivität, hervorrief, wurde als elektrische Schwelle 

bezeichnet. Diese Analysen erfolgten automatisch durch ein selbstgeschriebenes Matlab-Programm 

für alle BP CI-Kanäle an jedem Ableitort. Außerdem wurden alle Schwellen manuell überprüft, um 

mögliche Ausreißer zu exkludieren und Fehlinterpretationen des Programms zu korrigieren.  
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Abb. 2-10: Beispiel für die Bestimmung des besten BP CI-Kanals (BBP) für eine multineuronale Antwort an einem Ableitort 

im AC (AD-CI 06, Ableitort 6.4). A-D: Antwort-Pegel-Funktionen (boxplot) für verschiedene BP CI-Kanäle. Schwarze Sterne 

markieren Pegel, die eine signifikant stärkere neuronale Antwortrate (Aktionspotentiale (spks) pro Repetition und Sekunde) 

aufweisen verglichen mit der Spontanaktivität (-∞ dBel; Mann-Whitney U-Test, N=20, p<0.05). Die jeweilige neuronale 

Schwelle (blaue Pfeile) wird normiert zur minimalen Schwelle für dieses Elektrodenpaar und diesen Kortex (gestrichelte 

schwarze Linie). Für die Bestimmung des BBP werden die normierten elektrischen Schwellen auf maximal 8 dB begrenzt 

(gestrichelte rote Linie). E: Darstellung der normierten Schwellen aus A-D nebeneinander. BBP liegt zwischen BP2,3 und 

BP3,4, da beide die in diesem Beispiel minimale normierte Schwelle von 0 dB aufweisen.  
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Analog zur akustischen CF wurde der beste BP CI-Kanal (BBP) an jedem Ableitort bestimmt (Abb. 

2-10 E). BBP ist definiert als der BP CI-Kanal mit der niedrigsten normierten Schwelle (Fallon et al., 

2009). In jedem Kortex wurden die Schwellen für ein Elektrodenpaar normiert zur niedrigsten 

Schwelle innerhalb dieses Kortex. Wenn die normierte Schwelle für zwei benachbarte BP CI-Kanäle 

sich nicht unterschied, wurde der Mittelwert von beiden KaŶäleŶ als BBP geǁählt ;daƌgestellt als ‚=͚Ϳ. 
Wenn mehr als zwei oder zwei nicht benachbarte CI-Kanäle die gleiche normierte Schwelle aufwie-

sen, wurde das Tuning dieses Ableitorts als ‚ďƌeitďaŶdig͚ ďezeiĐhŶet ;gƌau, Abb. 2-12) und dieser 

Ableitort aus der weiteren Analyse exkludiert (Fallon et al., 2009).  

Die normierten Schwellen wurden auf ein Maximum von 8 dB limitiert, um die BBP auf Bereiche des 

AC mit relativ niedrigen Schwellen zu begrenzen. Wenn die normierten Schwellen nicht limitiert 

worden wären, würde vor allem die Aktivierung der ganz apikal oder basal gelegenen BP CI-Kanäle 

(d.h. Elektrodenpaare ohne kompetitive benachbarte Kontakte zur apikalen bzw. basalen Seite) BBP 

in kortikalen Bereichen zuordnen, die weit entfernt sind (caudal bzw. rostral) bezogen auf die Orte 

der minimalen Schwelle. Dementsprechend würden dem apikalen BBP1,2 akustische CF zugeordnet 

werden, die weit im tieffrequenten Bereich lägen, dagegen würde der CF-Bereich, der dem basalen 

BBP4,5 zugeordnet würde, zu weit in den hochfrequenten Bereich reichen.  

2.9.3 Voronoi-Darstellung und Flächenberechnung 

 

Abb. 2-11: Beispiel für den eingescannten Ausdruck eines Fotos der Kortexoberfläche auf dem die Ableitorte während des 

Ableitexperimentes notiert wurden. In schwarz ist das Voronoi-Diagramm überlagert, welches aus den digitalisierten 

Koordinaten der Ableitorte berechnet wurde. Die Ableitorte, die ohne Nachkommastellen bezeichnet sind, gehören zu einer 

Vorabmessung, die nicht in die später analysierten Daten inkludiert wurde, weshalb deren Koordinaten nicht mit in das 

Voronoi-Diagramm aufgenommen wurden.  

Die Koordinaten der Ableitorte wurden digitalisiert und mithilfe des zusätzlich aufgenommenen 

Maßstabes in Mikrometer umgerechnet. Für den AC sollten elektrische BBP und akustische CF über 
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den zwei räumlichen Dimensionen der Kortexoberfläche aufgetragen werden. Ein einfaches Mittel, 

um skalare Messwerte von geometrisch diskret abgetasteten Flächen als ausgedehnte Flächen auszu-

drücken, ist die Voronoi-Darstellung (Abb. 2-11). Diese bildet um jeden Ableitort Voronoi-Regionen, 

in denen jeder Punkt am nächsten an dem innenliegenden Ableitort im Vergleich zu allen anderen 

Ableitorten liegt. Die Kanten der Voronoi-Regionen beschreiben Punkte, die genau zwischen zwei Ab-

leitorten liegen. Aus der Voronoi-Darstellung können den einzelnen Ableitorten Flächenwerte zuge-

ordnet werden. Damit ist es möglich, den Anteil des AC, der durch einen bestimmten Stimulus oder 

eine Stimulusklasse aktiviert wird, als Fläche und nicht nur als Anzahl an Ableitorten auszudrücken.  

Die Voronoi-Darstellung eines Parameters, z.B. der CF, erfolgte farbkodiert. Das heißt jede Voronoi-

Region erhielt die Farbe, die dem Parameterwert entsprach, der an dieser Stelle gemessen wurde. 

Ableitorte, die nicht auf die untersuchten auditorischen Stimuli geantwortet haben wurden mit 

eiŶeŵ ‚o͚ uŶd Aďleitoƌte außeƌhalď des AI ;füƌ die akustisĐhe ToŶotopieͿ odeƌ des Kern-auditorischen 

Kortexes (für elektrische ToŶotopieͿ ŵit eiŶeŵ ‚ǆ͚ ŵaƌkieƌt. 

2.9.4 Vergleich der akustischen und elektrischen Tonotopie 

Für die Kontrollgruppe (AD-U) wurde an jedem Ableitort sowohl das elektrische BBP, als auch die 

akustische CF bestimmt (Abb. 2-12). BBP und CF wurden für den kompletten AC, miteinander 

korreliert, das heißt unter Einschluss von primären und sekundären auditorischen Feldern.  

 

Abb. 2-12: Beispiel für den Vergleich von akustischer CF und elektrischem BBP im AC eines akutertaubten Kontrolltieres. 

Mittelpunkte farbkodieren die elektrischen BBP (rechte Farbskala), Voronoi-Regionen zeigen farbkodiert die akustische CF 

(linke Farbskala) am gleichen Ableitort. Zusätzlich zu den vier BBP waren auch Zwischenwerte (=) möglich. Graue Kreise 

verweisen entweder auf Aďleitoƌte ŵit keiŶeƌ ŶoƌŵieƌteŶ elektƌisĐheŶ “Đhǁelle чϴ dB oder einer breitbandigen neuronalen 

Antwort. Vom AI sind das anteriore-auditorische-Feld (AAF) und das ventrale Feld (V) abgegrenzt. Klar ist in AI der tonotope 

Gradient von caudal mit niedrigen Frequenzen nach rostral zu hohen Frequenzen zu erkennen.  

2.9.5 Analyse der elektrischen Tonotopie 

Die Auswertung der elektrischen Tonotopie wurde zuerst auf den Kern-auditorischen Kortex beste-

hend aus AI und AAF beschränkt. Alle Ableitorte, die aufgrund ihrer erhöhten Latenz und Ihres 

Tunings (BBP) innerhalb der Tonotopie des auditorischen Kortex (Thomas et al., 1993) dem dorso-

posterioren, ventralen oder dorsalen Feld zugeordnet werden konnten, wurden aus der weiteren 

Analyse ausgeschlossen.  
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Alle BBP im verbliebenen Kern-auditorischen Kortex wurden gegenüber ihrer caudo-rostralen Koordi-

nate aufgetragen (Abb. 3-16). In die entstehende Punktwolke der BBP als Funktion der caudo-rostra-

len Koordinate wurden sowohl eine einzelne Linie als auch zwei Linien mit nicht überschneidendem 

DefiŶitioŶsďeƌeiĐh uŶd uŶteƌsĐhiedliĐheƌ “teiguŶg uŶd NullduƌĐhgaŶg, eiŶ sogeŶaŶŶteƌ ‚geďƌochener 

“taď͚, gefittet. Wenn nur im AI abgeleitet wurde, verlief der tonotope Gradient von BBP gegenüber 

der caudo-rostralen Achse monoton und die einzelne Linie war eine ausreichende Regression. Bei 

den meisten Kortizes wurde zusätzlich im AAF abgeleitet, wodurch der tonotope Gradient nach 

einem Anstieg der BBP in AI in AAF wieder abfiel. Dieser nichtmonotone Verlauf konnte mit dem 

gebrochenen Stab besser gefittet werden. Die Bruchstelle des gebrochenen Stabs wurde als Grenze 

zwischen AI und AAF angenommen. Caudal dieser Bruchstelle lag AI und rostral AAF. Alle weiteren 

Analysen der kortikalen Repräsentation der neuronalen Antworten auf Multikanal-CI-Stimulation 

wurden auf diesen geschätzten AI beschränkt (Fallon et al., 2009). Es ist anzumerken, dass diese Defi-

nition von AI, die auf dem elektrischen Tuning basiert, recht grob ist und sich deutlich unterscheidet 

von der Definition von AI, die auf dem akustischen Tuning basiert und normalerweise eingesetzt wird 

(siehe Kapitel 2.9.6).  

Die Kortexflächen des AI, die auf einen bestimmten Stimulationspegel neuronal geantwortet haben, 

wurden als aktivierte Kortexflächen für diesen Pegel bestimmt. Die Stimulationspegel wurden dafür 

normiert auf die minimale Schwelle pro BP CI-Kanal und Tier. Der monotone Anstieg der aktivierten 

Kortexflächen bei ansteigendem Stimulationspegel ist in Abb. 3-20 zu sehen. Ab 6 dB oberhalb der 

minimalen Schwelle erreicht die aktivierte Kortexfläche in manchen Fällen bereits die Sättigung. Das 

heißt, es erfolgt keine weitere Zunahme der aktivierten Fläche bei ansteigendem Pegel. Um weitge-

hend innerhalb des dynamischen Bereichs der Kortexflächenaktivierung zu bleiben, wurden daher die 

aktivierten Kortexflächen 2 und 6 dB oberhalb der minimale Schwelle bestimmt (Abb. 2-13 A-D). 

Diese Pegel wurden bereits von anderen Arbeitsgruppen zur Analyse der Aktivierungsbreite im AI 

durch ICES verwendet (z.B. Fallon et al., 2009; Fallon et al., 2014; Raggio et al., 1999). Außerdem 

wurde die Kortexfläche berechnet, die bei 6 dB oberhalb der minimalen Schwelle sowohl von BP1,2 

als auch BP4,5 aktiviert wird (Abb. 2-13 E). Diese co-aktivierte 6 dB-Kortexfläche beschreibt die Über-

lappung der kortikalen Repräsentation der zwei am weitesten voneinander entfernten CI-Elektroden-

paare. Je geringer diese Überlappung, desto größer die Kanaltrennung auch bei höherem Stimula-

tionspegel (konkret 6 dB oberhalb der minimalen Schwelle). Für die chronisch stimulierten Tiere 

wurde zusätzlich die Kortexfläche bestimmt, die durch BP1,2 und den chronischen Stimulationspegel 

aktiviert wurde (Abb. 2-13 F). Diese kortikale Aktivierung für BP1,2 und den chronischen Stimula-

tionspegel stellt dar, wie der Kortex während der chronischen Stimulation höchstwahrscheinlich 

aktiviert wurde. Der chronische Stimulationspegel wurde über die 20 chronischen Stimulationstage 

gewichtet gemittelt. Der erste Tag mit der Gewichtung 1 und der letzte mit der Gewichtung 20. 

Dadurch lag der gemittelte, chronische Stimulationspegel meistens zwischen den getesteten ganz-

zahligen Pegeln. In solchen Fällen wurde die Kortexfläche linear zwischen den beiden benachbarten 

ganzzahligen Pegeln interpoliert (Abb. 3-20).  
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Abb. 2-13: Darstellung aktivierter Kortexflächen am Beispiel von AD-VNS 07. Alle sechs Voronoi-Darstellungen zeigen den-

selben Kortex, aber die neuronale Aktivierung aufgrund elektrischer Stimulation mit verschiedenen BP CI-Kanälen und 

Pegeln. Die weiße gestrichelte Linie zeigt die angenommene Grenze zwischen AI (caudal) und AAF (rostral). Dunkelblaue 

Felder wurden durch das entsprechende Elektrodenpaar und den Pegel nicht aktiviert. Hellblaue Felder wurden in AI und 

mittelblaue Felder in AAF aktiviert. o: keine neuronale Antwort. x: Ableitort entspricht nicht den Kriterien des AI. A-D: 

Aktivierte Kortexflächen für die vier BP CI-Kanäle bei einem Pegel 6 dB oberhalb der minimalen Schwelle. Durch das apikale 

BP1,2 wurden getrennte Bereiche in AI und AAF aktiviert. Das basale BP4,5 aktivierte einen geschlossen Bereich im Grenz-

bereich von AI und AAF. Das zeigt die tonotope Aktivierung des AC durch das Multikanal-CI. E: Hellblau markiert die 6 dB-

Aktivierungsflächen in AI für BP1,2 und dunkelrot für BP4,5. Die gelb markierten Flächen werden bei einem normierten 

Stimulationspegel von 6 dB co-aktiviert. F: Aktivierte Kortexflächen für den Pegel der chronischen Stimulation (CS) und 

BP1,2 in AI (hellblau) und AAF (mittelblau).  

2.9.6 Analyse der akustischen Tonotopie 

Die Analyse der akustischen Tonotopie wurde auf den AI beschränkt, da die CF eine präzise Abgren-

zung des AI ermöglichte. Alle Ableitorte, die bezogen auf die Tonotopie des AI (Thomas et al., 1993), 

eine diskontinuierliche CF, eine erhöhte Latenz oder sehr breites Tuning aufwiesen, wurden als 

sekundäre auditorische Felder exkludiert.  

Die Veränderungen in der akustischen Tonotopie durch die chronische Stimulation wurden analysiert 

innerhalb der Häufigkeitsverteilung der CF und außerdem in der Fläche des AI, die durch die beiden 

chronisch stimulierten Töne aktiviert wurde. In Abb. 2-14, A,B ist die tonotope Organisation der CF im 

AI beispielhaft dargestellt. Klar ist der tonotope Gradient von caudal mit tiefen Frequenzen nach 
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rostral  zu hohen Frequenzen zu sehen. Für die Häufigkeitsverteilung der CF wurde der gemessene 

Frequenzbereich der Tuningkurven (7.25 Oktaven) gleichmäßig in sechs Bereiche über jeweils ca. 

1.2 Oktaven aufgeteilt (Abb. 3-18 B). Dadurch lagen die beiden chronisch stimulierten Töne jeweils 

gleich weit in der Mitte je eines Frequenzbereiches.  

Die CF beschreibt die Frequenzabstimmung der MU nur schwellennah und gibt keine Auskunft 

darüber auf welche Frequenzen die MU antwortete bei Pegeln oberhalb der Schwelle. Die chronische 

Stimulation erfolgte mit Pegeln oberhalb der Schwellen. Deshalb kann die Häufigkeitsverteilung der 

CF keine kortikale Überrepräsentation darstellen, die spezifisch für den chronischen Stimulations-

pegel ist. Um eine Überrepräsentation der chronisch stimulierten Töne bei ihrem Stimulationspegel 

unabhängig von der CF darzustellen, wurde die Aktivierung des Kortex durch die chronisch stimulier-

ten Töne beim chronischen Stimulationspegel bestimmt (Abb. 2-14, C,D). Dazu wurde an jedem 

Ableitort unabhängig von der CF bestimmt, ob die Neurone auf einen oder beide der verwendeten 

Töne der chronischen Stimulation (1 kHz bei 55 dB SPL und 9.5 kHz bei 65 dB SPL) geantwortet 

haben. Nur die 9.5 kHz-Töne wurden mit VNS gepaart.  

 

Abb. 2-14: Voronoi-Darstellungen des AI für zwei Beispiele (A,C: NH-U 01; B,D: NH-VNS 03). o: keine neuronale Antwort. x: 

Ableitort entspricht nicht den Kriterien des AI. A,B: CF ist farbkodiert abgebildet. C,D: Darstellung der aktivierten Kortex-

flächen durch die Töne der chronischen Stimulation (blau: 1 kHz bei 55 dB SPL; gelb: 9.5 kHz bei 65 dB SPL). Grün sind die 

Ableitorte gefärbt, die auf beide Töne geantwortet haben.  

2.10 Histologische Untersuchung der implantierten Cochleae 
Die histologische Untersuchung der implantierten linken Cochleae wurden von C.G. Wright (South-

western Medical Center, Dallas, USA) durchgeführt. Die Felsenbeine der Gerbils mit CI-Elektrode in 

situ wurden dafür nach Texas versandt, wo die im Folgenden beschriebenen histologischen Unter-
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suchungen durchgeführt wurden. In Würzburg habe ich die Ergebnisse strukturiert, bewertet und 

statistisch ausgewertet.  

Die Cochlea wurde von umgebenden Knochenstrukturen befreit. Aus dem ovalen Fenster wurde der 

Stapes entfernt. Das Gewebe des Innenohres wurde durch die Perfusion der Perilymphe mit 1% 

Osmiumtetroxid gefärbt. Nach fünf Minuten Färbezeit wurde das Osmium mit NaCl ausgespült. Nach 

der Färbung wurde die knöcherne Kapsel bis auf eine dünne Schale weggebohrt. Anschließend wurde 

das Präparat für 2 Stunden in 0,35 molarem EDTA (Ethylendiamintetraessigsäure) entkalkt, um den 

Knochen zu enthärten. Mit feinen Pinzetten und einer Irisschere wurde das Labyrinth und die apika-

len Windungen entfernt. Dadurch konnte die basale Windung mit der CI-Elektrode dargestellt wer-

den. Das Präparat wurde mit einem Stereomikroskop fotografiert, um die Lage der Elektrode, die 

Ausrichtung der Elektrodenkontakte und die Degeneration des Coƌti͛sĐheŶ OƌgaŶs uŶd deƌ peƌiphe-

ren Fortsätze der Spiralganglien zu dokumentieren. Der Vorteil dieser Methode war der dreidimen-

sionale Anblick der Elektrode in situ, ohne die basale Windung durch Einbetten und Schneiden zu 

manipulieren. Nachteil dieser Methode war, dass keine detaillierteren Aussagen über die Stützzellen 

iŶŶeƌhalď des Coƌti͚sĐheŶ OƌgaŶs, keiŶe fuŶktioŶelleŶ AussageŶ duƌĐh IŵŵuŶhistochemie und keine 

Angaben über die Spiralganglienzellen möglich waren.  

Um die Insertionstiefe der Kontakte entlang der Basilarmembran zu vermessen, wurde der basale 

Anteil der Cochlea weit geöffnet und die Basilarmembran in der Hakenregion der Cochlea in einer 

orthogonalen Aufsicht fotografiert. Mit einem korrekt kalibrierten Bildverarbeitungsprogramm (NIH 

ImageJ, Version 1.47) wurde der Abstand zwischen dem basalen Ende der Basilarmembran und 

einem gut identifizierbaren Punkt in der Lamina spiralis ossea (OSL) im Übergangsbereich von Haken-

region zur Hauptebene der basalen Windung auf den Aufnahmen vermessen. Eine zweite Fotografie 

wurde orthogonal zur Hauptebene der basalen Windung aufgezeichnet. Auf diesem wurde der 

Abstand zwischen dem gut identifizierbaren Punkt auf der ersten Aufnahme und dem Mittelpunkt 

jeden Elektrodenkontaktes bestimmt. Diese Abstände wurden jeweils mit dem zuerst gemessenen 

Abstand (zwischen dem basalen Ende der Basilarmembran und dem gut identifizierbaren Punkt) 

addiert, um die Insertionstiefen der Kontakte zu erhalten. Die Messung musste auf zwei Fotografien 

aufgeteilt werden, da die Hakenregion der basalen Cochlea zu stark geneigt ist bezogen zur Haupt-

ebene der basalen Windung.  

Die Ausrichtung der Elektrodenkontakte bezogen zum Modiolus wurde unter dem Stereoskop 

bestimmt und quantifiziert.  

2.11 Generelle Datenanalyse und Statistik 
Die Datenauswertung und statistische Analyse wurden mit Matlab 7.14 (inklusive der Statistik-

Toolbox) durchgeführt. Mit dem Lilliefors-Test wurde geprüft, ob Datensätze normalverteilt waren. 

Normalverteilte Daten sind ohne weitere Bezeichnung im Text als Mittelwert ± Standardabweichung 

angegeben. Nicht normalverteilte Daten werden als Median ± Interquartil Abstand (IQR) angegeben 

und mit (median±IQR) gekennzeichnet.  

Unterschiede zwischen mehreren Gruppen normalverteilter Daten wurden mit einer Varianzanalyse 

(ANOVA) und post-hoc nach Tukey (HSD, honest significant difference) auf Signifikanz getestet. Für 

nicht normalverteilte Werte wurden Unterschiede zwischen mehreren Gruppen nach Kruskal-Wallis 

(KW) auf Signifikanz getestet, gefolgt von Dunn-Sidák (DS), und Unterschiede zwischen zwei Gruppen 

mit dem Mann-Whitney U-test (MWU) geprüft. Korrelationen wurden nichtparametrisch mit 

Kendalls Tau oder parametrisch nach Pearson auf Signifikanz getestet.  
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3 Ergebnisse 

3.1 Multikanal-CI in der mongolischen Wüstenrennmaus 

3.1.1 Ertaubung und cochleäre Histologie 

Durch die intrascaläre Gabe von Neomycin-Sulfat wurden alle Ohren erfolgreich ertaubt, was durch 

den Anstieg der Klick-ABR Schwellen auf шϵ5 dB p“PL nachgewiesen wurde. Beispiele für den indivi-

duell unterschiedlichen Zeitverlauf der Ertaubung sind in Abb. 3-1 dargestellt. Eine Cochlea (blaue 

Linie) war nach zwei Gaben von Neomycin und einer Gesamtdauer von 47 Minuten erfolgreich 

ertaubt. Dagegen waren bei der anderen Cochlea (schwarze, gestrichelte Linie) fünf Neomycin-Gaben 

und eine Einwirkzeit von 112 Minuten nötig, bis das Taubheits-Kriterium erreicht war. Unterschiede 

in der intrascalären Applikation des Neomycins waren für den Anwender nicht ersichtlich.  

 

Abb. 3-1: Individuelle Unterschiede im Zeitverlauf der Amplitude (A) und Latenz (B) der ABR-Welle III nach intrascalärer 

Gabe von Neomycin (farbige Balken in der Mitte) in zwei adulten, bis dahin normalhörenden Gerbils (blaue und schwarze 

Kurven). Die ABR wurde solange als Antwort auf Einzelklicks gemessen, die bei einem Pegel von 95 dB pSPL angeboten 

wurden, bis keine reproduzierbare evozierte Antwort mehr erkannt werden konnte (Pfeile). Solange Resthörvermögen 

dokumentiert wurde, wiederholte sich die Gabe von Neomycin in Abständen von 20-30 Minuten.  
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In keinem der adult ertaubten Tiere (AD-CI, AD-VNS) wurde eine, drei oder fünf Wochen nach Ertau-

bung eine Klick-ABR Schwelle <95 dB festgestellt. Insgesamt bewirkte die intrascaläre Gabe von 

Neomycin einen permanenten und hochgradigen Hörverlust.  

Die cochleäre Histologie der AD-CI und AD-VNS Tiere offenbarte einen vollständigen Verlust von 

Haarzellen in der ertaubten und implantierten Cochlea (Taubheitsdauer: 33 – 41 d, Median 36 d, 

Abb. 3-2). Auch in den akut ertaubten und implantierten Cochleae (AD-U) wurden keine Haarzellen in 

der mittleren und basalen Windung festgestellt. Nichtdestotrotz wurden einige verbleibende, aber 

möglicherweise degenerierende, Haarzellen in der apikalen Windung gefunden (im Mittel 33 h nach 

Neomycin-Gabe; keine Abbildung).  

 

Abb. 3-2: Lichtmikroskopische Aufnahme des Corti͚schen Organs in der apikalen Windung eines chronisch cochleär implan-

tierten und stimulierten Tieres (AD-VNS 06). Diese Cochlea war 33 Tage lang taub. Es waren keine Haarzellen mehr im 

Bereich der äußeren (OHC, outer hair cell) oder inneren (IHC, inner hair cell) Haarzellen vorhanden. Stattdessen füllten 

Stützzellnarben den OHC-Bereich. Im IHC Bereich waren noch Stützzellen vorhanden. Die Köpfe der Pillarzellen (PL) 

befinden sich außerhalb des Fokus; OSL: Lamina spiralis ossea. Der Maßstabsbalken beträgt 25 µm.  

In den 13 histologisch aufgearbeiteten Cochleae von AD-CI und AD-VNS Tieren konnte keine offen-

sichtliche Ossifikation oder Fibrose festgestellt werden. Nur bei AD-CI 01 waren die Bulla und peri-

lymphatischen Scalae fünf Wochen nach der Implantation mit einem dichten zellulären Infiltrat 

gefüllt. Dementsprechend zeigte dieses Tier den höchsten Anstieg in der elektrischen Kontakt-

impedanz während der vier Wochen chronische Stimulation (23 kΩ in der infiltierten Cochlea im 

Vergleich zu 2±6 kΩ für alle anderen Cochleae). 

In den zwei histologisch aufgearbeiteten Cochleae der AD-U Tiere, waren die myelinisierten Nerven-

fasern in der OSL vorhanden und erschienen über die gesamte Länge der Cochlea normal. Im Gegen-

satz dazu waren die peripheren Fortsätze in den chronisch ertaubten Cochleae (AD-CI und AD-VNS, 

N=13) fünf Wochen nach Ertaubung in der mittleren und apikalen Windung vorhanden, aber degen-

eriert in der basalen Windung. Der Verlust der peripheren Fortsätze begann normalerweise apikal 

der Spitze (6/13) oder ab der Spitze (7/13) der intracochleären Elektrode und zog sich bis zur Basis 

der Cochlea (Abb. 3-3). In der Mehrheit der Cochleae (10/13) traten fleckenweise verbliebene 

myelinisierte Nervenfasern in der OSL entlang der intracochleären Elektrode auf. In 3/13 Cochleae 

waren die myelinisierten Nervenfasern in der OSL basal zur Spitze der intracochleären Elektrode 

vollständig verschwunden. Insgesamt gingen die peripheren Fortsätze verloren, wo das Corti͚sche 
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Organ komplett degeneriert war und nur noch leere  Basilarmembran übrig ließ. Umgekehrt blieben 

die peripheren Fortsätze überall dort in der Cochlea bestehen, wo Stützzellen die Zytoarchitektur des 

Corti͚schen Organs aufrechterhielten, ungeachtet des Fehlens der Haarzellen (Abb. 3-2). In den coch-

leären Oberflächenpräparationen konnte weder das Vorhandensein oder Fehlen von vitalen Stütz-

zellen noch die Beschaffenheit des Spiralganglions untersucht werden.  

Da die Menge des topisch applizierten Neomycins nicht genau quantifiziert werden konnte, war es 

nicht möglich, eindeutig zu unterscheiden zwischen dem Einfluss der intracochleären Neomycin-

Gabe im Vergleich zur mechanischen Irritation durch die Elektrodeninsertion auf die Reduktion der 

myelinisierten Nervenfasern in der OSL. Dennoch wiesen drei Cochleae (3/13) Frakturen in der OSL 

durch die CI-Insertion auf, zeigten aber nur einen geringen Umfang an Nervenfaserndegenerationen. 

In einer anderen Cochlea (AD-VNS 09) wurde das Neomycin nach erfolgter Ertaubung nicht mit 

Ringer-Lösung ausgewaschen. Dort war der Verlust an peripheren Fortsätzen nicht auf die basale 

Windung beschränkt, sondern hat sich bis weit in die mittlere Windung fortgesetzt. Trotz dieser aus-

gedehnten Pathologie waren die EABR-Schwellen in diesem Tier nicht erhöht im Vergleich zu 

anderen chronisch ertaubten Tieren. Zusammenfassend scheint die beobachtete Degeneration der 

peripheren Fortsätze eher von der intrascalären Applikation von Neomycin als von der mechanischen 

Schädigung durch die Elektrodeninsertion abhängig gewesen zu sein.  

3.1.2 Elektrodenlage in der Cochlea 

 

Abb. 3-3: Oberflächenpräparation einer chronisch implantierten Cochlea (AD-VNS 06) mit der intracochleären Elektrode in 

situ. Die apikale Windung wurde entfernt um die basale Windung mit der Elektrode besser darzustellen. Nervenfasern 

wurden mit Osmium braun gefärbt. Die Elektrode liegt in der Scala tympani und ist durch die intakte Basilarmembran 

hindurch zu sehen. Zahlen bezeichnen die CI-Kontakte.  
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Das Beispiel einer cochleären Oberflächenpräparation in Abb. 3-3 zeigt die intracochleäre Elektrode 

innerhalb der basalen Windung in situ. Aus diesen Präparationen konnte die Position der Elektroden-

kontakte entlang der Basilarmembran bestimmt und entsprechenden akustischen CF zugeordnet 

werden, die aus der Orts-Frequenz-Kurve der Gerbil-Cochlea hergeleitet wurden (Müller, 1996) (Abb. 

3-4). Die mittlere Position zwischen benachbarten Elektrodenkontakten wurde berechnet und diente 

als Näherung für den cochleären Stimulationsort der bipolaren CI-Stimulation und damit auch der 

entsprechend abgeleiteten akustischen CF. Die Insertionstiefe unterschied sich signifikant zwischen 

den einzelnen CI-Kontakten (ANOVA, post-hoc HSD, alle p<0.001).  

 

Abb. 3-4: Für die fünf CI-Elektrodenkontakte sind die cochleären Insertionstiefen (linke Ordinate) und die entsprechenden 

akustischen CF
1 

(rechte Ordinate), die aus der Orts-Frequenz-Zuordnung des Gerbils (Müller, 1996) hergeleitet wurden, dar-

gestellt. Die mittlere Position zwischen benachbarten CI-Kontakten (Punkte ohne Fehlerbalken) diente als Näherung für die 

intracochleäre Lage der bipolaren CI-Kanäle. In Klammern sind die Anzahl der analysierten Elektrodenkontakte angegeben. 

In der Tabelle (rechts) sind Insertionstiefe und entsprechende CF als Mittelwerte und Standardabweichung aufgelistet.  

In einer einzigen implantierten Cochlea wurde statt der histologischen Oberflächenpräparation eine 

Mikrocomputertomographie3 aufgenommen (Abb. 3-5). Der dreidimensionale Verlauf der Basilar-

membran vom basalen Ende über die Hakenregion bis zu den Mittelpunkten der fünf Stimulations-

kontakte wurde mit mehreren Punkten abgetastet (Avizo, FEI Visualization Sciences Group, USA). 

Daraus konnte die Insertionstiefe der CI-Kontakte analog zur histologischen Aufarbeitung (siehe 

                                                           
3 Die Mikrocomputertomographie wurde am Lehrstuhl für Röntgenmikroskopie der Universität 

Würzburg durch C.Fella und A. Balles aufgenommen. Die CI-Elektrodenkontakte absorbierten einen 

Großteil des zur Verfügung stehenden Röntgenspektrums. Deshalb entstanden Strahlaufhärtungs-

artefakte, die die knöchernen Strukturen um die Stimulationskontakte herum überstrahlten. Um die 

cochleären Strukturen vollständig aufzunehmen, wurde die intracochleäre Elektrode entfernt und 

eine zweite Computertomographie der Cochlea ohne CI-Elektrode durchgeführt. Nach der Rekon-

struktion der dreidimensionalen Volumendaten wurden beide Aufnahmen überlagert. Aus der ersten 

Aufnahme wurden nur die CI-Elektrodenkontakte autosegmentiert und dargestellt. Aus der zweiten 

Aufnahme der Cochlea wurde Knochen und Weichgewebe autosegmentiert. Dafür wurden je acht 

Voxel zusammengefasst, was zu einer Voxelgröße von 4.6 µm Kantenlänge führte.  
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Kapitel 2.10) berechnet werden. Die Insertionstiefen der fünf Kontakte gemessen aus dieser drei-

dimensionalen Rekonstruktion der implantierten Cochlea (MP1: 4.45 mm; MP2: 3.96 mm; MP3: 3.47 

mm; MP4: 2.99 mm, MP5: 2.39 mm) waren sehr ähnlich zum Mittelwert der histologisch gemessen-

en Insertionstiefen in 15 cochleären Oberflächenpräparationen (Abb. 3-4).  

 

Abb. 3-5: Mikrocomputertomographie einer akut implantierten Cochlea (AcD-U-IC 01). A: Halbtransparente Oberflächen-

darstellung des Knochens (beige) und der intracochleären Elektrodenkontakte (grün). In B ist zusätzlich Weichgewebe (rot) 

abgebildet. Die Elektrode liegt innerhalb der Scala tympani in der basalen Windung der Cochlea und die Kontakte sind zum 

Modiolus ausgerichtet.  

3.1.3 Vergleich der akustischen und elektrischen Tonotopie 

Der Vergleich von akustischer (CF) und elektrischer (BBP) Tonotopie im AC konnte in den Tieren der 

AD-U Kontrollgruppe durchgeführt werden. In Abb. 3-6 A-F wurden die elektrischen BBP als Funktion 

der akustischen CF aufgetragen für denselben Ableitort im AC einschließlich der sekundären Felder. 

Insgesamt wurden die Elektrodenpaare am apikalen oder basalen Ende der intracochleären Elektrode 

(BP1,2 und BP4,5) häufiger als BBP erkannt als die Elektrodenpaare in der Mitte der CI-Elektrode 

(BP2,3 und BP3,4; MWU, p<0.01). Eine Korrelationsanalyse ergab dass die BBP in allen sechs Kortizes 

signifikant mit den akustischen CF korreliert waren (KT; r: 0.41 – 0.75, Median 0.71; p<0.05; Abb. 3-6 

A-F), wobei apikale CI-Kanäle den tieferen CF entsprachen und basale CI-Kanäle den höheren CF. 

Unter Verwendung dieses Ansatzes des lokalen Tunings, weisen unsere Ergebnisse auf eine klare 

tonotope Repräsentation von Antworten auf ICES im AC hin.  

Ebenso konnte die signifikante Korrelation der BBP entlang der caudo-rostralen Achse des AI in allen 

sechs Tieren gezeigt werden (KT, r: 0.46 – 0.64, Median 0.63; p<0.05; Abb. 3-16). Zusammenfassend 

bestätigen beide Ansätze (lokales Tuning und caudo-rostraler Gradient) die tonotope Repräsentation 

der neuronalen Antworten auf Multikanal-CI-Stimulation im AC des Gerbil.  
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Abb. 3-6: A-F: Elektrische BBP aufgetragen über die akustische CF (logarithmische Achse, Basis 10) für sechs AD-U Tiere. 

Jeder Kreis repräsentiert die Daten eines Ableitortes. Lange, schmale Rechtecke zeigen den Median der CF pro BBP. r: 

Korrelationskoeffizient; durchgezogene blaue Linie: semi-logarithmische Regression; graue gestrichelte Linie: Regressions-

linie für die cochleäre CF-Zuordnung aufgrund der mittleren Insertionstiefe der BP CI-Kanäle. G: Vergleich aller Regressions-

linien für individuelle kortikale BBP/CF Zuordnungen in AD-U Kontrolltieren (durchgezogene Linien) und individuelle coch-

leäre BP/CF Zuordnungen in histologisch aufgearbeiteten Cochleae (gestrichelte Linie, Daten identisch zu Abb. 3-4).  

H: Boxplot der kortikal zugeordneten CF für jeden BP CI-Kanal in AD-U Tieren (blau) verglichen mit cochleär zugeordneten 

CF für die jeweiligen BP CI-Kanäle in histologisch aufgearbeiteten Cochleae (grau). CF für die intermediären BBP (=) wurden 

nicht eingeschlossen. In Klammern: Anzahl der kortikalen CF pro BP. Wilkoxon-Vorzeichen-Rang Test: * p<0.05, *** p<0.001 

Eine semi-logarithmische Regressionslinie (durchgezogene Linie, Abb. 3-6 A-G) wurde für die Korrela-

tion der BBP und CF (BBP/CF) für jeden Kortex eingezeichnet. Die Steigung betrug im Mittel 2.4±0.4 

BP/log10kHz und die interpolierte CF bei BP1,2 2.1±0.8 kHz. Diese kortikalen Korrelationen waren 

vergleichbar mit der cochleären BP/CF-Zuordnung, die aus den Insertionstiefen der CI-Kontakte für 

15 Cochlea-implantierte Tiere (Abb. 3-4) und der entsprechenden Orts-Frequenz-Zuordnung im 
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Gerbil (Müller, 1996) abgeleitet wurden (gestrichelte Linie, Abb. 3-6 G). Die semi-logarithmische 

Regressionslinie der cochleären BP/CF Zuordnung ergab Steigungen von 8.9±0.9 BP/log10kHz und 

interpolierte CF bei BP1,2 von 8.8±1.3 kHz. Beide Werte waren signifikant größer als die der kortika-

len BBP/CF Regressionen (MWU, p<0.001).  

In Abb. 3-6 H werden für jeden BP CI-Kanal die Verteilung der kortikal (blau) und der cochleär (grau) 

zuordneten CF gegenübergestellt. Mit Ausnahme von BP1,2 konnte für alle BP CI-Kanäle ein F-Test 

durchgeführt werden. Dieser ergab, dass für alle drei BP CI-Kanäle die kortikal bestimmten CF signifi-

kant breiter verteilt waren als die cochleär bestimmten CF (F-Test für zwei Stichproben, jeweils 

p<0.001). Dies ist darauf zurückzuführen, dass die cochleären CF punktförmig bestimmt wurden und 

damit die Ausbreitung der elektrischen Erregung innerhalb der Cochlea nicht wiederspiegeln. Dage-

gen beinhaltet die Varianz der kortikal bestimmten CF sowohl die breite intracochleäre Erregung als 

auch die breite kortikale Repräsentation. Darüber hinaus unterschieden sich die kortikalen CF signi-

fikant von den cochleären CF für das apikale Elektrodenpaar BP1,2 (MWU, p<0.001) und das basale 

Elektrodenpaar BP4,5 (p<0.05), aber nicht für die Elektrodenpaare BP2,3 (p=0.86) und BP3,4 (p=0.42) 

(Abb. 3-6 H).  

Um die Selektivität der kortikalen Repräsentation der CI-Kanäle zu untersuchen, wurden die kortika-

len CF zwischen den BP CI-Kanälen verglichen. Die CF für intermediäre BBP (=) wurden aus dieser An-

alyse ausgeschlossen (Abb. 3-6 H). Die statistische Analyse ergab signifikante Unterschiede in der CF 

zwischen BP1,2 und allen anderen BP CI-Kanälen (KW, p<0.0001; post-hoc DS, p<0.05) und zwischen 

BP4,5 und sowohl BP2,3 als auch BP3,4 (ANOVA, p<0.0001; post-hoc HSD, p<0.01). Es bestand kein 

signifikanter Unterschied in den zugeordneten CF zwischen BP2,3 und BP3,4 (ANOVA, p>0.05).  

Zusammenfassend zeigen diese Resultate, dass die intracochleäre Stimulation mit dem beschrieben-

en Multikanal-CI eine spektral selektive und tonotop organisierte Repräsentation der neuronalen 

Antworten im AC des Gerbils ermöglicht.  

3.2 Chronische Implantation und Stimulation 
Die entwickelten Implantate für die elektrische Stimulation (siehe Kapitel 2.3) konnten in allen chro-

nisch stimulierten Tieren (AD-IC, AD-VNS, NH-VNS; Alter: 57 bis 83 Tage; Körpergewicht: 44 – 83 g) 

einfach implantiert und dauerhaft befestigt werden (Abb. 3-7). Dabei bestand wenig Flexibilität für 

die Position der Kopfbuchse auf dem Schädel, da Lambda und der kontralaterale Os parietalis für 

eine spätere Kraniotomie für elektrophysiologische Ableitungen im Colliculus inferior freibleiben 

sollten. Die Gerbils erholten sich innerhalb einer Woche von den Operationen, die teilweise eine 

Cochlea-Implantation, eine VN-Implantation und eine beidseitige Ertaubung beinhalteten. Postopera-

tive Wundinfektionen wurden nicht beobachtet. Zwei chronisch cochleär implantierte und beidseits 

ertaubte Tiere zeigten nach der Ertaubung eine schiefe Kopfhaltung, was auf eine vestibuläre 

Dysfunktion hinweist.  
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Abb. 3-7: Röntgenaufnahme des chronisch CI- und VN-implantierten Tieres AD-VNS 04. Der Metallstift (1) wurde mit 

Zahnfüllungskomposit (2) an den Knochenschrauben (3) befestigt. Von der Kopfbuchse (4) sind nur die elektrischen 

Kontakte erkennbar. An den Pins unterhalb der Kopfbuchse ist die Befestigung der Kabel zu den Elektroden zu sehen: 

Intracochleäre Elektrode (5), Manschettenelektrode (6) um den linken VN und Referenzelektrode (7) in der Nackenmusku-

latur. Die Röntgenaufnahme wurde von MedEl (Innsbruck, Österreich) durchgeführt.  

25 von 30 chronisch implantierten Tieren (Tabelle 2-1, Tabelle 2-2) konnten erfolgreich 20 Tage lang 

stimuliert werden, wobei nie länger als zwei aufeinanderfolgende Tage keine Stimulation stattfand. 

Die entwickelten Stimulationskäfige waren angemessen für die chronische elektrische bzw. akus-

tische und elektrische Stimulation der Gerbils. Die Tiere zeigten während der chronischen Stimula-

tionseinheiten ihr normales Verhaltensrepertoire mit Putzen, Graben, Fressen und Schlafen. Es wur-

den weder Schmerzen noch aversives Verhalten beobachtet. Die meisten Tiere waren sehr leicht zu 

händeln und ließen sich für die chronische Stimulation gut mit dem Stimulationskabel verbinden. 

Selten löste sich das Stimulationskabel während der chronischen Stimulation.  

Um die elektrotechnische und neurophysiologische Stabilität der chronischen Stimulation zu bewert-

en, wurden die elektrischen Impedanzen der Stimulationselektroden und die elektrisch evozierten 

Potentiale (EABR, VNEP) regelmäßig gemessen. Die entsprechenden Ergebnisse werden in den 

nächsten Kapiteln vorgestellt.  
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3.2.1 Impedanzen der Stimulationselektroden 

Die elektrischen Impedanzen der Stimulationselektroden wurden in allen Tieren vor (in NaCl) und 

direkt nach der Implantation gemessen. In den chronisch stimulierten Tieren (AD-CI, AD-VNS, NH-

VNS) wurden die Impedanzen vor und nach jeder Stimulationseinheit kontrolliert (20 Stimulations-

einheiten innerhalb von 26 – 34 d, Median 28 d). Die Impedanz-Messungen wurden für jeden Stimu-

lationskontakt einzeln (MP Konfiguration gegen die implantierte Referenzelektrode; nicht gezeigt) 

und zwischen zwei benachbarten Kontakten (BP) durchgeführt.  

In einem Tier (AD-VNS 02) betrug die Impedanz des apikalsten CI-KoŶtaktes >ϮϬϬ kΩ iŵ AŶsĐhluss aŶ 
die Implantation. Dieser Kontakt wurde nicht für die chronische Stimulation verwendet. Bei AD-VNS 

07 betrug die Impedanz der Manschettenelektrode während der ersten sieben Stimulationstage 

ϯ.Ϭ±Ϭ.ϯ kΩ. DaŶaĐh stieg die Impedanz sprunghaft an und lag für die Stimulationstage 8 bis 20 bei 

ϳ.Ϯ±Ϭ.ϳ kΩ. Bei deƌ EǆplaŶtatioŶ deƌ MaŶsĐhetteŶelektƌode ǁuƌde festgestellt, dass siĐh die )ulei-
tung von der Elektrode gelöst hatte. Dies ist höchstwahrscheinlich zwischen Stimulationstag 7 und 8 

erfolgt. Bei AD-VNS 09 war keine stabile elektrische Verbindung zur Manschettenelektrode möglich. 

Hier schwankten die täglich gemessenen Impedanzen der Manschettenelektrode sehr stark und 

lagen im Mittel bei 40 kΩ (siehe auch Kapitel 3.2.3). Alle fehlerhaften Kontakte wurden von den 

nachfolgenden Impedanzanalysen ausgenommen. Unter der Annahme, dass die gepaarte VNS keinen 

Einfluss auf die intracochleären Impedanzen besitzt, wurden die CI-Impedanzen der chronisch stim-

ulierten Tiere (AD-CI, AD-VNS) zusammengefasst.  

Der Zeitverlauf der Impedanzen für die VN-Manschettenelektrode, die jeweils vor der Stimulations-

einheit gemessen wurden, ist für die einzelnen Tiere in Abb. 3-8 A dargestellt. Da die Impedanzen 

über alle Stimulationstage hinweg keinen signifikanten Unterschied zwischen den AD-VNS und den 

NH-VNS Tieren zeigten (Mann-Whitney U-Test, p=0.73), wurden diese zusammengefasst. Die statis-

tische Untersuchung der Impedanzen, die jeweils für vier aufeinanderfolgende Stimulationstage 

zusammengefasst wurden, ergab eine signifikante Abhängigkeit von der Zeit (KW, p<0.001). Dabei 

stieg die Impedanz von den initialen Stimulationstagen 1-4 zu den darauffolgenden Stimulations-

tagen 5-8 (post-hoc DS, p<0.001) und allen weiteren Stimulationstagen signifikant an (post-hoc DS, 

p<0.05). Ab den Stimulationstagen 5-8 blieben die Impedanzen stabil. Die über alle Tage hinweg 

gemessenen durchschnittlichen Impedanzwerte für die Manschettenelektroden von 3.9±1.7 kΩ 

(Median±IQR) unterschieden sich nicht von den Angaben des Herstellers (Arbeitsgruppe um M.P. 

Kilgaƌd: ~5 kΩͿ (Engineer et al., 2011).  

 

Abb. 3-8: Zeitverlauf der elektrischen Impedanzen für die Manschettenelektrode, die vor jeder Stimulationseinheit 

vermessen wurden. A: Impedanzen für die individuellen Tiere (gestrichelte Linien) und als Mediane (dicke Linien) für die 
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AD-VNS (blau, N = 9) und NH-VNS (schwarz, N = 7) Gruppe. B: Boxplots zeigen für beide Gruppen zusammengefasst die 

Impedanzen für jeweils vier aufeinanderfolgende Tage. KW, p<0.001, post-hoc DS, ***p<0.001, *p<0.05 

Der Zeitverlauf der Impedanzen für die verschiedenen bipolaren CI-Kanäle, die jeweils vor der Stimu-

lationseinheit gemessen wurden, ist für jedes einzelne Tier in Abb. 3-9 A,C,E,G dargestellt. Für die 

statistische Untersuchung wurden die Werte zusammengefasst für jeweils vier aufeinanderfolgende 

Stimulationstage und alle Tiere (Abb. 3-9 B,D,F,H).  

 

Abb. 3-9: Zeitverlauf der elektrischen Impedanzen für die BP CI-Kanäle (Reihen). Anzahl der Tiere pro BP CI-Kanal ist in 

Klammern angegeben. Die linke Spalte zeigt die Impedanzen für jedes einzelne Tier (farbkodiert). Die dicke schwarze Linie 

stellt den Median dar. In der rechten Spalte wurden die Impedanzen, über jeweils vier aufeinanderfolgende Tage 

zusammengefasst und als Boxplots abgebildet. KW, post-hoc DS, *p<0.05  
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Die Impedanzen für das chronisch stimulierte BP1,2 und das benachbarte BP2,3 änderten sich nicht 

über die Zeit. Nur die (unstimulierten) basalen CI-Kanäle BP3,4 und BP4,5 zeigten eine Abhängigkeit 

von der Zeit (KW, pBP3,4<0.05, pBP4,5<0.05). Beide CI-Kanäle wiesen einen signifikanten Anstieg der 

elektrischen Impedanzen von den initialen Stimulationstagen 1-4 zu den darauffolgenden Stimu-

lationstagen 5-8 auf (post-hoc DS, p<0.05). Neben dieser vorübergehenden Erhöhung der Impedanz 

innerhalb der ersten Woche der chronischen CI-Stimulation konnten keine signifikanten Unterschie-

de in der Impedanz zwischen Anfang und Ende des chronischen Stimulationszeitraums festgestellt 

werden.  

Darüber hinaus konnte kein signifikanter Unterschied in der Elektrodenimpedanz zwischen den vier 

BP CI-Kanälen festgestellt werden, wenn für die verschiedenen Zeiträume getestet wurde (Abb. 3-9 

B,D,F,H; KW, pd1-4=0.24, pd5-8=0.88, pd9-12=0.95, pd13-16=0.83, pd17-20=0.83) oder über alle Stimulations-

tage hinweg (keine Abbildung; KW, pd1-20=0.24). Dieses Ergebnis ist von besonderem Interesse, da nur 

BP1,2 chronisch stimuliert worden war, wohingegen die anderen bipolaren Elektrodenpaare nicht 

stimuliert worden waren. Zusammengefasst weisen diese Resultate darauf hin, dass unabhängig von 

der chronischen Stimulation die Kontaktimpedanzen aller BP CI-Kanäle über mehrere Wochen nach 

der Implantation stabil blieben.  

Wenn hingegen die Messergebnisse für die CI-Kanäle vor und nach den einzelnen Stimulationseinhei-

ten verglichen werden, führt die elektrische Stimulation zu einer temporären Reduktion der Impe-

danzen (Abb. 3-10 A). Für die chronisch stimulierten BP1,2 und für BP2,3, das den stimulierten  Kon-

takt 2 teilt, verringerte sich die Impedanz während der einzelnen Stimulationseinheiten signifikant 

(Wilkoxon-Vorzeichen-Rang Test, p<0.001). Die Reduktion der Impedanz war signifikant höher für das 

komplett stimulierte BP1,2 verglichen mit dem teilweise stimulierten BP2,3 (KW, p<0.0001, post-hoc 

DS, p<0.001). Die Impedanz der anderen unstimulierten BP CI-Kanäle wurde durch die chronische 

elektrische Stimulation nicht beeinflusst (Abb. 3-10 A; pBP3,4=0.50; PBP4,5=0.88). Obwohl die Impedanz 

der chronisch stimulierten Elektrodenkontakte im Verlauf der Stimulationseinheiten abnahm, wurde 

der Ausgangswert bis zum nächsten Tag wieder erreicht.  

Insgesamt wiesen die Impedanzen eine große Variabilität zwischen den Tieren auf. Um mögliche 

Gründe für diese Variation zu identifizieren, wurden die in-vivo gemessenen Impedanzen der CI-

Kanäle auf signifikante Korrelationen mit erstens intrinsischen Eigenschaften der Elektrodenkontakte 

und zweitens dem intrascalärem Milieu und Bedingung der implantierten Kontakte getestet. Intrin-

sische Eigenschaften der Kontakte sind das Resultat des Herstellungsprozesses und unabhängig von 

der Implantationsprozedur und der individuellen Cochlea (z.B. Kontaktgröße und Struktur). Um den 

Einfluss der intrinsischen Kontakteigenschaften auf die Elektrodenimpedanz zu testen, wurden die 

Kontaktimpedanzen in NaCl vor der Implantation gemessen. Diese in-vitro Messungen wiesen eine 

große Variabilität zwischen den einzelnen Implantaten auf und waren signifikant korreliert mit der 

Median in-vivo Impedanz, die an den 20 Stimulationstagen gemessen wurde (Abb. 3-10 B; KT, 

p<0.001). Die in-vitro gemessenen Impedanzen waren ebenfalls signifikant niedriger als die Median 

in-vivo Impedanz (keine Abbildung; MWU, N=64, p<0.001). Allerdings war dieser Unterschied erwar-

tet worden, da die Messung in sehr unterschiedlichen Elektrolytvolumina durchgeführt wurde (in-

vitro Messung in 100 ml NaCl gegenüber der in-vivo Messung in der Scala tympani mit 1.1 µl Perilym-

phe (Thorne et al., 1999)). Die einzige verfügbare Messgröße für das intrascaläre Milieu und Bedin-

gung der implantierten Kontakte war in dieser Studie die Ausrichtung der Stimulationskontakte 

relativ zum Modiolus. Diese Kontaktausrichtung innerhalb der Scala war nicht signifikant korreliert 

mit den entsprechenden medianen in-vivo Impedanzen (über alle CI-Kontakte zusammengefasst, KT, 

p=0.59). Die cochleäre Histologie offenbarte einen Fall von offensichtlicher Veränderung der intra-
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scalären Bedingung. Diese Cochlea war mit einem dichten zellulären Infiltrat gefüllt. In diesem Fall 

war auch der Anstieg der Kontaktimpedanzen über die 20 Stimulationstage  am größten (siehe auch 

Kapitel 3.1.1).  

 

Abb. 3-10: A: Die Änderung der Impedanz während der einzelnen Stimulationseinheit veranschaulicht als Boxplot. Die Impe-

danzwerte nach 2.5 h Stimulation wurden von den Werten vor der Stimulation abgezogen. Negative Werte stellen eine 

Impedanzreduktion durch die chronische Stimulation dar. Chronisch stimulierte BP1,2 und BP2,3, das den stimulierten 

Kontakt 2 teilt, zeigten signifikant niedrigere Impedanzen direkt nach der Stimulation. Wilkoxon-Vorzeichen-Rang Test, 

***p<0.001. N: Anzahl der analysierten Stimulationseinheiten. B: Punktwolke der Impedanzen gemessen in NaCl vor der 

Implantation im Vergleich zu der Median Impedanz während der vier Wochen elektrischen Stimulation. Lineare Korrelation 

(KT) für alle BP CI-Kanäle zusammengefasst (schwarze Linie). r: Regressionskoeffizient. N, Anzahl der Wertepaare.  

Zusammenfassend scheinen die intrinsischen Eigenschaften der Stimulationskontakte und patholo-

gische Gewebereaktionen innerhalb der Scalae eher die Elektrodenimpedanzen zu beeinflussen als 

die Kontaktorientierung innerhalb der Scala. Außerdem konnte nur ein temporärer Einfluss der chro-

nischen elektrischen Stimulation auf die Kontaktimpedanz festgestellt werden.  

3.2.2 Elektrisch evozierte auditorische Hirnstammpotentiale 

Direkt im Anschluss an die Cochlea-Implantation wurde in fünf chronisch und 12 akut Cochlea-

implantierten Tieren die EABR gemessen. Die anderen Cochlea-Implantationen fanden in einem 

Operationsraum statt, in dem keine elektrophysiologischen Ableitungen möglich waren. Am Tag der 

Implantation waren die EABR-Schwellen der apikalen Elektrodenkontakte 1 und 2 signifikant niedri-

ger als die des Kontakts 5 am basalen Ende der Elektrode (Abb. 3-11; KW, p<0.01, gefolgt von DS, 

*p<0.05).  

In Abb. 3-12 ist der Zeitverlauf der EABR-Schwellen für die chronisch Cochlea-implantierten Tiere 

vom Tag der Implantation (0 Wochen) bis zum Ende des chronischen Stimulationszeitraums (5 

Wochen) dargestellt. Die EABR-Schwellen vom Tag der Implantation sind eine Teilmenge der chro-

nisch implantierten Tiere aus Abb. 3-11. Die EABR-Schwellen für die chronisch stimulierten Kontakte 

1 und 2, wie auch die unstimulierten Kontakte 3 und 4 zeigten keine Veränderung über den Beobach-

tungszeitraum (KW, pMP1=0.26, pMP2=0.32, pMP3=0.34, pMP4=0.09; Abb. 3-12). Nach vier Wochen chro-

nischer Stimulation waren die Schwellen für den unstimulierten Kontakt 5 signifikant niedriger als vor 

der chronischen Stimulation (KW, pMP5<0.001). Über die Zeit reduzierte sich die Kontaktabhängigkeit 

der EABR-Schwellen von einer initialen Signifikanz von p<0.01 (Messung direkt nach Implantation, 

Abb. 3-11, N=17) auf p=0.06 eine Woche nach Implantation, gefolgt von p=0.30 drei Wochen und 

p=0.74 fünf Wochen nach Implantation (N=10 für 1-5 Wochen nach Implantation). Infolgedessen 



56 

unterschieden sich am Ende der chronischen Stimulation die Schwellen zwischen dem basalen 

Kontakt 5 und den apikalen Kontakten 1 und 2 nicht mehr.  

 

Abb. 3-11: Vergleich der EABR-Schwellen für monopolare (MP) Stimulation gemessen direkt im Anschluss an die 

Implantation in chronisch (N=5) und akut (N=12) Cochlea-implantierten Tieren. KW, post-hoc DS, *p<0.05. N, Anzahl der 

Tiere.  

 

Abb. 3-12: Zeitverlauf der EABR-Schwellen nach Implantation für fünf MP CI-Kanäle in chronisch implantierten Tieren (AD-

CI, AD-VNS). Die erste EABR Messung erfolgte in vier Tieren direkt im Anschluss an die Implantation (0 Wochen). Die 

weiteren EABR wurden zu Beginn (1 Woche), in der Mitte (3 Wochen) und am Ende (5 Wochen) der vierwöchigen 

chronischen Stimulation (grauer Balken unter der Abszisse) in zehn Tieren gemessen. Die chronische Stimulation wurde 

eine Woche nach Implantation initiiert. KW, post-hoc DS, *p<0.05 

Der zeitliche Mittelwert der EABR-Schwellen war nicht korreliert mit der intrascalären Ausrichtung 

der CI-Kontakte relativ zum Modiolus (KT, p=0.51).  
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Das entwickelte Multikanal-CI-Modell im Gerbil eignet sich für chronische Studien, da sich die EABR-

Schwellen unabhängig von der CI-Stimulation zeitlich stabil entwickelten.  

3.2.3 Funktionstest und Erregungsschwelle der Vagusnerv-Stimulation 

Um die Funktionsfähigkeit der VNS zu testen wurden Schwellen für die folgenden drei Parameter 

bestimmt: 1. für VNEP, 2. für Atemänderungen und 3. für die kurzzeitige Apnoe.  

Von 23 Tieren, die chronisch mit einer Manschettenelektrode implantiert wurden, wurde bei 14 

Tieren direkt im Anschluss an die Operation ein VNEP gemessen. Für jedes dieser Tiere konnte ein 

biphasisches evoziertes Potential beobachtet werden. Die Latenz der ersten Halbwelle betrug 2.6±0.2 

ms (median±IQR) und die der zweiten Halbwelle 3.1±0.2 ms (median±IQR). Die VNEP-Schwelle lag im 

Mittel bei 5.4±5.4 dBel (Abb. 3-13 A, 0 Wochen). Damit ergab sich zum Zeitpunkt der Implantation 

eine Differenz zum chronischen VNS-Pegel (24 dBel) von minimal 10 und im Mittel 18.6 dB.  

In Tabelle 3-1 sind Latenzen und Schwellen für VNS evozierte Potentiale aufgelistet, die für andere 

Spezies publiziert wurden. Dabei sind afferente neuronale Potentiale von efferenten myogenen 

Potentialen unterschieden. Die VNEP, die innerhalb dieser Promotion im Gerbil gemessen wurden, 

konnten nicht sicher als neuronale oder myogene Potentiale identifiziert werden. Es sind zusätzliche 

Experimente in akut VN-implantierten Tieren geplant, in denen durch Läsionen am VN und durch die 

Gabe eines Muskelrelaxans, die Herkunft der bisher gemessenen VNEP festgestellt werden soll. Diese 

bisherige Unsicherheit verringert aber nicht den Nutzen der gemessenen VNEP-Schwellen im Gerbil, 

mit denen die generelle Funktionsfähigkeit der VNS nachgewiesen werden sollte. Dieser Nachweis ist 

sowohl mit myogenen als auch neuronalen Potentialen möglich (Grimonprez et al., 2015).  

Tabelle 3-1: Übersicht über die Schwellen und Latenzen VNS evozierter Potentiale für verschiedene Spezies im Vergleich 

zum Durchmesser des VN und dem Körpergewicht. Dabei sind afferente neuronale Potentiale (Mensch: VNBR, Tier: ENG) 

von efferenten myogenen Potentialen getrennt (Mensch: myogen, Tier: LMEP). Die Zuordnung des VNEP im Gerbil als LMEP 

ist hypothetisch und vorläufig. VNBR: VNS evozierte Hirnstammantwort, ENG: Elektroneurogramm.  

1 abgeleitet aus (Usami et al., 2013); 2 (Hammer et al., 2015); 3 (Castoro et al., 2011); 4 (Yoo et al., 2013); 5 (Mollet et al., 

2013); 6 (Terry, 2014); 7 (Grimonprez et al., 2015) 

Spezies VNBR / ENG LMEP Durchmesser 

des VN (mm) 

Körper-

gewicht (kg) Schwelle 

(µA) 

Latenz (ms) Schwelle 

(µA) 

Latenz (ms) 

Mensch 1 ~750 2.5±0.3  6.4 – 11.1 3.7 – 4.8 2 ca. 70 

Hund 560±16 3 

370±18 4 

A-Fasern: 2-4, 

B-Fasern: 5-94 

360±17 
3 9.4±0.7 

3 2.8 4 18 – 21 3,4 

Ratte 140±30 5 0.25±0.03 5 110±26 5 

200 – 300 7 

2.88±0.27 5 

2.76±1.25 7 

0.4 6 0.250 5 

Gerbil   110±60 2.6±0.2 - ca. 0.080 

 

Kann das im Gerbil gemessene VNEP durch den Vergleich seiner Latenz mit den publizierten Ergeb-

nissen verschiedener VNEP einem neuronalen oder myogenen Ursprung zugeordnet werden? Im 

Menschen wurden VNS evozierte Hirnstammpotentiale und myogene Potentiale am Schädel abgelei-

tet. Das entspricht unserer Ableitung am Gerbil. Aufgrund des Größenunterschiedes von Mensch und 

Gerbil ist ein direkter Vergleich der Latenzen aber nicht sinnvoll, da diese abhängig sind von der Län-

ge der beteiligten Nerven. Beim Hund und in der Ratte wurden die VNEP invasiv entweder direkt am 

VN als Elektroneurogramm oder in den Kehlkopfmuskeln als Elektromyogramm aufgezeichnet. Beide 

Arbeitsgruppen haben bisher noch keine VNEP am Schädel abgeleitet (Persönliche Kommunikation 

mit R. Raedt und P.B. Yoo im April 2016). Die Latenz der neuronalen Antwort hängt stark vom Ableit-

ort ab. Das Summenaktionspotential am VN sollte eine kürzere Latenz aufweisen als die evozierte 
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Hirnstammantwort am Schädel. Da die evozierte Hirnstammantwort am Rattenschädel aber nicht 

gemessen wurde, ist der Vergleich zum VNEP des Gerbils trotz der ähnlichen Körpergröße nicht mög-

lich. Die Latenz des LMEP ist dagegen relativ unabhängig vom Ableitort, da sie immer in der Kehlkopf-

muskulatur entsteht. In der Ratte wurden sowohl am VN (Mollet et al., 2013) als auch in den Kehl-

kopfmuskeln (Grimonprez et al., 2015) gleiche Latenzen für das LMEP gemessen. Diese stimmen mit 

den gemessenen Latenzen des VNEP im Gerbil überein. Auch die Schwellen für das LMEP der Ratte 

und die VNEP des Gerbil sind fast identisch. Deshalb soll das in diesen Versuchen im Gerbil gemes-

sene VNEP vorerst als LMEP betrachtet werden, bis eine experimentelle Überprüfung durchgeführt 

werden kann. Das VNEP, das im Gerbil gemessen wurde, wurde unter Vorbehalt als LMEP in Tabelle 

3-1 eingetragen.  

Zeitverlauf der VNEP 

 

Abb. 3-13: Zeitverlauf der VNEP Schwellen. A: Boxplot der VNEP-Schwellen für vier verschiedene Zeitpunkte: Am Tag der 

Implantation (0 Wochen), Beginn (1 Woche), Mitte (3 Wochen) und am Ende (5 Wochen) des chronischen Stimulations-

zeitraums. Alle gemessenen VNEP Schwellen liegen unterhalb des fixen chronischen VNS-Pegels von 24 dBel (schwarz 

gestrichelte Linie). In Klammern ist die Anzahl der jeweiligen Messwerte angegeben. B: Schwellenänderung der VNEP 

zwischen der Implantation und dem Ende der chronischen Stimulation (5 – 0 Wochen), oder zwischen dem Beginn und Ende 

der chronischen Stimulation (5 – 1 Woche). Die rot gestrichelte Linie in den Boxplots zeigt den Mittelwert.  

Die VNEP wurden am Tag der Implantation, vor, in der Mitte und/oder am Ende des chronischen 

Stimulationszeitraums  gemessen. Die VNEP-Schwellen sind nach diesen Zeitabschnitten aufgeteilt in 

Abb. 3-13 A dargestellt. Es konnte keine signifikante Abhängigkeit der VNEP-Schwellen von der Zeit 

festgestellt werden (ANOVA, p=0.06). Auch gepaarte Vergleiche für die Schwellenänderung zwischen 

Implantation und dem Ende des chronischen Stimulationszeitraums, bzw. zwischen Beginn und Ende 

des chronischen Stimulationszeitraums offenbarten keine signifikante Veränderung über die Zeit 

(gepaarter T-Test, p5-0=0.11 bzw. p5-1=0.69; Abb. 3-13 B).  

Zusammenfassend waren VNEP im Gerbil zuverlässig zu bestimmen, scheinen am ehesten LMEP zu 

sein und zeigten keine Schwellenveränderung über die Zeit. Wesentlich ist, dass alle gemessenen 

VNEP Schwellen unterhalb des verwendeten chronischen VNS-Pegels lagen. Es ist davon auszugehen, 

dass der VN während der chronischen Stimulation in allen analysierten VNS-Tieren aktiviert wurde.  

  



59 

Vergleich der VNEP mit der Änderung der Atmung durch die VNS 

In 25 Fällen konnte am gleichen Tag und Tier sowohl die VNEP als auch die Apnoe-Schwelle bestimmt 

werden. In 14 Fällen wurde außerdem die Schwelle für eine Atemänderung ermittelt. Es bestand eine 

signifikante Korrelation zwischen Apnoe- und VNEP-Schwelle (KT, r=0.50, p<0.001, N=25; Abb. 3-14 

A), zwischen Atemänderungs- und VNEP-Schwelle (KT, r=0.56, p<0.01, N=14; Abb. 3-14 B) und 

zwischen Atemänderungs- und Apnoe-Schwelle (KT, r=0.87, p<0.001, N=12; Abb. 3-14 C). Der gepaar-

te Vergleich zwischen den Schwellenwerten ergab signifikante Unterschiede zwischen allen drei 

Schwellenarten (Wilkoxon-Vorzeichen-Rang Test; Abb. 3-14 D). Dabei zeigte die VNEP die niedrigste 

und die Apnoe die höchste Schwelle. Die mediane Schwellendifferenz zwischen VNEP und Atemän-

derung lag bei 8.5 dB. Die Differenz zwischen Atemänderungs- und Apnoeschwellen betrug im 

Median 8 dB. Insgesamt konnte gezeigt werden, dass die Schwellen für die VNEP, die ersten Atem-

änderungen und die Apnoe zusammenhängen.  

 

Abb. 3-14: Vergleich der Schwellen für VNS induzierte Apnoe, Atemänderung und VNEP jeweils für das gleiche Tier und Tag 

gemessen. A-C: Blaue Linie: lineare Regression, r: Korrelationskoeffizient, N: Anzahl der gepaarten Messwerte. Die ge-

strichelte schwarze Linie zeigt gleich große Werte an. A: Die Apnoeschwelle ist gegenüber der VNEP Schwelle aufgetragen. 

B: Die Atemänderungs-Schwelle ist gegenüber der VNEP Schwelle aufgetragen. C: Die Apnoe-Schwelle ist als Funktion der 

Atemänderungsschwelle dargestellt. D: Boxplot der gepaarten Vergleiche zwischen den drei Schwellenarten für akut ge-

messene VNS-Effekte. In Klammern ist die Anzahl der gepaarten Messungen angegeben. Wilkoxon-Vorzeichen-Rang Test, 

*** p<0.001, ** p<0.01 
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Die Atemänderungen bis zur Apnoe wurden mit anderen VNS-Parametern (60 pps, 120 µs Phasen-

dauer) bestimmt als die VNEP (21 pps, 80/100 µs Phasendauer). Deshalb sind die gepaarten Differen-

zen (Abb. 3-14 D) nur zwischen der Atemänderungs- und Apnoe-Schwelle quantitativ aussagekräftig.  

In narkotisierten Tieren treten Atemänderungen bei geringeren VNS-Amplituden auf als im wachen 

Tier (Zaaimi et al., 2008). Auch VNS-Patienten zeigen im Schlaf mehr Atemänderungen als im Wach-

zustand, da sie dann anscheinend die Auswirkungen der VNS auf die Atmung kompensieren können 

(Parhizgar et al., 2011). Das ist der Grund, warum die Apnoe-Schwelle bei einigen Tieren unterhalb 

des chronischen VN-Stimulationspegels lag und trotzdem während der chronischen Stimulationen 

am wachen Tier keine Atemänderungen beobachtet wurden.  

Kriterien eines funktionierenden VNS-Systems 

In der vorliegenden Studie galt ein VNS-System als funktionstüchtig, wenn VNEP-Schwellen <20 dBel 

gemessen wurden und eine Apnoe induziert werden konnte. Bei den NH-VNS Tieren, die in die Analy-

sen inkludiert wurden, konnte jeweils vor und nach dem chronischen Stimulationszeitraums die VNS-

Funktion nachgewiesen werden.  

Von 23 chronisch VN-implantierten Tieren (AD-VNS, NH-VNS) erreichten 20 das finale Ableitexperi-

ment (Tabelle 3-2). Zu diesen gehörte auch AD-VNS 01, bei dem aber noch kein Funktionstest der 

VNS durchgeführt wurde. In 14 von 19 Tieren konnte die Funktionsfähigkeit der VNS nachgewiesen 

werden. Die verbleibenden fünf Tiere wurden exkludiert. Ein weiteres Tier (NH-VNS 09) zeigte nur im 

narkotisierten Zustand stabile Impedanzen der Manschettenelektrode und eine VNS-Funktion. Die 

Impedanzen im wachen, sich bewegenden Tier schwankten stark und verhinderten größtenteils die 

chronische elektrische VNS. Dieses Tier wurde ebenfalls exkludiert.  

Tabelle 3-2: Übersicht über chronisch VN-stimulierte Tiere, die das multineuronale Ableitexperiment erreichten. Angegeben 

ist die mittlere VNEP Schwelle für Messungen nach dem Tag der Implantation und die Beurteilung der Funktionsfähigkeit 

der VNS. Funktionsbewertungen in rot markieren Tiere, die exkludiert wurden.  

Tier 
Mittlere VNEP 
Schwelle (dBel) 

VNS Funktion 

AD-VNS 01 NA ungeprüft 

AD-VNS 02 13.0 sicher 

AD-VNS 03 6.3 sehr sicher 

AD-VNS 04 19.0 fraglich 

AD-VNS 06 18.7 sehr sicher 

AD-VNS 07 7.0 sicher 

AD-VNS 08 16.0 unsicher 

AD-VNS 09 16.2 sehr sicher 

AD-VNS 10 4.7 sehr sicher 

AD-VNS 11 4.0 sehr sicher 

NH-VNS 01 - nein 

NH-VNS 02 10.0 sicher 

NH-VNS 03 9.0 sicher 

NH-VNS 04 0.0 sicher 

NH-VNS 05 - nein 

NH-VNS 07 - nein 

NH-VNS 08 3.0 sicher 

NH-VNS 09 11.0 nein 

NH-VNS 10 16.0 sehr sicher 

NH-VNS 11 13.0 sehr sicher 
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3.3 Kortikale Auswirkungen der chronischen CI/VN-Stimulation 
Sechs AD-U, sieben AD-CI und sechs AD-VNS Tiere wurden in die Analyse der plastischen  Veränder-

ung der kortikalen Repräsentation der ICES nach chronischer einkanaliger CI-Stimulation mit oder 

ohne gepaarter VNS aufgenommen (Tabelle 2-1).  

Wie in der Methode (siehe Kapitel 2.9.5) beschrieben, wurden in fast allen ertaubten Tieren neben 

dem AI auch Teile des AAF mitgemessen. Der entsprechend nonmonotone Verlauf der BBP über der 

caudo-rostralen Koordiante wurde durch einen gebrochenen Stab gefittet. Die Bruchstelle des Stabes 

wurde als Grenze zwischen AI (caudal) und AAF (rostral) angenommen. Nur in zwei Fällen (AD-VNS 03 

und 11) war eine monotone, lineare Regression ausreichend, da nur innerhalb des AI BBP identifiziert 

wurden (Abb. 3-16). Alle folgenden Analysen wurden auf den AI beschränkt.  

Die Korrelation von BBP mit der caudo-rostralen Koordinate war in jedem analysierten Kortex signifi-

kant mit der Ausnahme von AD-CI 03, das aus den folgenden Analysen der Regressionsresultate ex-

kludiert wurde. Es konnte kein signifikanter Unterschied zwischen den drei Gruppen für den Korrela-

tionskoeffizienten (KW, p=0.25) oder die Irrtumswahrscheinlichkeit der Regression (KW, p=0.06) 

gefunden werden. Die Steigung der Regressionsgeraden in AI war signifikant flacher in der AD-VNS 

Gruppe verglichen mit der AD-U Kontrollgruppe (ANOVA, p<0.05, post-hoc HSD, p<0.05; Abb. 3-15). 

Es zeigte sich allerdings kein signifikanter Unterschied zwischen der AD-CI und AD-VNS Gruppe (post-

hoc HSD, p>0.05). Die gepaarte VNS hatte keinen zusätzlichen Einfluss auf die Steigung des 

tonotopen Gradienten der Multikanal-CI-Stimulation bei chronisch CI-stimulierten Tieren.  

 

Abb. 3-15: Steigung der Regressionsgeraden für verschiedene AD-Versuchsgruppen dargestellt in Mittelwert und SD. Die 

AD-VNS Tiere zeigten eine signifikant flachere Steigung verglichen zu den AD-U Kontrolltieren (ANOVA, p<0.05, post-hoc 

HSD, p<0.05).  
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Abb. 3-16. Lineare Regression der tonotopen Repräsentation der Multikanal-CI-Stimulation im Kern-auditorischen Kortex 

für alle in die Analyse inkludierten AD-Tieren. In der linken Spalte sind die Kontrolltiere (AD-U), in der mittleren Spalte die 

chronisch CI-stimulierten (AD-CI) und in der rechten Spalte die chronisch gepaart CI/VN-stimulierten (AD-VNS) Tiere darge-

stellt. Die BBP sind gegenüber ihrer caudo-rostralen Koordinate aufgetragen, dabei wurden auch BBP-Zwischenwerte (=) 

verwendet. Die Abzisse ist in 0.5 mm Einheiten unterteilt. Die Daten wurden ŵit eiŶeŵ ‚geďƌoĐheŶeŶ “taď͚ gefittet, mit der 

Ausnahme von AD-VNS 03 und 11 bei denen eine monotone, lineare Regression ausreichend war (blaue durchgezogene 

Linie). Die Bruchstelle des gebrochenen Stabes markiert die angenommene Grenze (gestrichelte blaue Linie) zwischen AI 

(caudal) und AAF (rostral). Entsprechend der tonotopen Organisation steigen die BBP im AI von caudal nach rostral an und 

fallen in AAF wieder ab. Die BBP in AI sind mit der caudo-rostralen Position signifikant korreliert, mit der Ausnahme von AD-

CI 03. r: Korrelationskoeffizient  

Eine zwei-faktorielle Varianzanalyse ergab eine signifikante Abhängigkeit der minimalen kortikalen 

Schwellen von der Tiergruppe (ANOVA2, p<0.05), aber nicht von dem BP CI-Kanal (ANOVA2, p=0.41). 

Auch die Interaktion der beiden Faktoren Tiergruppe und BP CI-Kanäle war nicht signifikant (ANOVA2 

p=0.24). Die post-hoc Analyse ergab eine signifikant niedrigere minimale Schwelle für die Kontroll-

tiere im Vergleich zur AD-VNS Gruppe (HSD, p<0.01). Eine Varianzanalyse zwischen den Tiergruppen 

getrennt nach CI-Elektrodenpaaren zeigte nur für BP3,4 eine signifikant niedrigere minimale Schwelle 

für die AD-U Tiere im Vergleich zu beiden Versuchsgruppen (ANOVA, p<0.05, post-hoc HSD p<0.05; 

Abb. 3-17). Vor allem für BP1,2 ist aber kein Unterschied zwischen den unstimulierten Kontrolltieren 

und den chronisch stimulierten Versuchstieren ersichtlich.  

 

Abb. 3-17: Minimale kortikale Schwelle für die bipolaren CI-Kanäle. Für BP3,4 ist die Schwelle für die AD-U Tiere niedriger 

als bei den AD-CI oder AD-VNS Tieren. ANOVA p<0.05, post-hoc HSD: * p<0.05 

Die publizierte kortikale Überrepräsentation nach gepaarter Ton/VN-Stimulation in Ratten wurde als 

erhöhter Anteil der Ableitorte mit CF im Bereich des chronisch gepaarten Tons dargestellt (Engineer 

et al., 2011) (Abb. 3-18 C). Um die kortikale Repräsentation der Antworten für verschiedene BP CI-

Kanäle zu untersuchen, wurde auf entsprechende Weise der Anteil der Ableitorte mit unterschied-

lichen  BBP bestimmt (Abb. 3-18 A). Der Anteil der Ableitorte mit BBP4,5 war signifikant erhöht in 

den AD-VNS Tieren verglichen mit den AD-U Kontrolltieren (KW, p<0.05, post-hoc DS, p<0.05). Aller-

dings zeigte sich für BP4,5 kein signifikanter Unterschied zwischen der AD-CI und AD-VNS Gruppe 

(p>0.05). Gepaarte VNS hatte also keinen Effekt auf den Anteil der Ableitorte mit BBP4,5. Die Anteile 

der anderen BP CI-Kanäle, insbesondere des chronisch stimulierten Elektrodenpaars BP1,2, zeigten 

keine signifikanten Unterschiede zwischen den verschiedenen Tiergruppen (KW, pBP1,2 = 0.71, pBP2,3 = 
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0.51, pBP3,4 = 0.49). Es konnte keine kortikale Überrepräsentation des chronisch mit VNS gepaarten 

BP1,2 nachgewiesen werden.  

 

Abb. 3-18: Vergleich der tonotopen Veränderungen im AI nach chronischer auditorischer Stimulation (A: CI, B+C: Ton) ge-

paart mit VNS während meiner Promotion im Gerbil (A+B) und aus einer publizierten Studie an Ratten (C, Nachdruck geneh-

migt von der Macmillian Publishers Ltd: Nature, (Engineer et al., 2011), copyright 2011). Um den direkten Vergleich mit der 

zitierten Abbildung C zu erlauben, ist jeweils der prozentuale Anteil an Ableitorten im AI als Mittelwert und Standardfehler 

des arithmetischen Mittels dargestellt. A: Anteil an Ableitorten für die BBP und drei Tiergruppen. Nur für BP4,5 war der An-

teil an Ableitorten signifikant erhöht für die AD-VNS Tiere (chronisch stimuliert mit BP1,2 gepaart mit VNS) verglichen mit 

den unstimulierten AD-U Tieren. B und C: Anteil der Ableitorte für verschiedene CF-Bereiche in normalhörenden Tieren. Die 

Frequenzbereiche sind für Gerbil und Ratte je nach Hörumfang der Spezies unterschiedlich gewählt. B: Für die Gerbils ist in 

keinem Frequenzbereich ein signifikanter Unterschied zwischen den chronisch stimulierten NH-VNS und den unstimulierten 

NH-U festzustellen, weder für 9.5 kHz, die gepaart mit VNS, noch für 1 kHz, die ohne VNS angeboten wurden. C: Signifikante 

Überrepräsentation des Frequenzbereiches um VNS-gepaarte 19 kHz in den chronisch stimulierten ‘atteŶ ;‚VN“ + ϭϵ͚Ϳ im 

Vergleich zu den unstimulierten Kontrollen ;‚CoŶtƌol͚Ϳ. Der Frequenzbereich um 4 kHz, die ohne VNS stimuliert wurden, 

zeigte keine Überrepräsentation. * p<0.05  

In Abb. 3-19 sind die gleichen Daten wie in Abb. 3-18 A dargestellt, hier allerdings nach den Tiergrup-

pen getrennt und in Boxplot-Format. Die chronisch ertaubten und stimulierten Tiere (AD-CI und AD-

VNS) wiesen eine signifikante Abhängigkeit des Anteils an Ableitorten von den CI-Kanälen auf (KW, 

pCI<0.001, pVNS<0.01). Die post-hoc Analyse zeigte für AD-CI und AD-VNS einen signifikant erhöhten 

Anteil an Ableitorten für das Elektrodenpaar BP4,5 im Vergleich zu den beiden mittleren Elektroden-

paaren (BP2,3 und BP3,4) und zusätzlich für die AD-CI Tiere einen erhöhten Anteil an Ableitorten für 

BP1,2 im Vergleich zu BP2,3 (post-hoc DS, Abb. 3-19 B,C). Für die AD-U Tiere konnte kein signifikanter 

Unterschied im Anteil der Ableitorte zwischen allen vier BP CI-Kanälen festgestellt werden. Aus der 

Methode der BBP-Bestimmung ist bekannt, dass die randständigen Elektrodenpaare häufiger als BBP 

erkannt werden als die mittleren Elektrodenpaare (siehe Kapitel 2.9.2). Dies resultierte in dem 

wannenförmigen Verlauf des Anteils an Ableitorten für alle Tiergruppen in Abb. 3-19. Für eine ent-

sprechende Analyse wurden die beiden randständigen CI-Kanäle (BP1,2 und BP4,5) und die beiden 

mittleren Elektrodenpaare (BP2,3 und BP3,4) innerhalb jeder Tiergruppe zusammengefasst, da sie 

sich jeweils nicht signifikant unterschieden (p>0.05). Im statistischen Vergleich ergab sich für jede 

Tiergruppe ein signifikant höherer Anteil an Ableitorten für die randständigen im Vergleich zu den 

mittleren BP Elektrodenpaaren (KW, pU<0.05, pCI<0.0001, pVNS<0.001). Zusammenfassend wird 
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angenommen, dass die gezeigte Abhängigkeit des Anteils an Ableitorten von den BP CI-Kanälen, 

aufgrund der Methode der BBP-Bestimmung besteht und nicht durch die chronische Stimulation 

hervorgerufen wurde.  

 

Abb. 3-19: Anteil der Ableitorte für verschiedene BBP. In A sind die Ergebnisse der AD-U, in B der AD-CI und in C der AD-VNS 

Gruppe dargestellt. Der Anteil an Ableitorten unterscheidet sich für die AD-U Tiere nicht signifikant zwischen den vier CI-

Kanälen (KW, pU=0.08). Die chronisch ertaubten und stimulierten (BP1,2) Tiere (B, C) offenbaren eine signifikante Abhängig-

keit vom CI-Kanal (KW, pCI<0.001, pVNS<0.01) und post-hoc signifikante Unterschiede in den Anteilen der Ableitorte im AI 

(DS, * p<0.05, ** p<0.01).  

Aktivierte Kortexflächen im AI 

Die aktivierten Kortexflächen im AI für verschiedene Stimulationspegel ist in Abb. 3-20 dargestellt. 

Die Stimulationspegel wurden normiert auf die jeweilige minimale Schwelle pro BP CI-Kanal und Tier. 

Mit steigendem Stimulationspegel wurden größere Flächen des AI aktiviert. Über fast alle normierten 

Pegel und BP CI-Kanäle wurde eine geringere Kortexfläche aktiviert für die AD-U Tiere im Vergleich zu 

den AD-CI und AD-VNS Tieren. Zwischen den AD-CI und AD-VNS Tieren ist kein offensichtlicher 

Unterschied zu erkennen (Abb. 3-20). Für die quantitative Analyse wurden die Kortexflächen bei 2 

und 6 dB oberhalb der minimalen Schwelle bestimmt (siehe Kapitel 2.9.5).  
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Abb. 3-20: Darstellung der aktivierten Kortexfläche als Funktion des CI-Stimulationspegels normiert für die jeweilige 

minimale Schwelle pro BP CI-Kanal und Tier. Es sind die individuellen Verläufe für jedes Tier gezeigt (grau) als auch der 

Verlauf der Mediane (schwarz, dick) für die AD-U Gruppe (durchgezogene Linie), die AD-CI Gruppe (gepunktete Linie) und 

die AD-VNS Gruppe (gestrichelte Linie). Die statistischen Vergleiche erfolgten bei 2 und 6 dB oberhalb der minimalen 

Schwelle (blaue Linien). A-D: Aktivierte Kortexflächen für die Stimulation mit einzelnen bipolaren Elektrodenpaaren. E: Co-

aktivierte Kortexflächen, die sowohl durch BP1,2 als auch BP4,5 aktiviert wurden. F: Aktivierte Kortexfläche bei chronischem 

Stimulationspegel für BP1,2.  

Die Kortexflächen, die durch einen Stimulationspegel von 2 dB oberhalb der minimalen Schwelle 

aktiviert wurden, zeigten für keine Tiergruppe eine Abhängigkeit von den BP Elektrodenpaaren (KW, 

pU=0.57, pCI=0.36, pVNS=0.78). Deshalb wurden die Werte der 2 dB Kortexflächen über alle BP CI-

Kanäle zusammengefasst. Eine Varianzanalyse (ANOVA, p<0.001) ergab signifikant größere 2 dB-
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Kortexflächen für die AD-CI (post-hoc HSD, p<0.01) und die AD-VNS Gruppe (post-hoc HSD, p<0.001) 

jeweils im Vergleich zur AD-U Kontrollgruppe (Abb. 3-21 A).  

Die durch einen normierten Stimulationspegel von 6 dB aktivierten Kortexflächen sind in Abb. 3-21 B 

und C abgebildet. Der lautere Stimulationspegel von 6 dB im Vergleich zu 2 dB oberhalb der minima-

len Schwelle aktiviert erwartungsgemäß größere Flächen im AI. Eine zwei-faktorielle Varianzanalyse 

ergab eine signifikante Abhängigkeit der 6 dB-Kortexflächen von der Tiergruppe (ANOVA2, p<0.0001, 

Abb. 3-21 B) und den vier BP CI-Kanälen (ANOVA2, p<0.05). Die Interaktion von beiden Faktoren war 

nicht signifikant (ANOVA2, p=0.88). Die post-hoc Analyse ergab eine signifikant größere 6 dB-Kortex-

fläche für die AD-CI Gruppe (HSD, p<0.001) und die AD-VNS Gruppe (HSD, p<0.0001) verglichen mit 

der Kontrollgruppe. Die beiden chronisch stimulierten Versuchsgruppen unterschieden sich nicht 

signifikant voneinander. In der post-hoc Analyse ergab sich kein signifikanter Unterschied zwischen 

den BP Elektrodenpaaren für die 6 dB-Kortexflächen.  

Der kortikale Überlappungsbereich, der durch die Stimulation von BP1,2 und BP4,5 6 dB oberhalb der 

minimalen Schwelle co-aktiviert wurde, zeigte ebenfalls eine signifikante Erhöhung für die beiden 

Versuchsgruppen (AD-CI, AD-VNS) im Vergleich zur Kontrollgruppe (ANOVA, p<0.01, post-hoc HSD, 

beide p<0.01; Abb. 3-21 C).  

Zusammenfassend ist zu sehen, dass bei überschwelliger CI-Stimulation breitere Kortexflächen in den 

AD-CI und AD-VNS Tieren für alle BP CI-Kanäle aktiviert wurden im Vergleich zu den akut ertaubten 

AD-U Tieren. Wie schon für den Anteil der Ableitorte (Abb. 3-18 A, Abb. 3-19) beschrieben, konnte 

auch bei den absoluten Kortexflächen keine Überrepräsentation des chronisch mit VNS gepaarten 

BP1,2 nachgewiesen werden.  

 

Abb. 3-21: Kortexfläche aktiviert bei einem normierten Stimulationspegel von 2 dB (A) oder 6 dB (B und C) für die drei adult 

ertaubten Gruppen (AD-U, AD-CI und AD-VNS). Bei A und B ist die aktivierte Kortexfläche zusammengefasst über die vier BP 

CI-Kanäle, da keine signifikante Abhängigkeit bestand. C: Kortexfläche, die sowohl durch BP1,2 als auch BP4,5 co-aktiviert 

wird. In allen Vergleichen werden größere Flächen in den chronisch ertaubten und stimulierten Tieren (AD-CI und AD-VNS) 

aktiviert verglichen mit den AD-U Tieren. ANOVA, post-hoc HSD, ** p<0.01, *** p<0.001 

Für die beiden chronisch stimulierten Gruppen (AD-CI und AD-VNS) bestand kein signifikanter Unter-

schied im chronischen Stimulationspegel (CI: 12±3, VNS: 10±5 dB) normiert zur minimalen kortikalen 
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Schwelle (T-Test, p=0.37) oder der dadurch aktivierten Kortexfläche (CI: 1.0±0.6, VNS: 1.4±0.6, Abb. 

3-20 F) (T-Test, P=0.45).  

Keiner der hier beschriebenen Parameter für AI (Regression des tonotopen Gradienten, minimale 

Schwelle, Anteil der Ableitorte, aktivierte Kortexfläche) der AD-VNS Gruppe war signifikant mit der 

individuellen VNEP Schwelle korreliert (KT oder Pearson Korrelation, alle p>0.12). Ein Einfluss der 

relativen VNS-Intensität (bezogen auf die individuelle VNEP-Schwelle) auf die spektrale Plastizität im 

AI durch gepaarte CI/VN-Stimulation konnte demnach nicht nachgewiesen werden.  

Sämtliche in diesem Kapitel gezeigten signifikanten Unterschiede bestehen zwischen den chronisch 

stimulierten Tieren (AD-CI, AD-VNS) und den Kontrolltieren. Dagegen konnte kein signifikanter Unter-

schied zwischen alleiniger CI (AD-CI) und gepaarter CI/VN-Stimulation (AD-VNS) gefunden werden. 

Gepaarte VNS bewirkte also keine Plastizität der spektralen Verarbeitung von Multikanal-CI-Stimu-

lation im AC.  

3.4 Kortikale Auswirkungen der chronischen Ton/VN-Stimulation 
Da wir durch gepaarte CI/VN-Stimulation keine Plastizität im ertaubten AC induzieren konnten, war 

es nötig, mögliche Ursachen für die Diskrepanz zu den akustischen Studien der Arbeitsgruppe von 

M.P. Kilgard auszuschließen (siehe Kapitel 1.3). Dafür wurden die publizierten Versuche zur gepaar-

ten Ton/VN-Stimulation an Ratten (Engineer et al., 2011) im Gerbil wiederholt. Hierfür wurden 

Gerbils chronisch mit 1 und 9.5 kHz-Tönen beschallt, wobei nur die 9.5 kHz-Töne mit VNS gepaart 

wurden. Die Ergebnisse zu dieser gepaarten Ton/VN-Stimulation, die in diesem Kapitel beschrieben 

sind, stammen aus dem gemeinsamen Projekt mit T. Dietrich (siehe S. 4). 

Im Gegensatz zur Überrepräsentation des chronisch mit VNS gepaarten 19 kHz-Tones im AI der Ratte 

(Abb. 3-18, C) konnte im Gerbil keine Überrepräsentation des chronisch mit VNS gepaarten 9.5 kHz-

Tones im AI nachgewiesen werden. Vielmehr war die Häufigkeitsverteilung der Ableitorte nahezu 

identisch zwischen der unstimulierten Kontrollgruppe (NH-U) und der chronisch stimulierten Gruppe 

(NH-VNS) (Abb. 3-18, B). Auch für andere Messgrößen der kortikalen Aktivierung (Anzahl der Ableit-

orte, Kortexfläche, Anteil der Kortexfläche) konnte kein frequenzspezifischer Unterschied zwischen 

den unstimulierten Kontrolltieren (NH-U) und den chronisch stimulierten (NH-VNS) schwellennah 

nachgewiesen werden (Tabelle 3-3).  

Tabelle 3-3: Angegeben sind die Irrtumswahrscheinlichkeiten p der statistischen Signifikanzanalysen mit dem Mann-

Whitney U-Test für verschiedene Messgrößen der kortikalen Aktivierung (Zeilen) und Frequenzbereiche (Spalten). Kein 

einziger Test zeigt einen signifikanten (p<0.05) Unterschied zwischen der unstimulierten Gruppe NH-U und der chronisch 

stimulierten Gruppe NH-VNS. N: Anzahl der analysierten Kortizes.  

MWU, p CF Bereiche (kHz) 

Messgröße 0.25 - 0.55 0.55 - 1.3 1.3 - 3.1 3.1 - 7 7 - 16 16 - 40 

Anzahl der 
Ableitorte 

0.22 0.43 0.78 0.81 1.00 0.88 

Anteil der 

Ableitorte 
0.33 0.54 0.31 1.00 0.84 1.00 

Kortexfläche 
0.66 0.66 0.93 0.43 1.00 0.84 

Anteil der 

Kortexfläche 
0.54 0.54 0.33 0.79 0.84 1.00 

N
NH-U

, N
NH-VNS

 5, 6 5,6 5, 6 5, 6 5, 5 5, 5 
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Der grundsätzlich geringe Anteil von Ableitorten in Abb. 3-18, B mit einer CF < 0.55 kHz kann darauf 

zurückgeführt werden, dass der caudale Rand des AI mit den entsprechend tieffrequenten CF häufig 

nicht vollständig vermessen wurde. Die starke Repräsentation von CF > 16 kHz kann damit erklärt 

werden, dass sich darin auch Anteile des AAF befinden, da der Übergang zwischen AI und AAF erst 

dann erkannt wird, wenn die CF bereits merklich abnimmt.  

Zusätzlich zur Untersuchung der schwellennahen Kortexaktivierung, die auf der CF basiert, wurde die 

überschwellige Aktivierung des Kortex durch die beiden chronisch stimulierten Töne bei ihrem jewei-

ligen chronischen Stimulationspegel (1 kHz bei 55 dB SPL, 9.5 kHz bei 65 dB SPL) analysiert (Abb. 2-14 

C,D). Dies erlaubte es, eine Überrepräsentation der chronisch stimulierten Töne oberhalb der kortika-

len Schwellen unabhängig von der CF zu untersuchen. Der Anteil der Ableitorte, die durch die chro-

nisch stimulierten Töne aktiviert wurden, ist in Abb. 3-22 graphisch dargestellt.  

 

Abb. 3-22: Boxplot-Darstellung des Anteils der Ableitorte im AI, die durch die chronisch stimulierten Töne aktiviert wurden. 

U: Kontrollgruppe NH-U. VNS: chronisch stimulierte Gruppe NH-VNS. In Klammern ist die Anzahl der inkludierten Kortizes 

angegeben. MWU, *p<0.05 

Chronische akustische Stimulation (1 kHz) alleine führte zu keiner signifikant unterschiedlichen Akti-

vierung des Kortex im Vergleich zur Kontrollgruppe (MWU, U vs. VNS bei 1 kHz). Ebenso bewirkte die 

chronische akustische Stimulation gepaart mit VNS (9.5 kHz) keine signifikant unterschiedliche Akti-

vierung des Kortex im Vergleich zur Kontrollgruppe (MWU, U  vs. VNS bei 9.5 kHz). Die Bereiche im 

AI, die durch beide chronisch stimulierte Töne co-aktiviert wurden, zeigten keine Abhängigkeit von 

der chronischen akustischen Stimulation (MWU, U vs. VNS bei Co-Aktivierung durch 1 und 9.5 kHz). 

Innerhalb der chronisch stimulierten Gruppe NH-VNS antworteten signifikant größere Bereiche des 

Kortex auf ungepaarte 1 kHz verglichen mit VNS-gepaarten 9.5 kHz.  

Der fehlende Unterschied zwischen den chronisch stimulierten 1 kHz- und 9.5 kHz-Tönen in den NH-

U Tieren ist auf die hohe Variabilität in den Anteilen an Ableitorten für 1 kHz zurückzuführen. Niedri-

gere Frequenzen, wie 1 kHz, werden im AI des Gerbils grundsätzlich großflächiger repräsentiert als 

hohe Frequenzen, wie 9.5 kHz (Thomas et al., 1993). Damit stellt dieser signifikant niedrigere Anteil 

an Abteilorten für den VNS gepaarten 9.5 kHz- im Vergleich mit dem 1 kHz-Ton in den NH-VNS Tieren 

keinen VNS induzierten Effekt dar. In Tabelle 3-4 sind die statistischen Ergebnisse für diese Gruppen-

vergleiche und unterschiedliche Messgrößen der kortikalen Aktivierung aufgelistet. 
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Tabelle 3-4: Kortikale Aktivierung durch die chronisch stimulierten Töne (1 kHz bei 55 dB SPL; 9.5 kHz bei 65 dB SPL 

kombiniert mit VNS) im Vergleich zwischen Kontroll- (NH-U) und chronisch stimulierten (NH-VNS) Tieren. Angegeben sind 

die Irrtumswahrscheinlichkeiten p der statistischen Signifikanzanalysen mit dem Mann-Whitney U-Test für verschiedene 

Messgrößen. * p<0.05 

Vergleichs-

gruppen 

Messgröße der  

kortikalen Aktivierung 

MWU, p 

NH-U gegen  

NH-VNS,  

bei 1 kHz 

Anzahl der Ableitorte 0.97 

Anteil der Ableitorte 0.43 

Kortexfläche 0.69 

Anteil der Kortexfläche 0.55 

NH-U gegen  

NH-VNS,  

bei 9.5 kHz 

Anzahl der Ableitorte 0.88 

Anteil der Ableitorte 1.00 

Kortexfläche 1.00 

Anteil der Kortexfläche 1.00 

NH-U gegen  

NH-VNS,  

bei Co-Aktivierung 

von 1 und 9.5 kHz 

Anzahl der Ableitorte 0.86 

Anteil der Ableitorte 0.54 

Kortexfläche 0.66 

Anteil der Kortexfläche 0.43 

1 gegen 9.5 kHz,  

bei NH-U 

Anzahl der Ableitorte 0.32 

Anteil der Ableitorte 0.31 

Kortexfläche 0.42 

Anteil der Kortexfläche 0.42 

1 gegen 9.5 kHz,  

bei NH-VNS 

Anzahl der Ableitorte 0.04 * 

Anteil der Ableitorte 0.02 * 

Kortexfläche 0.06 

Anteil der Kortexfläche 0.03 * 

 

Dieses Teilprojekt zur chronischen Ton/VN-Stimulation im Gerbil wird detaillierter und mit 

zusätzlichen Ergebnissen in der Dissertation von T. Dietrich beschrieben.  

Insgesamt konnte auch in dieser akustischen Studie nach gepaarter Ton/VN-Stimulation keine 

Überrepräsentation der Antworten im AI auf chronisch stimulierte Töne in den NH-VNS Tieren im 

Vergleich zu NH-U Tieren festgestellt werden. Diese Ergebnisse waren unabhängig davon, ob diese 

Töne mit VNS gepaart waren oder ohne VNS präsentiert wurden. Die nicht vorhandenen stimulus-

spezifischen plastischen Veränderungen nach gepaarter CI/VN-Stimulation  im Gerbil sind also nicht 

auf die Ertaubung oder die breite intracochleäre elektrische Stimulation zurückzuführen (siehe 

Kapitel 1.3).  

Zusammenfassend konnte trotz nahezu identischer Methodik die in der Ratte beschriebene kortikale 

Plastizität in der spektralen Signalverarbeitung durch gepaarte VNS (Borland et al., 2016; Engineer et 

al., 2011) im Gerbil nicht reproduziert werden.  



71 

4 Diskussion 

4.1 Multikanal-CI in der mongolischen Wüstenrennmaus 
Die Ergebnisse zeigen, dass das entwickelte Multikanal-CI-System sicher und stabil ist und chronische 

elektrische Stimulation im frei beweglichen Tier ermöglicht. Das hier neu beschriebene Tiermodell für 

Cochlea-Implantation und chronische elektrische Stimulation kombiniert die Vorteile von audito-

rischer Forschung in einem Kleinnager, nämlich dem Gerbil, mit tonotop organisierter und selektiver 

Multikanal-CI-Stimulation.  

4.1.1 Taubheitsinduzierte cochleäre Degenerationen 

Die durchgeführten ein- und beidseitigen Ertaubungen im adulten Gerbil durch die intrascaläre Gabe 

von Neomycin waren erfolgreich und permanent. Direkt nach und bis zu fünf Wochen nach Ertau-

bung zeigten die vorher normalhörenden Ohren Klick ABR Schwellen шϵ5 dB pSPL. Das entspricht 

eiŶeŵ iŶdiǀiduelleŶ “ĐhǁelleŶaŶstieg ǀoŶ ш55 dB. Damit übereinstimmend konnten fünf Wochen 

nach Neomycin-Applikation in der cochleären Histologie keine äußeren oder inneren Haarzellen 

innerhalb der ertaubten Cochleae gefunden werden.  

Obwohl nicht ersichtlich für den Anwender, könnten mögliche intrascaläre Luftblasen während der 

Applikation von Neomycin, zu Unterschieden in der Konzentration von Neomycin innerhalb der Coch-

lea und dadurch zu einem variablen Zeitverlauf der Ertaubung geführt haben. Die Methode der intra-

scalären Applikation von Neomycin wurde im Gegensatz zu einer systemischen Gabe von Amino-

glykosiden gewählt, um das Hören im kontralateralen Ohr der akutertaubten Tiere zu erhalten.  

In den chronisch ertaubten Tieren (AD-CI und AD-VNS) war fünf Wochen nach Ertaubung der Verlust 

an peripheren Fortsätzen der Spiralganglionzellen in der OSL besonders ausgeprägt in der basalen 

Windung, ungefähr in dem Bereich, in dem sich auch die intracochleäre Elektrode erstreckte. Der 

Verlust der peripheren Fortsätze war typischerweise assoziiert mit der kompletten Degeneration des 

Coƌti͛sĐheŶ Organs, einschließlich des Verlusts der Stützzellen. Trotz des vollständigen Verlusts der 

Haarzellen blieben die peripheren Fortsätze in den mehr apikalen Regionen der Cochlea bestehen, in 

denen die Stützzellen die ZǇtoaƌĐhitektuƌ des Coƌti͛sĐheŶ OƌgaŶs teilweise erhalten konnten. Diese 

Erkenntnis ist in Übereinstimmung mit früheren Studien, die darauf hinwiesen, dass Stützzellen in die 

Produktion von neurotrophen Faktoren involviert sind, welche das Überleben der peripheren Ner-

venenden ermöglichen, selbst in der Abwesenheit von Haarzellen (Abbas et al., 2015; Stankovic et al., 

2004; Sugawara et al., 2005; Zilberstein et al., 2012).  

In dieser Studie konnte kein Zusammenhang zwischen mechanischen Verletzungen der OSL durch 

Elektrodeninsertion und einer erhöhten Degeneration von Nervenfasern festgestellt werden. Das 

Ergebnis, dass der Verlust der Stützzellen und der peripheren Fortsätze hauptsächlich in der basalen 

Windung statt in der mittleren oder apikalen Windung auftrat, beruht offenbar auf einer graduellen 

Abnahme der Neomycinkonzentration entlang der Cochlea nach lokaler Rundfenster-Applikation, 

statt auf der mechanischen Schädigung durch die Stimulationselektrode. Im Gegensatz zu unserem 

Ergebnis haben Abbas et al. (2015) berichtet, selbst nach langer Ertaubungsdauer (> 8 Monate) keine 

Degenerationen der Spiralganglion-Zellen, der peripheren Fortsätze oder deren Myelinisierung ge-

funden zu haben. In ihrem Ansatz wurden adulte Gerbils mit einer einzelnen systemischen Gabe von 

Kanamycin und Furosemid ertaubt. Derzeit können wir nur spekulieren ob der Erhalt der peripheren 

Fortsätze in der genannten Studie mit einer insgesamt niedrigeren Ototoxizität der systemischen im 

Vergleich zur lokalen Administration von Aminoglykosid oder mit Unterschieden in der Potenz von 

Neomycin alleine gegenüber Kanamycin in Kombination mit Furosemid, erklärt werden kann.  
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4.1.2 Insertionstiefe 

Die Insertionstiefe der Elektrodenkontakte wurde relativ zum Center der Kontakte gemessen. Die 

mittlere Tiefe für den apikalen Elektrodenkontakt betrug 4.6 mm, was 41% der Basilarmembranlänge 

oder einer akustischen CF von 7.5 kHz im Gerbil entspricht (Müller, 1996). Die Insertionstiefe des 

Silikonträgers der intraochleären Elektrode erreichte ungefähr 4.9 mm, was 44% der Basilarmem-

branlänge oder 6.5 kHz entspricht. Frühere Studien im Gerbil berichten von einer maximalen 

Insertionstiefe von 4.1 mm (37%, 9.5 kHz) mit einem Elektrodendurchmesser von 200 µm und 1-2 

Kontakten (DeMason et al., 2012). In der Ratte betrug die maximale Insertionstiefe 2 mm (25%; 

Müller, 1991) mit einem konventionellen Silikonträger (Allitt et al., 2015). Im Meerschweinchen 

wurde eine maximale Insertion von 4.5 mm (27%; Linss et al., 2007) beschrieben (Shepherd et al., 

2005). In der Katze konnte die Elektrode für ca. 330° inseriert werden, was ungefähr 50% der Basilar-

membranlänge entspricht (Shepherd et al., 2011). Bezogen auf die Basilarmembranlänge konnte in 

dieser Studie im Gerbil eine mittlere Insertionstiefe erreicht werden, die etwas geringer als in der 

Katze, aber tiefer als in der Ratte oder Meerschweinchen war.  

Die entwickelte CI-Elektrode besaß einen konstanten Durchmesser von 350 µm, der Platz genug für 

die fünf Elektrodenkabel an der Basis der intracochleären Elektrode bot. Ein Silikonträger mit einem 

Durchmesser von 350 µm füllt die Scala tympani ab einer Insertionstiefe von ca. 4 mm vollständig aus 

(Thorne et al., 1999). In Zukunft werden Elektrodenmodifikationen wie verjüngende Silikonträger 

oder Dünnfilm-Mikroelektroden tiefere Insertionstiefen ermöglichen und dadurch die Abdeckung 

eines größeren akustischen Frequenzbereiches innerhalb der Cochlea erlauben. Zum Beispiel konn-

ten Allitt und Kollegen (2015) eine Multikanal-Dünnfilm-Mikroelektrode 1.75 mal tiefer in die Scala 

tympani inserieren als eine konventionelle Silikonträgerelektrode (3.5 mm vs. 2 mm).  

Choudhury und Kollegen (2011) schlugen ein Modell für Elektro-Akustische-Stimulation (EAS) im 

Gerbil vor. Sie verwendeten hochpassgefiltertes Rauschen um eine Hochtonschwerhörigkeit hervor-

zurufen. Die Grenzfrequenz für das Resthörvermögen im Tieftonbereich lag bei 4 kHz im Gerbil, was 

50% der Basilarmembranlänge entspricht. Beim Menschen entsprechen 50% der Basilarmembran-

länge 1 kHz. Dies ist die Grenzfrequenz für Patienten mit Resthörvermögen, die als Kandidaten für 

eine Cochlea-Implantation mit einer EAS-Elektrode in Betracht kommen. Die in meiner Promotion 

entwickelte CI-Elektrode (siehe Kapitel 2.3.1) deckt den relevanten Bereich ab und könnte für die 

elektrische Stimulation in dem vorgeschlagenen EAS-Modell im Gerbil eingesetzt werden.  

4.1.3 Tonotope und selektive Repräsentation im auditorischen Kortex  

Bisherige Studien haben die tonotope Repräsentation von Multikanal-CI-Stimulation im AC von grö-

ßeren Spezies, wie der Katze (z.B.: Fallon et al., 2009; Raggio et al., 1999) und dem Weißbüschelaffen 

(Johnson, 2011) gezeigt. In der vorliegenden Arbeit haben wir die tonotope Organisation und kanal-

selektive Aktivierung von Antworten im AC auf Multikanal-ICES in einem Kleinnager nachgewiesen.  

Aufgrund der ausgedehnten Aktivierung von ICES zeigten die elektrophysiologisch im AC ermittelten 

CF eine breitere Verteilung als die cochleären CF, deren Zuordnung auf der Orts-Frequenz-Kurve 

(Müller, 1996) basiert. Diese Orts-Frequenz-Zuordnung berücksichtigt nicht die Aktivierungsbreite 

elektrischer Stimulation entlang der Basilarmembran. Unabhängig dieses grundsätzlichen Unter-

schieds zwischen der cochleären und kortikalen CF-Zuordnung wiesen die cochleären CF einen gro-

ßen Überlappungsbereich mit den kortikalen CF für die Stimulation mit den mittleren BP Elektroden-

paare (BP2,3 und BP3,4) auf. Im Gegensatz dazu zeigten das apikal und basal gelegene Elektroden-

paar kortikal zugeordnete CF, die sich weit in den tieffrequenten bzw. hochfrequenten Bereich er-

streckten. Wie bereits bei der Methode erläutert (siehe Kapitel 2.9.2) reflektiert diese Diskrepanz 
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zwischen kortikal und cochleär zugeordneten CF nicht einfach eine Verschiebung der kortikalen 

Repräsentation des intracochleären Orts der Erregung, sondern kann mit der Methode der BBP-

Bestimmung (Fallon et al., 2009) erklärt werden, die in einer artifiziellen Überrepräsentation tiefer 

Frequenzen für den apikalen CI-Kanal und hoher Frequenzen für den basalen Kanal bewirken. Durch 

die Limitierung unseres BBP-Kriteriums auf normierte Schwellen ǀoŶ чϴ dB konnten wir eine bessere, 

aber noch keine vollständige Übereinstimmung zwischen kortikal und cochleär zugeordneten CF für 

den apikalen und basalen BP CI-Kanal erreichen.  

4.2 Chronische Implantation und Stimulation 
Die chronischen Implantationen im Gerbil waren erfolgreich und über mehrere Wochen stabil. Wäh-

rend der vierwöchigen chronischen Stimulation zeigten die Tiere keine Anzeichen von Schmerzen 

oder Unwohlsein. Die entwickelten Stimulationskäfige (Abb. 2-4, Abb. 2-6) ermöglichten normales 

Verhalten der frei-beweglichen Tiere und waren geeignet für tägliche Stimulationseinheiten von bis 

zu 4 Stunden Dauer.  

4.2.1 Impedanzen der Stimulationselektroden 

Die Kontaktimpedanzen der Stimulationselektroden weisen auf Änderungen an der Elektroden-

Gewebe-Schnittstelle hin, z.B. bei Einkapselung der Elektrode durch fibröses Gewebe (Xu et al., 1997) 

oder lassen Fehler in der Elektrodenverkabelung, wie Kurzschlüsse oder Kabelbrüche, erkennen.  

Die Impedanzen der Manschettenelektroden waren nach einem initialen Anstieg innerhalb der ers-

ten Tage nach Implantation zeitlich stabil. Dieser initiale Anstieg der Impedanzen wurde höchstwahr-

scheinlich hervorgerufen durch moderate Gewebeneubildung in der Manschette, die bei abschlie-

ßender Explantation der Manschettenelektrode in den meisten Fällen beobachtet wurde. Bei den CI-

Elektroden zeigte lediglich eine Cochlea die Entstehung von fibrösem Gewebe und entsprechend, die 

größte Erhöhung der Impedanz über den chronischen Stimulationszeitraum. 

In dieser Studie blieben die Impedanzen der intracochleären Kontakte weitgehend stabil, und 

chronische elektrische Stimulation hatte keine Langzeitauswirkung auf die Impedanzwerte. Insbeson-

dere die Impedanzen der chronisch stimulierten apikalen CI-Kanäle BP1,2 (chronisch stimuliert) und 

BP2,3 (teilweise mit Kontakt 2 chronisch stimuliert) zeigten gleichbleibende Werte über die Gesamt-

dauer der chronischen Stimulation. Die elektrischen Impedanzen der unstimulierten mittleren und 

basalen BP CI-Kanäle (BP3,4 und BP4,5) erhöhten sich vorübergehend während der ersten Woche der 

chronischen Stimulation (das entspricht der zweiten Woche post Implantation), erreichten aber 

während der zweiten Woche der chronischen Stimulation wieder ihre Ausgangswerte. Obwohl eine 

Gewebereaktion aufgrund der Elektrodeninsertion mit einem Anstieg der Impedanzen korreliert ist 

und sich von der cochleären Basis bis in die mittlere Windung erstreckt (Xu et al., 1997), ist es un-

wahrscheinlich, dass eine vorübergehende Gewebereaktion ungefähr zwei Wochen nach Implan-

tation auftritt. Nach zwei Wochen ist auch kein Auslaufen der Perilymphe mehr zu erwarten, dass 

eine Impedanzerhöhung durch teilweises Trockenlegen der basalen CI-Kontakte bewirken könnte. 

Paasche et al. (2006) haben bereits von einem Anstieg der Kontaktimpedanzen innerhalb von drei 

Wochen nach Implantation und vor Stimulationsbeginn berichtet. Dabei trat der markanteste Anstieg 

innerhalb der ersten Woche nach Implantation auf, in der akute Entzündungsreaktionen aufgrund 

der mechanischen Manipulation der Cochlea zu erwarten sind. Im Gegensatz zu unserer Studie erhol-

ten sich die angehobenen Impedanzwerte der unstimulierten Kontakte nicht innerhalb von sieben 

Wochen nach Implantation. Bisher kann die hier beobachtete temporäre Erhöhung der Impedanzen 

der basalen CI-Kontakte nicht hinreichend erklärt werden.  
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In der Literatur wird kontrovers diskutiert, ob die chronische Depolarisation der CI-Kontakte einen 

Langzeiteffekt auf die Impedanzen besitzt. In Frettchen berichteten Hartley et al. (2010) von einem 

Anstieg der Impedanzen  von allen chronisch stimulierten CI-Kontakten während der ersten beiden 

Wochen der chronischen Stimulation und darauffolgend zeitlich stabilen Werten. Eine Korrelation 

mit histologischen Veränderungen in den Cochleae der Frettchen wurde nicht durchgeführt. Dagegen 

steigen die Impedanzen in menschlichen CI-Trägern generell nach der Implantation an, aber sinken 

direkt nach dem Beginn der elektrischen Stimulation (Initiales Fitting) (Busby et al., 2002; Hughes et 

al., 2001; Molisz et al., 2015). Speziell die unstimulierten zwei basalsten CI-Kontakte in CI-Trägern 

weisen höhere Impedanzwerte auf als stimulierte Kontakte an anderen Positionen (Busby et al., 

2002; Hughes et al., 2001). In diesen Publikationen wird die erhöhte Impedanz der basalen Kontakte 

entweder mit der fehlenden Stimulation (Busby et al., 2002) oder mit der basalen Position, die mit 

verstärkter Gewebereaktion assoziiert ist, (Hughes et al., 2001) erklärt.  

In den chronisch CI-stimulierten Tieren dieser Studie, konnte kein Langzeiteinfluss der chronischen 

elektrischen Stimulation auf die Kontaktimpedanz festgestellt werden. Dazu muss aber beachtet 

werden, dass die tägliche Stimulationsdauer auf 2.5 Stunden begrenzt war und dadurch wesentlich 

kürzer war als die typische Nutzungsdauer eines menschlichen CI-Trägers. Wir können nicht aus-

schließen, dass eine längere (tägliche) Stimulationsdauer zu einem Langzeiteffekt auf die Impedanzen 

in chronisch stimulierten Kontakten führen würde.  

Während die initialen Impedanzwerte sich nicht von den nach vier Wochen gemessenen unterschie-

den, bewirkten die 2.5 Stunden der chronischen elektrischen Stimulation des BP CI-Kanals BP1,2 eine 

Verminderung der Impedanz innerhalb der einzelnen Stimulationseinheiten. Diese Verringerung der 

Impedanz betraf hauptsächlich BP1,2, aber in geringerem Umfang auch BP2,3, das den chronisch 

stimulierten Kontakt 2 teilte. Diese Verringerung der Impedanz war jedoch temporär und bis zum 

nächsten Tag vollständig wieder ausgeglichen. Eine solche vorübergehende Abnahme der Impedanz 

aufgrund der elektrischen Stimulation stimmt mit den Ergebnissen von Newbold und Kollegen 

(Newbold et al., 2014) in Katzen und Menschen überein. Sie zeigten eine temporäre Reduktion der 

Impedanz innerhalb von 15-30 Minuten nach dem Beginn der elektrischen Stimulation. 6-12 Stunden 

nach Beendigung der Stimulation hatten die Impedanzen ihren Ausgangswert wieder erreicht.  

Unabhängig von der chronischen Stimulation unterschieden sich die Impedanzen nicht zwischen 

apikalen und basalen CI-Kontakten, wenn sie über den gesamten chronischen Stimulationszeitraum 

hinweg zusammengefasst wurden. Die entwickelte und verwendete intracochleäre Elektrode (siehe 

Kapitel 2.3.1) besaß keinen sich verjüngenden Silikonträger. Und alle Kontakte hatten die gleiche 

Kontaktfläche. Viele Studien verwendeten sich verjüngende Elektrodendesigns, die sich durch eine 

abnehmende Kontaktfläche von den basalen zu den apikalen Kontakten und damit durch eine anstei-

gende Impedanz auszeichnen. Busby et al. (2002) korrigierten die Impedanz um den Einfluss unter-

schiedlich großer Kontaktflächen und erhielten danach höhere Impedanzen für die basalen im Ver-

gleich zu den apikalen Kontakten. Hartley et al. (2010) beschrieben einen U-förmigen Verlauf der 

Impedanzen aufgetragen über die CI-Kontakte mit höheren Impedanzen für die apikalen und basalen 

Kontakte als für mittleren Kontakte. Allerdings scheinen sie nicht die Impedanz für die abnehmende 

Kontaktfläche von basal nach apikal korrigiert zu haben. Deshalb ist nur die höhere Impedanz für die 

basalen Kontakte mit Sicherheit anzunehmen.  

Obwohl die nach der Implantation gemessenen in-vivo Impedanzen der CI-Kanäle grundsätzlich 

höher waren als die vor der Implantation gemessenen in-vitro Impedanzen, waren beide Impedanzen 

signifikant korreliert. Andere Faktoren, wie die Kontaktausrichtung innerhalb der Scala tympani, 
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besaßen keinen Einfluss auf die Impedanz. Insgesamt waren die in-vitro gemessenen Impedanzwerte 

ein guter Prädiktor für die individuellen Impedanzen nach der Implantation. Die Variabilität dieser in-

vivo Impedanzen scheint neben der intracochleären biologischen Gewebereaktion von den intrin-

sischen Unterschieden der Elektrodenkontakten abzuhängen.  

4.2.2 Elektrisch evozierte auditorische Hirnstammpotentiale 

Direkt im Anschluss an die Cochlea-Implantation waren die EABR-Schwellen der apikalen Elektroden-

kontakte niedriger als die des basalen Kontakts. Das Ergebnis niedrigerer Schwellen für apikale CI-

Kontakte stimmt mit Berichten aus der Klinik (Brill et al., 2009; Molisz et al., 2015) und über Frett-

chen (Hartley et al., 2010) überein. Diese Studien berichten von permanent niedrigeren Schwellen 

der Summenaktionspotentiale für die apikalen im Vergleich zu den basalen CI-Kontakten. Die niedri-

geren Schwellen für die apikalen Kontakte werden dabei mit der geringeren Distanz zwischen Elek-

trodenkontakt und dem stimulierten neuralen Gewebe, der dünneren medialen Cochleawand neben 

den apikalen Kontakten (Molisz et al., 2015) und dem möglicherweise besseren Überleben der neu-

ronalen Strukturen im Apex im Fall einer ausgeprägten Hochtonschwerhörigkeit (Brill et al., 2009) 

erklärt. Die meisten dieser Faktoren werden als zeitlich unveränderlich angenommen. Lediglich ein 

progressiver Verlust der neuronalen Strukturen würde eine fortschreitende basal ausgeprägte An-

hebung der EABR-Schwellen nahelegen. Nach fünf Wochen chronischer Implantation wurde dagegen 

eine Absenkung der EABR-Schwellen der (unstimulierten) basalen CI-Kontakte beobachtet, die zu 

nahezu identischen Schwellen für alle CI-Kontakte führte. Deshalb scheinen die oben erwähnten 

Unterschiede zwischen apikalen und basalen Kontakten in der Elektroden-Neuronen-Verbindung die 

EABR-Schwellen in dieser Studie nicht beeinflusst zu haben. Ebenfalls korrelierte die Ausrichtung der 

Elektrodenkontakte, die zum Abstand zwischen Kontakt und neuralem Gewebe beiträgt, nicht mit 

den EABR-Schwellen. Wahrscheinlich ist die beobachtete temporäre Anhebung der EABR-Schwellen 

des basalen Kontakts assoziiert mit einem initialen Auslaufen von Perilymphe oder eventuellen Luft-

blasen, die im basalen Anteil der Cochlea während der Ertaubung oder Implantation auftraten.  

Während der fünf Wochen nach Implantation blieben die EABR-Schwellen der CI-Kontakte 1-4 grund-

sätzlich stabil. Das entspricht den Daten aus klinischen Studien (z.B. Hughes et al., 2001; Lai et al., 

2004; Molisz et al., 2015; van Wermeskerken et al., 2006) und chronisch CI-stimulierten Frettchen 

(Hartley et al., 2010). Andere Studien berichteten dagegen von einem Anstieg der postoperativen 

Schwellen in chronisch stimulierten CI-Kontakten in der Katze (Coco et al., 2007) und dem Meer-

schweinchen (Landry et al., 2011; Shepherd et al., 2005). Da für die meisten dieser Studien keine 

histologischen Untersuchungen vorliegen, bleibt es unklar in welchem Umfang die beobachtete 

Schwellenanhebung der EABR mit fortschreitenden Degenerationen der Spiralganglienzellen oder 

einer Gewebereaktion um die intracochleäre Elektrode assoziiert ist.  

4.2.3 Funktionsprüfung der Vagusnerv-Stimulation 

In diesem Kapitel wird gezeigt, dass die Funktionsprüfung der VNS mit adäquaten Methoden erfolgte 

und die analysierten VNS-Tiere ein grundsätzlich funktionsfähiges VNS-System besaßen. Ob die in 

diesen Studien verwendete VNS in der Lage war, gezielte kortikale Plastizität zu induzieren, wird in 

Kapitel 4.3 diskutiert.  

Die Funktionsprüfung der VNS beruhte auf der Ableitung VNS evozierter Potentiale (VNEP) und der 

durch VNS induzierten Apnoe.  
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VNS evozierte Potentiale 

Es ist unklar, ob die im Gerbil bestimmten VNEP neuronale Antworten der afferenten Verbindungen 

in den Hirnstamm darstellen oder myogene Potentiale der Kehlkopfmuskeln, die durch efferente 

Verbindungen über den Nervus laryngeus recurrens innerviert werden. Beide Arten VNS evozierter 

Potentiale wurden zur Funktionsprüfung der VNS vorgeschlagen (Grimonprez et al., 2015; Usami et 

al., 2013). Die Aufzeichnung der LMEP prüft zwar nur indirekt die Funktion der VNS, da es die Akti-

vität der motorischen Efferenzen darstellt, wohingegen die afferenten Verbindungen des VN den 

plastizitätsinduzierenden Effekt herbeiführen. Trotzdem sind die physiologischen Eigenschaften (z.B. 

Erregungsschwelle, Faserdurchmesser, Leitgeschwindigkeit) der afferenten und efferenten Verbin-

dungen sehr ähnlich (Boyd et al., 1979), weshalb aus der LMEP-Schwelle auf die afferente Erregungs-

schwelle der VNS geschlossen werden kann. Das genaue Verhältnis beider Schwellen ist noch unbe-

kannt, wird aber aufgrund der ähnlichen Faserdurchmesser als annähernd gleich angenommen 

(Grimonprez et al., 2015).  

Generell zeigt die Übersicht der VNEP Schwellen verschiedener Spezies in Tabelle 3-1 einen Zusam-

menhang zwischen VNEP-Schwelle und Körpergröße und damit der Größe des VN. Yoo et al. (2013) 

schrieben, dass das Epineurium die neuronale Erregung des VN durch ein elektrisches Feld erschwert. 

Je größer die Spezies, desto größer das Epineurium und desto höher die Erregungsschwellen für ein 

VNEP.  

Die gemessenen VNEP im Gerbil stimmen in Schwelle und Latenz mit den publizierten LMEP der 

Ratte überein (Mollet et al., 2013). Für einen abschließenden Vergleich ist es aber nötig, den 

Ursprung des VNEP im Gerbil experimentell zu bestätigen.  

VNS induzierte Atemänderungen 

Clark et al. (1995) testeten bereits die Funktionsfähigkeit von VNS- Systemen in der Ratte damit, ob 

eine Apnoe durch eine VNS von 0.2 mA (500 µs biphasische Pulse, 20 pps, 30 s) hervorgerufen wer-

den konnte. Borland et al. (2016) inkludierten nur Tiere in ihre Studie über VNS-induzierte kortikale 

Plastizität, die aufgrund von VNS eine Verringerung der Sauerstoffsättigung des Blutes zeigten.  

Die Beeinflussung der Atmung durch die VNS stellt eine Nebenwirkung in der klinischen Anwendung 

der intermittierenden VNS dar (Parhizgar et al., 2011). Die verwendete Unterteilung des Atemeffek-

tes in eine erste Atemänderung und die Apnoe stimmt mit den Untersuchungen von Zaaimi et al. 

(2008) in der Ratte überein (siehe Kapitel 1.2.3). Dort konnte in Akutversuchen bei ansteigender VNS-

Dosis zuerst eine Hyperventilation und bei weiterer Dosissteigerung eine Apnoe beobachtet werden. 

Die Autoren bestimmten eine VNS-Dosis ǀoŶ α = Ϯ.Ϯϳ µA als Grenzwert, bei dem die Atmung nicht 

verändert wurde. Die im Gerbil und der Ratte chronisch verwendete VNS besitzt eine Dosis von 

2.4 µA und sollte die Atmung im wachen Tier demnach nicht beeinflussen. Das stimmt mit der 

Beobachtung von keinen Atemänderungen bei den mit dieser Dosis stimulierten wachen Gerbils und 

Ratten (Engineer et al., 2011) überein.  

Das erklärte Ziel der Forschung zu den akut messbaren Effekten der VNS ist die schnelle, objektive 

und optimale Einstellung des chronischen VNS-Pegels für VN-implantierte Patienten anhand der 

individuellen Schwelle. In der vorliegenden Arbeit konnte keine Abhängigkeit eines therapeutischen 

Effekts der VNS von der individuelle Schwelle untersucht werden, da der erwartete therapeutisch 

nutzbare Effekt der induzierten kortikalen Plastizität nicht dargestellt wurde.  
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Zusammenfassend sind die VNEP und die Atemänderung bis zur Apnoe gängige Methoden zum 

Funktionstest der VNS. Es konnte in jedem Tier, das in die Analysen der VNS induzierten kortikalen 

Plastizität inkludiert wurde, festgestellt werden, dass bei dem verwendeten VNS-Pegel die VNS 

überschwellig und der VN während des gesamten chronischen Stimulationszeitaums erregt wurde. 

Die optimale VNS-Amplitude relativ zur individuellen VNEP-Schwelle ist weiterhin unbekannt und 

bedarf weiterer Forschung.  

Es wäre von Vorteil, wenn die verschiedenen Arbeitsgruppen, die die Auswirkungen der VNS 

erforschen, eine einheitliche Methode zur Bestimmung der VNS-Erregungsschwelle verwendeten. 

Dann könnten die Ergebnisse aus VNS-Studien in unterschiedlichen Spezies oder mit unterschied-

lichen VNS-Parametern miteinander verglichen werden.  

4.3 Plastisches Potential durch gepaarte Vagusnerv-Stimulation 
Die Arbeitsgruppe um M.P. Kilgard hat in vielen Publikationen das Potential gepaarter VNS für die 

Induktion kortikaler Plastizität gezeigt (siehe Kapitel 1.2.1). Bereits mehrfach wurde beschrieben, 

dass die chronische Stimulation eines Tones gepaart mit VNS zur Überrepräsentation der Antworten 

in AI auf den mit VNS gepaarten Ton führt (Borland et al., 2016; Engineer et al., 2011). Dagegen 

konnten wir weder für die chronische Stimulation von einkanaliger CI-Stimulation gepaart mit VNS 

noch für die chronische Stimulation eines Tones gepaart mit VNS eine kortikale Überrepräsentation 

der kortikalen Antworten auf den gepaarten auditorischen Stimulus im AI nachweisen (Abb. 3-18). 

Womit kann dieser gravierende Unterschied zwischen den Studien erklärt werden?  

Die Methoden der beiden Studien zur gepaarten Ton/VN-Stimulation in der Ratte und im Gerbil 

waren so ähnlich wie möglich gewählt. Auch die Parameter zur gepaarten CI/VN-Stimulation im 

Gerbil waren in enger Anlehnung an das publizierte Projekt in der Ratte gestaltet. Aber statt der 

akustischen Stimulation wurden die Tiere in der CI/VN-Studie ertaubt und mit einem CI elektrisch 

stimuliert. Sowohl in der Ratte als auch im Gerbil wurde immer nur vom rechten AC abgeleitet. Ein 

systematischer Unterschied war der zeitliche Abstand mit dem die VNS vor dem auditorischen Stim-

ulus begann (150 µs in der Ratte gegenüber 50 µs im Gerbil). Das sollte aber keine Auswirkungen auf 

das plastische Potential der VNS besitzen, da die gepaarten Stimuli weitgehend simultan angeboten 

wurden und eine vorangehende Studie die kortikale Plastizität bei VNS aufzeigte, die nach dem ge-

paarten Ereignis startete (Porter et al., 2012). Ein anderer Unterschied in der Methode der Ton/VN-

Studien betrifft die akustischen Frequenzen mit denen chronisch stimuliert wurde. Die chronisch 

stimulierten Töne wurden für den Gerbil tiefer gewählt als für die Ratte. Die relative Lage der chro-

nisch stimulierten Töne innerhalb der jeweiligen Hörschwellenkurve ist aber für beide Spezies 

vergleichbar (Abb. 2-1).  

Auch speziesspezifische Unterschiede (Ratte vs. Gerbil) lassen den beschriebenen  Unterschied in der 

Wirkung von gepaarter VNS auf die spektrale Plastizität des ZNS nicht erwarten. Die Familie der 

Rennmäuse (Gerbilliae) und der Altweltmäuse (Murinae), zu der die Ratte gehört, hatten vor 20 

Millionen Jahren einen gemeinsamen Vorfahr (Jansa et al., 2004). Die Entwicklung des VN ist dage-

gen älter, da er bereits in allen Wirbeltieren (Vertebraten) zu finden. Im Gegensatz zum Fisch sind die 

somatosensorischen Anteile des VN in Amnioten auf das Ohr beschränkt. Der VN ist demnach älter 

als die Entwicklung der Säugetiere. Es ist nicht auszuschließen, dass sich die afferenten Verbindungen 

des VN, die das plastische Potential der gepaarten VNS vermitteln, evolutionär unterschiedlich ent-

wickelt haben. Wenn ein solcher Unterschied zwischen Gerbil und Ratte auftrete, müsste er noch 

mehr zwischen Langschwanzmäusen und z.B. Menschen auftreten.  
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Es ist bekannt, dass das Potential zur Induktion kortikaler Plastizität durch gepaarte VNS abhängig ist 

von der VNS-Amplitude. Diese darf weder zu hoch noch zu niedrig  sein. Für Ratten wurden VNS-

Amplituden von 0.4 und 0.8 mA als effektiv für die Induktion von plastischen Veränderungen im AI 

beschrieben (Borland et al., 2016). Trotz unterschiedlicher VNEP-Schwellen unterschieden sich die 

wirksamen VNS-Amplituden kaum zwischen Menschen und Ratten (Clark et al., 1995; Clark et al., 

1999). Zudem zeigt der Gerbil sehr ähnliche VNEP-Schwellen im Vergleich zur Ratte (Mollet et al., 

2013). Wir nehmen daher an, dass die verwendete VNS-Amplitude von 0.8 mA im Gerbil nicht das 

Fehlen der kortikalen Plastizität durch die gepaarte Ton/VN- und CI/VN-Stimulation erklären. Zukünf-

tige Studien mit anderen VNS-Amplituden, die entweder unabhängig oder relativ zur individuellen 

VNEP-Schwelle festgelegt werden, werden diese Unsicherheit abschließend klären müssen.  

Die VNEP-Schwellen scheinen sich für Menschen und Kleinnager erheblich zu unterscheiden (Yoo et 

al., 2013). Auch für die antiepileptische Wirkung werden höhere VNS-Amplituden beim Menschen im 

Vergleich zur Ratte erwartet (Terry, 2014). Allerdings zeigten Clark und Kollegen (1995; 1999), dass 

für die lernverbessernde Wirkung der VNS für Mensch und Ratte die gleichen VNS-Amplituden effi-

zient waren. Die gepaarte VNS wurde sowohl für Ratten als auch für Menschen bisher nur mit einer  

Stimulationsamplitude von 0.8 mA kurativ eingesetzt. Allerdings blieben die klinischen Ergebnisse der 

gepaarten VNS hinter den Erwartungen aus den vorklinischen Versuchen an Ratten zurück (siehe 

Kapitel 1.2.1). Es ist bisher unklar, ob diese Diskrepanz in den Ergebnissen auf speziesspezifischen 

Unterschieden oder einer zu niedrigen VNS-Amplitude für den Menschen beruht. Es bedarf zukünf-

tiger Studien, um die optimale VNS-Intensität zur Induktion kortikaler Plastizität durch gepaarte VNS 

in verschiedenen Spezies zu bestimmen, um die Übertragung tierexperimenteller Ergebnisse auf den 

Menschen zu verbessern. Hierbei ist es wesentlich, den Zusammenhang zwischen der Effizienz ge-

paarter VNS und der individuellen VNEP-Schwelle zu untersuchen. Die optimale VNS-Amplitude und 

der Zusammenhang mit der individuellen VNEP Schwelle hat nicht nur Bedeutung für die gepaarte 

VNS, sondern ebenso für die bereits etablierten klinischen Anwendungen intermittierender VNS bei 

Epilepsie und Depressionen sowie für mögliche zukünftige Anwendungen.  

Abschließend kann keine fundierte Erklärung für die Diskrepanz zwischen den publizierten Ergeb-

nissen der Arbeitsgruppe um M.P. Kilgard (Borland et al., 2016; Engineer et al., 2011) und unseren 

Messergebnissen gegeben werden. Im Gerbil ist das Potential für gepaarte VNS zur Induktion von 

kortikaler Plastizität bei einer VNS-Amplitude von 0.8 mA nicht gegeben. Das weckt Zweifel daran, 

dass die Ergebnisse zur gepaarten VNS in der Ratte auf andere Spezies einschließlich des Menschen 

einfach übertragbar sind.  

4.4 Kortikale Auswirkungen der Ertaubung und einkanaligen CI-

Stimulation 
Die in diesen Studien verwendete VNS bewirkte gepaart mit auditorischer Stimulation keine gezielte 

Plastizität im AC des Gerbils. In diesem Kapitel sollen die Auswirkungen der adulten Ertaubung und 

der einkanaligen CI-Stimulation auf die spektrale Verarbeitung des AC diskutiert werden, unabhängig 

von einer gepaarten oder nicht gepaarten VNS. Dazu werden die in Kapitel 3.3 beschriebenen Ergeb-

nisse für die AD-CI und AD-VNS Versuchstiere zusammengefasst und mit den Ergebnissen der AD-U 

Kontrolltiere verglichen.  

Die tonotope Organisation des AI blieb nach fünfwöchiger Taubheit und chronischer einkanaliger CI-

Stimulation im Gerbil erhalten, wie die signifikanten tonotopen Gradienten und der Anteil der Ableit-

orte zeigt. Dies stimmt mit den Ergebnissen nach einer adulten Ertaubung von zwei Wochen Dauer 

im AC der Katze überein (Raggio et al., 1999).  
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Im Vergleich zu den AD-U Tieren waren die überschwellig (2 und 6 dB) aktivierten Kortexflächen  in 

den AD-CI und AD-VNS Tieren für alle BP CI-Kanäle vergrößert. Es ist nicht möglich den Einfluss der 

adulten Ertaubung und der chronischen CI-Stimulation auf diese verbreiterte Aktivierung des Kortex 

sicher voneinander abgrenzen. Es wird eine zusätzliche Kontrollgruppe nötig sein, mit  gleichartig 

adult ertaubten, aber nicht CI-stimulierten Tieren, um die Effekte durch adulte Ertaubung und ein-

kanalige CI-Stimulation abzugrenzen. Da die plastischen Veränderungen im AI durch chronische CI-

Stimulation gepaart mit oder ohne VNS das Ziel dieser Promotion waren und nicht die degenerativen 

Veränderungen durch Taubheit, wurden die Daten einer solchen Kontrollgruppe bisher nicht erho-

ben. Trotzdem soll im Folgenden unter Zuhilfenahme der Literatur theoretisch abgeschätzt werden, 

ob die Ertaubung oder die chronische CI-Stimulation die verbreiterte Kortex-Aktivierung hervorgeru-

fen hat.  

Im AI nicht CI-stimulierter Katzen wurde zwei Wochen nach adulter Ertaubung ebenfalls eine starke 

Verbreiterung der kortikalen Repräsentation aller CI-Kanäle nachgewiesen. Die aktivierte 6dB-Kortex-

fläche war dabei signifikant größer als in akut ertaubten  Kontrolltieren oder neonatal lang-ertaubten 

Katzen (Raggio et al., 1999). Demnach scheint die adulte Ertaubung mit einer Dauer von fünf Wochen 

im AI des Gerbil alleine zu der breiteren Repräsentation  der CI-Kanäle führen zu können.  

In Katzen resultierte die chronische einkanalige CI-Stimulation in neonatal ertaubten Tieren in einer 

signifikant verbreiterten Repräsentation des chronisch aktivierten CI-Kanals im Colliculus inferior. 

Diese Verbreiterung war auf das chronisch stimulierte Elektrodenpaar beschränkt. Ein anderer nicht-

stimulierter CI-Kanal zeigte keine signifikante Verbreiterung (Leake et al., 2000; Snyder et al., 1990). 

Im Colliculus inferior war die chronische Stimulation notwendig für die Verbreiterung der Repräsen-

tation des CI-Kanals. Dagegen resultierte die neonatale Ertaubung alleine ohne chronische CI-Stimu-

lation nicht in einer signifikanten Verbreiterung der Repräsentation neuronaler Antworten auf ICES 

(Snyder et al., 1990). Im Gerbil war die verbreiterte Repräsentation im AI nicht auf das  chronisch 

stimulierte Elektrodenpaar BP1,2 beschränkt oder auf die apikalen Kontakte konzentriert, sondern 

für alle BP CI-Kanäle gleich. Demnach scheint die einkanalige CI-Stimulation nicht die Ursache für die 

breitere Aktivierung des AI gewesen zu sein.  

Die chronische Stimulation erfolgte nur für 2,5 h am Tag und die kumulierte Stimulationsdauer der 

ICES amplitudenmodulierten Pulsfolge (Abb. 2-5, S. 29) betrug insgesamt nur 50 Minuten pro Tier für 

die gesamten vier Wochen der chronischen Stimulation. Im Gegensatz dazu besaß die Taubheit einen 

kontinuierlichen Einfluss über fünf Wochen. In unserer Studie war die Dauer der chronischen passi-

ven ICES möglicherweise zu kurz, um einen nennenswerten Einfluss auf das ertaubte auditorische 

System zu besitzen.  

Zusammenfassend ist theoretisch anzunehmen, dass die breitere Repräsentation der Multikanal-CI-

Stimulation im AI der adult ertaubten AD-CI und AD-VNS Tiere im Vergleich zu den akut ertaubten 

AD-U Tiere durch die Taubheitsdauer hervorgerufen wurde statt durch die chronische einkanalige CI-

Stimulation. Aber nur empirische Forschung mit der oben skizzierten adult ertaubten, unstimulierten 

Kontrollgruppe kann diese Frage sicher beantworten.  
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5 Fazit 
Ziel der Promotion war es, das plastische Potential der gepaarten VNS für die Verbesserung der spek-

tralen Verarbeitung von Multikanal-CI-Stimulation im ertaubten auditorischen Kortex einzusetzen. 

Hierdurch ließe sich die CI-Kanaltrennung erhöhen, was zu einem verbesserten Sprachdiskrimina-

tionsvermögen bei CI-Trägern führen könnte.  

Für die entsprechenden Tierversuche wurde ein Multikanal-CI-Modell in der mongolischen Wüsten-

rennmaus entwickelt und etabliert. Trotz der kleinen Ausmaße von Cochlea und AC im Gerbil und der 

sich weit ausbreitenden elektrischen Aktivierung durch ICES konnte eine tonotope und selektive 

Repräsentation der neuronalen Antworten auf mehrere bipolare CI-Kanäle im AI nachgewiesen wer-

den. Eine chronische elektrische Stimulation konnte über vier Wochen hinweg stabil und erfolgreich 

durchgeführt werden. Die Etablierung des chronischen Multikanal-CI-Modells im Gerbil mit der Mög-

lichkeit für chronische elektrische Stimulation im frei-beweglichen Tier stellt an sich bereits einen 

wertvollen wissenschaftlichen Beitrag für die neurophysiologische CI-Forschung dar. Das entwickelte 

Modell kombiniert die Vorteile tonotop selektiver und stabiler neuronaler Aktivierung, die bisher für 

größere Spezies beschrieben wurden, mit den ethischen, kostenrelevanten und entwicklungsbezo-

genen Vorteilen die der Einsatz von Kleinnagern bietet.  

In Gerbils, die adult ertaubt wurden und chronische einkanalige CI-Stimulation erhielten, wurde eine 

verbreiterte Repräsentation aller CI-Kanäle im AI gezeigt. Diese Verbreiterung  ist eher auf die Taub-

heitsdauer von fünf Wochen zurückzuführen, als auf die passive einkanalige CI-Stimulation von sehr 

kurzer täglicher Dauer. 

Das Potential der gepaarten VNS zur zielgerichteten Induktion kortikaler Plastizität wurde von der 

Arbeitsgruppe um M.P. Kilgard in mehreren Publikationen dargelegt (siehe Kapitel 1.2.1). Dagegen 

konnten wir weder für die gepaarte CI/VN-Stimulation noch für die gepaarte Ton/VN-Stimulation 

plastische Veränderungen im AI nachweisen. Diese widersprüchlichen Ergebnisse können meiner 

Meinung nach nicht auf Unterschiede in der verwendeten Methodik zurückgeführt werden. Die 

Methoden wurden nahezu identisch gewählt, um eine gute Vergleichbarkeit der Ergebnisse zwischen 

Ratte und Gerbil zu ermöglichen. Ein speziesspezifischer Unterschied erscheint bei der biologischen 

Nähe von Ratte und mongolischer Wüstenrennmaus unwahrscheinlich, kann allerdings durch die 

vorliegenden Studien nicht vollständig ausgeschlossen werden. Eine Abhängigkeit des plastischen 

Potentials der gepaarten VNS von der Stimulationsintensität ist bekannt. Da Ratten und Gerbils die 

gleichen VNEP-Schwellen zeigten und mit gleichen VNS-Amplituden stimuliert wurden, gehen wir 

davon aus, dass Unterschiede im plastischen Potential gepaarter VNS zwischen beiden Spezies nicht 

auf die verwendete Stimulationsintensität zurückzuführen sind.  

Die beschriebene Diskrepanz im Potential für kortikale Plastizität durch gepaarte VNS weckt Zweifel 

an der Übertragbarkeit des für die Ratte publizierten Potentials auf andere Spezies, einschließlich des 

Menschen. Es werden weitere Versuche nötig sein, um das Potential der gepaarten VNS zur 

Induktion kortikaler Plastizität abschließend zu beurteilen. Einen wichtigen Schritt auf dem Weg 

dahin hoffe ich mit dieser Arbeit getan zu haben.  
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