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Resumen

La ventilación mecánica (VM) es una terapia crucial en el tratamiento de pacien­

tes con insuficiencia respiratoria o síndrome de distrés respiratorio agudo (SDRA), 

siendo esencial en unidades de terapia intensiva (UTI), donde hasta el 50 % de los 

pacientes requieren VM. A pesar de las mejoras terapéuticas, la mortalidad sigue 

siendo significativa, particularmente en pacientes con SDRA.

El objetivo principal de la VM es mantener un intercambio gaseoso adecua­

do en los alvéolos, especialmente en casos de SDRA donde el colapso alveolar es 

común. La aplicación de presión positiva es esencial, y los ventiladores modernos 

son comúnmente utilizados de manera invasiva o no invasiva. Sin embargo, con­

figuraciones incorrectas pueden causar lesiones pulmonares mecánicas, conocidas 

como lesiones pulmonares inducidas por el ventilador (VILI).

A pesar de avances en la VM, existe la necesidad de avanzar hacia una medicina 

más predictiva, personalizada y preventiva. Se busca optimizar el cuidado y pre­

venir lesiones pulmonares evitables. La personalización de la VM es esencial para 
evitar VILI y mejorar resultados.

Esta tesis propone algoritmos basados en modelos no lineales y técnicas de esti­

mación de parámetros para obtener información relevante de pacientes bajo VM. Se 

exploran dos enfoques principales: uno en tiempo real, utilizando elastancia varia­

ble, y otro que obtiene parámetros de un modelo no lineal ciclo a ciclo, con mejoras 

como un umbral de activación del algoritmo y un entorno de usuario. Además, se 

presenta un algoritmo de control para regular la válvula espiratoria de un respira­

dor, utilizando técnicas de control por modos deslizantes.

En resumen, la tesis aborda desafíos en la VM, proponiendo enfoques innova­

dores y personalizados para mejorar la atención, prevenir lesiones y optimizar la 

recuperación de pacientes bajo VM. La aplicación de modelos no lineales y técnicas 

de control ofrece un camino prometedor hacia una VM más efectiva y personalizada 

en el futuro.
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Capítulo 1

Introducción

La ventilación mecánica (VM) es un recurso terapéutico que, basado en el cono­

cimiento de la mecánica respiratoria y en los avances tecnológicos, permite propor­

cionar un soporte vital avanzado de manera efectiva a pacientes críticamente enfer­

mos con insuficiencia respiratoria [1]. El tratamiento de soporte vital que ofrece la 

VM permite facilitar el intercambio gaseoso y el trabajo respiratorio de los pacien­

tes que no pueden suplir su función respiratoria. Así, el objetivo fundamental de las 

máquinas de VM es mantener un intercambio gaseoso adecuado en los alvéolos, en 

donde el oxígeno se mueve desde las unidades alveolares a los capilares cercanos, 

mientras que el dióxido de carbono sigue el camino opuesto.

Las primeras máquinas de ventilación mecánica, desarrolladas entre 1870 y 1950, 

eran grandes dispositivos donde el cuerpo del paciente era introducido en un tan­

que desde el cuello hasta los pies. Estos dispositivos generaban una presión negati­

va en relación con la presión atmosférica dentro del tanque, creando así un gradien­

te de presión que facilitaba el flujo de aire hacia el sistema respiratorio. Durante la 

pandemia de poliomielitis de la década del 30, los "Pulmones de Acero" (del inglés 

Iron Lungs, utilizado para referirse a estas máquinas) salvaron numerosas vidas y se 

convirtieron en uno de los pilares en el tratamiento de enfermedades respiratorias 

como la parálisis, neuralgia, reumatismo, entre otros [9].

A partir de la década del 50, se desarrollaron y popularizaron las máquinas de 

VM que utilizan una diferencia de presión positiva para permitir la entrada de un 

flujo de aire al paciente ventilado. La evolución de las máquinas de VM ha incor­

porado tecnologías avanzadas para garantizar un control preciso de la presión, el 

volumen y la frecuencia respiratoria, permitiendo así al médico especialista ajustar 

los parámetros del respirador para generar un perfil presión o flujo inspiratorio de­

seado [10]. Además, estos respiradores permiten realizar un monitoreo continuo de 

las señales y los parámetros del paciente, ayudando a los médicos en los tratamien-
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Capítulo 1. Introducción

tos de las diferentes enfermedades respiratorias que puede sufrir el mismo.

Una complicación frecuente en pacientes bajo ventilación mecánica es el colapso 

alveolar, lo que resulta en un intercambio gaseoso seriamente inhibido e hipoxemia 

(bajo nivel de oxígeno en sangre) [11]. Los alvéolos pueden colapsar debido a en­

fermedades o lesiones, aumentando el espacio no aireable del pulmón y pudiendo 

generar la sobredistensión de aquellos alvéolos todavía en funcionamiento [12] [13]. 

Para volver a poner en funcionamiento los alvéolos colapsados, existen tratamientos 

o maniobras de reclutamiento alveolar. El reclutamiento se logra comúnmente apli­

cando un volumen Tidal (cantidad de volumen que ingresa durante la inspiración, 

normalmente ajustada por el médico) y una presión positiva al final de la espira­

ción (PEEP por sus siglas en inglés, Positive End Expiratory Pressure) para prevenir 

el desreclutamiento durante la fase espiratoria. Debido a que los alvéolos tienen un 

umbral de presión de apertura que suele ser más alta que el umbral de presión de 

cierre, la reexpansión de áreas pulmonares previamente colapsadas puede lograr­

se mediante un incremento breve y controlado de la presión en el sistema toraco- 

pulmonar [14] [15]. Esta terapia está dirigida a crear y mantener una situación libre 

de colapso con el fin de mejorar el intercambio gaseoso.

Luego de una maniobra de reclutamiento alveolar, es necesario encontrar un 

valor de PEEP óptimo tal que los alvéolos sigan reclutados durante la ventilación 

estándar, hasta su recuperación. Para ello, se han desarrollado numerosos trata­

mientos de ventilación protectiva [16]. Entre ellos se destacan dos técnicas: el uso 

de las Curvas P-V y la Titulación de PEEP. El primero obtiene una caracterización 

de la curva presión-volumen del sistema toraco-pulmonar del paciente, y, a partir 

de unos puntos de inflexión característicos de esta curva, es posible seleccionar el 

valor de PEEP de manera tal que la ventilación ocurra en una zona del confort del 

paciente. El segundo, por otro lado, sitúa la PEEP en un valor alto y, realizando de­

crementos escalonados de éste, encuentra el valor de presión donde la compliance 

del paciente es máxima (la compliance es una medida de que distensible es el siste­

ma toraco-pulmonar). Estas maniobras se basan principalmente en parámetros del 

paciente que son calculados ciclo a ciclo por el respirador, los cuales, en la mayoría 

de los casos, se obtienen a partir de unos pocos puntos medidos de las señales de 
presión, flujo y volumen.

A pesar de los avances en la VM que han mejorado significativamente los re­

sultados en la UTI en las últimas décadas, aún existe espacio para mejoras. Actual­

mente, la mayoría de los protocolos y tratamientos de VM son generalizados y no 

abordan la heterogeneidad de los pacientes bajo VM. Adaptar la VM a la condi­

ción del paciente es, por lo tanto, actualmente reactivo, improvisado y variable en
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su aplicación. Para evitar la lesión pulmonar inducida por el ventilador (VILI), las 

configuraciones del ventilador deben optimizarse según las características mecáni­

cas pulmonares específicas de cada paciente y la evolución de su condición. Por lo 

tanto, existe margen, como mínimo, para avances en la predicción y personaliza­

ción con el fin de optimizar el cuidado y prevenir lesiones pulmonares evitables. 

Los métodos basados en modelos son idealmente adecuados para satisfacer estas 

necesidades.

Los métodos basados en modelos ofrecen una manera de aprovechar la fisiología 

única de cada paciente en respuesta a la ventilación mecánica para sugerir ajustes 

óptimos del ventilador. Estos modelos y los datos que utilizan pueden proporcio­

nar información sobre diversos parámetros de interés del paciente, según el modelo 

utilizado para el cálculo. Los parámetros que componen el modelo elegido varían 

según la lesión pulmonar o el estado de enfermedad del paciente. Es importante 

destacar que estos modelos permiten cuantificar aspectos de la fisiología pulmonar 

a lo largo del tiempo, capturando cómo cambia el estado de la enfermedad confor­

me evoluciona la condición del paciente. Los métodos basados en modelo tienen el 

potencial de facilitar enfoques predictivos, personalizados y posiblemente automa­

tizados para la VM. Sin embargo, la mayoría de estos modelos describen la dinámica 

del sistema pulmonar de manera lineal, simplificando su descripción a expensas de 

la precisión [17],

En esta tesis, se proponen algoritmos que utilizan modelos matemáticos no li­

neales del sistema respiratorio y técnicas de estimación de parámetros, con el ob­

jetivo de obtener los parámetros más relevantes de pacientes totalmente sedados y 

bajo ventilación mecánica. Se adoptaron dos enfoques principales para la obtención 

de estos parámetros: uno en tiempo real, que utiliza una elastancia variable con el 

tiempo, y otro que obtiene un conjunto de parámetros de un modelo no lineal, en 

cada ciclo respiratorio. Para este último enfoque, se han incorporado mejoras con la 

finalidad de lograr su implementación de forma online, como por ejemplo un um­

bral de activación del algoritmo y un entorno de usuario para facilitar su utilización. 

Finalmente, en la tesis se presenta una aplicación de control, donde se desarrolla un 

algoritmo de control diseñado para regular la válvula espiratoria de un respirador, 

mediante el uso de un modelo experimentalmente validado en la bibliografía, utili­

zando técnicas de control por modos deslizantes de alto orden.
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Capítulo 1. Introducción

1.1. Objetivos

El objetivo principal de la tesis es desarrollar algoritmos capaces de calcular los 

valores de los parámetros del sistema respiratorio de un paciente, mientras éste se 

encuentra sedado bajo respiración asistida. Estos parámetros pueden dar a los médi­

cos de terapia intensiva una visión fisiológica mas profunda del estado del paciente 

ventilado mecánicamente, con la seguridad de que los modelos obtenidos se ajus­

ten de la forma mas precisa posible a cada uno de ellos, y con el potencial de poder 

ayudarlos a realizar mejoras en tratamientos y en maniobras de reclutamiento al­

veolar. Además, desarrollar aportes en el ámbito del control de sistemas dinámicos, 

mediante la utilización de algoritmos basados en modos deslizantes para mejorar el 

control espiratorio en las máquinas de respiración asistida.

Objetivos específicos

Los objetivos específicos que subyacen en el objetivo general son los siguientes:

■ Desarrollar un algoritmo capaz de obtener los parámetros de un modelo de la 

mecánica respiratoria, utilizando señales fácilmente medidles en los pacientes 

sedados bajo respiración asistida, como lo son la presión y flujo. Para ello, es 

necesario, en primer lugar, realizar un estudio de la bibliografía existente so­

bre el modelado dinámico del sistema respiratorio, para luego elegir el modelo 

mas conveniente para el objetivo propuesto. En segundo lugar, se estudiaron 

diferentes métodos de estimación de parámetros que pueden ser utilizados 

para el cálculo de los parámetros que definen los modelos del sistema respira­

torio elegidos.

■ Poner a prueba los algoritmos utilizando señales obtenidas por medio de si­

muladores de pacientes bajo respiración asistida. Para ello, se desarrollarán 

distintos simuladores de la mecánica pulmonar con diferentes modelos del 

sistema toraco-pulmonar, capaces de generar una vasta variedad de pacien­

tes. En la tesis se presentan los simuladores mas relevantes y se explicarán en 

detalle sus características.

■ Con los algoritmos refinados por simulación y en funcionamiento, se utili­

zarán señales provenientes de pacientes reales sedados bajo ventilación mecáni­

ca, con el fin de obtener conclusiones relacionadas a la información útil que 

pueden aportar a través del valor de sus parámetros.
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1.2. Organización de la tesis

■ Desarrollar un algoritmo de control por modos deslizantes de alto orden, para 

el control de la válvula espiratoria en respiradores comerciales. El algoritmo 

busca mejorar la regulación del flujo de salida de la válvula, con el objetivo de 

mejorar la estabilidad del ventilador mecánico.

1.2. Organización de la tesis

Esta tesis sigue el siguiente orden:

Capítulo 1: Introducción. Se presenta de forma general el problema abordado 

en este trabajo, que es el modelado e identificación de la mecánica pulmonar, apli­

cado en pacientes sedados bajo respiración asistida. En este capítulo se ubica a la 

tesis dentro del estado del arte, explicitando motivaciones principales, y objetivos 

generales y específicos. Luego se detalla la organización de la tesis y la producción 

científica obtenida de la misma.

Capítulo 2: Sistema respiratorio. Brevemente, se explican los conceptos mas re­

levantes de la respiración espontánea y la respiración mecánica. Se muestran los 

órganos y músculos involucrados en la respiración, se explican las propiedades 

elásticas del pulmón y su distensibilidad. También, se abordan los aspectos mas 

importantes en cuanto a la utilización de respiradores mecánicos, junto con la clasi­

ficación de sus modos ventilatorios y las maniobras terapéuticas que se realizan en 

las UTI para mejorar la función pulmonar de los pacientes.

Capítulo 3: Modelos del sistema respiratorio. Conociendo las características del 

sistema involucrado, este capítulo resume los modelos que pueden encontrarse en 

la bibliografía. Se explican los conceptos básicos de los métodos basados en mode­

lo, su clasificación en modelos de elementos finitos y los modelos elástico-resistivos. 

Por último, se presentan los modelos elásticos-resistivos mas utilizados en la biblio­

grafía.

Capítulo 4. Algoritmos de estimación de parámetros. En este capítulo se pre­

sentan dos algoritmos desarrollados para obtener los parámetros de dos modelos 

del sistema respiratorio y tres simuladores del sistema respiratorio. El primero de 

los algoritmos de estimación obtiene los parámetros de un modelo cuadrático en 

cada ciclo respiratorio. El segundo, en cambio, obtiene los parámetros del modelo 

lineal, pero en tiempo real. Ambos algoritmos fueron ajustados y refinados utilizan-
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do señales de presión y flujo obtenidos con los simuladores desarroollados. Luego, 

debido a los excelentes resultados obtenidos, se utilizan señales de pacientes reales 

en terapia intensiva, con el fin de evaluar su performance y el potencial que pueden 

tener para su uso en las unidades de terapia intensiva.

Capítulo 5: Desarrollo de una aplicación para la estimación del modelo pul­

monar. En este capítulo se desarrolla el entorno de usuario que permite la carga de 

señales de presión y flujo tomadas de pacientes bajo respiración asistida (simulados 

o reales), y la visualizacion de los resultados arrojados por el algoritmo desarro­

llado en el capítulo anterior. También, en este capítulo se modifica un aspecto del 

funcionamiento del algoritmo, en donde se adiciona un parámetro que actúa como 

umbral para la estimación del modelo no lineal del paciente. Esto disminuye el cos­

to computacional del algoritmo, sin afectar la precisión en el valor de los parámetros 

ajustados, con la finalidad de adaptarlo a una implementación de forma online.

Capítulo 6: Control de válvula respiratoria empleando técnicas robustas basa­

das en Sliding Mode. En este capítulo se aplica un control por modos deslizantes 

de alto orden en una válvula espiratoria, presente en todos los respiradores mecáni­

cos. El algoritmo es probado en un modelo no lineal de una válvula espiratoria 

validado recientemente en la literatura, con el fin de mejorar las limitaciones de los 

algoritmos de control tradicionales, y proveer una solución robusta y eficiente de 

los problemas asociados al ciclo espiratorio en la ventilación mecánica.

Capítulo 7: Conclusiones. En este capítulo se muestra una reseña de los resul­

tados más importantes de esta tesis. Dentro del mismo, se presentan los trabajos a 
realizar en el futuro que siguen con la linea de investigación actual.

1.3. Resultados y publicaciones

A continuación, se muestran los trabajos científicos producidos por el autor que 

aportaron a esta tesis. Cabe mencionar que buena parte de los resultados obtenidos 

surgieron como parte de la participación en el Proyecto de Desarrollo Tecnológico y 

Social (PDTS N°0549) y como continuación de las actividades iniciadas en el mismo.
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Sistema respiratorio

En este capítulo se explicarán brevemente los conceptos clave de la mecánica 

respiratoria para el entendimiento y desarrollo de la tesis doctoral. Inicialmente, se 

da una descripción del aparato respiratorio, su estructura y funcionamiento. Luego, 

se detallan las características más importantes de la respiración espontánea y la res­

piración mecánica, esta última empleada cuando el paciente no puede suplir parcial 

o totalmente las demandas respiratorias de su organismo.

2.1. Aparato respiratorio humano

El sistema respiratorio desempeña un papel fundamental en la supervivencia y 

el funcionamiento óptimo del organismo humano. Desde la inspiración inicial has­

ta la exhalación final, este sistema complejo trabaja para garantizar el intercambio 

eficiente de oxígeno y dióxido de carbono, esenciales para el mantenimiento de la 

homeostasis (es decir, mantener de forma constante los parámetros del cuerpo hu­

mano dentro de los límites normales) [5].

Los órganos principales del sistema respiratorio son la nariz, la faringe, la la­

ringe, la tráquea, los bronquios y los pulmones (Fig. 2.1). La nariz, como punto de 

entrada del aire, desempeña un papel crucial en la filtración y humidificación del 

mismo. La faringe, ubicada en la parte posterior de la boca y la nariz, sirve co­

mo canal común para el paso de alimentos y aire, mientras que la laringe, también 

conocida como la "caja de la voz", contiene las cuerdas vocales y participa en la 
producción de sonidos durante la respiración.

La tráquea, un tubo cartilaginoso flexible, conecta la laringe con los pulmones y 

se ramifica en dos bronquios principales al llegar a la región torácica. Estos bron­

quios, a su vez, se subdividen en bronquios más pequeños que eventualmente al­

canzan los alvéolos pulmonares. En estas unidades microscópicas es donde ocurre
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Capítulo 2. Sistema respiratorio

el intercambio gaseoso entre el oxígeno inspirado y el dióxido de carbono producido 

por el metabolismo celular.

Los pulmones, dos órganos esponjosos y elásticos, ocupan la cavidad torácica y 

están rodeados por la pleura, una membrana que facilita su expansión y contracción 

durante la respiración. Cada pulmón se divide en lóbulos, y su superficie interna 

alberga una compleja red de bronquios, bronquiolos y alvéolos.

Figura 2.1: Órganos del sistema respiratorio.

2.2. Respiración espontánea

La respiración espontánea se refiere al proceso natural y automático de la respi­

ración que ocurre de manera inconsciente gracias a la acción de los músculos res­

piratorios. Estos músculos trabajan en conjunto de manera coordinada, asegurando 

un suministro constante de oxígeno y la eliminación adecuada de dioxido de car­

bono, a través del volumen de aire del sistema respiratorio, referenciado de ahora 

en adelante como ^(f).
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2.2. Respiración espontánea

2.2.1. Músculos de la respiración

Para que tenga lugar el proceso respiratorio, el motor que permite el ingreso 

de volumen de aire a los pulmones son los músculos. Los principales músculos 

involucrados en la acción respiratoria son el diafragma, los músculos intercostales, 

los músculos accesorios de la inspiración y los músculos abdominales (Fig. 2.2(a)).

Durante la inspiración, el diafragma se contrae y se mueve hacia abajo, mien­

tras que los músculos intercostales elevan las costillas, generando un aumento en 

el tamaño de la cavidad torácica. Este aumento de tamaño disminuye la presión 

interna a valores negativos (se considera que la presión atmosférica es el nivel de 

referencia), lo que origina un gradiente de presión respecto a la boca, facilitando así 

la entrada de aire a los pulmones. En situaciones que requieren un aumento de flujo 

de entrada de aire, como el ejercicio intenso, ciertos músculos accesorios de la ins­

piración pueden participar, como por ejemplo los músculos escalenos en el cuello y 

los músculos pectorales mayores [18].

La espiración ocurre de manera pasiva, donde los músculos inspiratorios se re­

lajan, tales como el diafragma y los músculos intercostales. La relajación de estos 

músculos permite que los pulmones y la caja torácica vuelvan a su posición inicial, 

comprimiendo los pulmones y expulsando el aire. Durante este proceso, en situa­

ciones que requieren mayor esfuerzo, los músculos abdominales también pueden 

contraerse ligeramente para ayudar a elevar la presión intraabdominal y facilitar la 

espiración.

Como puede observarse en la Fig. 2.2(b), la cantidad fija de volumen que en­

tra en cada respiración (conocido como Volumen Tidal, Vj) es considerablemente 

menor al volumen que puede ser inhalado en un esfuerzo inspiratorio máximo, lla­

mado Capacidad Vital. Definiendo el Volumen Residual (RV) como la cantidad de 

aire que permanece en los pulmones luego de una exhalación forzada, la Capacidad 

Pulmonar Total (o TLC por sus siglas en inglés), es el volumen pulmonar total, con­

siderando la Capacidad Vital sumado al Volumen Residual, como se esquematiza 

en la Fig. 2.2(b). Finalmente, luego de una exhalación pasiva, la cantidad de aire que 

queda en los pulmones se lo llama Capacidad Funcional Residual (o FRC por sus 

siglas en inglés), cuyo valor ronda los 3 litros en un adulto sano.

2.2.2. Propiedades elásticas del pulmón

Las propiedades elásticas del pulmón se refieren a la capacidad de distenderse 

y contraerse en respuesta a los cambios de presión durante el ciclo respiratorio. 

Estas propiedades son esenciales para la función pulmonar y están determinadas
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Músculos rectos abdominales

Figura 2.2: (a). Músculos utilizados para el ingreso y egreso de volumen de aire del 

sistema pulmonar, (b). Caracterización de los volúmenes en el sistema respiratorio.
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principalmente por la elasticidad del tejido pulmonar y la tensión superficial en los 

alvéolos.

Si los pulmones son inflados lentamente y luego desinflados lentamente, la cur­

va de presión-volumen (Curva P-V) relevada en cada punto estático durante la ins­

piración difiere de la obtenida durante la espiración. Ambas curvas conforman un 

bucle que se amplía progresivamente a medida que se incrementa el volumen. Este 

comportamiento se conoce como histéresis (Fig. 2.3). Durante la espiración el volu­
men pulmonar es mayor que durante la inspiración, para cualquier presión dada. 

En la Fig. 2.3 pueden observarse distintas histéresis que dependen del Vj alcanzado 

en el ciclo respiratorio.

Presión [cmH20]

Figura 2.3: Fenómeno de histéresis para distintas cantidades de volumen ingresado 

al sistema respiratorio (Imagen tomada de [1]).

Entonces, la distensibilidad pulmonar se define como la relación entre el cambio 

de volumen y el de presión, representada por la pendiente en la Curva P-V. En 

el rango normal de respiración en personas sanas, los pulmones exhiben una alta 

distensibilidad, lo que significa que pueden expandirse eficientemente en respuesta 

a cambios de presión. Esta distensibilidad, que suele situarse entre los 150 y 200 

mL/cmfyO, facilita una ventilación efectiva durante la respiración.
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Una distensibilidad adecuada es esencial para facilitar la ventilación pulmonar y 

garantizar un intercambio gaseoso eficiente. Si la distensibilidad pulmonar es baja, 

los pulmones se vuelven rígidos y tienen dificultades para expandirse durante la 

inspiración, lo que puede afectar la capacidad de respirar adecuadamente. Cuando 

el paciente se ve comprometido en su función pulmonar, debido a enfermedades 

pulmonares, lesiones neuromusculares o condiciones médicas agudas, se recurre a 

la respiración mecánica.

2.3. Respiración mecánica

Después de explorar los intrincados mecanismos que guían la respiración, don­

de los músculos respiratorios desempeñan un papel central en el proceso de inhalar 

y exhalar, es esencial adentrarnos en los escenarios en los cuales esta función vital 

puede enfrentar desafíos significativos. En ciertos casos, la capacidad del sistema 

respiratorio para mantener una respiración eficiente puede verse gravemente afec­

tada. Este punto de inflexión nos lleva a explorar la respiración mecánica, una faceta 

esencial en la atención médica que entra en juego cuando los recursos naturales del 

cuerpo no son suficientes para asegurar un intercambio gaseoso adecuado.

Las razones principales del uso de la ventilación mecánica son reducir el trabajo 

respiratorio, respaldar el intercambio gaseoso y ganar tiempo para otras interven­

ciones que reviertan la causa del fallo respiratorio [19]. El objetivo último de la VM 

es mantener un intercambio gaseoso adecuado en los alvéolos. El colapso alveolar 

es muy común en pacientes de terapia intensiva, lo que conduce a un intercambio 

gaseoso gravemente inhibido y a hipoxemia (bajos niveles de oxígeno en sangre) 

[11]. Para inducir la apertura alveolar, se debe aplicar una diferencia de presión de 

forma física en los pulmones. Históricamente, esta diferencia de presión se lograba 

con dispositivos como el pulmón de hierro, el cual exponía el torso del paciente a 

presión negativa para provocar la expansión pulmonar y, por lo tanto, la inspira­

ción [20]. Hoy en día, los respiradores modernos aplican una diferencia de presión 

positiva en la boca del paciente. Estos equipos son mas pequeños que los de presión 

negativa, y, gracias al avance de la tecnología, pueden programarse para cualquier 

tipo de paciente.

En las siguientes subsecciones se explicarán los principales conceptos sobre la 

clasificación de los ventiladores mecánicos de presión positiva, y la utilización de 

estos para el tratamiento de los pacientes en terapia intensiva.
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2.3. Respiración mecánica

2.3.1. Clasificación de ventiladores mecánicos

Clasificar los ventiladores mecánicos es esencial para comprender la diversidad 

de estos dispositivos médicos, ya que su aplicación abarca una amplia gama de 

situaciones clínicas. Al explorar la clasificación de los ventiladores, se revelan las 

distintas dimensiones que definen su funcionamiento y adaptabilidad a las necesi­

dades específicas de los pacientes. Estas categorías ofrecen una visión integral de 

las características y modos operativos que determinan la selección y utilización de 

un ventilador mecánico en entornos médicos.

Modo de ventilación

La introducción de microprocesadores en la tecnología de ventiladores ha posibi­

litado la programación de estos dispositivos para suministrar gas con prácticamente 

cualquier perfil temporal de presión o flujo. Se han logrado avances notables en la 

creación de máquinas más sensibles a los cambios en las demandas ventilatorias del 

paciente. La mayoría de los ventiladores mecánicos de servicio completo muestran 

información diagnóstica en formas de onda de presión (P(f)), volumen (V(f)) y flu­

jo (F = V(f), donde ‘ representa la derivada temporal). Debido a estas capacidades 

adicionales, los profesionales de la salud se enfrentan a una abrumadora variedad 

de acrónimos descriptivos para los llamados nuevos modos de ventilación.

Para evitar confusiones innecesarias, es útil abstenerse, por el momento, de cen­

trarse en modos específicos. Entre los modos más comunes de ventilación asistida, 

se destacan los modos ventilatorios asistidos y controlados, explicados a continua­
ción:

■ Ventilación controlada: En la ventilación controlada, el ventilador controla 

por completo el ciclo respiratorio sin que el paciente intervenga de forma ac­

tiva, administrando los parámetros preprogramados. El sistema respiratorio 

actúa de forma pasiva.

• Ventilación controlada por volumen (VCV): El ventilador controla com­

pletamente el volumen de cada respiración, independientemente de las 

características pulmonares y la resistencia al paso del flujo del paciente.

• Ventilación controlada por presión (PCV): El ventilador controla el perfil 

de presión y su valor máximo, mientras que el volumen depende de la 

compliance pulmonar y la resistencia al paso del flujo del paciente.

■ Ventilación asistida: Durante la ventilación asistida existe influencia del sis­

tema respiratorio del paciente sobre la bomba del ventilador. La producción
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ventilatoria resulta de la interacción entre ambos sistemas, permitiendo al pa­

ciente participar activamente en el proceso respiratorio.

• Presión de soporte ventila torio (PSV): El ventilador provee un nivel pre­

determinado de presión durante la inspiración, disparado por el esfuerzo 

del paciente. El volumen depende del esfuerzo del paciente.

• Volumen de soporte ventilatorio (VSV): El ventilador provee un volumen 

predeterminado con cada ciclo, pudiendo el paciente incrementar la fre­

cuencia respiratoria.

En la Fig. 2.4 se muestra una simulación con las formas de onda mas comunes de 

la presión, flujo y volumen medidos en la boca de paciente, bajo ventilación contro­

lada y asistida. Además, se muestra la gráfica de la presión pleural (Pp/) para los dos 

modos de ventilación. La Pp/ es la presión que existe entre la caja torácica y los pul­

mones y, aunque no es posible medirla, comúnmente se utiliza la presión esofágica 

como su sustituto, la cual permite poder diferenciar la presión aplicada al pulmón 

del aplicado en la caja torácica [21],

2.3.2. Presión positiva al final de la espiración

Otra configuración crítica de ventilación es el uso de una presión positiva al 

final de la espiración (PEEP). La PEEP representa la presión a la cual se mantiene 

a los pulmones al final de la fase de espiración, y generalmente es determinada 

por el especialista médico de terapia intensiva. El propósito de aplicar una PEEP es 
incrementar el nivel de oxigenación al aumentar y mantener la cantidad de alvéolos 

reclutados que permanecen abiertos al final de la exhalación, mediante el aumento 

de la presión base en la boca del paciente.

El uso de la PEEP conlleva compensaciones y riesgos para un pulmón lesionado 

heterogéneo. Demasiada PEEP aumenta el riesgo de mantener alvéolos afectados 

por SDRA, pero también de lesionar unidades pulmonares saludables, mientras que 

un valor bajo de la PEEP podría causar apertura y cierre repetitivos de alvéolos, 

aumentando el trabajo respiratorio del paciente. Por lo tanto, el uso de un valor de 

la PEEP inadecuada también puede causar VILI en pacientes críticamente enfermos.

Igualmente, la elección de un nivel adecuado de la PEEP depende del objeti­

vo clínico de la terapia ventilatoria. Según la condición del paciente, el objetivo es 

encontrar un equilibrio entre maximizar el reclutamiento alveolar y el intercambio 

gaseoso, y minimizar el estrés pulmonar evitando la sobredistensión. Si el objetivo 

fuera solo maximizar el intercambio gaseoso en un momento dado, entonces sería
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2.3. Respiración mecánica

Figura 2.4: Señal de presión en la boca (Pb), presión pleural (Pp/ en líneas a trazos 

azules), flujo y volumen durante PCV, gráficos del lado izquierdo y durante VCV 

(gráficos del lado derecho). En el segundo ciclo de cada grupo de gráficos, se simula 

un esfuerzo del paciente. A la izquierda, cuando la ventilación es asistida, puede 

observarse el aumento en la presión del sistema toraco-pulmonar, junto con el flujo 

y el volumen. En cambio, en el grupo de gráficos de la derecha, la presión aplica­

da en el sistema toraco-pulmonar permanece constante, pero la ventilación asistida 

puede llegar a generar que Pb caiga por debajo de la PEEP (concepto explicado en 

la sección 2.3.2), pudiendo poner en peligro al paciente (imagen tomada de [1]).

apropiado una PEEP muy alta. Sin embargo, si se desea minimizar el estrés pulmo­

nar y la sobredistensión, entonces una PEEP más baja es más adecuado. Por lo tanto, 

el problema se define como lograr un equilibrio entre estos criterios en la PEEP se­

leccionada y luego optimizar este compromiso a medida que evoluciona y cambia 

el estado de la enfermedad específica del paciente.

La curva de Presión-Volumen (Curva P-V) proporciona un método práctico para 

obtener un nivel adecuado de la PEEP, ya que estas curvas pueden obtenerse de for­

ma directa en algunos ventiladores [22] [23], o de sensores ubicados en la máscara, 

el tubo endotraqueal o el extremo traqueal del tubo endotraqueal. La Curva P-V se 

obtiene mediante la representación gráfica del volumen (por encima del FRC) para 

una presión constante determinada en ausencia de flujo en la vía aérea. Al no haber 

flujo, puede despreciarse la caída de presión en las vías aéreas y entonces, la pre-
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sión medida es la del sistema toraco-pulmonar [24] [25]. A través de estas gráficas, 

es posible obtener un valor óptimo de PEEP que permita una mejor ventilación del 

paciente.

Por otra parte, se puede identificar un nivel óptimo de PEEP que permita maxi­
mizar el reclutamiento alveolar sin provocar una sobredistensión mediante la ma­

niobra de titulación de PEEP, utilizando una estrategia de reclutamiento escalonado 

[26]. Esto se refiere a ajustar gradualmente el nivel de PEEP en el respirador utilizan­

do una técnica de reclutamiento en la que la PEEP se incrementa escalonadamente 

hasta alcanzar una presión máxima. Esta maniobra puede abrir los alveolos colap- 

sados, mejorando la oxigenación arterial y puede ayudar a los especialistas médicos 
para determinar el menor valor de PEEP para garantizar una ventilación sostenida 

del pulmón reclutado [27],

Ambos enfoques para la determinación de una PEEP óptima son explicadas con 

mas detalle en las siguientes subsecciónes del capítulo.

Cálculo del PEEP óptimo utilizando las curvas P-V

Utilizando las señales de volumen y presión medidas en el paciente, bajo ciertas 

condiciones específicas, es posible obtener una reconstrucción gráfica de la histére- 

sis que presenta la curva P-V entre los volúmenes FRC y TLC. Esta curva es uti­

lizada por los especialistas médicos para diagnosticar enfermedades pulmonares, 

personalizar la configuración del ventilador, seguir el curso de la enfermedad y rea­

lizar pronósticos del paciente. Más aún, el interés en esta curva ha crecido durante 

los últimos años, ya que su análisis puede guiar la terapia ventilatoria en pacientes 

con SDRA y lesión pulmonar aguda, dos enfermedades de emergencia que implican 

soporte ventilatorio [28] [29].

La curva P-V inspiratoria presenta una morfología sigmoidea característica ya 

sea en personas sanas como en pacientes con enfermedades pulmonares. La dife­

rencia radica en que en personas sanas, la curvatura inferior de la sigmoidea ocurre 

a presiones subatmosféricas, mientras que en pacientes enfermos se puede apreciar 

la curva sigmoidea en el rango de volúmenes utilizado en su adquisición (Fig. 2.5) 

[23].

La morfología sigmoidea permite identificar zonas en las cuales la curvatura (y 

por lo tanto la distensibilidad) cambia con mucha rapidez (ver Fig. 2.6). A estos pun­

tos de máxima curvatura se los ha denominado puntos de inflexión inferior y supe­

rior (LIP y UIP, por sus siglas en inglés). Usando estos puntos de inflexión, las cur­

vas P-V permiten identificar valores de PEEP que se asocien al objetivo de reclutar 

alvéolos sin sobredistender aquellos ya reclutados [30]. La explicación fisiológica de
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Figura 2.5: Curva P-V inspiratoria para un sujeto normal (línea a rallas) y un pacien­

te con SDRA (línea sólida). La curva se ve corrida hacia abajo en el eje del volumen 

y tiene un TLC reducido. La forma sigmoidea es mucho mas evidente en los pacien­

tes con SDRA.

los puntos UIP y LIP han sido estudiados en numerosos trabajos [31][32][33], lo que 

ha llevado a una mejor comprensión del comportamiento del reclutamiento alveo­

lar en función de la PEER La interpretación clásica de la curva P-V proponía que el 

aumento rápido de la distensibilidad y la zona de máxima distensibilidad que ocu­

rren a presiones por encima del punto LIP reflejan que la mayoría del parénquima 

pulmonar está ya aireado, es decir, máximo reclutamiento [34], Por eso se propuso 

situar el nivel de la PEEP ligeramente por encima de este punto [35]. De manera 

similar, el descenso brusco de la distensibilidad que representa el punto alto de in­

flexión UIP se correspondería con el inicio de la sobredistención alveolar, ya que 

todos los alveolos, que se reclutaron a presiones mucho menores, comenzarían a 

estar por encima de su límite elástico. Siguiendo este razonamiento, el punto alto 

de inflexión marcaría la presión que no debería sobrepasarse durante la ventilación 

[36] [37],

Sin embargo, la investigación continua sobre el uso de estos puntos de inflexión 
para determinar u optimizar la PEEP tiene algunos problemas. En primer lugar, a 

menudo es difícil identificar los puntos de inflexión, y su identificación precisa pue­

de requerir de ajuste matemático de la curva [38]. En segundo lugar, aunque la PEEP
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Figura 2.6: Arriba, los puntos negros y blancos simbolizan cada par (pre­

sión, volumen) medido durante la construcción de la curva. Abajo, se muestra la 

relación entre la histéresis total del paciente y las pequeñas histéresis que se presen­

tan a volúmenes de respiración normales (imagen tomada de [2]).
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debería establecerse entre el LIP y el UIP, la porción lineal de la curva ofrece un ran­

go muy ampio de valores de PEEP que pueden evitar el colapso repetido de los 

alvéolos y la tensión excesiva añadida a los alvéolos sanos [37], Entonces, los pun­

tos de inflexión no ofrecen un valor exacto de la PEEP óptima. Por último, la forma 

de obtener el gráfico de estas curvas también presenta un problema. Actualmente, 

solo ciertos ventiladores de alto costo tienen las funciones necesarias para medir la 

curva P-V sin desconectar al paciente [39]. Debido a esto, la curva P-V no es necesa­

riamente el método más ideal para el monitoreo regular del estado del paciente y la 

selección resultante de la PEEP.

Cálculo de la PEEP óptima utilizando titulación de PEEP

Los métodos de ventilación utilizados para el tratamiento de enfermedades pul­
monares pueden favorecer el colapso alveolar [40][41][42], Tal colapso también pue­

de ser cíclico con la apertura y cierre repetidos de unidades pulmonares inestables 

a lo largo del ciclo respiratorio, lo que promueve lesiones pulmonares y dificulta el 

intercambio gaseoso.

El reclutamiento pulmonar es un proceso que se refiere a la reaireación de áreas 

pulmonares previamente colapsadas y puede ser realizada mediante maniobras de 

reclutamiento. Luego de lograr la apertura de las unidades alveolares colapsadas, 

es importante la elección de un valor de la PEEP que evite el desreclutamiento y 

que, al mismo tiempo, no sobredistienda el pulmón.

Una de las maniobras mas utilizadas en el entorno médico para setear dicho 

valor de la PEEP es la titulación de PEEP. Luego de realizar alguna maniobra de 

reclutamiento alveolar, como por ejemplo los explicados en [30], generalmente se 

posiciona el nivel de PEEP en un valor alto (por ejemplo, 20-25 cmH^O) y se procede 

con la titulación de PEEP. Esta maniobra consiste en reducir la PEEP en decrementos 

de 2 cmH^O, y se miden los distintos valores de compliance para cada uno de los 

valores de presión. Otros han utilizado la oxigenación arterial o el espacio muerto 

en vez del valor de compliance para identificar el PEEP óptimo durante la titulación. 

Luego de identificar el valor de PEEP óptimo, se configura su valor 2 cmfyO por 

encima de éste. En la Fig. 2.7 se muestra un ejemplo del tratamiento de titulación de 
PEER
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PEEI^ RM ^ Niveles de PEEP durante la titulación de PEEP 
base

Figura 2.7: Protocolo de titulación de PEEP utilizada por [3]. El tratamiento consiste 

en realizar una maniobra de reclutamiento (RM), seguido de la titulación de PEEP 

en decrementos escalonados del valor de la PEEP

2.4. Resumen del capítulo

En este capítulo se han presentado los conceptos generales sobre la respiración 

espontánea y la ventilación mecánica. Se introdujeron los conceptos de distensi- 

bilidad pulmonar e histéresis, además de presentarse los órganos y músculos que 

componen el sistema respiratorio y hacen posible el intercambio gaseoso. En cuanto 

a la ventilación mecánica, se presentaron los diferentes modos de ventilación dis­

ponibles en las unidades de terapia intensiva, junto dos métodos para poder ajustar 

la PEEP del paciente que serán de importancia en el resto de la tesis. En el próximo 

capítulo se presentarán los modelos elástico-resistivos mas utilizados en la biblio­

grafía.
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Capítulo 3

Modelos del sistema respiratorio

3.1. Introducción

En este capítulo se presentará el concepto de los métodos basados en modelos 

para la estimación de la mecánica respiratoria y su aplicación en el ambiente clíni­

co. Se presentarán los distintos modelos elástico-resistivos del sistema respiratorio 

que se pueden encontrar en la bibliografía, empezando por el modelo lineal, el más 

básico y ampliamente utilizado en respiradores a nivel mundial, hasta modelos más 

complejos que están siendo investigados por el potencial que presentan para ser uti­

lizados en las unidades de terapia intensiva.

3.2. Métodos basados en modelos

Como se ha dicho en el capítulo anterior, la ventilación mecánica es un soporte 

vital esencial para los pacientes, pero si no se maneja de manera óptima, también 

puede degradar su condición [43]. Las máquinas de ventilación asistida proveen 

presión positiva y flujo de aire en las vías respiratorias para apoyar el trabajo respi­
ratorio, mantener la oxigenación y permitir la recuperación del paciente. En parti­

cular, el objetivo de la ventilación mecánica es proporcionar estos apoyos mientras 

se protege el pulmón de un mayor daño [44] [45]. Sin embargo, aunque existe cierto 

acuerdo general sobre qué ajustes del ventilador y parámetros clínicos son preferi­

bles, hay pautas limitadas y resultados de ensayos conflictivos en la optimización 

del ajuste de los ventiladores [37] [46][47] [48] [49] [50].

Los métodos basados en modelos ofrecen formas de utilizar la fisiología indi­

vidual del paciente y su respuesta a la ventilación mecánica para sugerir ajustes 

óptimos del ventilador [51] [52], En particular, estos modelos, que van desde for­

mas simples hasta mas complejas [53] [54] [55], pueden ser utilizados para obtener

25



Capítulo 3. Modelos del sistema respiratorio

una comprensión de la elastancia pulmonar y la resistencia al flujo. La elastancia 

es la inversa de la compliance y es una medida de la rigidez pulmonar o la oposi­

ción a la expansión volumétrica. La elastancia y la resistencia cambian dependiendo 

del daño pulmonar o del estado de enfermedad. Estos modelos pueden ser utiliza­

dos para cuantificar aspectos de la fisiología pulmonar del paciente a lo largo del 

tiempo, capturando el estado de enfermedad dependiente del tiempo del paciente 

a medida que evoluciona la condición del mismo [56] [57] [58]. Es importante des­

tacar que todos ellos ofrecen información sobre la condición específica del paciente 

que no está disponible mediante estimaciones sustituías estáticas típicas, y pueden 

estimarse de respiración a respiración y ser monitorizados como un sustituto de la 

condición del paciente sin interrupción. Como resultado, tienen el potencial de ser 

aplicados en el manejo de la ventilación mecánica [59] [60].

Se han desarrollado una extensa variedad de modelos capaces de describir dis­

tintos aspectos de la mecánica pulmonar. Existe un compromiso fundamental entre 

la precisión fisiológica y la relevancia clínica. El beneficio de identificar aspectos 

de la complejidad y variabilidad de la fisiología pulmonar y la lesión pulmonar o 

enfermedad actualmente es ambiguo y, por lo tanto, hasta la fecha, no ha justifica­

do los altos costos de recopilación de datos de alta fidelidad. Actualmente, solo la 

presión de las vías respiratorias y los caudales de flujo se consideran como práctica 

típica en la mayoría de los entornos de unidades de terapia intensiva. Además, la 

insuficiencia respiratoria es un resultado secundario para muchos estados de en­

fermedad o lesión, lo que complica la aplicación de la ventilación mecánica en una 

amplia cohorte clínica. En resumen, para que un modelo tenga relevancia clínica 

y uso generalizado, debe estar estructurado de manera lo suficientemente simple 

como para garantizar la relevancia clínica y ser identificable matemáticamente uti­

lizando información fácilmente disponible del paciente [53] [61] [62] [63] [64].

Existen dos categorías principales de modelos pulmonares: los modelos comple­

jos de análisis de elementos finitos (FEA) y las variantes de modelos de parámetros 

agrupados más simples [65] [66] [67], La complejidad de los modelos FEA propor­

ciona una comprensión más profunda de la mecánica pulmonar y de enfermedades, 

permitiendo a científicos y clínicos entender con mayor detalle los efectos locales de 

factores clínicos, como la posición del paciente (boca arriba, boca abajo o de costa­

do), así como la progresión esperada de la enfermedad y los efectos en los pulmones. 

Sin embargo, en modelos de gran escala, la identificación y la observabilidad pue­

den ser limitadas, lo que podría requerir nuevos enfoques estadísticos. Además, 

estos modelos pueden ser demasiado complejos para ser identificados a partir de 

los datos clínicos disponibles, lo que los hace menos accesibles para su uso en el
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entorno médico.

Por otro lado, los modelos de parámetros agrupados generalmente simplifican 

los comportamientos respiratorios elásticos-resistivos y tienen una resolución y com­

plejidad fisiológica más baja que los modelos FEA. Los alvéolos y las vías respirato­

rias suelen modelarse inicialmente como un globo al final de un tubo o similar [68]. 

Aunque son más simples y accesibles para su uso clínico, la simplicidad de estos 

modelos a menudo significa que no capturan todas las dinámicas relevantes. Una 

mejora importante que podría realizarse en estos modelos sería una parametriza- 

ción más detallada para mejorar la comprensión de la evolución de la enfermedad 

[69] [70] [71],

En esta tesis, nos concentraremos en los modelos de parámetros agrupados elástico- 

resistivos, y se presentarán en las siguientes secciones algunas de las diversas des­

cripciones de la elastancia y la resistencia del sistema toracopulmonar que se pue­
den encontrar en la bibliografía.

3.3. Modelo elástico-resistivo completo de la mecánica 
pulmonar

En esta sección se presenta la ecuación de movimiento del sistema respiratorio 

que relaciona las presiones en el sistema con los valores de volumen y flujo. Luego, 

se harán unas consideraciones con el objetivo de simplificar el problema, teniendo 

en cuenta el estado del paciente en el momento en que se realizaron las mediciones 

de señales de presión y flujo.

3.3.1. Ecuación de movimiento y equivalente eléctrico completo

La dinámica del sistema respiratorio se puede describir a través de la siguiente 

ecuación de movimiento:

PbW = Piung(VL) + Pcw(VL) + PR(VL) - PmMS(f) (3.1)

donde Pb(P) representa la presión de la acción mecánica de un respirador, medida 

en la boca del paciente, y Pmus (t), la presión aplicada por los músculos respiratorios. 

Tanto PR(t) como PmMS(f) tienen una componente variable, Pbt(í) y Pmusa(tV y una 
constante, PEEP y PmuSc, respectivamente.

En particular, PmuSc modela la presión necesaria en el sistema toraco-pulmonar 

para que los pulmones mantengan el volumen FRC en ausencia de excitación. La
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componente variable PmMSn(f) describe la presión de los músculos respiratorios que 

genera las variaciones de la presión pleural en cada ciclo respiratorio, que posi­

bilitan la ventilación espontánea. En la Fig. 3.1 se muestran las formas de ondas 

características de la PmMSn(f) y de la presión pleural:

Figura 3.1: Formas de onda características de PmuSa y Ppi en función del tiempo (ima­

gen tomada de [4]).

De la misma manera, Pb„ (f) y PEEP representan la acción mecánica de un res­

pirador externo: el primero es una fuente con perfil de presión configurado por el 

profesional de la salud que opera el respirador, y el segundo representa la presión 

positiva al final de la espiración, también configurable desde la máquina.

La resistencia al paso del flujo de aire de las vías respiratorias está modelado 

mediante Pr(VlY Comúnmente se utiliza una constante para relacionar la presión 

en las vías aéreas con el flujo (Pr = RawVrY Otras expresiones que pueden encon­

trarse en la bibliografía plantean una resistencia dependiente del módulo del flujo 

(Raw (| VLI)), como por ejemplo en [72].

Por último, Piung(VL^ y Pcw(Vl) representan las propiedades elásticas de los pul­
mones y la caja torácica, respectivamente. En la Fig. 3.2 se puede observar un ejem­

plo de las curvas de presión-volumen características del pulmón y de la caja torácica 

de una persona sana. Sumando ambas a volumen constante, se obtiene la curva P-V 
del sistema toraco-pulmonar.

En la Fig. 3.3 se muestra un modelo equivalente eléctrico completo del sistema 

respiratorio con ventilación asistida. PQtm es la presión atmosférica, la cual se tomará

28
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Presión [cmH2O]

Figura 3.2: En líneas delgadas se presentan las curvas P-V del pulmón y de la pared 

torácica. En línea gruesa se puede ver la curva P-V sigmoidea del sistema toraco- 

pulmonar, la cual se obtiene sumando a volumen constante las curvas antes men­

cionadas (Imagen tomada de [5]).

como presión de referencia (nivel cero de presión), Pa(í) es la presión alveolar del 
sistema toracopulmonar y Pp/ (f) es la presión pleural.

3.3.2. Consideraciones y simplificaciones

En esta tesis se tendrán en cuenta algunas consideraciones del tipo anatomico- 

físicas del paciente que simplifican su modelado y posterior identificación.

La primera de ellas es que los pacientes considerados para el desarrollo de esta 

tesis estarán completamente sedados. La administración de analgésico y sedante es 

fundamental para la comodidad del paciente, la reducción del estrés, y para evitar
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- Pa

Plung(VL)

Figura 3.3: Modelo equivalente eléctrico del sistema pulmonar.

el retraso en la recuperación y la liberación de la ventilación mecánica. Esto supone 

entonces que ninguno de ellos tendrá acción muscular durante el ciclo respiratorio, 

por lo tanto la componente variable de PmMS(f) es igual a cero.

Pmusa — 0 (32)

En segundo lugar, en esta tesis no se hará uso de la señal de Ppi(t) (ni de su 

posible sustituto Pes(f) [73] [74]). Por lo tanto, dado que Phmg^Vt) y PCw(Vl) están 

en serie, se define entonces Prs ( V[ ) para representar la presión en el sistema toraco- 

pulmonar completo, de la siguiente manera:

Prs(VL) = Plung(VLH Pcw(VL) (3.3)

Definiendo a Vl(E) = Veq + V(f), con Veq el volumen de equilibrio del sistema 

respiratorio, compuesto por la suma del volumen FRC con el volumen que queda 
en el sistema toraco-pulmonar debido a la PEEP aplicada por el respirador, y que 

PRs(Veq) = Pmusc + PEEP, se obtiene que:

Prs(Vl) — PRS^Vgq) + ^Prs

= PmuSc + PEEP + Prs(V)

(3.4)

(3.5)

Teniendo en cuenta estas consideraciones y que la caída de presión en la vías 

aéreas se la supone lineal respecto a V(f), la ecuación de movimiento queda con la 

siguiente expresión:
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3.4. Modelo lineal de un compartimento

PB(f) = PTS(Wy) + V(t)Ram + PEEP (3.6) 

donde Pre(V(f)) puede tomar diferentes expresiones. En lo que resta del capítulo, 

se explicarán los modelos lineales y no lineales elástico-resistivos que se pueden 

encontrar en la literatura, comenzando con el más utilizado en el ambiente médico, 

el modelo lineal de un compartimento. Además, se dejará de utilizar la dependencia 

con el tiempo para mayor simplicidad de notación.

3.4. Modelo lineal de un compartimento

Cuando abordamos la cuestión de cómo modelar la mecánica pulmonar en los 

términos más simples posibles, resulta intuitivamente evidente que el pulmón pue­

de ser visto como un globo sellado sobre el extremo de un tubo (Fig. 3.4) [68]. Este 

modelo tiene una clara analogía anatómica con un pulmón real; el tubo representa 

las vías respiratorias y el globo representa el tejido elástico del parénquima pul­

monar. También hay una analogía funcional; el globo puede inflarse y desinflarse a 

través del tubo de la misma manera que un pulmón inspira y exhala. Cabe destacar, 

por supuesto, que un pulmón real es mucho más complejo que esta construcción 

simple. Sin embargo, es difícil ver cómo se podría idear un modelo más simple que 

tenga alguna semejanza útil con la realidad. Por lo tanto, un recorrido por el univer­

so de los modelos pulmonares comienza con el modelo de un solo compartimento.

uniformemente ventilado

Figura 3.4: El globo representa los tejidos distensibles, mientras que el tubo repre­

senta las vías respiratorias conductivas.

De este concepto, se puede obtener el modelo lineal de un compartimento conte­

niendo, por un lado, una sección elástica que representa el sistema toracopulmonar
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y, por otro, la componente resistiva que representa las vías respiratorias. El compor­

tamiento elástico del sistema toraco-pulmonar queda entonces definido por la Ec. 

(3.7) de la siguiente manera:

W) = ^ = ErsV (3.7)

donde Crs es la compliance del sistema toraco-pulmonar (ml/cmH^O) (Ers = 1/C/S 

es la elastancia), y su valor expresa una medida de la facilidad con la que se expan­

den los pulmones y el tórax durante los movimientos respiratorios. Reemplazando 

(3.7) en (3.6), se obtiene la ecuación de movimiento lineal del sistema respiratorio:

PbW = + VR™, + PEEP (3.8)

La Fig. 3.5 representa el equivalente eléctrico del modelo lineal descrito en la Ec. 

(3.8) del sistema respiratorio.

pM+ ?"
FW

Prs

Patín

Figura 3.5: Modelo equivalente eléctrico del modelo lineal de un compartimento.

El bajo número de parámetros en este modelo significa que es fácilmente iden- 

tificable utilizando datos clínicamente disponibles, además de ser computacional­

mente económico en su forma básica. Por tanto, puede aplicarse ampliamente en 

entornos médicos utilizando nada más que señales de presión y flujo del pacien­

te ventilado mecánicamente. Es por esto que este modelo es el más utilizado en el 

entorno médico, y el cálculo de los valores de compliance y resistencia es una impor­

tante herramienta utilizada por los clínicos en los diversos tratamientos utilizados 

en las unidades de terapia intensiva [56] [75].

Si bien este modelo es simple y efectivo para análisis básicos, asume que la pre­

sión incrementa linealmente con el volumen. Como ya se ha visto en el capítulo 

anterior, la relación presión-volumen del sistema pulmonar tiene zonas no linea­

les donde el paciente puede ser ventilado. Esto puede acarrear el incremento en el
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trabajo respiratorio y hasta dañar las unidades alveolares (ya sea por apertura y co­

lapso continuo o sobredistensión de éstos). Todas estas cuestiones se detallarán en 

las siguientes secciones.

3.5. Modelos no lineales del sistema toraco-pulmonar

En esta sección se presentan los modelos no lineales de la distensibilidad pul­

monar mas difundidos que pueden encontrarse en la bibliografía.

3.5.1. Modelo cuadrático

Una descripción de la compliance del paciente ventilado mecánicamente con un 

grado mayor de complejidad puede ser mediante una ecuación cuadrática (Ec. (3.9)) 

[68].

Prs(V) = (a^+a^V (3.9)

En esta descripción de la relación presión-volumen del sistema pulmonar, la 

elastancia puede aumentar o disminuir (dependiendo del signo del parámetro a^ 

con el volumen. Dependiendo en que zona esté siendo ventilado el paciente, es­

ta descripción cuadrática puede tomar una forma cóncava hacia arriba (a2 < 0), 

cóncava hacia abajo (a2 > 0) o lineal (en este caso, el valor obtenido del parámetro 

a2 sería muy pequeño en comparación a la obtenida en las otras dos zonas).

3.5.2. Modelo exponencial

La función exponencial, originalmente propuesta en [76], tiene como hipóte­

sis que la relación presión-volumen es curvilínea (incluso en el rango de volumen 

Tidal). Se plantea entonces que la derivada del volumen respecto de la presión dis­

minuye con el aumento del volumen pulmonar, y parece aproximarse a cero al vo­

lumen TLC. En la Fig. 3.6 se muestra el ajuste del modelo exponencial a datos de la 

curva P-V recolectados en un sujeto normal (en este caso, la presión medida es la 

presión pleural, y el sujeto no está bajo respiración asistida).

El modelo exponencial tiene la siguiente forma:

= K(A-V) ^ V = A- Be-KPrs (3.10)
di rs

En esta ecuación, V, Prs y A describen, respectivamente, el cambio de volumen 

real, cambio de presión y el volumen TLC, mientras que B y K representan las pro-
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Presión pleural [cmH20]

Figura 3.6: Curva P-V de un sujeto normal. En círculos se muestran los datos medi­

dos. En línea sólida se muestra el ajuste del modelo exponencial para los datos de 

volumen pulmonar mayores al 50 % del TLC (imagen tomada de [6]).

piedades elásticas del pulmón [7], En particular, la forma de la curva está principal­

mente determinada por el parámetro K, el cual representa las propiedades mecáni­

cas estáticas generales del pulmón y es un índice de elasticidad pulmonar indepen­

diente del volumen [77], La Ec. (3.10) se ha utilizado ampliamente para caracterizar 

las fases de inspiración y espiración de los pulmones normales humanos y animales 

[78], y de los pulmones afectados por varios tipos de enfermedades, como enfisema, 

asma, fibrosis y sarcoidosis [79] [80] [81].

La Ec. (3.10) ajusta bien a los datos P-V para volúmenes pulmonares mayores 

al 50 % del TCL. Sin embargo, los datos que incluyen el rango bajo de volúmenes 

pulmonares son mal ajustados por la Ec. (3.10) [82], especialmente, para pacientes 

con problemas de desreclutamiento alveolar y /o cierre de vías respiratorias, como 
en el SDRA o la neumoconstricción. Para poder superar este problema, se han hecho 

estudios combinando la Ec. (3.10) con polinomios de primer [83] y tercer orden [6], 

lo que resulta en un mejor ajuste de la curva, pero a expensas de un mayor número 

de parámetros con poco o ningún significado fisiológico.
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3.5.3. Modelo Sigmoidea

El modelo sigmoidea plantea la relación entre la presión y el volumen del siste­

ma toraco-pulmonar de la siguiente forma:

b ,
V = a + ---------r----- 7-T7 (3.

1 4- e ^rs c^^

donde V es el volumen del pulmón, Prs es la presión del sistema toraco-pulmonar, y 

a,b,c y d con los parámetros de ajuste del modelo. Cada uno de estos parámetros tie­

ne una correlación fisiológica, y se muestra un ejemplo en la Fig. 3.7. El parámetro a 

tiene unidades de volumen y corresponde a la asíntota inferior. El parámetro b, tam­

bién con unidades de volumen, corresponde a la capacidad vital o al cambio total 

de volumen comprendido entre la asíntota inferior y superior. El parámetro c es la 

presión en el punto de inflexión de la curva sigmoidea (punto en el cual la curvatura 

cambia de signo), y también corresponde al punto en el cual se obtiene la complian­

ce máxima. Finalmente, el parámetro à es proporcional al rango de presiones donde 

se obtiene el máximo cambio de volumen.

Como se ha visto en el capítulo anterior, la parte inspiratoria de la curva P-V del 

sistema respiratorio puede ser utilizada para identificar un rango seguro de presio­

nes ventilatorias durante la asistencia mecánica en pacientes con SDR A [36] [84], 

En el SDRA, la parte inspiratoria de la curva tiene una forma sigmoidea, con un 

punto de cambio rápido de curvatura ascendente, cuyo valor de presión es llamado 

Pci, y un punto de cambio rápido de la curvatura descendente, donde su valor en 

presión es referido como Pclt. Como ya se ha explicado en el capítulo anterior, si se 

ventila al paciente con presiones mantenidas dentro del rango Pc¡ a Pcu, se limita la 

sobredistensión alveolar y se maximiza el reclutamiento de unidades alveolares. En 

la práctica, estos puntos de máxima curvatura a menudo son determinados visual­

mente a partir del gráfico con los puntos de la curva P-V relevados del paciente, un 

método que no solo es impreciso, sino también altamente subjetivo.

El ajuste de las curvas P-V al modelo sigmoidea es un enfoque para resolver 

estos problemas. Permite una extrapolación más precisa de la curva sobre un rango 

de datos deseado. Es posible poder comparar las curvas obtenidas de diferentes 

sujetos o bajo condiciones cambiantes, así como también poder estimar el valor del 

volumen TLC, dato que difícilmente puede ser encontrado dado que rara vez se 

alcanzan presiones máximas durante la ventilación de los pacientes.
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Figura 3.7: Los puntos cuadrados representan los datos de la parte inspiratoria de la 

curva P-V medidos en un paciente con SDRA. En línea continua se presenta la curva 

ajustada a la Ec. (3.11). Las presiones en las esquinas, Pc¡ y Pcu, pueden calcularse a 

partir de los parámetros c y d obtenidos del ajuste. Los parámetros de ajuste están 
representados por a,b, c y d (imagen tomada de [7]).

3.6. Otros modelos elástico-resistivos

En esta sección se presentan algunos modelos relevantes que se pueden encon­

trar en la bibliografía. Estos modelos tienen la particularidad de agregar elementos 

que representan fenómenos fisiológicos no contemplados anteriormente, o la varia­

ción temporal dentro del ciclo respiratorio de alguno de los parámetros previamente 

considerados.

3.6.1. Modelo RIC

Si se tiene en cuenta que aumentar la frecuencia de respiración aumenta la pre­

sión necesaria para acelerar el flujo y vencer la oposición del sistema, comienza a 

hacerse significativa la inertancia del sistema respiratorio (J/s). La inertancia depen­

de de la geometría del sistema y de las propiedades del gas. Por lo general, Irs es 

un término pequeño ya que el aire que está presente en el sistema no tiene masa 

significativa y su aceleración no se dificulta. Para frecuencias mayores a los 10Hz, el 

efecto inercial comienza a hacerse notorio. La adición de este término se puede ver

36



3.6. Otros modelos elástico-resistivos

en la siguiente ecuación:

PB(t) = ^ + VRam + IrsV + PEEP (3.12)

donde V es la derivada segunda temporal del volumen.

Numerosos trabajos incluyen una inertancia en sus modelos para describir la 

mecánica respiratoria en técnicas FOT (por sus siglas en inglés Forced Oscillation 

Technique) [85] [86] [87], La técnica FOT, o Técnica de Oscilación Forzada en español, 

es una técnica no invasiva utilizada en medicina para evaluar la función respirato­

ria, la cual se centra en la medición de la respuesta del sistema respiratorio ante 

oscilaciones forzadas de flujo o presión mientras el paciente está bajo respiración 

asistida [88].

En [85], se propone el modelo "RIC aumentado" como una mejora al modelo 

RIC. Específicamente, se agrega una resistencia periférica (Rp) que permite la de­

pendencia de la frecuencia observada en los datos típicos de impedancia real, lo 

cual está mas allá de la capacidad del modelo RIC. Fisiológicamente hablando, este 

componente adicional modela la resistencia presente en las pequeñas ramas respi­

ratorias del sistema toraco-pulmonar.

3.6.2. Modelo Viscolástico

Existen varias posibilidades de mejora del modelo RC que siguen las líneas del 

análisis de modelos lineales. El objeto de las modificaciones es lograr que las predic­

ciones analíticas se acerquen lo más posible a los datos empíricos y, en la medida de 

los posible, reflejen la física asociada al problema. Es por esto que algunos autores 

han recurrido al modelo viscoelástico para describir el sistema de estudio [89] [90] 

[91]-
La viscoelasticidad es una característica macroscópica de la materia que exhibe 

propiedades tanto de sustancias líquidas como sólidas, manifestando una combi­

nación de efectos elásticos y viscosos. La elasticidad, previamente mencionada, se 

refiere a la capacidad del material de regresar a su forma original después de que 

la fuerza que lo deformó cesa. Por otro lado, la viscosidad representa la resistencia 

a fluir de un líquido o gas cuando se aplica una fuerza tangencial, siendo mayor 

cuando hay una mayor cohesión entre las moléculas y dificultando el desplaza­

miento de las "capas adyacentes". Al aplicar un esfuerzo en un sólido elástico, éste 

se deforma y vuelve a su forma original cuando la fuerza desaparece. En contras­

te, un fluido viscoso se deforma con la aplicación de esfuerzo pero no se recupera 

completamente de la deformación al cesar la fuerza. La viscoelasticidad presenta un
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comportamiento intermedio, donde hay deformación al aplicar un esfuerzo y una 

recuperación parcial de la forma original al extinguirlo.

Al modelo RC lineal ya presentado se incorpora una dependencia de la presión 

con el volumen y con su historia (matemáticamente hablando, derivadas de órde­

nes superiores). La idea se basa en la utilización del denominado cuerpo de Kelvin 

para incluir la viscoelasticidad de los tejidos pulmonares en el modelo. El mismo 

consiste en representar al compartimento con la compliance ya definida (resultante 

de su propiedad elástica) pero definiendo otra compliance con resistencia de pérdi­

das (estos últimos elementos conforman un cuerpo de Maxwell, e incorpora efectos 

viscosos). El equivalente eléctrico puede verse en la Fig. 3.8.

Pb(í) +
Raw

Palm

Figura 3.8: Modelo equivalente eléctrico viscoelástico del sistema pulmonar. El pa­

ralelo CP y RP representan el cuerpo de Maxwell que modelan la viscoelasticidad 

de los tejidos del sistema toracopulmonar. La presión alveolar Pa se relocalizó per­

tinentemente.

3.6.3. Modelos variantes en el tiempo

La elasticidad pulmonar depende del reclutamiento alveolar, es decir, de la can­

tidad de unidades alveolares aptos para la realización del intercambio de oxígeno y 

dióxido de carbono. Este es un fenómeno que varía con el tiempo [67] [92], Por lo 

tanto, contar con un método para evaluar los cambios en este fenómeno a lo largo de 

la progresión de una enfermedad puede mejorar la terapia aplicada al paciente. La 

elastancia pulmonar dinámica (Ere(f)) es una elastancia que varía a lo largo de una 

respiración (variante en el tiempo). Normalmente, se ajusta durante la inspiración 

utilizando el modelo de un solo compartimento en la Ec. (3.7). Al poder conocer los 

valores de Ers (f) y Ram en cada respiración, el modelo se puede utilizar para optimi­

zar los ajustes de PEEP [93]. También puede indicar la ocurrencia de sobredistensión
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o reclutamiento dentro de la respiración [94], Los ensayos iniciales disponibles en la 

literatura sobre la elasticidad dinámica solo se han realizado en pacientes comple­

tamente sedados, anulando así el esfuerzo inspiratorio del paciente, y se basaron en 

el modelo de un solo compartimento.

El modelo se define como:

PB(t) = Ers(t)V(t) + RawV + PEEP. (3.13)

Aquí, Ers (f) es una elasticidad general del sistema respiratorio que comprende 

la elasticidad de la pared torácica (que se trata como una constante) y la elastici­

dad pulmonar (que se asume que cambia durante la inspiración). Se asume que la 

resistencia es constante durante cada ciclo respiratorio en este modelo.

Poder conocer la elastancia que varía en el tiempo durante una respiración tam­

bién permite la detección y el monitoreo de la incidencia y magnitud de las asin­

cronías. La asincronía paciente-ventilador disminuye el confort, prolonga la venti­

lación mecánica e incrementa la mortalidad. Por lo tanto, el modelo de la Ec. (3.13) 

también se puede utilizar para abordar y monitorear este resultado clínicamente 

importante [95].

3.7. Resumen

En este capítulo se presentaron los conceptos básicos de los métodos basados en 

modelos para la estimación de la mecánica pulmonar, y algunos de los diferentes 

modelos del sistema pulmonar que pueden utilizarse para este fin. En el capítulo 

siguiente, se utilizarán gran parte de estos modelos presentados, ya sea para simu­

lación de pacientes ventilados mecánicamente, o en los algoritmos propuestos para 

la identificación, utilizando datos reales medidos en pacientes sedados bajo respira­

ción mecánica.
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Capítulo 4

Simuladores de pacientes y algoritmos 
de estimación de parámetros

4.1. Introducción

En este capítulo se presentan los simuladores de pacientes desarrollados en el 

marco de la tesis y dos enfoques en lo que respecta a la estimación de parámetros 

de modelos del sistema respiratorio, parte de estos resultados fueron publicados en 

[96], [97] y [98]. Dos de estos simuladores, el "Simulador Sigmoidea" y el "Simu­

lador Sigmoidea con histéresis"fueron utilizados para el ajuste y la validación in 

silico de los algoritmos de estimación desarrollados. Por otra parte, el "Simulador 

para dispositivo médico" fue utilizado como primera instancia de validación del 

dispositivo DuplicAR ®, en colaboración de los médicos que lo crearon y patenta­

ron, en el marco de la pandemia de COVID-19. Este dispositivo tiene el objetivo de 
poder ventilar a dos pacientes con un único respirador.

En cuanto a los dos algoritmos de estimación de parámetros desarrollados du­

rante la tesis, el primero que se presenta es el "ciclo a ciclo", llamado así por su 

capacidad de calcular un vector de valores de parámetros del modelo cuadrático 

presentado en la Sección 3.5.1 luego de cada ciclo respiratorio. Al segundo algo­

ritmo de estimación se lo llamó "en tiempo real", cuyo nombre se debe a que se 

estiman los valores de los parámetros del modelo en cada instante dentro del ciclo 

respiratorio, y utiliza como modelo de ajuste el modelo lineal variante en el tiempo.

En ambos algoritmos se utilizan señales de presión y flujo de pacientes sedados y 

bajo respiración asistida para poder obtener el valor de los parámetros de los mode­

los de ajustes. A partir de los buenos resultados obtenidos con señales obtenidas por 

medio de los simuladores, se testearon ambos algoritmos utilizando señales reales 

de flujo y presión de pacientes bajo respiración asistida, medidos con el dispositivo
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FluxMed ®.

En resumen, el capítulo presenta en primer lugar los simuladores desarrollados 

durante la tesis. En segundo lugar, se explica el algoritmo de estimación "ciclo a 

ciclo" y se muestran los resultados obtenidos utilizando datos simulados y reales de 

pacientes ventilados mecánicamente. Por último, se explican los conceptos básicos 

del algoritmo de estimación "en tiempo real", junto con los resultados obtenidos.

4.2. Simuladores de pacientes desarrollados durante la 
tesis

La simulación se destaca como una herramienta fundamental para analizar, di­

señar y operar sistemas y procesos complejos, siendo de gran importancia en la 

investigación científica. Aunque no existen principios o teoremas específicos de si­

mulación, su estudio puede aportar significativamente al avance del conocimiento 

científico, dado que su desarrollo se relaciona estrechamente con el proceso de in­

vestigación y descubrimiento científico.

Entre los numerosos simuladores desarrollados en la tesis, ya sea como trabajo 

de transferencia, investigación o los utilizados en el diseño, evaluación y perfeccio­

namiento de los algoritmos de estimación, se presentarán 3 de ellos:

■ Simulador para dispositivo médico.

■ Simulador Sigmoidea.

■ Simulador Sigmoidea con Histéresis.

4.2.1. Simulador para dispositivo médico

Se ha desarrollado un simulador de un dispositivo médico que funciona como 

un adaptador complementario al ventilador mecánico y tiene la capacidad de ofre­

cer una presurización adecuada e independiente del sistema para dos pacientes, al 

mismo tiempo. Este dispositivo fue creado y patentado en el marco de la pandemia 

de COVID-19, durante el año 2020, surgiendo como una de las posibles soluciones 

a la creciente demanda mundial de respiradores por pacientes con esta enferme­

dad. El mismo consiste en dos adaptadores: uno inspiratorio que conecta al puerto 

inspiratorio del ventilador y a la línea inspiratoria de cada sujeto. Cada línea ins- 

piratoria puede controlar la presión a través de un regulador de diámetro (es decir, 

resistencia) que permite la gestión independiente del volumen Tidal. En cambio, el
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adaptador espiratorio se conecta a la línea espiratoria de cada sujeto y al puerto es­

piratorio del ventilador. Cada línea espiratoria tiene un controlador de PEEP para la 

gestión independiente de esta variable. La contaminación cruzada se previene me­

diante válvulas unidireccionales y filtros microbiológicos en cada línea del circuito.

El simulador se utilizó para testear y validar la efectividad del dispositivo DuplicAR ® 

para la ventilación combinada, utilizando un modelo eléctrico del sistema respirato­

rio y del dispositivo. Ambos modelos fueron programados en Simulink, de Matlab 

®. Para el sistema respiratorio, se utilizó la descripción sigmoidea para la distensi- 

bilidad pulmonar (C/s pflC1 y Crs paC2) y una descripción lineal para la resistencia de 

las vías aéreas (Raro PaC1 y Rmo PaC2) (Fig. 4.1).

Por otra parte, el dispositivo fue modelado con una resistencia en la vía inspi- 

ratoria (Rcontroh Y ^controi2) Y una fuente de presión constante en la vía espiratoria 
(PEEP^ y PEEP2). Ambas vías respiratorias cuentan con un diodo para forzar una 

única dirección de la señal de flujo del paciente.

El simulador desarrollado genera una señal de presión ideal como entrada del 

sistema, con una componente variable PP(f) de perfil cuadrado y una componente 

constante de valor PEEP. Luego de realizar numerosas simulaciones,en la Tabla 4.1 

se presenta a modo de ejemplo una configuración de ambos pacientes y respirador.

Parámetro Paciente 1 Paciente 2 Py PEEP

Configuración 

del 

paciente

a [mi] 0.1 0.1 -

b [mi] 1173 900 -

c [cmE^O] 11 15 -

d [cmHíO] 4 5 -

Raw 0.012 0.25 -

Respirador - - - 25 5

Tabla 4.1: Tabla con los valores elegidos para simular dos pacientes sedados bajo 

respiración asistida, utilizados en pruebas por simulación del dispositivo médico. 

Los parámetros a,b,cy d definen la curva sigmoidea para modelar la distensibilidad 

y Rmo es la resistencia en las vías aéreas de cada paciente. Los parámetros Pümnx y 
PEEP definen la configuración del respirador.

En la Fig. 4.2 se puede ver la curva P-V de los dos pacientes simulados en línea 

a trazos, junto con la porción ventilada en el ciclo respiratorio en línea continua. 

Sin la acción del dispositivo médico, el Vp obtenido luego de correr la simulación 

es de 941 mi para el Paciente 1 y de 595 mi para el Paciente 2. Además, la presión 

pico en el sistema toraco-pulmonar llega a 30 cmH^O en el Paciente 1 y a 21 cmH^O
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Figura 4.1: Simulador programado en el entorno Simulink.
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en el Paciente 2. Este es un claro ejemplo en el que se puede ver que uno de los 

pacientes (en particular, el Paciente 1) experimentaría altos valores de volumen y 

presión en el sistema respiratorio, además de estar siendo ventilado en una zona 

peligrosa, donde, sin duda alguna, el paciente estaría siendo sobredistendido en 

cada ciclo respiratorio. En cambio, en el Paciente 2, puede verse que el comienzo 

de la ventilación ocurre por debajo del punto de inflexión inferior, pero el valor de 

Vj se considera dentro de los parámetros normales de ventilación. En la Fig. 4.3 

pueden verse 4 ciclos respiratorios de las señales de presión, flujo y volumen, este 

último de ambos pacientes por separado.

PTS [cmH2O] Prs [cmH2O]

Figura 4.2: Curva P-V y zona ventilada de ambos pacientes simulados sin utilizar 

el dispositivo médico.

En la Fig. 4.4 se puede ver la gráfica de la curva P-V y la zona ventilada de ambos 

pacientes, pero ahora utilizando el dispositivo médico. El dispositivo fue configu­

rado de forma tal que, primero, pueda corregir la cantidad de volumen Tidal que 

ingresa en cada paciente y, segundo, logre que la ventilación de cada paciente suce­

da en la zona lineal de la curva P-V, modificando el valor de PEEP de cada paciente 

independientemente. Luego de una gran cantidad de simulaciones, se configuraron 

los parámetros de RCOntroi Y P^Pcontmi en 0,025 y 2 en el Paciente 1 y en 0,005 y 
3 en el Paciente 2, respectivamente. Con esta configuración del dispositivo, ambos 

pacientes están siendo ventilados en la zona lineal y el valor del Vj disminuyó en 

cada paciente (509 mi para el Paciente 1 y 486 mi para el Paciente 2), logrando así 

los objetivos propuestos.

El simulador fue utilizado por especialistas médicos para los primeros pasos en 

el testeo y validación del dispositivo DuplicAR ®, bajo determinadas condiciones
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Figura 4.3: Señales obtenidas de la simulación con la configuración de los pacientes 

y el ventilador mostrados en la Tabla 4.1. La presión está en unidades de cmfyO, el 

flujo en litros/min y el volumen de ambos pacientes está expresado en unidades de 
mi.

de funcionamiento, como por ejemplo utilizando un amplio rango de valores de 

presión pico del respirador (en el caso de ventilación PVC), o utilizando un rango 

alto de valores de Vj cuando el respirador está funcionando en modo VCV. Parte 

de estos resultados fueron publicados en [96].
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Figura 4.4: Curva P-V y zona ventilada de ambos pacientes simulados utilizando el 

dispositivo médico.

4.2.2. Simulador Sigmoidea

En este simulador, la distensibilidad del sistema respiratorio se modeló utilizan­

do dos capacitores no lineales, imitando la curva P-V tanto del pulmón como de la 

caja torácica por separado. Utilizando como referencia las curvas de la Fig. 3.2, se 

propusieron las siguientes descripciones para las curvas de ambos capacitores no 

lineales:

Vcw = cwte™213™

Vta^Wl-PH
(4.1)

(4.2)

Los parámetros a determinar son Zi, Z2, cw^ y cw^. Por simple inspección de la 

Fig. 3.2, Zi es igual a la capacidad vital del paciente. Se define a cw^ como el 60 % de 

la capacidad vital, y representa el volumen de reposo de la caja torácica. Para encon­

trar los valores de las constantes Z2 y cw^, se pensó en definir la compliance deseada 

en el valor de volumen FRC del sistema toraco-pulmonar. Para ello, es necesario 

obtener PTS a partir de la suma de Piung y PCw, como se muestra a continuación:
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Prs^V) = Phmg(V) + Pcm(V)

V i ( v \= ——In I 1 — — H------- In -----
¿2 \ h / cw2 ycwi /

= — V) 4——ln(V) + cte
¿2 CW2

Derivando PTs(V) respecto al volumen, se obtiene la elastancia (inversa de la 

compliance) del sistema toracopulmonar:

^4^ + ^ (4.3)

Los parámetros Z2 y CW2 pueden ser pensados como dos constantes de tiempo 

del sistema. Se decidió definir Z2 a priori y obtener CW2 evaluando la Ec. (4.3) en el 

volumen FRC, e igualando a un valor de elastancia que se desee en el diseño, acorde 

a las características del paciente que se quiera simular. Entonces:

1 x 1 1 _ 1
Mk-FRC) + cw^FRC - Õ7

c™1 = (FRC^42õ?^Q^
En la Fig. 4.5 se puede ver un ejemplo de una curva P-V diseñada a partir de lo 

antes explicado. Las curvas P-V diseñadas del pulmón y de la caja torácica se mues­

tran en línea a trazos, mientras que en línea continua se gráfica la curva sigmoidea 

obtenida como la suma de PCTO y Piung a volumen constante.

Para el diseño de las curvas mostradas en la Fig. 4.5, el volumen TLC se seteó en 

6000 mi, FRC= 3000 ml, y la compliance en el valor de volumen FRC se seteó en 125 

ml/cmH^O. Definiendo I2 = 0,13, la ecuación de cada curva diseñada se muestra a 

continuación:

Vno = 4200e°,06P™ (4.4)

Vlung = 6000(1 - e"°'13P^) (4.5)

En la Fig. 4.6 se muestra el valor instantáneo de la compliance del paciente di­

señado con las Ecs. (4.4) y (4.5), y la señal de flujo utilizada para realizar la simula­

ción, tomada de un paciente real bajo respiración mecánica. Como puede apreciarse, 

el valor de la compliance inicial es de 125 mi/cmH^O, y, como la curva P-V resul­

tante es no lineal, en el ciclo inspiratorio la compliance aumenta, mientras que en el 

ciclo espiratorio disminuye.
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P ^cmH^

Figura 4.5: Curvas P-V de las compliances no lineales diseñadas y del sistema to- 

racopulmonar completo, obtenido como la suma de las curvas del pulmón y la caja 

torácica a volumen constante.

Figura 4.6: Arriba se gráfica el valor instantáneo de la compliance del paciente si­

mulado. Abajo, la señal de flujo utilizada para la simulación del paciente.

Este modelo será utilizado en una de las secciones posteriores para realizar las 

pruebas y ajustes del algoritmo de estimación en tiempo real, con el objetivo de

51



Capítulo 4. Simuladores de pacientes y algoritmos de estimación de parámetros

obtener una estimación del valor instantáneo de la compliance del paciente y de su 

resistencia al paso del flujo.

4.2.3. Simulador Sigmoidea con Histéresis

Teniendo en cuenta lo explicado en el Capítulo 2 sobre la existencia de histéresis 

en el ciclo respiratorio, a volúmenes normales de ventilación (entre 400 y 700 mi), 

se desarrolló un simulador de paciente donde la curva P-V del ciclo respiratorio 

en la inspiración tome un camino diferente al de la espiración. Para diseñar estas 

histéresis, se tuvo en cuenta la Fig. 2.6, imagen B, donde se pueden ver tres histére­

sis locales, las cuales se encuentran encerradas en una curva de histéresis mayor 

medida entre FRC y TLC. Como se puede observar, estas histéresis varían de acuer­

do a la zona donde el paciente está siendo ventilado. Por simplicidad, se definieron 

tres zonas características, como puede verse en la Fig. 4.7.

Figura 4.7: En líneas discontinuas, se muestra la curva P-V medida desde el FRC al 

TLC. En líneas sólidas, se presentan las curvas ilustrativas de los ciclos respiratorios 

que parten de diferentes puntos de equilibrio Eq¡, z = 1,2,3, mostrando las distin­

tas formas de curva que pueden observarse dependiendo de la región en la que el 

paciente esté ventilado. Pa es la presión alveolar, V[ es el volumen total y Ypeep, es 

el volumen extra debido a la PEEP, del ventilador.
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Las zonas quedan definidas por los puntos de inflexión LIP y UIP de la siguiente 

manera:

■ Región de Ateléctasis: esta zona se encuentra hacia abajo del punto LIP, donde 

el pulmón se encuentra pobremente reclutado y una gran cantidad de alvéolos 

se abren y cierran en cada ciclo respiratorio, produciendo un incremento en el 

trabajo respiratorio del paciente.

■ Región Lineal: en este caso, la zona se encuentra entre los puntos LIP y UIP, 

y representa la región donde se desea que el paciente sea ventilado. Es en esta 

zona donde la mayoría de los alvéolos están reclutados y la compliance del 

sistema respiratorio es máxima.

■ Región de sobredistensión: esta zona se encuentra hacia arriba del punto UIP, 

donde el pulmón funciona cerca de su límite elástico. Algunas unidades alveo­

lares se encuentran sobredistendidas, pudiendo causar lesión pulmonar grave 

en el paciente.

Para simular la histéresis, se utilizaron dos curvas P-V cuadráticas, una inspi- 

ratoria y otra espiratoria, diseñadas de tal forma que ambas comiencen y terminen 

en el mismo punto, pero su forma variará de acuerdo a la zona de ventilación del 

paciente. Se diseñó una gran cantidad de histéresis respiratorias, capaces de ser uti­
lizadas en ambos modos de ventilación, PCV y VCV. En la Fig. 4.8 se muestran 5 de 

las histéresis locales diseñadas.

4.3. Algoritmo de estimación ciclo a ciclo

En esta sección se presentará el algoritmo desarrollado para obtener los valo­

res de los parámetros del modelo cuadrático en cada ciclo respiratorio (ver Sección 

3.5.1. Los modelos son descriptos en el espacio de estados, y se calculan los valores 

de sus parámetros por medio del algoritmo de búsqueda recursivo de Levenberg- 

Marquardt [99], comúnmente usado para resolver problemas de mínimos cuadra­

dos no lineales. Luego, se verifica que el ajuste del modelo sea mayor a un cierto 

valor de ajuste umbral mínimo elegido, utilizando como medida el error cuadrático 

medio normalizado (NRMSE por sus siglas en inglés), para mostrar los resultados.

4.3.1. Modelos utilizados

En el Capítulo 3 se han analizado diversas propuestas de modelos existentes en 

la bibliografía para representar la mecánica pulmonar. De todos ellos, el modelo que
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Figura 4.8: Curva P-V y ciclos respiratorios simulados con histéresis. Las porciones 

inferiores de cada curva (1-5) corresponden a la parte inspiratoria, mientras que las 

porciones superiores a la parte espiratoria.

representa el comportamiento del sistema respiratorio en todo el rango de respira­

ción es el sigmoidea (Ec. (4.6)).

b 
1 _|_ g—(Prs—c)/d

El ajuste de este modelo es utilizado para obtener una visualization del estado 

del paciente en el rango de volumen entre el FRC y el TLC (se aclara al lector que, 

en la práctica, no es común medir a los pacientes a presiones subatmosféricas, por 

el riesgo que esto implicaría en la salud del paciente). Utilizando mediciones del 

par (volumen,presión) en el tiempo, es factible obtener la histéresis de la curva P- 

V donde los ciclos respiratorios pueden tomar lugar, identificando el modelo de la 

Ecuación (4.6), tanto para la inspiración como para la espiración, por separado. Sin 

embargo, la maniobra utilizada para obtener los datos empíricos de esta curva, ya 

explicado en la Sección 2.3.2, no puede realizarse en cada ciclo respiratorio debido 

a los altos valores de volumen que se requieren. Por lo tanto, deja de ser factible el 

uso del modelo sigmoidea como modelo de ajuste, y debe recurrirse al uso de otros 

modelos para poder caracterizar al paciente en cada ciclo respiratorio.

Como alternativa, en esta tesis se propone el cálculo del modelo cuadrático, pre­

sentado en la Sección 3.5.1, como modelo de ajuste de la distensibilidad pulmonar, 

y del parámetro Raw, como modelo de la resistencia al paso del flujo por las vías
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aéreas. El modelo cuadrático es un modelo mucho más simple que el modelo sig­

moidea, ya que depende tan solo de 2 parámetros, a^ y a2, y puede ser utilizado en 

el rango de volumen Tidal del ciclo respiratorio. En cuanto al vector de parámetros 

para su inicialización, se utilizará el modelo lineal, presentado en la Sección 3.4.

Modelo lineal en el espacio de estados (LM)

La aproximación lineal de la distensibilidad pulmonar viene dada por:

PTS(V) = V/CTS (4.7)

y la ecuación de movimiento es la ya presentada en la Sección 3.4:

PB(t) = V/Crs + VRam + PEEP (4.8)

La variable de estado seleccionada para el modelo es el volumen V. La señal de 

entrada será la presión en la boca del paciente, Pb(í)- Por lo tanto, la ecuación de 

estado del modelo lineal es:

V=-^L_ V+-E(PB(t)-PEEP) (4.9)

Se puede observar entonces que son tres los parámetros que caracterizan el sis­

tema respiratorio en la región donde está siendo ventilado el paciente:

0/ = \Crs,Raw,PEEP^

Modelo cuadrático en el espacio de estados (NLM)

La aproximación cuadrática viene dada por la siguiente ecuación:

PTS(V) = aTV + a2V2 (4.10)

Por lo tanto, la ecuación de movimiento será:

PB(t) =a1V + a2V2 + VRaw + PEEP (4.11)

Finalmente, la ecuación de estado será

V = + a2VW+ - PEEP) (4.12)

El vector de parámetros que caracterizará la mecánica pulmonar del paciente 

será entonces:
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6nl = [^1,^2,-Rflzy, PEEP]

4.3.2. Algoritmo de identificación no lineal

En esta sección se presenta el proceso de identificación sistematizado propuesto. 

Comenzando con la estimación de los parámetros del modelo lineal, el algoritmo 

luego utiliza estos parámetros para inicializar y estimar los del modelo cuadrático 

no lineal.

El núcleo del algoritmo se basa en un enfoque de modelado de caja gris, ya que 

los modelos matemáticos del sistema respiratorio están disponibles (Ec. (4.9) y Ec. 

(4.12)). Los valores del vector de parámetros de ambos modelos se obtienen utili­

zando el algoritmo de Levenberg-Marquardt, que es un método iterativo para pro­

blemas de mínimos cuadrados no lineales, ampliamente adoptado en un amplio 

espectro de disciplinas [100] [101].

Este algoritmo desarrollado consta de tres etapas:

■ Adquisición de señales, donde las señales de presión y flujo de aire del ciclo 

respiratorio son medidas, y la señal de volumen es calculada como la integral 

de la señal de flujo.

■ Estimación de parámetros, donde las señales medidas son utilizadas para ob­

tener los valores de los parámetros del modelo cuadrático. Se obtiene un juego 

de valores de 0n¡ por cada ciclo respiratorio.

■ Evaluación del ajuste, donde la señal de salida del modelo estimado es com­

parado con la señal de salida medida del sistema. El modelo se guarda o se 

descarta dependiendo del si error cuadrático medio normalizado calculado es 

mayor a un umbral definido.

Adquisición de señales

El algoritmo utiliza las señales de presión y flujo medidas en la boca de un pa­

ciente totalmente sedado. Estos datos se obtuvieron con el dispositivo de adquisi­

ción FluxMed® GrE con una frecuencia de muestreo de 256 Hz, medidos durante 

la pandemia de COVID-19 en el Hospital San Juan de Dios, en el marco del pro­

yecto COVID-19 # 873, acreditado como Proyecto de Desarrollo Tecnológico y/o de 

impacto Social (PDTS-0549).

La señal de presión, Pb(í\ se mide utilizando un sensor de presión diferencial, 

que proporciona la presión en la boca del paciente.
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Por otro lado, la señal de flujo F(f) se mide a través de un neumotacografo de 

orificio fijo, en el que la diferencia de presión en ambos lados del orificio es propor­

cional al valor del flujo al cuadrado.

La señal de volumen V se obtiene indirectamente mediante la integración tra­

pezoidal de la señal de flujo. Esta integración numérica se realiza para cada ciclo 

respiratorio.

Figura 4.9: Ejemplo de las señales de presión, flujo y volumen adquiridas con el 

dispositivo FluxMed® GrE en un paciente sedado bajo respiración asistida.

A modo de ejemplo, en la Fig. 4.9 se muestran 6 ciclos respiratorios de las señales 

Py, F y V de un paciente sedado bajo respiración asistida, medido con el dispositivo 

FluxMed® GrE.

Para cerrar esta etapa, se establece una variable auxiliar Aux igual a cero cuando 

se detecta el final del ciclo. Esta variable se utilizará, durante las etapas posteriores, 

para evitar un posible bucle infinito cuando la estimación falle.

Estimación de Parámetros

El proceso de estimación de parámetros propuesto puede resumirse de la si­

guiente manera (en la Fig. 4.10 se muestra el diagrama de flujo, para mayor clarifi­
cación):
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Figura 4.10: Diagrama de flujo del algoritmo de estimación propuesto.
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■ Initialization del LM. El algoritmo calcula valores iniciales para los parámetros 

del modelo lineal, Crs, Raw y PEEP, utilizando datos del primer ciclo de las 

señales registradas. El valor de PEEP utilizado para la inicialización del mo­

delo se calcula como el menor valor de presión de la señal Pe- La compliance 

y la resistencia se calculan utilizando las Ec. (4.13) y (4.14):

, v Tinsp

rs " PPlflt - PEEP 
PIP-Ppiat

-aw — n t r

(4.13)

(4.14)

donde VnnSp es el volumen Tidal que ingresa al sistema respiratorio durante 

el semiciclo de inspiración, Ppiat es la presión plateau, definida como el valor 

de la señal de presión cuando F = 0 (en el cambio de inspiración a espiración), 

PIP es el valor de la presión pico alcanzada durante la inspiración y PIF es el 

valor pico del flujo inspiratorio. Esta es la forma en la que la mayoría de los 

respiradores actuales calculan los parámetros de compliance y resistencia del 

paciente, se desaprovecha una gran cantidad de datos del ciclo respiratorio, y, 

como veremos mas adelante, el ajuste obtenido por este modelo es muy pobre 

comparado con el calculado mediante el algoritmo desarrollado.

Figura 4.11: Ejemplificacion de los datos utilizados del ciclo respiratorio para cal­

cular los valores iniciales de Crs y de Ram.

En la Fig. 4.11 se muestran de forma gráfica los datos que se extraen de las 

señales de presión y flujo para realizar el cálculo de Crs y Ram. En este caso, los
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valores iniciales de Crs, Raw, y PEEP calculados con las Ec. (4.13) y (4.14) son 

49,89 ml/cmH20,0,008 cmH^O/ml/s y 6,8 cmH^O.

En la Fig 4.12 se gráfica la señal V medida de un paciente ventilado mecáni­

camente y la señal V obtenida del modelo LM inicial. Se puede apreciar el 

apartamiento de V respecto a V, indicando que los valores de los parámetros 

del vector inicial 0/ no representa fielmente al paciente.

Figura 4.12: Comparación entre la señal de volumen medida en un paciente (línea a 

trazos) y el obtenido por el modelo lineal antes de realizar la identificación del LM 

(línea sólida).

■ Identificación de LM. El algoritmo encuentra los valores de los parámetros del 

vector 0/ que mejor ajustan el modelo lineal a la señal de volumen V medida 

del paciente, utilizando el algoritmo de identificación de Levenberg-Marquardt, 

con el objetivo de minimizar la función de costo de mínimos cuadrados si­

guiente:
MnC^z) = ¿ (V[ZcJ - V[fc])2 (4.15)

k=l

donde n es el número de muestras del ciclo respiratorio y V\k\ = fÇPsÇkfiõi) 

es la señal de volumen calculado por el modelo (en este paso, el modelo lineal) 

con Py (k) como señal de entrada.

En la Fig. 4.13 se muestra la comparación entre la señal de volumen V medida 

en el paciente y la señal de volumen V calculada por el modelo LM después 

de ejecutar el proceso de identificación que minimiza la Ec. (4.15). Se puede 

observar que la señal de V se acerca más a la señal de V que en la Fig. 4.12, 

indicando que el nuevo conjunto de parámetros del vector 0/, calculado en el 

proceso de identificación, ajusta de manera más precisa la mecánica pulmonar 

del paciente.

Los valores obtenidos de los parámetros del vector 0/ son:
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Figura 4.13: Comparación de las señales V (línea a trazos) y V luego de realizar la 

identificación del LM (línea sólida).

01 = [53,46 ;0,01; 7,49] (4.16)

■ Initialization del NLM. Los valores iniciales del vector 0n¡ para la identificación 

del NLM se establecen en función de los parámetros lineales estimados en el 

paso anterior. Así, los valores de Raw y PEEP obtenidos en el paso anterior 

se utilizan directamente para la inicialización, mientras que mientras que los 

valores iniciales de los parámetros a^ y «2 se obtienen mediante un ajuste po- 

linómico empleando la Ec. (4.12), que puede reescribirse como:

Pb^) - PEEP - F Rflm = aTV + a2V2 = Prs. (4.17)

En la Fig. 4.14 se muestra la curva P-V estimada utilizando el lado derecho de 

la Ec. (4.17), y la curva P-V ajustada con los valores iniciales de a^ y ^2-

Figura 4.14: Curvas P-V obtenidas de forma estimada (gráfico en puntos) y estima­

do por ajuste polinómico (línea sólida).

En la Fig. 4.15 se muestra la señal de volumen obtenida con el modelo NLM 

inicial y la medida en el paciente.
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Figura 4.15: Comparación de las señales V (línea a trazos) y V (línea sólida), antes 

de realizar la identificación del NLM.

Los valores de fli y a^ son 0,022 cmH^O/ml y 2,3010-4 anH^O/ml2, mientras 

que los valores de Ram y PEEP iniciales son los calculados en el paso anterior. 

Por lo tanto, el vector 0„/ del NLM inicial es:

9nl = [0,022; 2,3010“4; 0,01; 7,49] (4.18)

■ Identificación NLM. Con el vector 0„/, el algoritmo inicia un proceso de identi­

ficación para obtener el modelo no lineal (se minimiza la Ec. (4.15) utilizando 

la salida del NLM, V = /(Pb(í),0,7/)).

En la Fig. 4.16 se muestra el resultado final del proceso de identificación, don­

de puede verse que la salida del NLM se ajusta de manera precisa a la señal 

de volumen medida en el paciente.

Figura 4.16: Comparación de las señales V (línea a trazos) y V luego de realizar la 

identificación del NLM.

Para ciclos posteriores, el algoritmo inicializa el proceso de identificación con 

los valores de parámetro del NLM calculados en el ciclo respiratorio previo, 

como se ve en el diagrama de flujo (Fig. 4.10).
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Evaluación de ajuste

En esta etapa, el modelo cuadrático estimado para cada ciclo respiratorio se va­

lida utilizando el criterio del error cuadrático medio normalizado (NRMSE %):

NRMSEo/o = 100
I|v-W

(4.19)

donde V es el valor medio de V. Este índice es igual a 100 % cuando hay un ajuste 

perfecto entre la predicción del modelo y los datos reales (| | V — Vj | = 0), y dismi­

nuye con un ajuste más pobre. En caso de que la predicción del modelo no sea mejor 

que usar el promedio de los datos, el índice de error puede dar igual o menor que 

0 %, ya que 11V — V| | > 11V — V| |. En la Fig. 4.17 se muestran las señales V calcula­

das en las distintas etapas explicadas del proceso de estimación, junto con el valor 

de ajuste que logran respecto a la señal V medida en el paciente. Puede verse como 

el NLM ajusta mejor al paciente que el LM.

Figura 4.17: Comparación de la señal V (línea a trazos) con todas las señales V 

presentadas en el apartado anterior, junto con el valor de ajuste calculado con la Ec. 

(4.19).

La etapa de validación utiliza un umbral mínimo para decidir si mantener o des­

cartar el modelo estimado. Si el resultado es mayor que este umbral, el algoritmo 

guarda los parámetros del modelo no lineal estimado. Luego de guardar, ejecuta el 

Bloque de Adquisición de Señal, inicializando posteriormente la siguiente estima­

ción del modelo no lineal. Se debe tener en cuenta que pueden utilizarse diferentes 

enfoques para diseñar el umbral. En el presente caso, el umbral se estableció igual 

al NMRSE% obtenido con el modelo lineal, con los parámetros calculados con las 

Ecs. (4.13) y (4.14).
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Por otro lado, si el resultado es menor que el umbral, el algoritmo considera 

que el proceso de estimación no tuvo éxito. En este caso, si Aux = 0, el algoritmo 

pasa a la Inicialización Basada en el Modelo Lineal para una segunda oportunidad 

con una condición inicial diferente. Por el contrario, si esta segunda oportunidad 

falla (Aux = 1), el algoritmo descarta el ciclo respiratorio actual y continúa con el 

siguiente, mediante el Bloque de Adquisición de Señal.

En el caso específico de que la estimación falle para el primer ciclo, el algoritmo 

lo descarta en lugar de regresar a la Inicialización Basada en Modelo Lineal.

4.3.3. Resultados por simulación

Se simulan diversos pacientes para obtener señales de flujo y presión con el fin 

de evaluar, analizar y validar el algoritmo. Los objetivos principales son, en primer 

lugar, confirmar la superioridad de la identificación cuadrática (no lineal) sobre la 

lineal, para aproximar localmente a un paciente simulado caracterizado con el mo­

delo sigmoidea, utilizado en el simulador presentado en 4.2.1, especialmente en las 

Regiones de Atelectasis y Sobredistensión. En segundo lugar, sacar conclusiones so­
bre el grado de información que el estimador puede proporcionar al tratar con un 

simulador que tiene en cuenta el fenómeno de la histéresis del sistema respirato­

rio, presentado en 4.2.3, los cuales ofrecen una representación más precisa de los 

pacientes reales.

(a) Primer Objetivo: se probó el algoritmo de identificación propuesto utilizan­

do datos adquiridos de un paciente modelado con la curva sigmoidea sin histéresis, 

utilizando la Ec. (3.11).

Como señal de entrada para los ensayos de simulación, se utilizó la componente 

variable de la presión real medida de un paciente sedado (en la Fig. 4.18 se pueden 

ver 10 ciclos Pbp ilustrativos). Las simulaciones se llevaron a cabo para obtener la 

señal de flujo F(t) correspondiente en diferentes valores de PEEP sumados a Pbp, 

cerca del LIP con PEEP = 4 cmH^O, en la región Lineal con PEEP = 13 anH^O y 

cerca del UIP con PEEP = 22 cmH^O.

El algoritmo se implemento para cada simulación, lo que permitió obtener mo­

delos estimados tanto lineales como no lineales. En la Fig. 4.20, se presentan las 

Prs(V) estimadas de ambos modelos, donde el modelo LM está representado en ne­

gro y el NLM en rojo, superpuestos en la curva P-V del paciente simulado (en azul). 

Se observa que el modelo cuadrático se ajusta mejor que el modelo lineal cuando el 

paciente está ventilado en las cercanías del LIP (94.40 % vs 99.01 %) y en la región 

UIP (89.10 % vs 97.28 %). Como era de esperar, para el paciente ventilado en la re-
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Figura 4.18: Componente variable de la señal de presión medida en un paciente 

real que, al sumar la componente PEEP correspondiente, se obtiene la señal Pb(í) 

utilizado como entrada para el simulador.

gión lineal, ambos modelos logran un ajuste similar y bueno (99.28 % LM, 99.60 % 

NLM).

Figura 4.19: En azul, la curva P-V del paciente simulado. También se muestran las 

curvas PTS(V^ estimada por el algoritmo (LM en negro, NLM en rojo).

Posteriormente, para evaluar el algoritmo propuesto bajo condiciones no ideales, 

se añadió ruido uniformemente distribuido a ambas señales Pb(í) y F(t), para tener 

en cuenta los errores de medición y digitalización introducidos por los sensores y los 

ADCs del FluxMed® GrE [102], Para estos ensayos, se realizaron simulaciones con­

siderando tres pacientes, cada uno modelado con diferentes curvas P-V sigmoideas 

y varios valores de Raw, y se utilizaron diferentes valores de PEEP, seleccionados 

para cubrir todo el rango de ventilación.

Los ajustes obtenidos con los modelos estimados se muestran en la Fig. 4.20, 

donde las barras azules representan el ajuste obtenido con el NLM y las verdes
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el obtenido con el LM. Se observa que, incluso con niveles elevados de ruido, los 

modelos cuadráticos estimados presentan valores de ajuste muy buenos y más altos 

que los lineales en las regiones LIP y UIP, mientras que en la región Lineal ambos 

modelos ofrecen buenos resultados similares.
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Figura 4.20: Resultados de ajuste obtenidos por el algoritmo utilizando señales de 

entrada con diferentes porcentajes de ruido añadido (indicados en la parte superior 

de la columna). Los pacientes simulados fueron ventilados en las regiones LIP, lineal 

y UIP Las barras azules corresponden al NLM y las barras verdes al LM.

Es importante destacar que el ruido considerado en estos ensayos supera sig­

nificativamente los límites de errores de medición y digitalización proporcionados 

por el fabricante del FluxMed® GrE, que son del 3 % para la señal Pb(í) y del 3.5 % 

para la señal F(t\ En consecuencia, estos resultados confirman la eficacia del algo­

ritmo propuesto basado en modelos cuadráticos no lineales para la identificación en 

las diferentes regiones de pacientes modelados con curvas sigmoideas, incluso bajo 

condiciones no ideales.

(b) Segundo Objetivo: evaluar la capacidad del algoritmo para extraer infor­

mación a partir de datos más realistas. Para ello, se probó el algoritmo de identi­

ficación cuadrática no lineal con datos obtenidos del simulador presentado en la 

Sección 4.2.3, utilizando los dos modos de ventilación.

La presión Pbv^) mencionada anteriormente de un paciente sedado real (Fig. 
4.18) también se utilizó como señal de entrada junto con los valores de PEEP corres-
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pondiente en cada simulación, para obtener las señales de flujo. Las curvas simula­
das se presentan en líneas rojas en la Fig. 4.21.

Luego, el algoritmo utilizó los pares correspondientes Pb-F para llevar a cabo 

el proceso de estimación. Las curvas Prs(V) estimadas resultantes se representan en 

negro en la Fig. 4.21, donde cabe destacar que en su mayoría están confinadas dentro 

de su curva de histéresis modelada correspondiente, y sus parámetros estimados 

correspondientes se muestran en la Tabla 4.2.

Sim # d^ ¿7 2 aiVj a2Vy

1 0.026 1.45e-4 6.7 9.7

2 0.025 1.84e-5 7A 4.1

3 0.020 1.38e-6 9.6 0.3
4 0.052 -5.09e-5 19.1 -6.8

5 0.084 -1.02e-4 26.9 -10.5

6 0.036 9.7e-5 8.6 5.6

7 0.028 2.80e-5 7.6 2.1

8 0.015 3.36e-6 8.4 1.1

9 0.040 -7.29e-6 14.1 -0.8

10 0.056 -4.83e-5 14.6 -3.3

Tabla 4.2: Resultados de identificación: las segunda y tercera columnas muestran los 
parámetros estimados de P/S(V) (en cmH^O/ml y cmH^O/mZ2, respectivamente). 

Las cuarta y quinta columnas muestran los rangos para los términos de presión 

lineal y cuadrática de PTS, respectivamente (en cmH^O).

Se puede observar que la concavidad de las curvas estimadas tiene una relación 

directa con la región respiratoria donde el paciente está siendo ventilado. Por ejem­

plo, cuando el parámetro estimado a^ es despreciable, significa que el paciente está 

siendo ventilado en la Región Lineal, mientras que ai proporciona información so­

bre la compliance pulmonar. Por otro lado, cuanto más negativo sea «2, más hacia 

la Región de Ateléctasis está respirando el paciente. Por el contrario, cuanto más 

positivo sea «2, mayor será el riesgo de sobredistensión alveolar. Además, los médi­

cos podrían utilizar los parámetros estimados junto con información empírica del 

paciente (por ejemplo, datos de maniobras de titulación) para tener un mejor cono­

cimiento de su condición. De esta manera, podrían establecer rangos cuantitativos 

para ai y «2 flue indiquen más precisamente la región respiratoria donde se está 

realizando la ventilación. Parece probable que un análisis adicional pueda propor­

cionar una relación entre esos parámetros y el Stress Index del paciente, cuyo valor
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PA \cmH-2,O\

(a) Paciente simulado ventilado en modo de control de volumen.

(b) Paciente simulado ventilado en modo de control de presión.

Figura 4.21: En azul, la curva P-V programada en el simulador. Los ciclos respira­

torios simulados (en rojo discontinuo) se pueden comparar con las curvas Prs — V 

estimadas por el NLM del algoritmo propuesto (en negro).
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representa cuantitativamente si el paciente está o no siendo ventilado en la región 

lineal [103].

Con los resultados satisfactorios mencionados anteriormente, el algoritmo de 

identificación no lineal propuesto demuestra ser una herramienta poderosa para 

extraer información del paciente ventilado. Por lo tanto, se utilizará a continuación 

con datos de pacientes reales.

4.3.4. Resultados con datos reales de pacientes ventilados mecáni­
camente

En esta sección, el algoritmo se prueba con señales de Pg y F de pacientes seda­

dos bajo ventilación asistida, medidas durante una maniobra de titulación de PEEP 

(esta maniobra fue explicada en la Sección 2.3.2).

Se consideran tres casos de estudio, mostrados en la Fig. 4.22. En los dos prime­

ros casos, las señales Pb(í) son mediciones del mismo paciente, realizadas durante 

maniobras de titulación de PEEP realizadas con dos días de diferencia. El caso 3 

corresponde a un paciente diferente, también bajo una maniobra de reclutamiento 

de titulación de PEER Es importante destacar que, para facilitar la interpretación de 

los resultados, especialmente para visualizar la correlación entre la Fig. 4.22 y la Fig. 

4.24, las señales se distinguieron por secciones de colores, donde el gris corresponde 

al nivel más alto de PEEP en la maniobra, y el negro al más bajo.

La Fig. 4.23 muestra de manera comparativa el ajuste obtenido con ambos mo­

delos de identificación (LM en azul y NLM en rojo). Para los tres casos en estudio, 

el NLM demuestra un mejor ajuste que el LM cuando el paciente está ventilado con 

niveles altos de PEEP (correspondientes a la Región de Sobredistensión o sus alre­

dedores inmediatos). Por el contrario, cuando la PEEP disminuye y el paciente está 

ventilado en la Región Lineal, los ajustes de ambos modelos son similares.

En este contexto, el Caso 3 es especialmente ilustrativo. Se puede apreciar que se 

obtiene un ajuste considerablemente peor con el LM. A partir de esta información, 

se puede inferir que la maniobra de titulación de PEEP se realizó principalmente en 
la Región de Sobredistensión, en lugar de en la Región Lineal.

Los resultados de las curvas P — V proporcionados por el algoritmo de estima­

ción propuesto se muestran en la Fig. 4.24, subfigura (b), mientras que en la subfigu­

ra (a) se muestran los resultados utilizando el modelo lineal del sistema respiratorio. 

Para mayor claridad, las curvas obtenidas para los ciclos con la serie de PEEP as­

cendente se presentan en la columna de la izquierda y las obtenidas con la serie de 

PEEP descendente están en la columna de la derecha.
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Figura 4.22: Señal de presión (Pg(f)) medida en dos pacientes durante maniobras 

de titulación de PEEP. Los casos 1 y 2 corresponden al mismo paciente, con dos dias 

de diferencia.

Nótese que las pendientes de las líneas obtenidas con el modelo lineal (Fig. 

4.24(a)) proporcionan información sobre una compliance promedio para las dife­

rentes regiones donde el paciente está siendo ventilado, siendo de esperar que la 

más alta corresponda a la Región Lineal. Esta compliance promedio es típicamen­

te utilizada por los médicos, pero es incompleta si se compara con la información 

disponible del algoritmo de identificación cuadrático propuesto. En efecto, las pen­

dientes de la identificación lineal por sí solas, en ciertos casos, no son suficientes 

para determinar si el paciente está dentro o fuera de la Región Lineal. La informa­

ción sobre la curvatura es de importancia decisiva.

La mejor manera de ilustrar esta situación es con el Caso 3. Se realizó una ma­

niobra de titulación de PEEP estándar en el Paciente #2. Como resultado, se obtuvo 

una serie de líneas rectas con el LM (Fig. 4.24(a) abajo). Un análisis de sus pendien­

tes (relativamente bajas, si se asume que la titulación ha cubierto gran parte de la 

Region Lineal) podría llevar a la conclusión de que el paciente sufre una reducción 

severa de la compliance. La situación real es bastante diferente y se puede detec-
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20 40 60 80 100
# Ciclo Respiratorio

Figura 4.23: Resultados de ajuste obtenidos con el modelo lineal (en azul) y el mo­

delo no lineal (en rojo), utilizando el criterio NRMSE.

tar fácilmente a partir de las curvas en la Fig. 4.24(b), Caso 3. Como se mencionó 

anteriormente, las curvaturas revelan que la maniobra de titulación se realizo prin­

cipalmente en la Región de Sobredistensión.

A continuación se presenta un análisis más detallado de los resultados obteni­

dos con el algoritmo de identificación no lineal propuesto. Centrándose en la Fig. 

4.24(b), en los Casos 1 y 2 (Paciente #1), columna derecha, se puede observar un 

ligero cambio de concavidad (concavidad hacia la izquierda, es decir, a^ negativo) 

para los valores más bajos de PEEP. Esto significa que el paciente está entrando en la 

Región de Atelectasis. Por lo tanto, no es deseable reducir aún más esa PEEP míni­

ma con este paciente. Por otro lado, en el Caso 3 (Paciente #2) la concavidad aún no 

ha cambiado («2 es positivo) para el valor más bajo de PEER Con este resultado, el 

médico puede inferir que todavía hay margen para reducir el PEEP en la maniobra 

de titulación del Paciente #2.

Por su parte, la información del extremo superior de la maniobra de titulación 

de PEEP se puede ver fácilmente analizando la columna de la izquierda de la Fig.
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(a) Resultados utilizando el modelo lineal (LM).

PT8 [cmH^O] Prs ^cmH^O^

(b) Resultados utilizando el modelo cuadrático (NLM).

Figura 4.24: Curvas Prs — V identificadas por el algoritmo en cada ciclo respiratorio 

de los pacientes medidos durante las maniobras de titulación de PEEP. Los Casos 1 y 

2 corresponden al Paciente #1 y el Caso 3 al Paciente #2. La columna de la izquierda 

muestra las curvas estimadas con la serie de PEEP ascendente, y la de la derecha 

muestra las curvas estimadas con la serie de PEEP descendente.
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4.24(b). Por ejemplo, la curvatura pronunciada del Paciente #2 durante la PEEP más 

alta es un indicador claro de que el paciente está siendo ventilado en la Región de 

Sobredistensión. En consecuencia, es posible que la PEEP máxima aplicado durante 

la maniobra de titulación sea excesivo. Este es el tipo de retroalimentación en línea 
que los médicos pueden utilizar para tomar la decisión de aumentar o no la PEEP, 

ya que en este caso el paciente podría generar una lesión pulmonar debido a la 

sobredistensión de las unidades alveolares.

Lo anterior no es la única información sobre la condición pulmonar que se pue­

de extraer de los resultados del algoritmo. Las pendientes de las curvas en la Fig. 

4.24(b) proporcionan una idea sobre la compliance del paciente, la cual está inver­

samente relacionada con el parámetro a-v, correspondiendo este parámetro a la elas- 

tancia del pulmón en la Región Lineal.

Por lo tanto, cuanto más empinada sea la pendiente (menor a^, mayor será la 

compliance. Por ejemplo, al comparar el Paciente #1 con el Paciente #2, es evidente 

que el pulmón de este último presenta una compliance más baja, requiriendo más 

presión para mover la misma cantidad de volumen Tidal.

Este análisis comparativo también puede ayudar a evaluar la evolución de un 

solo paciente con el tiempo. Para este ejemplo, comparemos el Caso 1 y el Caso 

2, recordando que esos resultados se obtuvieron a partir de datos del Paciente #1 

medidos con una diferencia de dos días. Examinando las curvas en la Fig. 4.24(b), se 

puede apreciar que la condición del paciente es relativamente estable. Sin embargo, 

a partir de la observación directa de las pendientes, se manifiestan indicios de un 

ligero declive. Esto se puede confirmar mejor trazando los parámetros a-^ y «2 contra 

la PEEP en la Fig. 4.25. Efectivamente, se observa una tendencia creciente en «i, lo 

que implica una reducción de la compliance. Además, la inspección comparativa 

del parámetro a^ muestra que, dos días después, el Paciente #1 se está acercando a 

la Región de Atelectasis con valores más altos de PEEP (nótese que en el Caso 2, el 

signo de a 2 es negativo para PEEP por debajo de 15 cmH^O).

Por supuesto, para acciones médicas concluyentes, es necesario tener en cuenta 

más datos complementarios y evidencia clínica, pero estos ejemplos ilustran cómo 

la información proporcionada por el algoritmo propuesto puede ayudar a los pro­

fesionales de la salud en tareas de toma de decisiones, tratamiento y diagnóstico.

Como observación adicional, al comparar las técnicas empleadas, basadas en el 

algoritmo de Levenberg-Marquardt, con las técnicas conocidas de ajuste por míni­

mos cuadrados (LSF), nuestro enfoque logra un ajuste más alto a los datos, pero a 

expensas de un mayor tiempo de procesamiento. Dependiendo del microprocesa­

dor y la programación, hemos notado que este tiempo extra puede provocar que no
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Figura 4.25: El análisis compara los parámetros a\ (arriba) y a^ (abajo) estimados 

para los Casos 1 y 2, de acuerdo con el valor correspondiente de PEEP.

se identifique un ciclo cada dos. Esto no es significativo, ya que no es una pérdida 

poco común en el monitoreo respiratorio.

4.4. Algoritmo de estimación en tiempo real

Este método fue inicialmente desarrollado para estimar los parámetros de un 

sistema híbrido de almacenamiento de energía basado en baterías de Ion-Litio y 

Supercapacitores para aplicaciones móviles [104], El algoritmo se adaptó para de­

terminar los valores de Crs y Raw del modelo lineal a lo largo de la inspiración y la 

espiración en tiempo real. La metodología de estimación empleada está basada en 

la combinación de dos técnicas: Diferenciadores por Modos Deslizantes Filtrantes 

(DMDF)[105], y estimación recursiva por mínimos cuadrados (RLS) con factor de 

olvido. Los DMDF son utilizados para obtener en tiempo finito derivadas robustas 

de las señales de presión y flujo del paciente, lo que posibilita escribir una ecuación 

de error generalizada [106]. Esta última es empleada por un RLS con factor de olvi­

do para estimar los parámetros variantes del sistema descripto a través de la forma 

canónica generalizada de Fliess [107], Por último, la metodología utilizada permite 

validar las estimaciones en tiempo real, asegurando la precisión deseada, median-
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te una evaluación de la persistencia de las señales de entrada y salida del sistema 

(una señal es persistente si tiene suficiente cantidad de frecuencias para excitar to­

dos los modos de respuesta del sistema a identificar). Todos estos conceptos serán 

desarrollados en las secciones siguientes.

4.4.1. Modelo de parámetros variantes en el tiempo

La variable de estado utilizada en este algoritmo es la presión del sistema respi­

ratorio PTS(V). Por lo tanto, las ecuaciones de estado del sistema completo son:

PTS = F/Crs(t) (4.20)

PB(t) =F Raw + Prs (4.21)

siendo PB la salida, la presión medida en la boca.

Para llevar a cabo la metodología de estimación propuesta, se requiere una ecua­

ción lineal en los parámetros a ser estimados. Es por este motivo que los estados del 

sistema serán descriptos en la forma Canónica Generalizada de Fliess [107], la cual 

se realiza mediante el cambio de variables zi = PB. Así:

z = O(Prs,F) =

Z1 = F Raw T Prs

¿1 = PB(t) = FRaw(t) + E/Crs(f) (4.22)

Como puede verse en la Ec. (4.22), el estimador utilizará las señales PB(t) y F(f) 

y sus derivadas para poder encontrar el valor de Ram y Crs en cada instante de tiem­

po. En la siguiente sección se desarrolla el algoritmo propuesto, mientras que en la 

Sección 4.4.3 se explica cómo obtener derivadas robustas de PB(t) y F(t) empleando 

un diferenciador basado en Modos Deslizantes.

4.4.2. Desarrollo del Algoritmo de Estimación y Validación de Re­
sultados en Tiempo Real

En esta sección se desarrolla la metodología empleada para obtener los paráme­

tros del sistema (Raw y C/s). Como se mencionó previamente, la misma está basada 
en un estimador por mínimos cuadrados recursivo (RES) con factor de olvido y po­

see un método para validar los parámetros estimados. Para llegar a describir la me­

todología utilizada, se discuten en primer lugar y brevemente los aspectos teóricos 

más relevantes.
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Estimación recursiva basada en mínimos cuadrados

Para desarrollar el algoritmo de estimación, se utilizará la ecuación lineal en los 

parámetros mostrada en Ec. (4.22), reescrita cómo:

77s(f) = ¿si = 0s(f)T<ps(f) = msl ms2 is Is (4.23)

siendo <ps(f) E R2 el llamado regresor lineal, que emplea las señales Is e ís, y 0S E R2 

el vector de parámetros desconocidos, msi y mS2- Definiendo 0(f) como el vector que 

contiene los parámetros estimados, la expresión recursiva que provee la estimación 

de los parámetros está dada acorde a [108] por:

é(f) = -G [R(f)0(f)+r(f)] 

R(f) = -í?R(f) + <p(t)<pT(t)

r(f) = -qr(t) - (p(t)ri(t)

(4.24)

(4-25)

(4-26)

donde r(f) E R2xl y R(f) E R2x2 son variables auxiliares. Estas últimas se iniciali- 

zan en cero: r(fg) = 02Xi y R(to) = 02x2- Los parámetros de diseño son la matriz de 
ganancia G y el factor de olvido q.

Selección de parámetros del estimador

Los parámetros de diseño del RLS:

■ El factor de olvido q pesa exponencialmente los datos medidos otorgando ma­

yor relevancia a los datos actuales, con una constante de tiempo t^ = 1/q. 

Teniendo en cuenta la dinámica de la variación esperada de los parámetros, se 

otorgó un valor inicial a q, el cual fue iterativamente mejorado. Finalmente, en 

este caso, q = 15 resultó ser un factor de olvido adecuado.

■ G es una matriz constante de ganancia que permite determinar la velocidad 

de convergencia de las estimaciones. Debe ser simétrica y definida positiva, y 

diseñada de forma que la dinámica del proceso de estimación sea más rápida 

que la variación de los parámetros a estimar. En este trabajo:

G — ^g
^1

0

0 0,5 0
= 10

k2 0 0,005

fue obtenida luego de exhaustivos análisis de simulación considerando diver­

sos perfiles de presión y flujo.
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Metodología de estimación en tiempo real

Aquí se presenta la metodología que permite verificar la validez de los paráme­

tros estimados. Se basa en la evaluación del mínimo autovalor de la matriz R(f), 

^mín(R(t)\ Durante los períodos en los que se verifica que Am7;7(R(f)) se encuentra 

por encima de un umbral diseñado, Atr^' puede garantizarse la estimación de los 
parámetros en un intervalo de tiempo menor que un determinado tiempo deseado 

Te, tal como se muestra a continuación.

En primer lugar, a partir de la demostración de convergencia del algoritmo de 

estimación, se obtiene una expresión de una cota superior del tiempo de convergen­

cia del algoritmo [108]:

T ■ =__________ 1_______  <
2 . Ámin(Gy Ámin(R(t)V

< ---------- --------------= Te (4.27)
2- Amin(G} • v ’

Con nT = 3, al menos un 95 % de exactitud en la estimación de parámetros puede 

ser garantizada en el tiempo Te.

La desigualdad de la Ec. (4.27) se cumple si se verifica la llamada Condición de 
estimación

Àmin(R(t^ ^ ÁThpe (4.28)

En la misma, tanto la cota de tiempo Te, como el umbral Atr^' son parámetros de 
diseño de la metodología de estimación. Por un lado, el umbral es definido anali­

zando las variaciones de Am^n (R(f)). Por otro lado, el tiempo Te se define en función 

de la velocidad con la que se desee tener información veraz. En este caso, tomando 

en consideración la duración de los períodos inspiratorio y espiratorio, y los perfiles 

de presión y flujo, Te = 0,3s y ATjt = 100 resultaron ser valores satisfactorios.

Tomando en consideración todo lo expresado anteriormente, la metodología que 

garantiza la estimación en tiempo real, asegurando convergencia de los parámetros 

en tiempo menor a Te, es descripta a continuación:

■ Paso 1. Cálculo de persistencia: 3m7;7(R(f)) es evaluado de forma continua, re­

solviendo las Ec. (4.25)-(4.26). En esta etapa la actualización de las variables 

estimadas debe estar desactivada, para evitar el fenómeno de bursting [109], 

por lo cual la Ec. (4.24) es "inhabilitada" seteando la ganancia k^ = 0. Este 

paso corresponde al intervalo fg - fi de la Fig. 4.26. En la misma, la Fig. 4.26 

muestra el estado de la estimación.

■ Paso 2. Disparo: Al detectar suficiente persistencia (ti en la Fig. 4.26), la estima­

ción es habilitada, cambiando el valor de la ganancia kc a su valor diseñado.
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Figura 4.26: Ilustración de la metodología de estimación. (Arriba) Evolución del 

^mín (RU^ Y los umbrales de estimación. (Medio) Activación y detención del proce­
so de estimación. (Abajo) Se muestra la estimación de un parámetro arbitrario 0(f).

Para evitar ciertos efectos transitorios indeseados, el valor umbral para co­

menzar la estimación (3j/íon) es seteado en un valor distinto y mayor que el 

que indica persistencia suficiente (AThpe diseñado). En este caso, se empleó 

Án = 2,5; Atl = 250.

■ Paso 3. Proceso de estimación: una vez que se comienza a estimar, la actualización 

recursiva de los valores estimados continúa en tanto se cumpla la Ec. (4.28) 

(intervalo fi - Í2, en Fig. 4.26).

■ Paso 4. Pérdida de persistencia: si en algún momento, 3m7;7(R(f)) cae por debajo 

del umbral diseñado, A^ (fg en Fig. 4.26), se retorna al Paso 1.

4.4.3. Diferenciador por Modos Deslizantes Filtrante

Como se describió en la Sección 4.4.1, el algoritmo de estimación requiere cono­

cer en tiempo real las derivadas temporales de las señales de flujo y presión en la 

boca. Para realizar tales cálculos de manera eficiente y confiable, se desarrollan un 

conjunto de DMDFs [105] [110]. Los mismos permiten obtener hasta la derivada de 

orden n de la señal de entrada, con tiempo de convergencia finito e insensibilidad a 

ruido de baja media [111],[112],[113],[114],[115], en tanto se verifique que

■ La señal a diferenciar está definida en el intervalo [f7, oo), y posee ruido medi- 

ble en el sentido de Lebesgue acotado.
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■ La derivada n-ésima de la señal a diferenciar es Lipschitz.

A diferencia de los diferenciadores convencionales por MDSO, los propuestos 

en esta tesis incluyen un filtro de segundo orden por MD que rechaza eficazmente 

ruido no acotado de valor medio pequeño [105][110].

La convergencia de los DMDFs se demuestra en [114] empleando conceptos de 

homogeneidad con coeficientes de peso, donde se muestra, además, que el esque­

ma general para los DMDFs (particularizado en (4.29)-(4.32) para este trabajo) es 

homogéneo de grado — 1. Esto último permite asegurar la convergencia en tiempo 

finito, con la adecuada selección de los parámetros de diseño del algoritmo.

DMDFs para el sistema respiratorio

Para disponer de las primeras derivadas temporales de F(f) y Pb^^ Que se re­

quieren para estimar los parámetros del modelo empleando Ec. (4.22), se proponen 

dos DMDF de primer orden en su forma no recursiva:

Wgi = -Ag3L^4\wgiy^signíWgV) +wg2

Wg2 - -Ag2L2g/4\Wgi\2/4sign(Wgi) + (ÍLgi-g(t^ 

^gi = -ÁgiLT\wg^1/4si§nívwg^ + Ag2 

úg2 = —ÁgoLgSÍgTl^Wg^,

(4.29)

(4.30)

(4.31)

(4.32)

donde g = F, P, para indicar flujo o presión, Wgi y wg2 son variables auxiliares 

internas, p.gi y pg2 son las variables de estimación, Lg es la constante de Lipschitz 

de la segunda derivada de la g(t) correspondiente, y los coeficientes Agí, i = 0, ..,3, 

son parámetros de diseño. En este trabajo se utilizan para estos últimos los valores 

Ágx = 1,1; Ág2 = 3,06; Ag3 = 4,16 y Ag4 = 3, conjunto que resulta adecuado según 

[105, 110]. Con respecto a las constantes de Lipschitz de las derivadas a calcular, 

si se tomaran en consideración las formas de onda ideales de la presión y el flujo, 

no sería posible hallar cotas teóricas válidas. Sin embargo en la práctica, tanto el 

flujo como la presión poseen un tiempo de subida finito, lo que permitió encontrar 

valores razonables para las cotas. Mediante un análisis de los datos que se poseen 
de pacientes ventilados, se definieron los valores de Lp = 600 l/seg3 y Lp = 10,103 
cmH20/s2.

En estas condiciones, y en ausencia de ruido de medición, cada DMDF propor­

cionará convergencia exacta en tiempo finito a las variables deseadas [111,112], es 

decir, ^gT = g(f) y pg2 = Agí = gW-
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4.4.4. Resultados de simulación y discusiones

En esta sección se presentan los resultados obtenidos al aplicar la metodología 

de estimación basada en DMDF para el cálculo de los parámetros del modelo pul­

monar, utilizando datos del simulador presentado en la Sección 4.2.2.

La señal de flujo utilizada para la evaluación del algoritmo de estimación pro­

viene de un paciente sedado, mientras que la señal de presión Pb^ utilizada se 

obtiene del simulador. En la Fig. 4.27 se muestran estas dos señales y la persistencia 

obtenida a partir de ellas. Para un mejor entendimiento de los resultados obtenidos, 

los ciclos inspiratorios se encontrarán resaltados con un fondo rojo.

Figura 4.27: Arriba, señal de flujo de aire. Medio, presión medida en la boca. Abajo, 
evolución del mínimo autovalor 3mz;7(R(f)).

En la Fig. 4.28 se grafican las evoluciones temporales de Rnw y Crs reales (línea 

a trazos) y estimadas (línea continua). Además, se muestra la señal de activación, 

la cual vale 1 en los periodos en los que el algoritmo estima, y cero cuando no se 

cumple (4.28).

Puede observarse que los resultados de simulación son altamente satisfactorios: 

las estimaciones se mantienen dentro de una banda de error inferior al 3 %. En par­

ticular, debe notarse la efectividad del algoritmo para realizar los seguimientos en 

la variación de la compliance del paciente simulado.
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Figura 4.28: Arriba, estimación de la capacidad en función del tiempo. Medio, esti­

mación de la resistencia en función del tiempo. Abajo, señal de activación y preci­

sión del algoritmo.

4.4.5. Estimaciones de un paciente bajo respiración asistida

Debido a los auspiciosos resultados obtenidos con pacientes simulados, se reali­

zaron evaluaciones preliminares utilizando el método de estimación con señales de 

presión y flujo medidas en un paciente real sedado ventilado mecánicamente (Fig. 

4.29). Las estimaciones obtenidas se muestran en la Fig. 4.30.

Se destaca que en el comportamiento de la compliance en un paciente real, a di­

ferencia del paciente simulado, se espera encontrar una histéresis. Esto se debe a la 

progresiva apertura de alveolos colapsados que ocurre durante el periodo de insu­

flación, representando la oposición del pulmón a aceptar un cambio de volumen y 

a volver a su volumen inicial [116].

Teniendo esto último en consideración, se detectó que la utilización de dos facto­

res de olvido diferentes (qinSp y qesp) y dos matrices de ganancia G diferentes resul­
taba ventajosa para obtener mejores estimaciones. El hecho de que las variaciones 

de la compliance durante la inspiración son mucho mayores que en la espiración 

(Fig. 4.30), justifica lo observado.

En cuanto a la Rnw se puede ver que el comportamiento obtenido se correspon­

de con el propuesto en [117], donde Ram = k^ + |F| k^. Esto se corresponde con 

los resultados obtenidos para el paciente ventilado en modo VCV, ya que la Raw, 

función del flujo, mantiene un valor aproximadamente constante en los períodos 

inspiratorios y decrece en los espiratorios (donde el módulo del flujo decrece pro­

gresivamente).

81



Capítulo 4. Simuladores de pacientes y algoritmos de estimación de parámetros

Figura 4.29: Señales de Flujo y Presión de un paciente bajo respiración asistida uti­

lizadas en el algoritmo.

Figura 4.30: Compliance y resistencia estimadas con datos de paciente real total­

mente sedado.
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4.5. Resumen

4.5. Resumen

En este capítulo se mostraron gran parte de los desarrollos realizados en el mar­

co de la tesis. En primer lugar, se explicaron 3 simuladores de pacientes ventilados 

mecánicamente, utilizando algunos de los distintos modelos del sistema toraco- 

pulmonar presentados en el Capítulo 3. En segundo lugar, se presentaron los dos 

algoritmos de estimación de parámetros desarrollados en la tesis. El primero de 

ellos obtiene un valor de los parámetros del modelo cuadrático para cada ciclo res­

piratorio, ha sido refinado utilizando señales de los simuladores explicados en la 

primer aparte, y luego se expusieron los resultados obtenidos con las señales medi­

das en pacientes reales bajo respiración mecánica. El segundo algoritmo, diseñado 

para el cálculo de parámetros en baterías de Ion-Litio y Supercapacitores, y luego 

adaptado al marco de la respiración mecánica, obtiene el valor de los parámetros del 

modelo lineal en tiempo real, y los resultados obtenidos confirman la existencia de 

una histéresis en el sistema toraco-pulmonar, y la dependencia de la resistencia Raw 

con el dlujo. En el capítulo siguiente, se muestra el desarrollo del algoritmo "ciclo a 

ciclo" con el fin de adaptarlo a aplicaciones online.
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Capítulo 5

Desarrollo de una aplicación para la 
estimación del modelo pulmonar

5.1. Introducción

En este capítulo se propuso el desarrollo de una interfaz de usuario capaz de 

proveer de forma online los parámetros del modelo cuadrático del paciente bajo 

respiración asistida, en cada ciclo respiratorio, basado en el algoritmo de estimación 

'ciclo a ciclo'. En este nuevo desafío, se requiere considerar nuevos estándares para 

garantizar el correcto funcionamiento de la aplicación, incluyendo aspectos como el 

costo computacional asociado a la ejecución del algoritmo de estimación.

Para lidiar mejor con los requisitos de tiempos de procesamiento, se ejecuta un 

proceso de verificación de ajuste, empleando el modelo del ciclo anterior, para evitar 

una nueva estimación completa del modelo en cada ciclo respiratorio. Utilizando la 

señal de presión de entrada del ciclo respiratorio actual y el último modelo estima­

do, el proceso calcula el ajuste de su salida a los datos reales y lo compara con un 

umbral especificado. Si el ajuste es mayor que el umbral, se omite una nueva esti­

mación del modelo, considerando que el último realmente continúa representando 

al paciente, es decir, se mantiene el modelo anterior como válido. La verificación de 

ajuste es el mecanismo que tiene como objetivo disminuir la cantidad de estimacio­

nes de modelos del paciente, reduciendo consecuentemente el tiempo computacio­

nal y la carga con respecto al caso de estimación continua. El umbral que define 

el ajuste mínimo aceptable puede setearse de forma online por el médico, depen­

diendo de la precisión requerida para cada paciente particular, condición o caso en 

estudio.

Se presentan algunos resultados obtenidos al utilizar el algoritmo con datos me­

didos en doce pacientes sedados con COVID-19, dos de ellos medidos durante una

85



Capítulo 5. Desarrollo de una aplicación para la estimación del modelo pulmonar

maniobra de titulación de PEER Dicha maniobra modifica la condición del sistema 

respiratorio del paciente, lo que hace que esos datos sean particularmente apropia­

dos para mostrar las características principales del algoritmo.

5.2. Algoritmo Propuesto

En esta sección se presenta una descripción detallada del algoritmo propuesto. 

Alimentado con datos de Pb(í) y F(f) como señales de entrada, ambas medidas en 

la boca del paciente, el algoritmo calcula y proporciona el conjunto de valores de 

parámetros del NLM que mejor describen los datos del paciente para cada ciclo 

respiratorio.

Comienza realizando una etapa de estimación completa, que consiste en estimar 

rápidamente los valores de los parámetros del LM para un primer ciclo respira­

torio, y luego, utilizarlos para establecer las condiciones iniciales del NLM, obte­

niendo los valores de los parámetros del NLM para ese primer ciclo. Para los ciclos 

respiratorios siguientes, en lugar de repetir todo el proceso, el algoritmo verifica si 

los parámetros del NLM obtenidos previamente se ajustan correctamente. En ca­

so afirmativo, se mantienen como el modelo NLM válido para el nuevo ciclo, sin 

necesidad de realizar ningún otro cálculo.

En cambio, será necesario obtener un nuevo modelo si el ajuste a los nuevos da­

tos es deficiente (por ejemplo, cesto puede ocurrir cuando la condición del paciente 

cambia de manera significativa). En este caso, primero se ejecuta la rutina de estima­

ción del NLM, pero inicializada utilizando los últimos parámetros del NLM válidos. 

Solo en caso de que esta nueva estimación del NLM no sea lo suficientemente bue­

na, se realiza la etapa completa de Estimación Completa. El nivel mínimo aceptado 

se establece mediante el valor umbral P establecido por el usuario en términos de 

porcentaje de ajuste.

El diagrama de flujo del algoritmo se presenta en la Fig. 5.1 y su funcionamien­

to detallado se explica en las siguientes subsecciones, junto con cada uno de sus 

bloques.

5.2.1. Adquisición del ciclo respiratorio

El algoritmo propuesto utiliza datos digitales de la presión Pb(í) y la señal de 
volumen (V) del paciente para estimar los modelos. Este último se obtiene indirec­

tamente, calculado mediante el condicionamiento e integración de la señal F(f) en 

cada ciclo respiratorio.
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Estimación NLM

Inicialización NLM 
basada en LM

Adquisición 
ciclo respiratorio

T

Inicialización NLM 
basada en NLM

Mostrar Resultados
T

Adquisición 
ciclo respiratorio

T
Chequeo ajuste con 

último modelo válido

Estimación NLM
T

Figura 5.1: Diagrama de flujo del algoritmo propuesto.

Las señales digitales de Pb(í) y F(f) del paciente pueden obtenerse directamente 

del ventilador que está asistiendo su respiración o mediante un monitor respira­

torio externo interconectado. En particular, se ha utilizado un monitor respiratorio 
FluxMed® GrE [118] para obtener las señales utilizadas por el algoritmo. Este dispo­

sitivo obtiene la señal de presión Pb(F) utilizando un sensor de presión diferencial, 

que mide la presión en la boca del paciente en relación con la presión atmosférica. 

En el caso de la señal de flujo de aire F(f), utiliza un pneumotacógrafo de orificio 
fijo, el cual puede medir su valor y dirección.

87



Capítulo 5. Desarrollo de una aplicación para la estimación del modelo pulmonar

5.2.2. Estimación Completa

En el bloque Estimación Completa se realiza una etapa de estimación completa 

para obtener el modelo no lineal del sistema respiratorio de un paciente a partir de 

sus señales de presión y flujo en un ciclo respiratorio. Esta etapa corresponde al pro­

ceso detallado previamente en el capitulo anterior (ver Sección 4.3.2): implica una 

primera estimación rápida de los dos parámetros del Modelo Lineal, que permiten 

obtener una inicialización aproximada de la rutina de estimación del Modelo No 

Lineal (bloque Inicialización NLM basado en LM), que se lleva a cabo posteriormente 

(bloque Estimación NLM). Luego, se obtiene el ajuste de este modelo con las señales 

utilizadas para su cálculo, utilizando el ya presentado NRMSE %.

Evaluación de ajuste: fit > F ?

Finalmente, el ajuste del modelo no lineal a los datos se compara con un valor 

umbral F, que corresponde al 'porcentaje de ajuste' aceptado, seleccionado y prede­

finido por el usuario.

En caso de que el ajuste sea igual o supere a F, el modelo no lineal se considera 

válido para el ciclo respiratorio actual, y el algoritmo entra en el Bloque Recursivo.

Si, por el contrario, el ajuste es menor que F, los parámetros obtenidos del mo­

delo no lineal no se consideran válidos y se muestran en un color distintivo como 

advertencia. Luego se adquiere un nuevo ciclo respiratorio y se debe ejecutar una 

etapa de estimación completa con él (el algoritmo vuelve a entrar en el bloque Esti­
mación Completa).

5.2.3. Bloque Recursivo

Una vez que hay un ciclo respiratorio con un NLM válido, sus parámetros se 

agregan a las gráficas en la ventana de la interfaz de usuario (descripto en la sección 

Mostrar Resultados), y el algoritmo inicia un bucle en el que se decide, en cada ciclo 

respiratorio, si se actualiza o no el último modelo válido.

Para tomar la decisión, se adquieren los datos del siguiente ciclo respiratorio y, 

en lugar de realizar una etapa de estimación completa, se realiza un cálculo más 

simple para verificar cómo el último NLM válido se ajusta a los datos reales. En 

caso de que sea lo suficientemente preciso, es decir, el ajuste calculado es mayor que 

T, el último NLM se considera válido para el nuevo ciclo.

En caso de que el NLM no sea lo suficientemente bueno, se realiza una Estimación 

del NLM, pero esta vez, inicializada utilizando el último NLM válido. Es probable 

que la condición del paciente no haya cambiado demasiado y que esas condiciones 

iniciales permitan una convergencia rápida y de bajo costo. Se realiza una nueva
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verificación del ajuste y, solo si esta verificación está por debajo de P, se realiza 

una etapa de estimación completa con los datos, volviendo al bloque Estimación 
Completa.

La idea detrás de realizar estas comprobaciones en primer lugar es reducir la 

carga computacional y el uso de los recursos del microprocesador, mientras se man­

tiene un seguimiento preciso de la evolución del sistema respiratorio del paciente.

A continuación, se presenta una explicación detallada de los bloques que aún no 

se han presentado.

Validación con último modelo

Para verificar cómo se ajusta el último NLM válido a los datos reales, se calcula 

un V, obtenido alimentando al último NLM válido con el Pg(t) del ciclo respirato­
rio actual como entrada. Luego, se evalúa El NRMSE«/O con ese V y la señal de V 

actual (comprobación de ajuste), y este ajuste se compara con P, lo que resulta en 

dos posibles acciones:

En caso de que el ajuste sea aceptable (ajuste > P), significa que el NLM aún es 

válido, por lo que no es necesario realizar una nueva estimación y sus parámetros 

se mantienen como el NLM válido para el ciclo actual. Así, el bloque de bucle está 

listo para mostrar los resultados, adquirir los datos del siguiente ciclo respiratorio y 

repetir el proceso de comprobación de ajuste con ellos.

De lo contrario, un ajuste < P indica que el último NLM válido ya no represen­

ta al paciente con la fidelidad requerida. Por lo tanto, se debe obtener un nuevo 

modelo.

Muestra de resultados

Cuando el algoritmo termina de procesar las señales del ciclo respiratorio actual, 

los resultados se guardan (opcionalmente) y se añaden a los recuadros de visua­

lization de parámetros en la ventana de la interfaz de usuario. Una presentación 
ilustrativa de su versión actual, aún preliminar, se puede ver en la Fig. 5.2.

La ventana presenta tres áreas distinguibles. Una de ellas es el área de Configu­

ration, donde el usuario puede establecer el umbral mínimo de ajuste aceptado y 

seleccionar algunas opciones de guardado (opcional) y visualization. En cuanto a 

esto último, se puede elegir el número de ciclos a mostrar, con un valor predeter­

minado de 100. En caso de establecerse en 1, solo se mostrarán los valores actuales 

de las señales, parámetros y ajuste asociado. También se encuentran allí los botones 

para iniciar y detener manualmente el proceso de estimación.

Una segunda área se identifica como Signals, y allí se muestran las señales de 

entrada, flujo de aire F(f) y presión PsUf, en los rangos de tiempo correspondientes
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Figura 5.2: Interfaz de usuario preliminar.

al número de ciclos establecido.

Finalmente, el área en la parte inferior, titulada Nonlinear Model, muestra los va­

lores de los parámetros válidos del NLM para el rango de los últimos ciclos elegidos, 

así como su ajuste logrado.

En caso de que el algoritmo no pueda alcanzar un ajuste > F, entonces se mues­

tran al usuario los parámetros resultantes 'inválidos' y las señales del ciclo, pero 

utilizando un color rojo distintivo.

En cuanto a los gráficos mostrados, solo se presenta una primera versión de la 

interfaz de usuario, mientras que actualmente se está llevando a cabo una investi­
gación para establecer qué información presentar y cómo mostrarla, de manera que 

ayude mejor a los médicos.

5.3. Resultados utilizando datos de pacientes reales

Las principales características del algoritmo se demuestran y analizan a través de 

algunas pruebas y comparaciones realizadas con datos obtenidos de doce pacientes 

sedados con COVID-19 bajo ventilación asistida. Los resultados gráficos correspon­

den a los pacientes #1 y #2. Cabe señalar que los resultados presentados en esta tesis 

no se muestran dentro de la interfaz de usuario.
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Primero, se presentan y discuten los resultados obtenidos por el algoritmo para 

160 ciclos respiratorios del paciente #1. Se pueden ver sus señales originales de Pb(í) 

y F(t) en la Fig. 5.3.

Figura 5.3: 160 ciclos respiratorios de las señales del Paciente #1, Pb(P) y F(f), para 

ser procesados por el algoritmo.

Se realizó una maniobra de titulación de PEEP en el paciente durante el intervalo 

de 50 a 215 segundos. Durante una maniobra de este tipo, se producen cambios 

significativos en la mecánica respiratoria de los pacientes [119], y por lo tanto, se 

espera que el algoritmo necesite reestimar el NLM al menos en cada cambio del 

valor de PEEP, dependiendo del valor de F seteado.

Además, para comparar resultados y rendimiento, las mismas señales se proce­

san utilizando un ciclo de "Estimación Continua", donde se realiza una estimación 

del modelo no lineal para cada ciclo respiratorio. Excepto para el primer ciclo respi­

ratorio, donde se realiza una Estimación Completa, el proceso de "Estimación Con­

tinua" consiste en adquirir el siguiente ciclo respiratorio y realizar una estimación 

del NLM, inicializada en función del último NLM. La estimación obtenida se toma 

como el NLM válido independientemente del ajuste, a menos que ocurra el raro 

caso en el que el algoritmo no logra converger. Aunque esto no ocurrió para los da­

tos probados, en dicho caso, el ciclo se descartaría y se marcaría como "sin modelo 

disponible", y el nuevo ciclo se inicializaría utilizando el NLM previo anterior.

Por lo tanto, las tres primeras gráficas en la Fig. 5.4 representan los parámetros
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del NLM de cada ciclo respiratorio obtenido al utilizar el algoritmo desarrollado 
con P = 85 %, en comparación con los obtenidos al estimar un nuevo modelo en 

cada ciclo (Estimación Continua). Además, la cuarta gráfica indica si se realizó una 

nueva estimación para obtener el NLM del ciclo ('on'), en contraposición a conside­

rar válido el anterior después de la comprobación de ajuste ('off'). Por supuesto, la 

indicación correspondiente al proceso de estimación continua es permanentemente 

'on'. Por último, la quinta fila muestra los ajustes obtenidos en los dos casos, junto 

con el umbral seleccionado T.

Como se puede observar por las indicaciones de 'on', hay varias reestimaciones 

durante la maniobra de titulación de PEEP, pero después de ella, cuando se estable­

ce y se deja fija la configuración del ventilador, el NLM estimado permanece válido 

durante el resto del intervalo, con una precisión mayor que T. Se espera que el al­

goritmo active una nueva estimación de modelo solo cuando haya un cambio sig­

nificativo en el sistema respiratorio, debido a alguna condición de salud, o cuando 

ocurra un evento irregular, es decir, el ventilador hace una pausa inspiratoria para 

medir la presión en meseta, el médico modifica la PEEP u otro ajuste, entre otros.

Como se puede ver, una vez que se estima un nuevo NLM para un ciclo respi­

ratorio con el algoritmo propuesto, ese NLM permanece válido durante algunos de 

los ciclos siguientes, donde el ajuste se encuentra entre el umbral establecido y el 

ajuste máximo alcanzable, dado por la estimación continua.

Para ilustrar las ventajas de realizar solo una comprobación de ajuste en lugar 

de tener que reestimar un modelo, tanto el algoritmo propuesto como el bucle de 

"Estimación Continua"se aplicaron a los datos correspondientes a doce pacientes 

sedados de diferentes características. Se contaron, promediaron y compararon los 

tiempos tomados para procesar esas dos etapas. Por lo tanto, la Tabla 5.1 muestra la 

relación entre el tiempo promedio tomado para realizar una comprobación de ajuste 

y el tiempo promedio tomado para ejecutar una 'estimación continua'.

Como se puede apreciar, la comprobación de ajuste requiere una parte muy pe­

queña del tiempo de procesamiento requerido por una "Estimación Continua". Por 

lo tanto, es inmediato inferir que el algoritmo desarrollado permite un uso más efi­

ciente de los recursos de procesamiento, lo que resulta en una reducción de la carga 

computacional y del tiempo. La mejora del algoritmo presentado sobre el método 

de estimación continua es notable, teniendo un impacto favorable en cuanto a un 

menor consumo de energía, es decir, un menor uso de batería y una mayor vida útil 

del dispositivo de monitoreo.

Un segundo conjunto de pruebas tiene como objetivo aclarar el papel del umbral
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Figura 5.4: Las tres primeras gráficas superiores muestran los valores de los paráme­

tros del NLM calculados por el algoritmo, en comparación con los obtenidos me­

diante estimación continua. La cuarta gráfica indica si se realizo una nueva estima­

ción para obtener el NLM del ciclo. La última gráfica muestra el ajuste obtenido en 

cada ciclo respiratorio.
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Patient tpc/íce, 100 %
#1 4.16 %

#2 3.68 %

#3 3.94%

#4 4.72 %

#5 5.08 %

#6 3.87%

#7 4.06 %

#8 4.82 %

#9 4.02 %

#10 3.91 %

#11 4.89 %

#12 3.29 %

Tabla 5.1: Promedio de la relación del tiempo por ciclo tomado para realizar la com­

probación de ajuste (tfc) versus el tiempo por ciclo tomado para realizar una "Esti­

mación Continua" (íce)-

P, ilustrando cómo una selección adecuada de su valor podría reducir drásticamente 

el tiempo y los recursos de estimación requeridos, mientras que exigir una precisión 

demasiado alta puede resultar en cálculos prolongados y terminar sin poder obte­

ner modelos válidos. Con este fin, el algoritmo se ejecutó utilizando el conjunto de 

datos del paciente #2 con cinco valores diferentes para la precisión mínima desea­

da, en particular P = 75, 80, 85, 90 y 95 fueron seleccionados. También se realizó 

una maniobra de titulación de PEEP en el paciente, en este caso durante casi todo el 

intervalo mostrado (160 ciclos respiratorios, aproximadamente 500 segundos). Las 

señales Pb(í) de cada uno de los casos se muestran en la Fig. 5.5.

el algoritmo muestra el ciclo respiratorio de color azul cuando se obtuvo un 

NLM válido a través de una etapa de estimación completa; en cambio, el ciclo se 

muestra en negro cuando el NLM válido del ciclo anterior fue adecuado para repre­

sentarlo y, por lo tanto, se mantuvo como válido; finalmente, el ciclo respiratorio en 

color rojo indica que no se pudo obtener un modelo válido para esos datos con la 

precisión requerida.

Se puede notar de inmediato que, cuando se solicita una alta precisión, como al 

seleccionar P = 95, el algoritmo intenta obtener un nuevo modelo en casi cada ciclo 

respiratorio, aumentando así la carga computacional. Además, al analizar los ajustes 

finales, se observó que cuando se especificaba un valor alto para P, había un gran
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Umbral 75%

Tiempo [s]

Figura 5.5: Datos de presión de la señal para cinco valores diferentes del umbral. 

El código de colores indica si se pudo obtener un NLM válido para cada ciclo, rea­

lizando una nueva estimación (azul) o solo mediante una comprobación de ajuste 

(negro), o no (rojo).
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número de ciclos donde muchos de los NLM, incluso los reestimados, no lograban 

alcanzar el ajuste mínimo establecido. Por ejemplo, en la prueba con P = 95, solo 

en el 88% de los ciclos fue posible obtener un NLM válido, y en la mayoría de 

ellos, el 79 %, se tuvo que reestimar el NLM. Sin embargo, si se establece P en el 

85 %, se obtuvo un NLM válido en el 99,35 % de los ciclos, y solo el 30 % de ellos se 
reestimaron.

Para ilustrar esta situación, la Fig. 5.6 muestra algunos ciclos de la señal de volu­

men estimado V, calculados con los modelos obtenidos por el algoritmo con P = 95, 

junto con los datos originales de V del paciente. Aunque las señales se superponen 

y parecen prácticamente coincidentes, tres de los modelos no pudieron alcanzar el 

ajuste mínimo requerido (95 %), por lo que el algoritmo los considera inválidos y se 
muestran en rojo.

Figura 5.6: Intervalo de 187 — 211,2 segundos de los volúmenes estimados V del 

paciente #2, junto con sus datos originales de V, correspondientes a la prueba con 

T = 95 (Fig. 5.5, quinta fila).

Por el contrario, cuando se selecciona un valor bajo para P, el algoritmo reali­

za menos cálculos a expensas de mostrar valores de parámetros que representan 

menos precisamente al paciente. Cuando P está alrededor del 85 o 90 %, se logra 

un buen compromiso entre obtener un buen modelo y la carga computacional. En 

algunos casos, no se observa una mejora notable, como durante la maniobra de ti­

tulación de PEEP en los ejemplos, ya que la descripción del paciente necesitaba ser 

constantemente actualizada y el proceso de estimación se activaba al menos en cada 

cambio de valor de PEEP, independientemente de P. Sin embargo, una vez finaliza­

da la maniobra y el paciente estaba ventilado con señales estables de Pb^) y F(P), 

una nueva estimación solo tenía que activarse en unos pocos ciclos respiratorios, 

excepto cuando se solicita un ajuste casi perfecto (ver tanto las Fig. 5.4 como 5.5).

Tener en cuenta que, durante algunas situaciones o cambios, no es posible obte­

ner un NLM válido, incluso con un requisito de precisión no tan exigente. Este es el
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caso que se puede observar para el intervalo de tiempo de 452,5 — 469,5 segundos, 

donde un ciclo se muestra en rojo para todas las cinco pruebas presentadas (ver Fig. 

5.5). Los volúmenes estimados V para estos ciclos se muestran junto con sus datos 

originales de V, correspondientes a la prueba del algoritmo con F = 85, como se 
muestra en la Fig. 5.7.

Figura 5.7: Ventana de cinco ciclos de los volúmenes estimados V del paciente #2 

junto con sus datos originales de V, y de la presión Pb^, correspondientes al inter­

valo de tiempo 452,5 — 469,5 segundos de la prueba del algoritmo con F = 85 (ver 

Fig. 5.5, tercera fila).

El ciclo rojo, donde no se pudo obtener ningún valor de NLM válido con nin­

guno de los umbrales probados, se corresponda con el incremento de la PEEP justo 

en el segundo ciclo respiratorio. Este salto de PEEP deja un volumen atrapado en 

el sistema toraco-pulmonar, el cual no se ve reflejado en la señal V del paciente 

medido.

5.4. Resumen

En este capítulo se explicaron los cambios introducidos en el algoritmo de esti­

mación "ciclo a ciclo" para adaptar su futura utilización de forma online. La nueva 

configuración del umbral F para seleccionar cuales ciclos son necesarios volver a
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estimarlos trae como beneficio una reducción en el costo computacional, ahorran­

do principalmente energía, y la posibilidad de programar dicho umbral de acuerdo 

a las necesidades del paciente. En el siguiente capítulo se explicarán los primeros 

pasos en el desarrollo de un control por modos deslizantes para una válvula espi­

ratoria, utilizando un modelo no lineal de un respirador comercial validado experi­

mentalmente en la bibliografía.

98



Capítulo 6

Control de válvula respiratoria 
empleando técnicas robustas basadas 
en modos deslizantes

6.1. Introducción

En este capitulo se abordan los desafíos asociados con el control de la etapa de 

espiración en los sistemas de ventilación mecánica mediante una solución robus­

ta y efectiva basada en control por modos deslizantes. En particular, la propues­

ta de control que se presenta se encuentra basada en un modelo no lineal que ha 

sido recientemente validado. Así, el objetivo es superar las limitaciones de los en­

foques tradicionales y proporcionar una solución robusta y eficaz, que supere las 

soluciones disponibles en la literatura. Los resultados demuestran el potencial de 

esta estrategia de control en entornos clínicos reales. El enfoque de control por mo­

dos deslizantes mejora el desempeño y la estabilidad de los sistemas de VM, lo que 

contribuye a una terapia de ventilación más efectiva y a una mejor recuperación de 

los pacientes.

La respiración, y en particular la VM, puede dividirse en dos fases: inspiración 

y espiración. Durante la inspiración, se suministra un flujo de gas al paciente y se 

aumentan las presiones en el circuito (esto es el sistema de tubos que conecta el 

paciente con el respirador) y el sistema toraco-pulmonar, mediante la regulación 

de las válvulas correspondientes. En la espiración, las presiones disminuyen por 

acción de la válvula de exhalación, logrando una presión PEEP al final de la espira­

ción adecuada [120],[121], Los sistemas dinámicos involucrados y los enfoques de 

modelado y control desempeñan un papel crucial en la correcta ejecución de la VM, 

contribuyendo así a la recuperación exitosa del paciente.
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El desempeño de los sistemas de VM presenta desafíos desde la perspectiva de 

los sistemas dinámicos. El rango dinámico paramétrico del sistema puede extender­

se por más de cuatro órdenes de magnitud [10], resultando especialmente desafiante 

para el control [120]. Además, la interacción no lineal entre el paciente y el circui­

to durante la etapa de espiración, a través de válvulas basadas en un esquema de 

equilibrio de fuerzas [122],[123], introduce cierto nivel de complejidad adicional. 

Así, se requiere un control preciso para cumplir con los requisitos de desempeño en 

el dominio del tiempo, como una rápida caída de la presión sin superar el nivel de 

PEEP (evitar overshoot) y el mantenimiento del flujo espiratorio dentro de los lími­

tes establecidos (sin oscilaciones). El control de la etapa de espiración es el desafío 

más complejo en los sistemas de VM [10]. Para abordar estas dificultades, el uso de 

tecnologías de control es fundamental.

En cuanto a los enfoques de control existentes, se pueden encontrar referencias 

en la literatura, como, por ejemplo, en [121], [124] o en [125], que aunque resultan 

ser casos típicos, presentan serias restricciones, según se discute en [126]. En el es­

tudio presentado en [127], se propone el diseño de un sistema de VM basado en un 

sistema de suministro de flujo mediante una turbomáquina [10], donde también se 

presenta una metodología de control para las etapas de inspiración y espiración. Sin 

embargo, es importante tener en cuenta que el modelo utilizado en [127] para el di­

seño del control se deriva bajo suposiciones de linealidad, mientras que solo se con­

sidera un conjunto de parámetros del sistema, que cubre solo un paciente, para los 

resultados subsiguientes en simulación. Puede citarse el estudio en [126] como una 

de las propuestas de control más reciente para el sistema espiratorio, donde además 

se deriva un modelo dinámico del ciclo espiratorio completo (incluyendo paciente, 

circuito, y válvula por balance de fuerzas). Sin embargo, es fundamental observar 

que el sistema de control propuesto en [126] no se desarrolla con rigurosidad analíti­

ca, lo cual impide proporcionar garantías de desempeño, y, fundamentalmente, de 

estabilidad.

Ante estos desafíos, el control por modos deslizantes puede destacarse como una 

estrategia prometedora para abordar la problemática del control en la etapa de es­

piración en sistemas de VM [128],[129]. Los modos deslizantes ofrecen una solución 

efectiva para lidiar con sistemas altamente no lineales, y también robusta, lo que 

permite abordar el amplio rango de variación paramétrica del sistema espiratorio. 

Así, la capacidad de los controladores por modos deslizantes para lograr un segui­

miento preciso de referencias de control y su inmunidad a ciertas perturbaciones 

y variaciones paramétricas hacen que sean especialmente adecuados para abordar 

la complejidad dinámica de los sistemas de VM. Es importante mencionar que re-
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cientemente se han presentado estudios donde se aplican metodologías basadas en 

modos deslizantes a sistemas de ventilación mecánica [130],[131]. Sin embargo, en 

estos estudios, los sistemas de control por modos deslizantes se apoyan en estrate­

gias adicionales, algo más complejas de implementar, como por ejemplo el uso de 

métodos adaptivos [130], o simulaciones en condiciones particulares sin considerar 

rangos de variación paramétrica del sistema [131]. Adicionalmente, los resultados 

presentados en los mismos, por simulación, corresponden a modelos teóricos del 

sistema, sin validación experimental.

En este contexto, en este capitulo se aborda el diseño y la implementación de un 

controlador por modos deslizantes para el control de presión en la etapa de espira­

ción de sistemas de VM. Así, el objetivo es superar las limitaciones de los enfoques 

tradicionales y proporcionar una solución robusta y eficaz para el control de ciclo 

espiratorio en VM. En particular, se considera un modelo de un respirador real, que 

ha sido experimentalmente validado en [126]. En resumen, se aborda el desafío del 

control preciso y efectivo en la etapa de espiración de los sistemas de VM con técni­

cas de control no lineales con sólida base teórica. A través del enfoque del control 

por modos deslizantes, se busca proporcionar una solución robusta y eficiente para 

mejorar el desempeño y la estabilidad de los sistemas de VM. Los resultados ob­

tenidos demuestran el potencial de esta estrategia de control y su aplicabilidad en 

entornos clínicos reales.

6.2. Modelo circuito espiratorio

En esta sección se define el marco teórico del modelo matemático que define 

al circuito espiratorio. Es importante notar que esta sección se encuentra esencial­

mente tomada de [126], donde el modelo utilizado en este capítulo fue validado 

experimentalmente y empleado para diseñar el control de la válvula, obteniéndose 

buenos resultados. El lector interesado es referido a aquél para una discusión en 

detalle de la derivación del modelo considerado para este estudio.

En la Fig. 6.1 se presenta el modelo neumático de un paciente conectado a un 

sistema de VM. En este modelo, a diferencia de los anteriores, se toma en cuenta la 

resistencia y compliance del circuito del respirador, debido a que las mediciones de 

flujo y presión que se disponen son aquellas medidas en el respirador, y no en la bo­

ca del paciente como ocurría en los capítulos anteriores. Además, se establece una 

relación estándar de flujo volumétrico F(f) a través de un área efectiva A, basándose 

en la suposición de flujo isotrópico y una diferencia de presión relativamente baja 

entre las ubicaciones corriente arriba y corriente abajo. Según los resultados presen-
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Figura 6.1: Esquema de un sistema general de ventilación mecánica. Se indican los 

componentes principales, utilizados en el modelo de la Sección 6.2, como complian­

ces y resistencias (C y R). Además, se muestra el flujo espiratorio Fe y el flujo pasante 

Fi.

tados en [132], esta relación puede expresarse como:

F^^APIsignfAP) (6.1)

donde sign(-) representa el operador de signo utilizado para determinar la direc­

ción del flujo y p es un parámetro relacionado con la resistividad de la vía al paso 

del flujo, expresado en y/cmfyO/L/s. El flujo se expresa en L/s (litros por segun­

do) y AP es la diferencia de presión medida en cmH20 [10]. Por otro lado, como 

se ha explicado en capítulos anteriores, la relación entre volumen y presión puede 

describirse mediante la compliance. Aunque la compliance del paciente y del circui­

to son no lineales, la hipótesis de asumirla lineal es utilizada ampliamente para el 

modelado y diseño de control en sistemas de VM [10], [123]. Por último, el flujo pa­

sante Fi, constante y de un valor muy bajo, es usado específicamente para detectar 

el esfuerzo del paciente durante el ciclo espiratorio y, por lo tanto, comenzar con la 

fase inspiratoria. El respirador impone este flujo desde el circuito inspiratorio y lo 

mide en el circuito espiratorio. Cuando el paciente realiza un esfuerzo, parte de este 

flujo es dirigido hacia él, lo cual se refleja en una disminución del valor medido en 

el circuito espiratorio en comparación con el inspiratorio. De esta forma se detecta 

el esfuerzo del paciente por inspirar, facilitando así el cambio del respirador de la 

fase de espiración a la de inspiración de manera sincronizada con el paciente.

La válvula de exhalación en el sistema general de VM se basa en un esquema 

de equilibrio de fuerzas, como se muestra en la Fig.6.2, donde se indican los com-
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ponentes principales y las variables utilizadas en el modelado, cuyas referencias 

vienen dadas en la Tabla 6.1. En este tipo de válvulas, la posición se determina por

Figura 6.2: Válvula tipo balance de fuerzas para el circuito espiratorio.

Tabla 6.1: Referencias para Fig. 6.2. Se indica, además, las variables asociadas a cada 

componente físico, consideradas en el modelo, cuando corresponde.

Referencia Descripción Variable

1 Diámetro del Asiento d
2 Cámara de alivio

3 Diafragma

4 Imán

5 Ensamble de bobinado m

6 Resorte ks

7 Bobinado

8 Cabezal

el equilibrio entre la fuerza de comando fT„ controlada por la entrada (corriente) de 

control z'p, y la fuerza del circuito fc, generada por la presión del circuito en el asien­

to de la válvula (As). Cabe destacar que estas válvulas no tienen un mecanismo de 
restitución. Por otro lado, para evitar el efecto de restitución debido a la compresión 

del aire, se utiliza una cámara de alivio, como se muestra en la Fig. 6.2 (indicado 

con el número 2). Durante el funcionamiento, el flujo de gas del paciente empuja 

el diafragma con una fuerza fc hacia la salida, mientras que el cabezal contrarresta 

con una fuerza controlada de sentido opuesto /P mediante la acción del ensamble
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de bobinado. Así, una válvula de equilibrio de fuerzas para la exhalación, como se 

ilustra en la Fig. 6.2, se puede modelar utilizando un enfoque estándar basado en la 

segunda ley de Newton como:

mx = bx + ksx + fc — fv, (6.2)

donde x, x y x denotan la posición, velocidad y a celeración del cabezal de la válvula, 

respectivamente, b el coeficiente de disipación de energía, definido por la fuerza 

electromotriz (EMP, del inglés) inversa, ks ~ 0 el coeficiente de restitución, y m la 

masa del conjunto de la bobina (ver Fig. 6.2). Además, fc = Aspt representa la fuerza 

debido a la presión del circuito, mientras que /p = k^, denota la fuerza de control, 

con kv la constante de fuerza dada por la válvula.

Utilizando un enfoque estándar de conservación de masa y las expresiones en las 

ecuaciones (6.1) y (6.2), el modelo completo de exhalación se puede definir mediante 

una correspondencia no lineal de la siguiente manera:

p _ V^Prs, Pt) ^lAptpÇPf, 0) । Paw p
Ct\Paw “F Pt^ Ct Ct(Paw “F Pf)

p = <P(Prs,PÍ) + Pt p
< Crs^Pnw + Pf) Cys^Paw + Pf) (6.3)

U = X2, 
1

¿2 = — (^Ai + bx2 + PtAs - k^ , 
km

donde <p(Pi,P2) = Vl^i — ^l sign(Pi — P2), con Pi y P2 valores de presión, x y x 
introducidos en la Fc. (6.2), han sido reemplazados por xi y x2, respectivamente, 

Ct yCrs denotan las compliancias relacionadas con el circuito y el paciente, respec­

tivamente, y pt y paw indican las resistencias al flujo relacionadas con el circuito y 

las vías respiratorias superiores del paciente, respectivamente. Además, la cantidad 

constante F¡ en la Fc. (6.3) indica el flujo pasante. En la Ec. (6.3), se han reemplazado 

las fuerzas del circuito fc y de control de la válvula /p por sus definiciones. Simi­

larmente, en la Ec. (6.3), Ap = zrdc^, con c^ el coeficiente necesario para compensar 

las unidades y las áreas geométricas y efectivas de la válvula. Finalmente, el flujo 

espiratorio (salida del sistema), puede expresarse como Fe = XiApq)(Pt,0Y

6.3. Control

6.3.1. Trayectoria de referencia

Durante el ciclo espiratorio, Pt debe ser llevada desde la presión plateau hasta 

el valor de PEEP deseado en una trayectoria rápida. Las especificaciones para el
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control pueden listarse como siguen:

■ La presión en el circuito debe disminuir hasta el valor de PEEP lo más rápida­

mente posible, para preservar la condición clínica del paciente. Esto permite 

respetar la velocidad natural de exhalación libre del mismo, evitando fatigas 

musculares o acumulación de dióxido de carbono.

■ No debería haber ni sobrepasos (overshoot) ni oscilaciones en el flujo ni en la 

presión. Esto es, evitar que Pt (f) y Fe(t) caigan por debajo de la PEEP o del flujo 

Fi, respectivamente, u oscilen en la trayectoria hacia esos valores deseados.

■ El sistema debe funcionar adecuadamente para el rango completo de valores 

de PEEP y de potenciales pacientes.

En el estado estacionario de la espiración, se tendrá:

P^ = PEEP,

F: = (6.4)

= PEEP + (/V.)2 «^PEEP

Teniendo en cuenta las especificaciones antes mencionadas, se construye una 

trayectoria (Pref) para la presión de referencia constituida por tres tramos [126] (ver 

Fig. 6.3).

Figura 6.3: Perfil de presión de referencia.

El primero es lineal, siendo diseñado con una velocidad de espiración rápida, 

mayor a la de exhalación libre, a los efectos de que el control entre en saturación y 

de ese modo, con la válvula abierta, la espiración progrese inicialmente sin interfe­

rencia. El segundo se define en términos de una función cuadrática, para proveer
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una transición suave entre el primer y el tercer tramo. Este último queda definido 

como el valor constante de PEEP deseado. Así, los segmentos lineal, cuadrático y 

constante, denotados como Zi(f), Z2 (¿) y /3(f), respectivamente, son expresados co­

mo:

Zi(f) = mrt + Pplfit, 0 < f < ¿53

Z2W = kr(t — tppEP^ + PEEP, ¿53 < ¿ < tpEEP

Zs(Z) = PEEP, f > tpEEP

con
P63 = Ppkt - 0,63(PpZflf - PEEP); mT = ^^E;

tpEEP ¿63 m,. , kr líP^-PEEPj

(6.5)

(6.6)

donde Ppiat representa la presión plateau, P^3 el 63 % de la diferencia entre Ppiat 

y PEEP, y f = 0 indica el comienzo del ciclo espiratorio. Entonces, el perfil de 

referencia es definido como:

W) 
kW

si 0 < f < ¿63,

SÍ ¿63 < t < tpEEP, 

SÍ ¿ > tpEEP

(6.7)

Usando el perfil de referencia (6.7), la señal de error de presión (definida como 

AP = Pref — Pt) es gradualmente regulada para evitar errores transitorios no de­

seados, que podrían impactar negativamente en el desempeño del sistema, o en la 

salud o comodidad del paciente.

6.3.2. Introducción al control por modos deslizantes

En este apartado se explican a modo introductorio las ideas básicas del control de 

sistemas por modos deslizantes. En primer lugar se presenta el control por modos 

deslizantes de primer orden. En segundo lugar, se introducen de forma breve los 

modos deslizantes de segundo orden. Por último, en base a las cualidades obtenidas 

con el algoritmo Super-Twisting original, de segundo orden, se presenta el algoritmo 

de control elegido en esta tesis, el Super-Twisting Generalizado de orden 3.

Esta breve introducción de los modos deslizantes está desarrollada en base a 

[128], [8] y [133].

Modos deslizantes de primer orden

La teoría del modo deslizante (MD) clásico para el control de sistemas fue esta­

blecida en la década de 1980 [128]. Consiste en una acción de control discontinua,
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idealmente conmutando a frecuencia infinita, que garantiza la convergencia de los 

estados del sistema a una "superficie" de deslizamiento S definida en el espacio 

de estados, y la permanencia en ella de manera robusta, siendo teóricamente insen­

sible a ciertas perturbaciones e incertidumbre de modelado. La superficie de des­

lizamiento (Ec. (6.8)) queda determinada a través de una variable de deslizamiento o 

dependiente de los estados x del sistema y del tiempo, y de grado relativo 1 respecto 

del control (tf : X o R), diseñada tal que el objetivo de control se cumple cuando 

c(%) = 0.

S = {x E X C F : cr(x) = 0} (6.8)

La ley de control más sencilla que puede plantearse, con la idea de lograr que el 

sistema opere sobre la superficie de conmutación, consiste en alternar los valores de 

la acción de control w(x) entre dos valores posibles, según el signo de u(x):

m(x) = -kiMD sign(o-(x)) (6.9)

donde ^imd es una constante a ajustar según las especificaciones del sistema.

En la Fig. 6.4(a) se ilustra un control por MD con conmutaciones a frecuencia 

infinita, mientras que en la Fig. 6.4(b) se muestra el caso en que la frecuencia de 
conmutación es finita, como puede suceder en cualquier aplicación práctica. Las 

conmutaciones generan oscilaciones de amplitud finita y alta frecuencia en las tra­

yectorias al evolucionar sobre la superficie de deslizamiento. Este fenómeno es co­

nocido como el efecto de chattering y representa el principal inconveniente de los 
MD.

(a) Conmutación a frecuencia infinita. Opera­
ción en modo deslizante ideal.

(b) Conmutación a frecuencia finita.

Figura 6.4: Trayectorias en un control por MD. Idea intuitiva del deslizamiento 

(imagen tomada de [8]).
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Con la idea de eliminar o reducir el chattering, diversas propuestas fueron es­

tudiadas e implementadas en numerosos trabajos. Para los fines de esta tesis, se 

introduce la propuesta de los modos deslizantes de orden superior (MDOS).

Modos Deslizantes de Orden Superior

La idea detrás de los modos deslizantes de orden superior, r-MD (r > 1), consis­

te en restringir el movimiento a la superficie de conmutación manteniendo, además, 

r — 1 derivadas nulas. Desde finales de los '80 se le dio impulso a este enfoque, el 
cual por un lado provee atenuación del chattering, y por otro, permite disponer de 

controles con fuertes características de robustez cuando el grado relativo es uno o 
mayor. Un algoritmo de MD de orden r, es capaz, en teoría, de eliminar el chatte­

ring en un sistema cuando el grado relativo de la planta, incluyendo actuadores y 

sensores, es r. Aunque en la práctica no es posible tener en cuenta el total de las 

dinámicas parásitas ni conmutar a frecuencia infinita, y por lo tanto no puede eli­

minarse el chattering en una aplicación real, se han obtenido muy buenos resultados 

con estos métodos.

La diferencia conceptual entre 1-MD clásicos y los MD de orden superior r-MD, 

es que en estos últimos la acción de control discontinua actúa sobre la r-ésima deri­

vada de sigma, por lo que su efecto sobre cr es suavizado. Este comportamiento es 

el que redunda en una reducción del chattering sobre la salida u(f), aunque implica 

pérdida de algún grado de robustez, frente a variaciones muy abruptas [134].

En la literatura es posible encontrar ejemplos de algoritmos de modos deslizan­

tes de orden r asintóticamente estables, con r arbitrario, pero no muchos poseen 

la característica de convergencia en tiempo finito, salvo en el caso de r = 1 (caso 

trivial), 2 y 3.

2-MD

Durante años se han desarrollado una gran cantidad de nuevos algoritmos de 

control por modos deslizantes de orden 2. A grandes rasgos, éstos pueden clasifi­

carse en dos grupos:

■ Algoritmos pensados para variables de deslizamiento cr de grado relativo 2 y 

cuya acción de control es discontinua. Estos algoritmos requieren información 

adicional relacionada a la derivada de cr, como, por ejemplo, el algoritmo Twis­

ting, el cual necesita la medición de cr, o el algoritmo Sub-Optimo, que necesita 

los puntos donde cr = 0 para su funcionamiento. Igualmente, en sistemas de 

grado relativo 1, estos algoritmos pueden utilizarse en la derivada de la acción
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de control en vez de en la acción misma, incorporando un integrador antes de 

la entrada real y generando así una entrada virtual de grado relativo 2. De este 

modo, la entrada de control real del sistema es la integral de la ley discontinua 

por 2-MD, que es continua y permite reducir el efecto de chattering.

■ Algoritmo pensado para variables de deslizamiento de grado relativo 1 y cuya 

acción de control es continua. Este algoritmo, llamado Super-Twisting (STA), 

sólo requiere información de la variable de deslizamiento cr, y representa una 

mejor alternativa al control 1-MD cuando la variable de deslizamiento es de 

grado relativo 1, debido a la acción de control no discontinua sintetizada por 

el STA, lo cual reduce significativamente el chattering. El controlador STA se 

presenta en la Ec. (6.10):

u(cr) = — k^a^2 sign(a) — k^ signía) (6.10)

donde k^ y k2 son los parámetros de diseño.

Las ventajas del algoritmo STA motivaron su estudio y desarrollo para lograr su 

implementación en sistemas donde el grado relativo sea mayor a 1. Como resulta­

do, unto con algunas variantes, en [133] se puede encontrar el algoritmo CSTSMA, 

renombrado en esta tesis como algoritmo Super-Twisting Generalizado de orden 3 
(3-ST).

3-ST

El algoritmo utilizado se muestra en la Ec. (6.11):

u3St = -fci|0|1/2sign(0) - k3 j sign(4>(T)), (6.11)

4) = cr + fc2|cr|2/3 sign(u), (6.12)

donde k^, k^ y k3 son ganancias positivas adecuadas [133], según las especificaciones 

de diseño definidas en la introducción de la Sección 6.3.

Este algoritmo se puede aplicar cuando la variable de deslizamiento es de grado 

relativo 2 con respecto a la acción de control. Como puede verse en las Ecs. (6.11) y 

(6.12), la ley de control es continua. Por lo tanto, la principal ventaja de este algorit­

mo es que la única información necesaria para la convergencia en tiempo finito a la 

superficie de deslizamiento es u y su derivada cr. Además, provee convergencia en 
tiempo finito para cr = cr = ¿r = 0, simultáneamente.
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6.3.3. Diseño de la superficie de deslizamiento para la válvula es­
piratoria

Para el sistema bajo estudio, de acuerdo al enfoque adaptado en [126], se propo­

ne la siguiente variable de deslizamiento:

o- = AP(f) - kqAF(t), (6.13)

donde AP = Pref(t) — Pt(t) y AF = F¡ — Fe(t) es un término de compensación de 

flujo, con el factor kq, parámetro de diseño. Así, una vez en modo deslizante, la 

presión Pt copiará la referencia de presión diseñada, que se establece finalmente en 

el valor de PEEP estipulado y, además, el flujo espiratorio igualará el flujo pasante.

Para determinar el grado relativo de la variable de deslizamiento respecto al 

control, aplicaremos la derivada temporal a u hasta que aparezca de forma explícita 

el la variable de control del sistema, es decir, z'p.

La primera derivada de u es:

(6.15)

ó = Pref (t) - Pt - kqFi + kqFe (6.14)

Como Fj es un escalón, su derivada es nula para casi todo t (menos en un pun­

to), el término kqF, se lo puede considerar nulo por simplicidad. Además, PTef sólo 

depende del tiempo, por lo tanto no se desarrollará su derivada. Se reescribe al flujo 

espiratorio Fe = XiApJ^P^O) como función de las variables Xi y Pt, es decir, co­

mo Fe = g(x-v, Pt). Por último, se reescribe el sistema de la Ec. (6.3) de la siguiente 

manera:
' Pt = /i(P,.s,Pf,%i,Fz-)

Prs = MPrszPbFi 

¿i = Mxí) 

¿2 = M^'^'Ptzk’)

Por lo tanto, el desarrollo de la Ec. (6.14) queda de la siguiente manera:

Ó" = Pref - fl^Prs-Pt-XiJi) +kqh-Xi+kq^-Pt (6.16)

d = Pref -/1 (Prs, Pí,Xl,F¿)[l - kq gpt(xlz Pt)\ + kq gX1(Pt)f3(x2) (6.17)

donde gX1 (Pt) = ^ y gPt (xT, Pt) = ^-

La derivada segunda de u se muestra a continuación:

d = Pref + kq\gX1P((xi,Pt)Ptf3(X2) + gX1(Pt)x2] - MPrs, Pt, Xl, PTS, Pt, XT) (6.18)
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Desarrollando las derivadas parciales, se encuentra la relación:

O' = Pref + ^[^1pf(xizPí)Pí/3(x2)+gx1(Pt)f4(xi,X2,Pt,Ív)]-

/5(Prs,Pí,Xi,Pre,Pf,Xi) (6.19) 

donde gx^ (%i, P¿) = ^- y f5(Prs,Pt,x-i,Prs,Pt,Xi) es una función que contiene 

todos los demás términos del desarrollo de la derivada segunda de u que no depen­

den de Xí y, por lo tanto, tampoco de la señal de control zp.

Como puede verse en las Ecs. (6.18) y (6.19), u resulta de grado relativo 2 con res­

pecto a la acción de control de la válvula (términos resaltados en negrita). En este 

sentido, se propone en este trabajo el uso del algoritmo Super-Twisting Generalizado 

de Orden 3, que aplica una acción de control continua y garantiza convergencia en 

tiempo finito a la superficie de deslizamiento, en las condiciones de diseño descrip­

tas en al inicio de la Sección 6.3.1.

Para esta aplicación, se propone la estructura de control aplicada como dos com­

ponentes aditivas. En primer lugar, el algoritmo de control de modo deslizante 3-ST 

y, en segundo lugar, el valor esperado de la corriente de control en estado estable, 

calculado como en la Ec. (6.4). Esto se realiza para reducir el esfuerzo de control que 

hace el término de modos deslizantes, para que solo se encargue de lidiar con incer­

tidumbre paramétrica, perturbaciones o a las variaciones debidas a la variabilidad 

entre pacientes, entre otros problemas. De esta manera se reduce el valor de las ga­

nancias fci, k2 y k3 requeridas para el control 3ST. Así, la acción de control propuesta 

para controlar la válvula es la siguiente:

Zy = k’,3ST + Zy (6.20)

Los coeficientes del componente 3-ST se establecieron siguiendo [135], basados 

en el modelo nominal de la Ec. (6.3) y pruebas de simulación extensas. Se consi­

deraron rangos amplios para los parámetros y señales, para tener en cuenta una 

variedad de circuitos, pacientes y presiones PEEP factibles, en relación con posibles 

terapias médicas.

6.4. Simulaciones

6.4.1. Escenarios de simulación

Para analizar la viabilidad del control por modos deslizantes propuesto, se rea­

lizaron pruebas por simulación, variando los parámetros del paciente en un ran­

go amplio, de manera de contemplar diferentes escenarios realistas. Asimismo, se
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trabajó sobre un modelo de válvula espiratoria de una respirador validado experi­

mentalmente. Para ello, se utilizó un respirador comercial [136] con un sistema TTL 

[137] para emular los pulmones de un paciente adulto, conectado con tubos de cir­

cuito estándar desechables. Además, se incluyó una discretización para contemplar 

el conversor A/D del respirador comercial, con frecuencia de muestreo 250Hz. A 

continuación, se presentan algunos resultados ilustrativos.

Se realizaron numerosas pruebas, a continuación se muestran solo algunos re­

sultados ilustrativos. Para las pruebas mostradas se consideraron un flujo pasante y 

una presión PEEP de valores típicos [126]:

Fi = 1/151; PEEP = 5cmH2O (6.21)

y, del mismo modo, se supuso un circuito de tubuladuras elásticas estándar, por lo 

que éste queda caracterizado por:

Ct = 0,00025
L 

cmH2O

Pt = 1,04
VcmH2O 

L/s

(6-22)

(6.23)

Respecto de las características de los pacientes, se contempló una amplia va­

riedad de casos. En este sentido, en general la resistividad al flujo de un paciente 

adulto suele encontrarse en el rango comprendido entre los valores [V2Z7, V17,6] 
^L/s20- C°n Ia idea de proveer una plataforma de pruebas completa, el dispositivo 

TTL considerado incluye un conjunto de resistividades al flujo calibrados y de valor 

estándar. En particular, para este estudio, se consideraron dos valores estándar, el 

Pnw y Pnw- cuyos valores son:

Paw £ [Paw' Paw] V2/7; V17,6
VcmH2O 

L/s
(6-24)

mostrándose resultados empleando los valores extremos. Por su parte, se conside­

raron tres valores de compliancia, suficientes para incluir tanto el caso de adultos 

sanos como con alguna patología [137]:

Cre G [0,02; 0,03; 0,06]---- .
‘ cmH2O

(6.25)

Finalmente, para determinar las condiciones de diseño y seleccionar las ganan­

cias acorde a [133], se realizaron pruebas con diferentes valores de Ppiat, PEEP y 

diferentes combinaciones de parámetros de los pacientes y del circuito. Las ganan­

cias del algoritmo 3-ST que mejor lograban los objetivos de control se establecieron 

en:
k1=k3 = 1,97 x 10"4; k2 = 700. (6.26)
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6.4.2. Resultados del control por modo deslizante

Como primeros resultados, se muestran los obtenidas al simular un paciente 

con CTS = 0,02 L/cthHíO y p^w. En particular, la Fig. 6.5 presenta las señales de 

presión y flujo espiratorio. También se muestra el flujo pasante proporcionado por 

el ventilador, Fj, que comienza 150 ms después del inicio de la espiración.

Figura 6.5: Señales de presión y flujo. Paciente: Crs = 0,02; p^.

Debe tenerse en cuenta que, aunque en situaciones reales solo es accesible la 

presión del circuito Pt, en la simulación no solo la presión del circuito sino también 

las pulmonares, como parte del vector de estado, pueden ser estudiadas. Por lo 

tanto, tanto Prs como Pt, junto con PTey, se muestran en la Fig. 6.5. En un esquema 

realista, la presión pulmonar podría ser medida utilizando técnicas sofisticadas y 

altamente invasivas, como por ejemplo el uso de un balón esofágico para medir la 

presión esofágica y así obtener la presión pulmonar Piung = Pa ~ Pes-

Como se puede apreciar, tanto el error de flujo AF = Fe — F¡(f) como el error de 

presión AP = PrefW — Pt(t) se anulan en tiempo finito, es decir, Pt alcanza la pre­

sión de referencia diseñada Pref, y el flujo espiratorio iguala al flujo pasante. El resto 

de las variables del sistema convergen a sus valores de estado estable de acuerdo 

con la dinámica reducida determinada por el algoritmo de modo deslizante de ter­

cer orden (u = ú = ¿f = 0), y a la dinámica estable del paciente. En este sentido, la 

variable de deslizamiento u = AP — kqAF se presenta en la Fig. 6.6, donde se puede 

observar su convergencia a cero.
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Figura 6.6: Variable de deslizamiento, c = AP — kq AF. (Crs = 0,02; p^J.

En la Fig. 6.7 puede verse la corriente de control de la válvula zp, en su evolu­

ción temporal según el algoritmo propuesto. Como puede observarse, la misma es 

continua y relativamente suave, estableciéndose finalmente en el valor de estado 

estacionario esperado.

Figura 6.7: Corriente de control de la válvula zV Paciente: CTS = 0,02; p^.

Como se mencionó previamente, el controlador diseñado se evaluó consideran­

do amplias condiciones de operación (pacientes y circuitos), comprobando en cada 

caso que se logra un desempeño aceptable según las especificaciones de diseño pre­

establecidas.

A modo de ejemplo se presentan aquí cuatro resultados, correspondientes a pa­

cientes con valores de compliance y resistencia en los extremos de los rangos corres­

pondientes considerados (Ecs. (6.24) y (6.25)). En la Fig. 6.8 se muestran las curvas 

de presión y de flujo obtenidas en los 4 casos, en tanto que en la Fig. 6.9 puede 

verse la corriente de control según el algoritmo propuesto. Se puede observar que 

en todos los casos, las dos variables de interés, Pt y Fe, convergen a sus referencias 

esperadas (Pref y F^, respectivamente) sin presentar ni sobrepasos. Estas respuestas 

satisfactorias fueron logradas mediante las corrientes de control adecuadas zp, que 

se muestran en la Figura 6.9. Se puede apreciar que todas son continuas en el tiempo 

y relativamente suaves.
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Tiempo

Figura 6.8: Errores de presión (arriba) y Flujos (abajo), correspondientes a 4 pacien­

tes con Crs = 0,02 y Crs = 0,06, y con p^„ y p^.

Figura 6.9: Corrientes de control zp de los 4 pacientes simulados, i.e., con Crs = 0,02 
y Crs = 0,06, y con p^ y p^,. La línea en color verde, es el valor de z*.

En términos generales, los resultados obtenidos muestran un nivel aceptable de 

desempeño, en línea con las especificaciones de diseño establecidas. Destacan los 

tiempos de convergencia y la dinámica adecuada, que cumplen con las especifica­

ciones de control y los requisitos médicos, así como las fluctuaciones suaves en la 

señal de actuación. Es relevante señalar que una manipulación suave del actuador 

garantiza una mayor durabilidad del dispositivo (válvula), y además contribuye 

positivamente al rendimiento dinámico preciso del sistema de control.

Es necesario señalar que, como muestra la amplia gama de casos estudiados, el 

tiempo de convergencia se logra de manera casi óptima, dado el tiempo de descarga 

natural del paciente. Además, el sistema no puede acelerarse más allá de sus límites
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naturales (acelerar la espiración supondría "aspirar" flujo de aire del paciente, lo 

cual sin dudas puede generar daños al sistema respiratorio). Notablemente, el con­

trolador diseñado garantiza de manera consistente una respuesta subamortiguada, 

sin oscilaciones y con un rendimiento casi óptimo, sin sobrepasos. Esta estrategia 

de control fiable y precisa garantiza el cumplimiento de todas las recomendacio­

nes médicas, proporcionando un proceso de ventilación seguro y efectivo para los 

pacientes. Por último, la acción del flujo pasante, que es una entrada adicional fun­

damental de propósito múltiple, no afecta la respuesta general del sistema.
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Conclusiones y trabajo futuro

7.1. Conclusiones

En esta tesis se expone, en primer lugar, el desarrollo de dos algoritmos capaces 

de obtener el valor de los parámetros de diferentes modelos de la mecánica pulmo­

nar y, en segundo lugar, el diseño del control por modos deslizantes de una válvula 

espiratoria, para el cual se utilizó un modelo no lineal de la válvula validado expe­

rimentalmente en la bibliografía.

En cuanto a los algoritmos de estimación desarrollados, se utilizaron dos técni­

cas y modelos del sistema toraco-pulmonar diferentes. El primer enfoque obtiene 

un valor numérico del vector de parámetros de un modelo no lineal de la mecáni­

ca pulmonar en cada ciclo respiratorio. Su refinamiento fue realizado utilizando 

señales de presión y flujo provenientes de dos simuladores, también desarrollado y 

explicado en esta tesis, de un paciente sedado bajo respiración asistida. El algoritmo 

fue evaluado en dos etapas, en primer lugar, utilizando señales con y sin ruido to­

madas de un simulador de paciente caracterizado mediante una curva sigmoidea, 

se compararon los resultados contra un modelo lineal y se confirmó la eficiencia del 

algoritmo propuesto para la identificación de las diferentes regiones donde pueden 

ser ventilados los pacientes, incluso bajo condiciones no ideales. Luego, en segundo 

lugar, utilizando el modelo de paciente con histéresis, se pudo observar que la con­

cavidad de las curvas estimadas del modelo cuadrático tienen una relación direc­

ta con la región respiratoria donde el paciente está siendo ventilado. Estos buenos 

resultados propiciaron el uso del algoritmo con señales provenientes de pacientes 

reales sedados y bajo respiración asistida. Se consideraron tres pacientes sedados 

bajo ventilación mecánica con COVID-19, medidos durante una maniobra de Titu­

lación de PEER A partir de la concavidad de las curvas obtenidas para cada ciclo 

respiratorio, cuantificada por el parámetro a^, el algoritmo demostró ser una herra-
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mienta útil para determinar cuándo el paciente sale de la región lineal y entra en la 

región de Atelectasia o Sobredistensión. Además, la pendiente de la curva y su evo­

lución, cuantificada por el parámetro a^, proporcionan al clínico información sobre 

la distensibilidad torácico-pulmonar y su progreso a lo largo del tiempo.

Por otra parte, el segundo enfoque de estimación desarrollado obtiene el valor 

de la compliance y la resistencia en tiempo real, utilizando un algoritmo de mínimos 

cuadrados con factor de olvido. En primer lugar, se ajustó el algoritmo utilizando 

un simulador de paciente que utiliza dos capacitores no lineales, las cuales repre­

sentan el pulmón y la caja torácica por separado. Los resultados obtenidos fueron 

claramente satisfactorios. El enfoque en tiempo real consiguió seguir los cambios 

instantáneos de compliance, y el error máximo obtenido en el cálculo de la resis­

tencia fue del 2.5%. Los excelentes resultados incentivaron su uso con una ristra 

de datos medido en un paciente bajo ventilación mecánica, donde se pudo visua­

lizar una resistencia no lineal, la cual parece decrecer con el valor del flujo, y una 

compliance con histéresis.

Luego, en la tesis se muestran las modificaciones que se le realizaron al algorit­

mo de estimación ciclo a ciclo para permitir su implementación en forma online. 

Para ello, en primer lugar se debió atacar el problema del consumo de recursos 

computacionales que se tiene al utilizar métodos de estimación de parámetros para 

la obtención de los modelos del paciente. En este sentido, la adición del umbral P 

para decidir si reestimar el modelo cuadrático o no al algoritmo permitió que este 

redujera su costo computacional, sin perder un mínimo de precisión deseada por el 

especialista en los modelos obtenidos del paciente. Luego de un análisis empírico, 

se estableció que al fijar el umbral P para obtener un ajuste entre el 85 % y el 90 %, 

se lograba un equilibrio satisfactorio entre buena precisión y un costo computacio­

nal reducido (este porcentaje puede ajustarse si es necesario para algún paciente 

en particular). Efectivamente, para este rango de P, se observó que la estimación 

se activaba en aquellos ciclos respiratorios con un evento irregular, pero durante 

los ciclos regulares el proceso rara vez se activaba. La consiguiente disminución del 

tiempo de computación, en comparación con los algoritmos de estimación continua, 

contribuye a la posibilidad de su implementación de forma online.

Por último, en el último capítulo de la tesis se muestran los aportes en lo que res­

pecta al control de sistemas dinámicos. En este caso, se aplicó una técnica de control 

por modos deslizantes de alto orden en una válvula espiratoria de un respirador co­

mercial. El diseño e implementación del algoritmo se realizó sobre un simulador no 

lineal de la válvula recientemente validado en la literatura. El rendimiento dinámico 

obtenido supera a muchas estrategias de control existentes en la literatura. Además,
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es notable la suavidad de la acción de control, vital para el adecuado funcionamien­

to de los sistemas de ventilación mecánica y la integridad y vida útil del sistema de 
actuación.

7.2. Trabajo a futuro

Durante el desarrollo de esta tesis, se observó que existen numerosas posibili­

dades de mejora en el ámbito de la ventilación mecánica, desde el punto de vista 

de la ingeniería electrónica. En primer lugar, en el campo del modelado pulmonar, 

se puede avanzar en el análisis de la histéresis presente en cada ciclo ventilatorio. 

Hay una amplia gama de modelos generales de histéresis, diseñados principalmen­

te para describir el comportamiento físico observado en materiales de construcción 

o ferromagnéticos. Uno de los modelos más utilizados en la bibliografía, es el lla­

mado "Modelo Bouc-Wen". En este caso, los parámetros del modelo de histéresis 

no tienen sentido físico, sino que se deben adaptar para que el modelo obtenga la 

geometría y comportamiento a grandes rasgos del sistema toraco-pulmonar. Obte­

ner un modelo de histéresis dinámico del sistema pulmonar sería de gran utilidad 

para el estudio de la fisiología respiratoria de pacientes ventilados mecánicamente, 

pudiéndose con esta herramienta desarrollar un nuevo simulador de paciente más 

realista.

En cuanto a los algoritmos de estimación de parámetros, el trabajo a futuro se 

centra en la recolección de más datos de pacientes sedados bajo respiración asistida 

para utilizar los algoritmos en un amplio rango de pacientes, con distintas enferme­

dades y bajo los efectos de diversos tratamientos. Esto puede ayudar a depurarlo 

aún más, con el fin de correlacionar los resultados de acuerdo a la patología, evo­

lución de la salud y otros datos representativos del paciente. Se espera que esto 

proporcione indicadores cuantitativos para describir de manera más precisa la con­

dición del paciente y los parámetros de ventilación, asistiendo al médico en mejorar 

el diagnóstico, ajustar el tratamiento y facilitar la recuperación.

Otro enfoque de investigación, más práctico, es la implementación del algorit­

mo de estimación de parámetros ciclo a ciclo en un dispositivo embebido. En este 

contexto, es esencial la buena elección del lenguaje de programación, los sensores 

destinados a medir las señales respiratorias y el dispositivo de procesamiento. Con 

esto se espera poder utilizar este algoritmo en forma online, mientras el paciente 

está siendo ventilado mecánicamente, y poder darle a los médicos especialistas la 

posibilidad de utilizar los parámetros de un modelo mejor ajustado en el diagnósti­

co fisiológico del paciente.
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Por último, respecto al control de la válvula espiratoria, se planea realizar su 
implementación en un respirador comercial y realizar un estudio experimental del 

algoritmo de control desarrollado. Para ello, es necesario profundizar en la com­

paración de esta estrategia con enfoques de control clásicos, tales como estrategias 

PI y/o PID, para resaltar ventajas y áreas de mejora. En particular, el análisis se 

extenderá para evaluar la aplicabilidad y adaptabilidad del sistema de control en 

diferentes escenarios clínicos.
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